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Kurzreferat

Die diffusionsgewichtete Magnetresonanztomographie hat eine hohe Bedeutung in der medizinischen
Diagnostik bei der Fritherkennung von ischdmischen Schlaganfillen. Die Weiterentwicklung zur Diffu-
sions-Tensor-Bildgebung und zum sogenannten kigh angular resolution diffusion imaging ermoglicht
zusétzlich den nicht invasiven Nachweis von Faserverbindungen im Gehirn durch Aufnahme von mehr
als 256 Richtungen der Diffusion. Dies ist nicht nur fiir neue diagnostische Anwendungen, sondern auch
fiir spezielle Operationsplanungen sowie fiir die Forschung von grolem Nutzen. Neue Magnetreso-
nanztomographen mit hoheren Feldstirken, wie 3 Tesla und zunehmend 7 Tesla, bieten zusammen mit
stiarkeren Gradienten eine verbesserte Bildauflosung, fithren jedoch zu vermehrten Artefakten, die durch
héhere Wirbelstrome und Magnetfeld-Inhomogenitédten verursacht werden. Die vorliegende Arbeit kon-
zentriert sich auf die Optimierung der Bildgebung bei 7 T und den Vergleich mit 3 T (unter Beriicksich-
tigung verbesserter Hardware) von der Datenerfassung iiber die Vorverarbeitung und Nachauswertung
bis zur Visualisierung der Ergebnisse. Durch den Einsatz von Multicore-Prozessoren und paralleler Ver-
arbeitung kann die Datenauswertung beschleunigt werden. Die Optimierung der Methodik bei Hard-
ware, Software, Auswertung und Visualisierung fiihrte zu neuen Resultaten, darunter als wichtiges Er-
gebnis die Differenzierung des Nervus trigeminus im Hirnstamm und der Nachweis radialer Diffusion
in der Grauen Substanz beim Menschen mittels sogenannten fiber Orientation Distribution Functions.
Die Auflosung konnte bei 7 T bei gutem Kontrast auf maximal 1,0 mm isotrop erh6ht werden, sodass

auch sehr kleine Strukturen erkennbar sind.
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1 Einleitung

Im Bereich der nicht invasiven medizinischen In-vivo-MR-Bildgebung sind die Ultrahochfeld- und die
diffusionsgewichtete Magnetresonanztomographie (DWI bzw. dMRI) von starkem Interesse. In dieser
Arbeit wird versucht, die DWI im Hoch- und Ultrahochfeld am Standort Magdeburg weiter zu entwi-
ckeln. Verschiedene Teilbereiche, darunter die Lagerung des Probanden, die technischen Anforderungen
und Probleme bei der Bilderzeugung bis hin zur Datenauswertung, miissen dabei implementiert, getestet
und optimiert werden. Dabei wurden folgende Fragestellungen beantwortet: Welche Hardwarekompo-
nenten (Kopfspulen, Gradientenspulen, usw.) erzeugen die besten Ergebnisse fiir die DWI im Ultrahoch-
feld-MRT? Welche Sequenz ist optimal, um Hirnschnitte mit geniigend hohem Signal-Rausch-Verhalt-
nis und wenigen Verzerrungen in angemessener Zeit zu erzeugen? Wie kdnnen die vergleichsweise gro-
Ben Datenmengen am sichersten und effizientesten transportiert bzw. iibertragen werden? Welche Pre-
processing-Schritte (Bewegungskorrektur, Wirbelstromkorrektur, Registrierung bei mehreren Mittelun-
gen und Bewegung, etc.) sind fiir die 7T-DWI-Daten zu verwenden? Wie kann die Auswertung beschleu-

nigt werden, um die Ergebnisse moglichst zeitnah bereitzustellen?

Im MR-Bild erscheinen Gebiete mit einem geringen Diffusionskoeffizienten und damit einer geringeren
Bewegung und daraus resultierendem geringerem Signalverlust hell (hyperintens). In Gebieten mit ho-
hem Diffusionskoeffizienten tritt ein hoherer Signalverlust auf. Diese Gebiete erscheinen in einem dif-

fusionsgewichteten Bild (b # 0 s/mm) dunkel (hypointens).

Abbildung 1.1: Diffusionsgewichtetes Bild (B = 1000 s/mm? 3T-Siemens Magnetom Prisma)
Das diffusionsgewichtete Bild zeigt hypointense Bereiche, die auf eine freiere Diffusion hinweisen. Im

Gegensatz dazu deuten die hyperintensen Bereiche auf eine eingeschrdnkte Diffusion hin.



Aufgrund der differenzierten Darstellung der Gebiete werden MR-Diffusionsaufnahmen auch zur Er-
kennung von Arealen bei ischdmischem Schlaganfall (apoplektischer Insult, ischdmischer Infarkt) ver-
wendet. In den Gebieten, in denen der Schlaganfall Gefille verschlossen hat, sterben die Zellen nach
kurzer Zeit wegen Sauerstoffmangel ab. Dadurch wird die molekulare Diffusion reduziert und die be-
troffenen Bereiche kdnnen mittels spezieller Messsequenzen heller (hyperintens) dargestellt werden. Sie
grenzen sich auch bei kleineren Lésionen vom umliegenden Gewebe ab (Abbildung 1.2). Aus mehreren
diffusionsgewichteten Aufnahmen kann als quantitativer Parameter der sogenannte ADC-Wert (appa-
rent diffusion coefficient) berechnet werden (siehe Abschnitt 1.2.2 und Abbildung 1.9), der noch mehr

Informationen {iber die betroffenen Areale gibt.

Abbildung 1.2: Ein Computertomogramm eines frischen ischdamischen Infarktes (a) in der rechten He-
misphdre zeigt in dem betroffenen Bereich ein kleines hypodenses Gebiet. Das diffusionsgewichtete
Spin-Echo-Bild (b) verdeutlicht dies weitaus besser. Die Darstellung des berechneten Diffusionskoeffi-
zienten (ADC-Map, c) zeigt in der betroffenen Region eine Verringerung desselben. (zur Verfiigung
gestellt von Prof. Bernarding)

1.1 Zielsetzung der Arbeit

Der Standort Universitatsklinikum Magdeburg verfligt liber eine Vielzahl an Magnetresonanztomogra-
phen verschiedener Stirken, die auch wissenschaftlich genutzt werden konnen. Das bietet die Moglich-
keit, verschiedene Gerate unter unterschiedlichen Bedingungen zu testen. Zum einen stand ein Siemens

Magnetom Trio 3 Tesla(3T) zur Verfiigung, der spéter durch einen Siemens-3T-Prisma MRT ersetzt



wurde, und zum anderen ein Siemens-7Tesla(7T). Fiir die meisten klinischen Anwendungen, wie ana-
tomische Aufnahmen oder funktionelle Messungen, gibt es etablierte Protokolle, die klinisch am 3T und
7T eingesetzt werden. Die diffusionsgewichtete Magnetresonanztomographie bei 7 T hingegen gestal-
tete sich zu Projektbeginn wesentlich schwieriger. Die Vorteile der 7T-Aufnahmetechnik, die durch die
hohere Feldstirke entstehen, konnten so noch nicht genutzt werden. Das Ziel dieser Arbeit ist es, die
diffusionsgewichtete Magnetresonanztomographie am 3T und am 7T durch die richtige Wahl der Hard-
ware, der Messprotokolle, sowie der richtigen Kombination von Auswertealgorithmen zu verbessern
und fiir Studien in der Forschung zu optimieren. Anhand von mehreren Teilprojekten soll dies aufgezeigt
und belegt werden. Zu den Verbesserungen, die erreicht werden sollen, zdhlen nicht nur die optimierten
Bilddaten, sondern auch die Optimierung von Verarbeitung, Datenhaltung und des Flusses der Daten
unter Aspekten wie Zeit, Sicherheit und Datenschutz. Die entwickelte optimierte Methodik sollte dann

fiir zwei umfangreichere Studien genutzt werden.

1.1.1  Problemanalyse Hochfeld und Ultrahochfeld

In der vorliegenden Dissertation werden Magnetresonanztomographen mit einer hoheren Feldstirke als
der liblichen verwendet. Hohere Feldstirken haben verdnderte Auswirkungen auf Probanden und die
Bildgebung zur Folge. Um diese Probleme adressieren zu kdnnen, sollen in diesem Abschnitt ein paar

der wichtigsten aufgelistet und aufgezeigt werden.

Ein wichtiger Punkt, der essenziell fiir die Gesundheit und Sicherheit von Patienten und Probanden ist,
ist die erhohte spezifische Absorptionsrate (SAR). Mit hoherer Feldstirke und stérkeren Gradientenspu-
len steigt der SAR-Wert, der aus Gesundheits- und Sicherheitsgriinden limitiert ist. Dies muss bei der
Verwendung und Optimierung von Sequenzen und Parametern beachtet werden. Durch hdhere Radio-
frequenz(RF)-Absorption bei hoheren Feldstirken kann es lokal zu hoheren Temperaturen kommen, was
ebenfalls adressiert werden muss. Die intensiveren Felder fiihren zu verstirkten Suszeptibilititseffekten,
was in bestimmten Regionen zu ausgeprégteren Bildartefakten fiihrt. Zudem werden Wirbelstrome, so-
genannte eddy currents, ebenfalls verstiarkt und beeintrichtigen die Bildqualitdt. Der Bildkontrast wird
durch eine Verlédngerung der T;-Relaxationszeit stark beeinflusst und erfordert eine Anpassung. Durch
Erhohung der Magnetfeldstirke kommt es auch zur Verstérkung der Inhomogenitéten im Feld, was wie-
derum zu Verzerrungen und Fehlinformationen im Bild fiihrt. Dariiber hinaus werden hohere Anforde-
rungen an die Hardware des Scanners gestellt, was spezielle Upgrades und spezielle Ausriistungen er-
fordert, wie zum Beispiel passende Sende- und Empfangsspulen. Durch angepasste Hardware und Soft-

ware muss letztendlich auch die Auswertung und Aufbereitung der Daten angepasst werden. SchlieBlich



sollten das bessere Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) und die hohere rdumliche Auflosung insbesondere

in der neurologischen Bildgebung zu potenziell besseren und detailreichen Bildern fiihren.

1.1.2 Ausgangslage

In diesem Abschnitt wird illustriert, wie sich die Daten zu Projektbeginn ohne Optimierung von Hard-
ware, Software des MRT und Auswertesoftware dargestellt haben. Diese Daten bilden die Ausgangsba-

sis und den Untersuchungsgegenstand dieser Dissertation.

In der nachfolgenden Abbildung (Abbildung 1.3) sind die weltweit ersten diffusionsgewichteten Auf-
nahmen, die in Magdeburg am 7T-MRT erzeugt und zu verschiedenen Konferenzen présentiert wurden,
dargestellt. Die Daten weisen zum Teil Inhomogenititen, starke Verzerrungen, starkes Rauschen und

Ausloschungen auf.

(b)

Abbildung 1.3: Nicht optimierte Diffusionsbildgebung bei 3 Tund 7 T

(a): Diffusionsgewichtetes Bild bei 3 T (b = 1000 s/mm’), sechs Mittelungen; rechts: Reprdsentativer
Ausschnitt eines b0-Bildes mit dyadischen Vektoren und einem Teil des Trakts der weifsen Substanz des
Corpus callosum (farbige Uberlagerung). (Liitzkendorf et al. 2007; Luetzkendorf et al. 2007)

(b): 7T-DWI-Daten: Diffusionsgewichtete Abbildung (b = 800 s/mm?), 1 Mittelung (links). Reprdsenta-
tiver Abschnitt eines b0-Bildes mit dyadischen Vektoren und einem Teil des Tractus corticospinalis (Fa-
sertraktographie, farbige Uberlagerung) (mittig). Fasertraktografie des vorher gezeigten Datensatzes
(b = 800 s/mm? (rechts) (Liitzkendorf et al. 2007; Luetzkendorf et al. 2007)

1.2 Grundlagen

1.2.1  Anatomischer Hintergrund

In diesem Kapitel werden zundchst die fiir diese Arbeit notwendigen anatomischen Grundlagen des
menschlichen Gehirns beschrieben. Dies sind vor allem die graue und weille Substanz, insbesondere der

motorische und somatosensorische Kortex und die Pyramidenbahn sowie der Nervus trigeminus.



Das zentrale Nervensystem (ZNS) ist ein wesentlicher Bestandteil des Nervensystems und besteht aus
dem Gehirn und dem Riickenmark. Das Gehirn wird in die vier Hauptbereiche Gro3hirn, Zwischenhirn,
Kleinhirn und Hirnstamm eingeteilt. Das GroBhirn besteht aus zwei Hirnhélften, den Hemisphéren, die
durch neuronale Faserbiindel, dem Balken (Corpus callosum), verbunden sind. Die Oberflache der
GroBhirnhilften besteht aus der stark gefalteten grauen Substanz, der GroBhirnrinde. Sie umgibt die
weille Substanz, die aus neuronalen Fasern besteht, die verschiedene Gebiete miteinander verbinden.
Die GroBhirnrinde wird in verschiedene Lappen eingeteilt (Frontallappen, Parietallappen, Okzipitallap-

pen und Temporallappen).

Das Zwischenhirn besteht aus Thalamus, Hypothalamus mit Hypophyse, Subthalamus und Epithalamus.
Das Kleinhirn besteht ebenfalls aus zwei Hemisphiren. Zu den Aufgaben des Kleinhirns zdhlen die
Steuerung von Bewegung, Koordination und Gleichgewicht, aber auch bei Funktionen zum unbewuss-

ten Lernen, dem Spracherwerb und dem sozialen Lernen ist es beteiligt.

Der Hirnstamm ist der evolutionar dlteste Teil des Gehirns. Er besteht aus dem Mittelhirn, der Briicke
(Pons), und dem Nachhirn (Medulla oblongata bzw. verlangertes Riickenmark). Er ist u. a. fiir Reflexe,
motorische Verschaltungen und Sinneseindriicke verantwortlich. AuBBerdem kreuzen sich hier die Ner-
venfaserbiindel der beiden Korperhélften. Die unbewussten Korperfunktionen, wie Herzschlag, Atmung
und Stoffwechsel werden von ihm gesteuert. Er ist auch fiir das Ausldsen von wichtigen Reflexen, wie
dem Lidschluss, dem Schlucken und dem Husten verantwortlich. Der priméire Motorkortex, der primére
somatosensorischer Kortex sowie der Nervus trigeminus, werden weiter unten ausfiihrlicher beschrie-

ben.

Graue Substanz

Die graue Substanz (Cortex cerebri) ist eine diinne Schicht von Nervenzellen, die iiber der weillen und
der tiefgelegenen grauen Substanz (deep gray matter) des GroBhirns (7elecephalon) liegt. Beim erwach-
senen Menschen ist die graue Substanz komplex und stark gefaltet und teilt sich in Gyri (Windungen),
Fissurae (Spalten) und Sulci (Furchen) ein. Die durchschnittliche Schichtdicke betrdgt 2,5 mm. Wih-
rend die graue Substanz am Sulcus calcarinus 2 mm dick ist, weist sie im prézentralen Gyrus eine Dicke
von bis zu 4 mm auf. Lokal variiert die Dicke ebenso: Die graue Substanz ist am Fulle des Gyrus diinner,
weniger als 2 mm, und am Scheitel (crown, Krone) etwas dicker (3—4 mm) (Kabani et al. 2001; Jones
et al. 2000). Die graue Substanz ist extrem dicht organisiert, wobei kortikale Neuronen mit mindestens
1000 anderen Neuronen verbunden sind. Es gibt relativ kurze Faserbiindel, die die Verbindung zu nahe-
liegenden Regionen herstellen, aber auch sehr lange Faserbiindel, die entfernte Regionen verkniipfen.

Die ipsilateralen Fasern verbinden hierbei die graue Hirnsubstanz mit Regionen in derselben Hirnhilfte
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und die kommissuralen Fasern mit Regionen der entgegengesetzten Hirnhélfte. Die sogenannten Pro-

jektionsfasern verbinden die Hirnrinde mit den subkortikalen Regionen (Gray und Lewis 1918).
Verschiedene Zelltypen und ihre Funktion im Nervensystem

Die weifle Substanz besteht aus den myelinisierten Fasern der Neuronen. Die graue Substanz enthilt das
Soma der neuronalen Zellen, sowie Dendriten, nicht myelinisierte Axone und auch myelinisierten A-
xone, aus Neuroglia und Kapillare. Die Neuroglia bestehen nicht aus Neuronen, sondern bilden das

Stiitzgewebe fiir die Neurone und unterstiitzen deren Nihrstoffversorgung.

Man teilt Neurone aufgrund ihres Aufbaus, ihrer Funktion und Lage in Pyramidenzellen, Kérnerzellen
und Interneurone ein. Die Pyramidenzellen sind pyramidenférmig und liegen meist mit der spitzen Seite
zur Kortexoberfliche. Die Pyramidenzelle ist eine efferente Zelle, die Glutamat als Neurotransmitter
verwendet. Ein Beispiel fiir diese Zellart sind die Betzschen Riesenzellen des Motorkortex. Sie reichen
vom Motorkortex bis zum Riickenmark (Pyramidenbahn). Die Kornerzellen verwenden ebenfalls Glu-
tamat, sind aber afferente Zellen und empfangen Informationen aus anderen Hirnarealen. Kornerzellen
werden oft auch als modifizierte Pyramidenzellen bezeichnet. Sehr hdufig im Kortex vorkommend sind
die Interneurone. Sie verlassen den Kortex nicht und sind nur fiir die inneren Verschaltungen zwischen

den Neuronen zusténdig.

Schichtung der grauen Substanz

Die graue Substanz besteht aus verschiedenen Schichten (Abbildung 1.4), die durch die vorkommenden
Zelltypen bestimmt werden. Von auflen nach innen werden bis zu sechs Laminae unterschieden. Die
Lamina I ist im Vergleich zu anderen Schichten sehr zellarm. Sie besteht hauptsichlich aus Fasern und
einigen wenigen Interneuronen. Das bedeutendste Faserbiindel ist der sogenannte Exner-Streifen.
Hauptbestandteil der Lamina II bilden bedornte Sternzellen und kleinere Interneuronen. Lamina I1I be-
steht aus den kleinen Pyramidenzellen und verschiedenen Fasern. Hervorzuheben ist dabei der Kaes-
Bechterew-Streifen. Lamina IV besteht aus den groBeren Sternzellen, die afferent Informationen aus
anderen Hirnarealen empfangen. Diese Schicht der grauen Subtanz ist in Arealen wie dem visuellen
Kortex und dem sensiblen Kortex besonders stark, im Horkortex dagegen schwicher ausgepréigt und
beinhaltet das dulere Band von Baillarger, das in der Sehrinde am stérksten ausgepréigt ist und Gennari-
Streifen genannt wird. Lamina V besteht im Wesentlichen aus grolen Pyramidenzellen und dem inneren
Band von Baillarger und ist hauptsichlich verantwortlich fiir das Senden von Informationen aus dem
Kortex heraus. Ein Beispiel hierfiir ist der bereits erwidhnte Motorkortex mit den Betzschen Riesenzel-
len, die bis zum Riickenmark fithren. Lamina VI besteht aus verschiedenen Arten von Pyramidenzellen,
bedornten Sternzellen und Interneuronen und bezeichnet den Abschluss der GroBhirnrinde nach innen-

liegend (Jacobson et al. 2018).
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Abbildung 1.4: Ubersicht des Aufbaus der grauen Substanz (links: schematische Ansicht, selbst er-
stellt mit BioRender.com; rechts: von Gray und Lewis (1918))

Vertikale Aufteilung der grauen Substanz

Neben der Aufteilung der grauen Substanz in verschiedene Schichten gibt es auch eine vertikale Auftei-
lung in verschiedene Séulen. In den priméren sensorischen Arealen sind diese durch dicht angeordnete
und intern stark verbundene Séulen besonders ausgepriagt und liegen meist orthogonal zu den Laminae
2 bis 6 (Mountcastle 1997). Sie bilden elementare Verarbeitungsmodule des Kortex. Diese Module ha-
ben unterschiedliche Durchmesser von 300—600 um und bestehen wiederum aus kleineren Saulen, die
sich aus den beschriebenen Zelltypen (Zell Phianotypen) zusammensetzen. Sie sind durch kurze Fasern

miteinander verbunden und weisen eine komplexe Struktur auf (Rakic 1995a, 1995b).
Weif3e Substanz

Die weille Substanz, auch Substantia alba genannt, liegt unterhalb der grauen Substanz und besteht aus
neuronalen Fasern, die fiir die Verbindung der einzelnen Hirnareale untereinander sowie mit dem peri-
pheren Nervensystem zustindig sind. Die weille Farbe ist ein Resultat der umhiillenden Myelinscheiden
bzw. Gliazellen. Im Riickenmark kommt neben der grauen Substanz ebenfalls weille Substanz vor. Hier

liegt die weiBle Substanz jedoch auBBen an der grauen Substanz an.
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Motorische Bahn und motorischer Kortex

Fiir die willkiirlichen Bewegungen (Motorik) und die sensible Wahrnehmung (Sensorik) sind die ver-
schiedenen Anteile der motorischen und der somatosensorischen Rinde zustindig. Das Zusammenspiel
der motorischen und sensorischen Leitungen wird auch als Sensomotorik bezeichnet. Beide Anteile be-
finden sich aneinander anliegend im Frontallappen und im Parietallappen, welche durch die Zentralfur-
che (Sulcus centralis) getrennt sind. Der sensorische Teil liegt okzipital der Zentralfurche im Gyrus
postcentralis (Brodmann-Areale 1 bis 3) und ist verantwortlich fiir die Verarbeitung sensorischer Infor-
mationen wie Beriihrung, Temperatur und Schmerz, wahrend die primirmotorischen und pra-supple-
mentédren Anteile (SMA) rostral der Zentralfurche im Sulcus precentralis (Brodmann-Areal 4) liegen
und fiir die Planung, Kontrolle und Ausfiihrung willkiirlicher Bewegungen zustindig sind. Im Motor-
kortex sind hauptséchlich die Zellkdrper der kleinen Pyramidenzellen und einige grofle Pyramidenzellen
(Betzsche Riesenzellen) vorzufinden. Die Axone der Zellen verlassen den Motorkortex und ziehen kau-
dal durch die interne Kapsel (Capsula interna) und weiter durch die Hirnstiele (zerebrale Pedunkel) in
den Hirnstamm und in die anteriore Medulla oblongata. Hier bilden sie die medulléren Pyramiden. Da-
nach kreuzen sich die meisten Fasern (min. 80 %) und wechseln die Seite (Pyramidenkreuzung (pyra-
midal decussation)). Die Axone verlaufen in der weillen Substanz des Riickenmarks, und bilden ab-

schlieBend das periphere Nervensystem (Abbildung 1.5).

Frontallappen

Primérer Motor

Kortex (M1) .

Primérer
Somatosensorischer
Kortex (S1)
Parietallappen

\‘\ i\ N ~
\ 4
A /
AN I rali
Okzipitallappen \ g / Sulcus Centralis

Abbildung 1.5: Motorkortex, sensorischer Kortex und Pyramidenbahn

Links: Axiale schematische Ansicht des Hirns mit farblichen Kennzeichnungen der verschiedenen Lap-
pen, des primdren motorischen Kortex (rot), sowie des primdren somatosensorischen Kortex (tiirkis)
Rechts: Koronale Ansicht der Pyramidenbahn (Gray und Lewis 1918). (adaptiert von (Jacobson et al.
2018), erstellt mit BioRender.com).
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Der Nervus trigeminus, auch ,,Drillingsnerv* genannt, ist der fiinfte Hirnnerv (Abbildung 1.6). Er tritt
direkt aus dem Pons aus, besteht aus sensiblen und motorischen Fasern und teilt sich in drei Hauptéste
auf. Die drei Aste sind zum einen der sogenannte Augenast (Nervus ophthalmicus, V1), der Oberkiefer-
ast (Nervus maxillaris, V2) und der Unterkieferast (Nervus mandibularis, V3). (Trepel 2021; Gray und
Lewis 1918)

Sensory root
Motor rool

Auriculotemporal,

RETVE

Abbildung 1.6: Nervus trigeminus (Gray und Lewis 1918)

Die Nervenfasern des Nervus trigeminus sind fiir die sensible Versorgung des gesamten Gesichtsbe-
reichs mit Nase, Mund, Augenhohlen und Ober- und Unterkiefer verantwortlich. Dabei werden Haut,

Muskeln, Driisen, Knochen und Zidhne versorgt.

1.2.2 Grundlagen der diffusionsgewichteten Magnetresonanz-Bildgebung

Um spéter die optimierte Methodik und die angewendeten Techniken zu verstehen, werden in diesem
Abschnitt kurz die Grundlagen, Begriffe, Verfahren sowie Auswerte- und Visualisierungstechniken der

MRT beschrieben und erklart (Brown und Semelka 2011; Weishaupt et al. 2006).
Mathematisch physikalische Grundlagen

Die diffusionsgewichtete Magnetresonanztomographie ist begriindet auf der Tatsache, dass sich Mole-

kiile in Fliissigkeiten bewegen. Das geschieht nicht nur aufgrund von Druckunterschieden, wie sie in
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den BlutgefiBen durch das Pumpen des Herzens entstehen, sondern auch durch einen thermodynami-
schen Prozess auf Molekiilebene. Dieser temperaturabhéngige physikalische Prozess wird nach seinem
Entdecker Robert Brown als brownsche Molekularbewegung bezeichnet. Es handelt sich hierbei um
eine Teilchenbewegung die in Fliissigkeiten und Gasen stattfindet, wie z. B. die Bewegung von Mole-

kiilen aufgrund von Konzentrationsunterschieden (Abbildung 1.7).

Dabei befinden sich zwei Regionen, z. B. im menschlichen Korper, getrennt durch eine Membran nicht
im Gleichgewicht, was eine Bewegung der Molekiile von der Region mit hoher Konzentration in Rich-
tung der Region mit einer niedrigeren Konzentration verursacht. Auch ohne Membran findet dieser Vor-
gang statt. Im Korper des Menschen ist dieser Prozess lebensnotwendig, da er fiir den Transport von

Gasen, Fliissigkeiten und Néhrstoffen zu den Zellen bzw. von den Zellen weg verantwortlich ist.

Abbildung 1.7: Eigene Simulation der brownschen Molekularbewegung mithilfe von Matlab (The
MathWorks Inc. 2022)

Ein Merkmal, mit dem die Diffusion beschrieben werden kann, ist der Diffusionskoeffizient (D). Er
beschreibt, wieviel Fliissigkeit pro Sekunde transportiert wird (D = mm?/s). Bei der MR-Bildgebung
wird sich die Diffusion zunutze gemacht, indem der Effekt ausgenutzt wird, dass sich wéahrend der Mes-
sung stark bewegende Teilchen von den Gradienten anders beeinflusst werden, als Teilchen mit gerin-
gerer oder ohne Bewegung. Wasserstoffprotonen werden durch die Gradienteneinstrahlung aufler Phase
gebracht. Bewegte Wasserstoffprotonen rephasieren im Laufe der Echo-Zeit (TE) nicht mehr vollstandig
und geben somit weniger Signal zuriick. Es entsteht ein Signalverlust, der in den Bildern erkennbar ist

(sieche Formel 1.1).
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S(b) x Sy - exp~?P 11

Diese Formel bezieht sich auf den Signalabfall im MRT: S(b) reprasentiert das Signal, gebildet aus der
zugrundeliegenden Messsequenz (meist eine T>-gewichtete Basis-Messsequenz So) und einem multipli-
kativen Faktor, der das Signal exponentiell zur Diffusion D und dem b-Faktor abschwicht. D ist der

Diffusionskoeffizient, der fiir jedes Gewebe bzw. jeden Stoff unterschiedlich sein kann.

Das Signal kann im einfachsten Fall mit der Stejskal-Tanner-Sequenz (Abbildung 1.8) gemessen wer-
den. Diese Sequenz enthilt zwei symmetrische Diffusionsgradienten, um Spins zuerst zu dephasieren
und nach einer bestimmten Zeit wieder zu rephasieren. Nach dem ersten 90-Grad-Puls wird das erste
Gradientenfeld so eingeschaltet, dass die Magnetfeldstirke in einer bestimmten Richtung variiert. Die
prizedierenden Kerne in dieser Richtung erfahren eine Anderung ihrer Resonanzfrequenz und damit
ihrer Phase. AnschlieBend wird der 180-Grad-Puls angewendet, der die Spinrichtungen umkehrt. Da-
nach wird ein identisches Gradientenfeld geschaltet, welches die Teilchen wieder in Phase bringt. Das
Signal erreicht aber nur fiir die Protonen, die sich nicht bewegt haben, das Maximalsignal. Uberall sonst
ist die Rephasierung unvollstiandig und das Signal wird kleiner als der Maximalwert. Um die Abschwi-
chung quantitativ zu bestimmen, miissen mindestens zwei (oder mehr) Messungen mit verschiedenen

Diffusionswichtungen, optional auch ohne Diffusionswichtung (b = 0 s/mm?), durchgefiihrt werden.
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Abbildung 1.8: Stejskal-Tanner-Sequenz-Schema. Der Flipwinkel ist ein Einstellungsparameter und
bestimmt die initiale Auslenkung der longitudinalen Spinkomponenten. In der Stejskal-Tanner-Sequenz
beeinflusst der Flipwinkel die Empfindlichkeit der Messung gegeniiber Diffusionseffekten und der re-
sultierenden Signalintensitdt. Die x-, y- und z-Gradienten dienen der Ortskodierung und erméglichen
die raumliche Auflésung des Bildes. Durch die Anpassung des Flipwinkels kénnen spezifische Kon-

trasteigenschaften hervorgehoben werden, was entscheidend fiir die prdzise Diffusionsmessung ist.

Wie empfindlich die Sequenz auf die Teilchenbewegung reagiert, wird durch die Stérke der Diffusions-
wichtung (gegeben durch den b-Faktor) bestimmt. Einen hoheren b-Wert und damit eine héhere Emp-
findlichkeit kann unter anderem durch eine Erh6hung der Gradientenamplitude und/oder durch linger
anhaltende Gradienten erreicht werden (siche Formel 1.2). In der Regel wird bei mehreren Messungen

das Timing konstant gelassen und nur die Amplitude variiert.

)
_202852(Aa 8
b—yGS(A 3) 12

Gleichung 1.2 beschreibt den Diffusionswichtungsfaktor b. Dabei ist y das gyromagnetische Verhéltnis,
G die Amplitude der Gradienten (Gradientenstirke), ¢ reprasentiert die Dauer der Diffusionsgradienten-

pulse und A ist die Gesamtdauer zwischen der Anwendung der Diffusionsgradientenpulse.
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Daraus ergibt sich Gleichung 1.3. Sie zeigt, wie der Diffusionswichtungsfaktor b von den experimen-

tellen Parametern abhéngt.

Apparent Diffusion Coefficent (ADC)

In biologischen Geweben haben auller der physikalischen Diffusion weitere bewegungsrelevante Ef-
fekte wie z. B. Mikroperfusion einen Einfluss auf das Signal. Daher wird der gemessene Diffusionsko-
effizient meist als sogenannter scheinbarer Diffusionskoeffizient (apparent diffusion coefficent (ADC))

bezeichnet.

s
2 —b-ADC
s, P 1.4

Die Gleichung 1.4 zeigt den Zusammenhang zwischen dem Diffusionswichtungsfaktor b, dem schein-
baren Diffusionskoeffizienten (ADC) und dem Verhéltnis von gemessenem Signal zum Ausgangssignal.
Dieser wichtige Zusammenhang in der Diffusionsbildgebung ermoglicht es, Informationen iiber die

mikroskopische Bewegung von Wassermolekiilen in biologischem Gewebe zu gewinnen.

Gleichung 1.6 zeigt die Berechnung des ADC in einem bestimmten Voxel (Volumenelement) am Ort

(X, y, z) als Funktion der Diffusionswichtung (b-Faktoren) mithilfe von zwei Messungen.

In [$1(x.5.2) 15
S,(x,y,2)

ADC =
(bz = by)

Fiir mehrere Messungen kommt Formel 1.6 zum Tragen. Hier wird der ADC durch die Steigung der

gefitteten Gerade bestimmt.

in5.]
ADC(x,y,z) = o _l;’ ) 16
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Im daraus resultierenden ADC-Bild erscheinen die Gebiete mit freier Diffusion und damit hohen ADC-
Werten hyperintens (hell). Gebiete, in denen die Diffusion durch Zellstrukturen des Gewebes behindert
wird, haben niedrige ADC-Werte und stellen sich im Bild hypointens (dunkel) dar (Abbildung 1.9).

Abbildung 1.9: Apparent Diffusion Koeffizient (ADC), aufgenommen bei 3 T und einer 80mT/m-Gra-
dientenspule. Hypotense Bereiche zeigen eine geringe Diffusion als hypertense Gebiete (hohere Diffu-

sion).

Erschwerend fiir die Diffusionsmessungen ist die starke Richtungsabhédngigkeit der Gewebe im Hirn.
Durch die weile Substanz beispielsweise ziehen sich lange Faserbiindel, die oft nur in eine Richtung
filhren. Aus diesem Grund unterscheiden sich die diffusionsgewichteten Bilder stark in Abhéngigkeit

von der Richtung der Diffusionsgradienten.

Orthogonal zu den Faserbiindeln ist die Diffusion stark eingeschrinkt, da die freie Weglénge geringer
ist als parallel zu den Fasern. Dieses Verhalten wird anisotrope Diffusion genannt. Im Gegensatz dazu
findet in Voxeln, in denen sich die Molekiile von Nervenfasern und anderen Geweben unabhingig in
alle Richtungen gleichméBig ausbreiten konnen, eine isotrope Diffusion statt, wie es zum Beispiel in

den Ventrikeln der Fall ist.

Der ADC hat als Vorteil, dass er als quantitativer Parameter unabhéngig von spezifischen Messsequen-
zen und Geréteparametern ist. Er kann z. B. zum Vergleich verschiedener Untersuchungen an unter-
schiedlichen Scannern genutzt werden (Bernarding et al. 2000). Dabei deuten niedrige ADC-Werte auf
eine eingeschriankte Wasserbewegung hin, und hohe ADC-Werte auf eine relativ freie Bewegung der

Wassermolekiile (Brown und Semelka 2011).
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Bipolare und monopolare Gradienten in diffusionsgewichteten Sequenzen

Bei der bipolaren Gradientenkonfiguration haben die Gradienten bei vergleichbaren Amplituden wech-
selnde Polaritéten (positiv und negativ). Im Gegensatz dazu haben bei der monopolaren Konfiguration
beide Gradienten das gleiche Vorzeichen, wirken aber entgegengesetzt, da durch die Spinumkehr durch
den mittleren 180°-Puls das Vorzeichen bereits umgekehrt wurde. Eine Variation dieser Technik ist die
Monopolar-Plus-Methode, die 2010 von Morelli (Morelli et al. 2010) vorgestellt wurde. Hierbei sind
die Gradienten grundsétzlich monopolar ausgerichtet, jedoch ist ein Teil des zweiten Gradienten abge-
schnitten und mit entgegengesetzter Amplitude angeordnet. Diese Modifikation hilft dabei, die Wirbel-

strome (eddy currents) und damit die verursachten Bildverzerrungen zu reduzieren.
EPI — Echo-Planar-Imaging

Echo-Planar-Imaging (EPI) ist eine Schliisseltechnologie in der diffusionsgewichteten Bildgebung
(DWI), die es ermdglicht, schnelle und effiziente Bildaufnahmen zu erstellen. Diese Technik ist beson-
ders vorteilhaft, da sie eine gesamte Schicht in einem einzigen Schuss ermdglicht, was die Scanzeit
erheblich verkiirzt. EPI nutzt schnelle Wechsel der Gradientenfelder, um den gesamten k-Raum in kiir-
zester Zeit zu erfassen. Ein groBer Vorteil von EPI in der DWI ist die Reduzierung von Bewegungsarte-
fakten. Da die Bilder sehr schnell aufgenommen werden, sind sie weniger anfillig fiir Verzerrungen
durch Patientenbewegungen, was besonders wichtig fiir genaue Diffusionsmessungen ist. Ein weiterer
Vorteil ist die Fahigkeit von EPI, hochaufgeldste diffusionsgewichtete Bilder zu erzeugen, die eine de-
taillierte Darstellung der Gewebestrukturen ermoglichen. Trotz ihrer Vorteile geht EPI auch mit einigen
Herausforderungen einher, wie die Anfilligkeit fiir Suszeptibilitétsartefakte, die insbesondere in Berei-
chen mit Gewebe-Luft-Grenzen auftreten konnen. Diese Artefakte konnen jedoch durch den Einsatz von
Parallelbildgebung und anderen Techniken zur Bildoptimierung minimiert werden. Damit bietet EPI in
der DWI eine gute Balance zwischen Bildqualitdt und Aufnahmegeschwindigkeit, was sie zu einer un-

verzichtbaren Technik in der Klinik und der Forschung macht (Mansfield 1977; Le Bihan 2003).

DTI — Diffusions-Tensor-Imaging

Der Diffusionstensor wird berechnet, um die Richtungsabhéngigkeit in den Bildern deutlicher nachwei-
sen zu konnen und je Voxel eine favorisierte Richtung zu erkennen (Le Bihan et al. 2001; Jellison et al.
2004). Fiir die Berechnung des Tensors werden mindestens sieben Datensétze erhoben, wobei eine Auf-
nahme ohne Diffusionswichtung, sowie sechs Aufnahmen mit Diffusionswichtung erfolgen. Bei den
sechs gewichteten Datensitze werden die Diffusionsgradienten in wechselnde Raumrichtungen geschal-

tet (+x, -X; +y, -y; +z, -z) (Abbildung 1.10).
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Gradientenrichtung (-y) Gradientenrichtung (+z) Gradientenrichtung (-z)

Abbildung 1.10: Prinzip der Datenaufnahme bei der Diffusionsbildgebung mit Auflésung der Diffusi-
onsrichtungen (Diffusions-Tensor-Bildgebung).

Es wird zundchst ein Bild ohne Diffusionswichtung (By) erstellt. Anschlieffend werden durch unter-
schiedliche Kombinationen der x-, y-, z-Diffusionsgradienten verschiedene Diffusionsrichtungen auf-

genommen (hier exemplarisch sechs Richtungen, +x, -x, +y, -y, +z, -z).

Nachdem in sechs Raumrichtungen Daten aufgenommen wurden, lésst sich die Diffusion von Wasser in
Geweben mithilfe der Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI) analysieren. Der Diffusionstensor D (siehe
Gleichung 1.7) ist eine Matrix, die die unterschiedlichen Diffusionseigenschaften des Gewebes in ver-

schiedene Richtungen beschreibt.

Db, D,, D, 1.7
p=|Dy,, D, D,
sz Dzy Dz
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Die Eigenwerte des Tensors werden mit A; 3 bezeichnet. Wird der Diffusionstensor (Gleichung 1.7) in
einem 3d-Koordinatensystem dargestellt, so entsteht ein Rotationsellipsoid (siehe Abbildung 1.11) (Bas-
ser und Pierpaoli 1996; Le Bihan et al. 2001).

A, @)

Ay (%)

-"\3 (-Z)

Abbildung 1.11: Darstellung der Eigenwerte des Diffusionstensors als Hauptachsen eines Ellipsoiden.

Das Ellipsoid kann dabei, abhéingig vom Verhiltnis der Amplituden der Eigenwerte A;, kugelférmig
(sphdroidal), langgestreckt (linear) oder flachgedriickt (oblat, planar) sein (siche Formel 1.8; 1.9 und

1.10). Dieses kann mit folgenden Kennzahlen quantifiziert werden:

Sphdroidal M =1,=213)

315

G = A 4 18

Linear (A4 » A, = 43)

A= 2,

Ry L9

Planar (2.1 = 12 > 2.3)
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2(A, — A3

c,= —2 73
P M+ 2+ 4 1.10

Weitere wichtige KenngrofBen sind die Spur (trace) des Tensors, die mittlere Diffusivitét, die fraktionale

Anisotropie (FA4) und die radiale Diffusivitt.
Trace (Spur)

Die Spur eines Diffusionstensors in der Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI) ist die Summe der Eigen-
werte des Diffusionstensors (Gleichung 1.11). Sie gibt Auskunft {iber die gesamte Diffusionsfahigkeit
im Gewebe. Sie wird hiufig verwendet, um pathologische Zustinde wie Odeme oder Tumore zu erken-

nen, da diese Zustdnde oft zu einer erhdhten Diffusion fiihren (Costabile et al. 2019).

tr(/l) = );1 + );2 + 13 1.11
Mittlere Diffusivitdt

Die mittlere Diffusivitit (mean diffusivity, MD) beschreibt die durchschnittliche Diffusion von Wasser-
molekiilen innerhalb eines Voxels. Sie ist ein MaB fiir die Gesamtdiffusionseigenschaften und stellt den
Mittelwert der drei Haupteigenwerte dar (Gleichung 1.12). Mathematisch betrachtet ist die mittlere Dif-

fusivitét die normalisierte Spur.

(4t + 2y

MD 3 112

Radiale Diffusivitdt

Die radiale Diffusivitét (perpendicular diffusivity oder radial diffusivity) ist eine Metrik in der Diffusi-
ons-Tensor-Bildgebung (DTI), die die Diffusion von Wassermolekiilen senkrecht zu den Hauptfasern
innerhalb eines Voxels beschreibt. Diese Metrik hilft, die Integritdt der Myelinscheiden um die Nerven-
fasern zu beurteilen. Die radiale Diffusivitdt wird als Mittelwert der beiden kleineren Eigenwerte (A2

und A3) des Diffusionstensors berechnet (siche Formel 1.13).

_ (A2 + 43,

113
1 2
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Fraktionale Anisotropie

Die fraktionale Anisotropie (FA) ist eine in Studien héufig benutzte Kenngrofle, mit der der Anisotro-
piegrad der Diffusion in verschiedenen Geweben beschrieben wird. Die FA nimmt Werte zwischen 0
und 1 an. Der Wert 1 steht dabei fiir eine stark gerichtete Bewegung (anisotrop) der Molekiile in dem
betreffenden Voxel und der Wert 0 fiir eine Bewegung, die in alle Richtungen frei ist (isotrop). Werden
die Zahlenwerte der FA als Grauwerte kodiert, ergibt sich eine Charakterisierung der anatomischen
Strukturen beziiglich ihres Diffusionsverhaltens. Isotrope Diffusion findet vor allem in groBeren fliis-
sigkeitsgefiillten Raumen wie z. B. dem Liquor in den Ventrikeln statt. Fiir Regionen, in denen sich
keine eindeutige Richtung, sondern viele Kreuzungen der Hirnbahnen befinden, ergibt sich ein heller
bis dunkler Grauton. So stellt sich im Gegensatz zum Liquor die weile Substanz anisotrop, und damit
sehr hyperintens dar (siche Abbildung 1.12). Die fraktionale Anisotropie wird mithilfe der Gleichung
1.14 berechnet.

Abbildung 1.12: Fraktionale Anisotropie in einer reprdsentativen axialen Schicht des menschlichen

Gehirns (eigene Aufnahme).

_ /3((4 — E[AD? + (A4, — E[A? + (A5 — E[2])?

[2(22 + 22 + 22) 1.14

FA
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Fiber Tracking

Um die gewonnene Richtungsinformation je Voxel weiterverwenden zu konnen und fiir den Einsatz
z. B. bei der OP-Planung nutzen zu kdnnen, wird versucht, mithilfe von Tracking-Algorithmen den tat-
sdchlichen Verlauf von Nervenbahnen im Gehirn zu rekonstruieren. Diese Verfahren werden zusammen-
fassend als Fiber Tracking (auch Fasertraktografie, fiber tracking) bezeichnet. Zur Darstellung werden
Stromlinien verwendet, die den Verlauf von neuronalen Bahnen von einem bestimmtem Startgebiet in

ein bestimmtes Zielgebiet zeigen.

Abbildung 1.13: Fiber Tracking mithilfe von 7T DWI-Aufnahmen aus Abbildung 1.3. Eigener Fiber-
Tracking-Algorithmus (Liitzkendorf et al. 2007).

Post-mortem Experimente an Tieren und Menschen zeigen eine gute Ubereinstimmung von berechneten

zu den histologisch gewonnenen Faserrichtungen (Dyrby et al. 2007).

HARDI: High Angular Resolution Diffusion Imaging

Beim Fiber Tracking auf Grundlage von DTI-Daten wird angenommen, dass innerhalb eines Voxels alle
Fasern gleich verlaufen. Das ist in der Realitédt aber eher selten der Fall. Betrachtet man ein Voxel mit
einer Kantenldnge von 1 mm. Der optische Nerv besteht aus rund 970000 Axonen, jedes mit einem
Durchmesser von 0,72 um (+ 0,07 um). Das bedeutet, dass ein Voxel mit einer Kantenldnge von 1 mm
von tiber 1,9 Millionen Axonen geschnitten werden kann (Mikelberg et al. 1989). Im realen Verlauf wird
sich das Faserbiindel moglicherweise in mehrere Strange aufteilen und abbiegen. Einzelne Fasern kni-
cken ab, kreuzen sich mit anderen Faserbiindeln oder beriihren sich lediglich. Somit herrscht in einem

Voxel nicht nur eine Richtung vor. Um den Verlauf von neuronalen Fasern noch genauer beschreiben zu
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konnen, wurde das High Angular Resolution Diffusion Imaging (HARDI) eingefiihrt. Es werden nicht
nur sechs Richtungen wie in Abschnitt 1.2.2 DTI gemessen und zur Berechnung herangezogen, sondern
sehr viel mehr Richtungen (256 und mehr) (siehe Abbildung 1.14). Die Begrenzung der Richtungen
hingt lediglich von der Hardware und der zur Verfiigung stehenden Aufnahme- und Nachverarbeitungs-
zeit ab. Zusammen mit anderen Parametern wie Aufldsung und Schichtdicke muss ein Optimum gefun-
den werden, damit die Messzeit noch im Bereich des Machbaren fiir Probanden bzw. Patienten liegt. Im
nichsten Abschnitt werden hierzu einige Verfahren kurz beschrieben (Tuch et al. 2002; Liitzkendorf et

al. 2023).

Gradientenrichtungen

Abbildung 1.14: Visualisierung von 128 Gradientenrichtungen bei einer hochauflosenden DWI
(HARDI).

Extraktion und Darstellung der bildbasierten Information

Um HARDI sinnvoll weiterzuverarbeiten, gibt es zwei Verfahren, die hdufig verwendet werden. Das
sogenannte O-ball Imaging (QBI) bezieht sich dabei auf eine mathematische Methode, die verwendet
wird, um sogenannte Orientation Distribution Functions (ODF) aus den HARDI-Daten zu berechnen.
Hier kommen sphérische Geometrie bzw. Kugelgeometrie-Berechnungen zum FEinsatz (Tuch 2004). Die
resultierenden ODFs beschreiben die Verteilungen der Diffusionsrichtungen und koénnen zur allgemei-
nen Kartierung der Diffusionsrichtungen genutzt werden. Dabei konnen die ODFs als Kugel oder in

Form mehrerer Richtungsvektoren visualisiert werden. Als Kugel visualisiert zeigt die Kugeloberflache
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durch Ausbuchtungen die Wahrscheinlichkeitsverteilung der Diffusionsrichtungen, wobei jeweils die

Lange der Ausbuchtungen die relative Wahrscheinlichkeit der Diffusion in dieser Richtung darstellt.

Im Gegensatz dazu werden in dieser Arbeit die sogenannten fODFs (fiber Orientation Distribution
Functions) verwendet (siehe Abbildung 1.15). Diese beschreiben im Gegensatz zu den ODFs die spezi-
fische Verteilung der Orientierung der Nervenfasern. Um diese berechnen zu kénnen, wird die soge-
nannte Constrained Sperical Deconvolution (CSD) verwendet. Diese Methode schétzt die spezifischen
Faserorientierungen und -dichten innerhalb eines Voxels ab. Ahnlich zu den ODFs, zeigen die fODF
Ausbuchtungen, allerdings wesentlich deutlicher, denn sie stellen die tatsdchliche Diffusionsrichtung
dar (Tuch et al. 2002, Roine et al. 2015, Tournier et al. 2007, Tournier et al. 2008). Der Begriff fiber
Orientation Distribution (FOD) wird dhnlich zum Begriff der fODFs verwendet bzw. wird in der Lite-
ratur oft als Sammelbegriff fiir verschiedene Berechnungsmoglichkeiten der Faserorientierung innerhalb

eines Voxels verwendet.

Abbildung 1.15: Beispiel fiir ein fODF in einem Voxel. Die Fasern durchlaufen das Voxel in zwei
Richtungen stdrker als in den iibrigen. Die Farbe ist wie folgt kodiert: rot, x-Achse (links-rechts);

griin, y-Achse (anterior-posterior); blau, z-Achse (superior-inferior).

Track Density Image (TDI) und Super-Resolution Track Density Imaging (SRTDI)

Ein Track Density Image (TD]) ist ein Ergebnis-Bild, das in der DWI und der Traktografie verwendet
wird. Es zeigt die Dichte der Trakte der neuronalen Fasern im untersuchten Gewebe (i.d.R. des Gehirns),
basierend auf der Anzahl der rekonstruierten Fasertrakte, die durch jedes Voxel des Bildes verlaufen.
Dieses Bild ermdglicht z. B. eine detaillierte Darstellung der Bahnen der wei3en Substanz und kann zur
Untersuchung der sogenannten Konnektivitit zwischen Hirnarealen und zur Erkennung von Anomalien
in der weillen Substanz verwendet werden (Calamante 2016, Calamante et al. 2010, Calamante et al.
2013). Abbildung 1.16 zeigt ein solches TDI-Bild. Es sind selbst feine Faserverldufe innerhalb der wei-
Ben Substanz zu erkennen. Zur Berechnung wurde ein Fiber Tracking des gesamten Gehirns verwendet.

In Abbildung 1.16 handelt es sich zudem um eine Weiterentwicklung von TDI, um ein sogenanntes
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Super-Resolution Track Density Imaging (SRTDI). SRTDI ist eine fortschrittliche Bildgebungstechnik,
die Informationen aus rekonstruierten Faserbahnen und fortgeschrittenen Bildgebungsalgorithmen
nutzt, um die Dichteverteilung der Bahnen mit héherer Auflosung darzustellen. Diese Methode geht
iiber einfache Interpolation hinaus, indem sie zuséitzliche Diffusionsdaten integriert und statistische Mo-
delle verwendet, um eine detaillierte und prézise Bildrekonstruktion zu ermdoglichen. Dies erlaubt eine
feinere Kartierung der neuronalen Verbindungen und eine genauere Untersuchung der Gehirnstruktur.
Dadurch kénnen Faserverldufe im Sub-Voxel-Bereich dargestellt werden (Calamante et al. 2012; Luetz-
kendorf et al.; Calamante 2016). Typischerweise werden 20 000 Faser pro Voxel bei einer berechneten

Auflésung von (0,15 mm)? als Parameter festgelegt.

Abbildung 1.16: Super-Resolution Track Density Image (SRTDI) basieren auf (1,4 mm)3-7T-DWI-Auf-
nahmen (links: koronar, rechts: sagittal). Berechnet wurden 50 Millionen Fasern mit einem Durchmes-
ser von 0,15 mm; Farbkodierung: rot, x-Achse (links-rechts), griin, y-Achse (anterior-posterior); blau,

z-Achse (superior-inferior)(Luetzkendorf et al.).

1.2.3  Einschrénkungen der diffusionsgewichteten Magnetresonanztomographie

T>-Shine-through-Effekt

Ein Problem ist der sogenannte 7-Shine-through-Effekt. Bei niedriger Diffusionswichtung aber sehr
starkem T»-gewichtetem Signal lésst sich eine hyperintense Region im diffusionsgewichteten Bild nicht
gut vom Rest-T»-Signal differenzieren, wodurch es zu einer falschen Interpretation der Befunde kom-
men kann (Le Bihan et al. 2006; Kim et al. 2023). Eine Losung bildet die Berechnung des ADC und
seiner Darstellung als Bild (ADC-Map, sieche Gleichung 1.4 bis 1.6).
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Bj-Feldinhomogenitdten

Bei einer Feldstirke von 8 Tesla stellten Truong et al. (Truong et al. 2006) gro3e Abweichungen zwi-
schen den nominalen Flipwinkeln von 90°/180° und den tatsidchlich gemessenen Flipwinkeln an ver-
schiedenen Positionen des Probenvolumens fest. Die gemessenen Winkel reichten von 102°/214° bis
47°/94°, was zu erheblichen lokalen Signalverlusten fiihrte, selbst bei Single-Echo-SE-Sequenzen.
Diese Effekte konnen sich in Doppelspin-Echo-Sequenzen, wie sie den vom Hersteller bereitgestellten
DWI-Sequenzen zugrunde liegen, verstirken. Um zu bewerten, wie das Signal durch unvollkommene
Flipwinkel bei UHF-Bedingungen moduliert wird, wurde das Signal numerisch fiir eine Doppelspin-

Echo-Sequenz berechnet.

: 4,92 TE,
S21 = Mgssin(04)sin (?) exp (— —)

T, 1.15

Gleichung 1.15 beschreibt die Berechnung, die fiir Abbildung 1.17b verwendet wurde. Hier bezeichnet
S»1 das Signal des zweiten Echos, M die Steady-State Magnetisierung, 6; den Flipwinkel des ersten
RF-Pulses, 6, den Flipwinkel des zweiten RF-Pulses, TE; die Echo-Zeit des zweiten Echos und T, die
transversale Relaxationszeit. Die Umwandlung der gemessenen Abweichungen vom nominalen
Flipwinkel (Abb. 1.17a) in simulierte Signale zeigt lokale Signalvariationen von bis zu 70 % in der
weillen Substanz (Abb. 1.17b), dhnlich den reduzierten Signalen, die in eigenen Experimenten und

von Truong et al. beobachtet wurden.
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Abbildung 1.17: (a) Rdiumliche Verteilung des nominalen Flipwinkels relativ zum angewendeten
Flipwinkel. Die Verteilung zeigt das Verhdltnis zwischen dem theoretisch eingestellten und dem tatsdch-
lich angewendeten Flipwinkel im Gehirn. (b) Entsprechendes Signal des zweiten Echos, berechnet ge-
mdf} der Gleichung 1.14. Die Grauwertdarstellung wurde an den Dynamikbereich von weifser und
grauer Substanz angepasst. Signalwerte iiber 0,24 (hauptsdchlich Liquor, mit Werten von 0,4 bis 0,8)
und unter 0,04 (Hintergrund) wurden auf die entsprechenden Maximal- bzw. Minimalwerte gesetzt. Die
Signalvariationen im Gehirngewebe reichen von etwa 0,056 in den frontalen Bereichen bis etwa 0,15
in der periventrikuldiren weifien Substanz, dhnlich den experimentellen Beobachtungen. (Haacke EM

1999; Bernstein MA 2004).

Interessanterweise wurden auch in einem Teil der hier gezeigten Untersuchungen lokale Stellen mit
Signalverlust (Abbildung 1.18d, Abbildung 1.18¢) beobachtet, selbst bei Anwendung von paralleler
Bildgebung mit GRAPPA 2 oder 3. Diese Signalvariationen schienen teilweise von der individuellen
Anatomie, der Spulenfiillung oder der genauen Position des Kopfes in der Spule abzuhidngen. Die Haupt-
ursache fiir die Signalvariationen waren wahrscheinlich B1-Inhomogenitéten. Dies wird durch die Si-
mulation des RF-Feldes unter Lastbedingungen (Abbildung 1.18b, Abbildung 1.18c) sowie durch die
Berechnung, wie diese Abweichungen vom tatsichlichen Flipwinkel des Anregungs-RF-Feldes durch
die Doppelspin-Echo-Sequenz verstéirkt wurden, unterstiitzt. Geméaf Berechnung wiirde im Hirngewebe
ein Riickgang des tatsichlichen Flipwinkels auf 50 % des nominalen Flipwinkels zu einer Reduktion
des nominalen Signals auf etwa 20 % fiithren. Da die Diffusionswichtung das Signal exponentiell ver-
ringert, konnten Bereiche mit reduziertem initialen Signal nach der Diffusionswichtung fast kein Signal
mehr aufweisen (Abbildung 1.18e). Berechnete GroBen wie scheinbare Diffusionskoeffizienten (ADC)
oder Diffusionstensoren konnten in diesen Bereichen daher unzuverléssig sein. Der Signalabfall kann

jedoch teilweise durch Mittelung von Datensétzen ausgeglichen werden. Es wurde festgestellt, dass die
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Mittelung von vier bis acht Datensétzen ein guter Kompromiss zwischen der Zeit fiir die Datenerfassung

und der Optimierung des Signal-Rausch-Verhéltnisses (SNR) ist.

Abbildung 1.18: Numerische Simulation einer 8-Element-Phased-Array-Spule, deren elektromagneti-
sches Erregungsfeld sowie der Einfluss einer biologischen Last auf dieses Feld. (a—c) Eine reprdsen-
tative Schnittebene des magnetischen Teils des Erregungsfeldes einer 8-Element-Phased-Array-Sende-
einheit/-Empfangsspule. Die Farbcodierung erfolgt logarithmisch entsprechend der Feldstdirke. (a)
Feldverteilung ohne Last. (b) Einsetzen des Kopfimodells des HUGO Human Body Models (CST
MICROWAVE STUDIO, http.//www.cst.com) fiihrt zu einer inhomogenen Verteilung des Erregungs-
feldes mit lokalen Signalreduktionen von bis zu 45 % im Vergleich zu den umliegenden Bereichen
(schwarze Pfeile). (c) Zur besseren Visualisierung wurde die Farbcodierung von (b) kontrastverstdrkt
und das Overlay des HUGO-Softwaremodells entfernt. (d, e) Reprisentative Schnittebene eines T,-ge-
wichteten Doppelspin-Echo-Bildes ohne (d) und mit Diffusionsgewichtung (e); lokale Signalreduktio-
nen (schwarze Pfeile) werden durch Diffusionsgewichtung weiter verstdrkt, was zu deutlichen Signal-
verlusten fiihrt. (Simulation durchgefiihrt mit Unterstiitzung von Dr. Johannes Mallow und Christian

Bruns)
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Eddy Currents (Wirbelstrome)

Eddy currents bzw. Wirbelstrome sind ein physikalisches Phidnomen, das in zeitlich verénderlichen mag-
netischen Feldern auftreten kann. Durch das schnelle Ein- und Ausschalten der Gradienten werden im
magnetischen Feld elektrische Strome erzeugt. Diese Strdme erzeugen Verzerrungen im Gradientenpro-
fil, was wiederum Artefakte im MR-Bild zur Folge hat. Es gibt verschiedene Moglichkeiten, wihrend
der Messung bzw. auch im Nachhinein diese Artefakte zu vermindern. Es stehen verschiedene Sequenz-
techniken zur Verfiigung, um die Gradienten linearer zu schalten, sodass die Wirbelstrome schon wih-
rend der Messung gemindert werden, oder im Laufe des Preprocessings der MR-Daten mithilfe von
Filtern die Wirbelstromartefakte zu kompensieren. Besonders im Bereich der DWI sind Wirbelstrome

unerwiinscht und werden standardméBig beim Preprocessing korrigiert (Brown und Semelka 2011).
Suszeptibilititsartefakte

Mit zunehmender Bo-Feldstérke verstéarkt sich auch der sogenannte Suszeptibilititseffekt. Dadurch ent-
stehen Suszeptibilititsartefakte. Dies sind Verzerrungen oder Signalverluste, die im Bild sichtbar wer-
den. Sie entstehen durch Suszeptibilitdtsunterschiede zwischen verschiedenen Geweben und Materia-
lien. Daraus entstehen Artefakte an den Gewebegrenzen. Besonders hiufig treten sie an der Grenze zwi-
schen Luft und Gewebe/Knochen auf. Es gibt verschiedene Softwarekorrekturen aber auch Bildge-

bungstechniken, die dies verhindern bzw. abmildern konnen (Wu et al. 2009; Mittal et al. 2009).
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2 Methodenentwicklung und Optimierung (technische Ergebnisse)

In diesem Abschnitt werden bestechende Methoden der diffusionsgewichteten Ultrahochfeld-Magnetre-
sonanztomograph (UHF-MRT) optimiert und neue entwickelt. Die Optimierungen betreffen dabei Hard-
ware, Parameter zur Scanner-Steuerung und die Software zur Datenauswertung, -haltung und -visuali-
sierung. Die Neuentwicklungen betrafen hauptséchlich die Bereiche der Scanner-Software und Daten-

auswertung. Abbildung 2.1 zeigt eine grobe Ubersicht der Teilgebiete der optimierten Methoden.

Optimierung

Hardwaretests Auswertung

Auswertepipelines

- \ Korrektur der dMRI

Gradientenrichtungen

Gradientenupgrade

Quantitativer Vergleich der fODF

Kopfspulen-Vergleich

l BAS I S Interpolation

DWI-Sequenzen Parallelisierung der Auswertung

Aufldsung/Zeit 4 Beschleunigung der Auswertung

Erhohung der
Gradientenrichtungen

Software

Abbildung 2.1: Ubersicht iiber die Optimierung der 7T-Basisdaten, (blau) Hardware, (rot) Auswer-
tesoftware, (griin) MRT-Sequenz-Parameter

2.1 Messprotokoll — Optimierung der Datenakquisition

2.1.1  Gradientensysteme mit 40 mT/m und 70 mT/m

Aufgrund des potenziell hoheren Signal-Rausch-Verhéltnisses (SNR) kann die Diffusionsbildgebung
bei ultrahohen Feldern die Aufnahme von DWI-Daten mit héherer Aufldsung oder die Anwendung stér-
kerer Diffusionsgradienten erleichtern, die fiir die Analyse des multiexponentiellen Diffusionsrelaxati-

onsverhaltens oder fiir eine hohere rdumliche Auflosung erforderlich sind. Ultrahohe Feldstirken brin-
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gen wie in Abschnitt 1.2.3 beschrieben jedoch zusétzliche Probleme, insbesondere durch die B1-Inho-
mogenitéit mit schlecht definierten Flipwinkeln und erhéhten Suszeptibilitdtsartefakten. Das SNR wird
zudem durch die verkiirzten T,-Werte des Hirngewebes bei 7 T beeintrachtigt. Eine wichtige Strategie
zur Reduzierung der Verzerrungen und zur Verbesserung des SNR ist daher die Verkiirzung der Echo-
Zeit (TE). Aufgrund der gegenseitigen Abhéngigkeit der Messparameter ist jedoch nicht ad hoc klar,
wie eine Verkiirzung des TE das SNR (Dietrich et al. 2008) beeinflusst. Bei der diffusionsgewichteten
Spin-Echo-EPI-Sequenz wird das minimale TE in der Regel durch die Dauer der Diffusionsgradienten
begrenzt. Anhand eines Vergleiches der DWI-Daten bei 40 mT/m mit Daten, die bei 70 mT/m aufge-
nommen wurden, erfolgte die Ermittlung des SNR-Gewinns (Liitzkendorf et al. 2010a). Fiir die Ultra-
hochfeld-Diffusionsbildgebung wurde eine durch Siemens Medical Solutions USA bereitgestellte Se-
quenz verwendet, die gegeniiber der Standard-DWI-Sequenz folgende Verbesserungen erzielt: sinusfor-
mige Gradienten, flexibles Pulsmuster, flexibler Fettsittigungspuls-Flipwinkel. Um die SAR und das
TE weiter zu reduzieren, wurde das monopolare Diffusions-Schema verwendet, das zu einem einzigen
Refokussierungs-Echo fiihrt. Die Daten wurden gemittelt und anschlieBend mit FSL (Jenkinson et al.
2012) nachbearbeitet. Fiir die SNR-Berechnung wurden zwei Regionen von Interesse (ROI, region of
interest) kontralateral und ipsilateral im Liquor, im Hirngewebe der weillen Substanz und im Hinter-
grund aufgenommen. Die Auswahl der Gebiete erfolgte unter der Maflgabe, dass kein stoérendes Bild-
rauschen wie Ghosting vorhanden war. Eine ROI befand sich in der weillen Substanz, die zweite im
Liquor. Nach der Bestimmung des ADC-Werts zeigten sowohl die Daten bei 40 mT/m als auch jene bei
70 mT/m eine gute Bildqualitét (Abbildung 2.3, Abbildung 2.4). Insgesamt sind eine starke Reduzierung
der Verzerrungen, ein guter Gewebekontrast zwischen weiler und grauer Substanz und eine gute Diffu-
sionswichtung in den Liquorrdumen erkennbar. Wéhrend bei der visuellen Inspektion der mit 40 mT/m
aufgenommenen Bilder im Vergleich zu Aufnahmen mit 70 mT/m nur ein leichtes Rauschen sichtbar
war, zeigten die berechneten Parameter-Maps deutlichere Unterschiede. Das mittlere SNR des Hirnge-
webes der weillen Substanz war bei den Daten mit 70 mT/m um etwa 25 % hoher (Abbildung 2.2) als
bei 40 mT/m. Die mittleren ADC-Werte fiir die weifle Substanz ergaben 825 + 78 mm?/s bei 40 mT/m
und 829 + 32 mm?/s bei 70 mT/m, wéhrend die mittleren ADC-Werte fiir den Liquor 3202 + 22 mm?/s
bei 40 mT/m und 3243 + 72 mm?/s bei 70 mT/m ergaben.
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Abbildung 2.2: SNR-Vergleich zwischen Datensditzen mit 40 mT/m und solchen mit 70 mT/m. Jeder

mean ROI signal and SD

der vier Balken wurde aus vier Paaren von zwei ROIs (Vordergrund, Hintergrund) berechnet. Die

Lage der ROIs war in den Datensdtzen sowohl mit 40 mT/m als auch 70 mT/m identisch.

Abbildung 2.3: 40 mT/m: (links) diffusionsgewichtetes Bild (eine Schicht, eine Richtung), (rechts)

kombinierte Diffusionsrichtungen, FA iiber dem T>-gewichteten Bild, Faserverlauf Corpus callosum,

Farbkodierung: rot, x-Achse (links-rechts); griin, y-Achse (anterior-posterior),; blau, z-Achse (supe-

rior-inferior).
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Abbildung 2.4: 70 mT/m: (links) diffusionsgewichtetes Bild (eine Schicht, eine Richtung), (rechts)
kombinierte Diffusionsrichtungen, FA iiberlagert mit T>-gewichteten Bildern, Fiber Tracking des Cor-

pus callosum.

Abbildung 2.5: T>-gewichtetes anatomisches Bild mit Faserverlauf im Bereich des Corpus callosum
(40 mT/m) (links), T>-gewichtetes anatomisches Bild mit Corpus callosum Faserverlauf (70 mT/m)
(rechts). Diese Berechnungen wurden durchgefiihrt, um bei beiden Gradientenstdirken die Machbar-
keit nachzuweisen, da bis zu diesem Zeitpunkt kein 7T-Ganzkorper-MRT mit 70 mT/m existiert hat. In
weiteren Studien konnte gezeigt werden, dass der Gradient von 70 mT/m sehr gute Ergebnisse liefert.
Diese Ergebnisse wurden bei internationalen Konferenzen vorgestellt. Farbkodierung: rot, x-Achse
(links-rechts); griin, y-Achse (anterior-posterior); blau, z-Achse (superior-inferior) (Liitzkendorf et al.

2010b, 2010c).
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2.1.2  Vergleich von 8-/24- und 32-Kanal Kopfspulen

Um die Ergebnisse im Ultrahochfeld weiter zu optimieren, ist es wichtig, die am besten geeigneten
Hardwarekomponenten, die zur Bilderzeugung notwendig sind, zu finden und untereinander zu verglei-
chen. Grundsitzlich sollte das hohere Signal aufgrund des erhdhten Bo-Wertes von Vorteil sein. Es hat
sich gezeigt, dass die parallele Bildgebung sowohl das TE als auch die EPI-bedingten Verzerrungen
verringert (Jaermann et al. 2004). Um verschiedene Multi-Element-Phased-Array-Spulen quantitativ
vergleichen zu kénnen, wurden sowohl bei 3 T als auch bei 7 T Diffusionsmessungen durchgefiihrt und
die Daten fiir die Berechnung von isotropen ADC-Werten als quantitatives Mal fiir die Gewebeeigen-

schaften herangezogen (Liitzkendorf et al. 2009a).

Abbildung 2.6: Beispielhafte Evgebnisse fiir 3 Tund 7 T. Bei 7 T wurde die SAR erhéht, wodurch bei
7 T mit einer 8-Kanal-Spule nur eine reduzierte Anzahl von Schichten erfasst werden konnte. Die Ver-
zerrungen waren mit der 8-Kanal-Spule bei 7 T ausgeprdgter. Die 24-Kanal-Spule wies eine bessere
Bildqualitdt mit weniger Verzerrungen sowie eine geringere SAR auf, sodass im Vergleich zur 8-Ka-
nal-Spule mehr Schichten aufgenommen werden konnten. Die mittleren ADC-Werte entsprachen den
zuvor verdffentlichten Werten fiir Hirngewebe von ca. 800(85) mm?/s (Bernarding et al. 2000) und
760(30) mm?s (Le Bihan 2003), obwohl die Werte fiir 7 T (8-Kanal-Spule) im Vergleich zu den Wer-
ten fiir 3 Tund 7 T (24-Kanal-Spule) etwas niedriger zu sein scheinen. Weitere Experimente mit tem-
peraturkontrollierten Phantomen werden es ermoglichen, mogliche Einfliisse der experimentellen
Randbedingungen, wie z. B. schlecht definierte Flip-Winkel, auf die Bildqualitdit und die ADC-Berech-

nung genauer zu analysieren.
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Abbildung 2.7: By-Daten des menschlichen Gehirns, gleicher Proband, vier Mittelungen.
links: 3T-Aufnahme, rechts: 7T-Aufnahme. Farbkodierte diffusionsgewichtete Daten (rot (x, laterale),
griin (y, anterior-posteriore), blau (z, kraniokaudale Richtung), sechs Diffusionsrichtungen, berechnet

mit FSL (Smith et al. 2004), links: 3 T, rechts 7 T.

Die Ergebnisse zeigen, dass DWI mit Kopfspulen mit mehr Kanélen bei 7 T zu besseren Ergebnissen
fiilhrt. Der Einsatz von paralleler Bildgebung mit mehr Spulenelementen ist vielversprechend, um das
TE weiter zu reduzieren und die Bildqualitdt zu erhéhen. Die in unseren Experimenten verwendete
24-Kanal-Spule ermdglicht die Durchfiihrung visueller fMRI-Experimente, akustische fMRI-Experi-
mente sind jedoch nur teilweise mdglich. Daher miissen die Spulenarchitekturen angepasst werden, um

mehr Platz in der Spule zu schaffen und spezielle fMRI-Experimente zu ermdglichen.
Vergleich einer 24- mit einer 32-Kanal-Kopfspule bei 7 T

Um bei 7 T die Verbesserung weiter voranzutreiben, kam eine 32-Kanal-Kopfspule als leistungsstarke
Hochfrequenz-Phased-Array-Spule zum Einsatz. In diesem Abschnitt wird die Leistung einer 24-Kanal-
Kopfspule mit der einer 32-Kanal-Kopfspule fiir hochauflésende DWI verglichen (Luetzkendorf et al.
2011).
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Formel 2.1 zeigt die Berechnung des Signal-Rausch Verhéltnisses (SNR) fiir eine Spule, wobei S; die
Signalintensitdt und SD,., die Standardabweichung des Rauschens darstellen. Um das Rauschen noch
besser quantifizieren zu konnen, wurden die gleichen Schichten von zwei aufeinanderfolgenden DWI-

MR-Aufnahmen voneinander abgezogen (Firbank et al. 1999).

Abbildung 2.8: Farbkodierter Mittelwert der PDD (Principal Diffusion Direction — Hauptdiffusions-
richtung). Dargestellt sind Teile der Pyramidenbahn (blau) (links: 24-Kanal-Spule, rechts: 32-Kanal-
Spule).

Der SNR-Gewinn betrigt 14 %, wenn von einer 24-Kanal- auf eine 32-Kanal-Spule gewechselt wird.
Die Abbildung 2.8 zeigt die berechneten farbkodierten Maps der FA4 des oberen Teils des Gehirns. Die
mit der 24-Kanal-Spule erzielten Ergebnisse sind auf der linken Seite dargestellt, wihrend die mit der
32-Kanal-Spule erzielten Ergebnisse auf der rechten Seite abgebildet sind. Durch visuelle Inspektion ist
ein stirkeres Rauschen bei der 24-Kanal-Spule zu erkennen. Die genauen SNR-Messungen in einem
Phantom zeigen einen SNR-Gewinn von bis zu 14 % zwischen der 24-Kanal-Spule und der 32-Kanal-
Spule, wobei die 32-Kanal-Spule im Vergleich zur 24-Kanal-Spule vor allem im unteren (inferioren)
Gehirn einen Anstieg des SNR zeigt. Auch im Mittelhirn und in den oberen Teilen der weillen Substanz
des Gehirns iibertreffen die Ergebnisse der 32-Kanal-Spule die der 24-Kanal-Spule. Einen deutlichen
Vorteil zeigt die 32-Kanal-Spule bei der Signalverbesserung im Bereich des Temporallappens. Generell
verbessert die Verwendung der 32-Kanal-Spule die DWI-Aufnahmen in den meisten Bereichen der wei-

Ben Substanz des Gehirns.
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2.1.3  Spezielle DWI-Sequenzen

Dieser Abschnitt beschreibt die wesentlichen Sequenzen und Sequenzmodifikationen, die in den Tests
und Studien, die diese Dissertation betreffen, genutzt wurden. Letztendlich entscheidet die Fragestellung
der Studie, welche Sequenz und welche Parameter genutzt werden kdnnen. Es gibt keine optimale Se-

quenz, die in allen Studien Anwendung findet.
Stejskal-Tanner Sequenz und doppelt refokussierte Spin-Echo-Sequenz

Die Stejskal-Tanner Sequenz (Stejskal und Tanner 1965) ist die urspriingliche DWI-Sequenz. Sie ver-
wendet ein Paar Diffusionsgradientenpulse, um die Diffusion von Wassermolekiilen im Gewebe zu ko-
dieren. Der erste Diffusionsgradientimpuls dephasiert die Spins, der zweite rephasiert sie. Ausgenom-
men sind Spins, die sich aufgrund von Diffusion bewegt haben. Der Signalverlust entsteht, weil sich
nicht alle Spins vollsténdig rephasieren, womit diese Sequenz empfindlich fiir Diffusion ist. Mit dem
Aufkommen der 3T-Geridte 16ste die doppelte refokussierte Spin-Echo-Sequenz die Standard-Spin-
Echo-Sequenz (Stejskal-Tanner Sequenz) ab, da sie Wirbelstrome, die verstérkt bei dieser Sequenz ent-
stehen, reduziert. Dies wird durch die doppelte Refokussierung erreicht (Reese et al. 2003). Nach eini-
gen Tests mit beiden Sequenzen bei 7 T wurde jedoch festgestellt, dass eine Riickkehr zur einfachen
Stejskal-Tanner-Sequenz erhebliche Vorteile mit sich bringt. Durch die Verkiirzung der Echo-Zeit wird
bei 7 T ein besseres SNR erzielt und die starken Verzerrungen im Frontallappen, die bei 7 T und der
doppelt refokussierten Sequenz auftreten, entfallen fast vollig, wie ein erster Vergleich der beiden Se-
quenzen bei 7 T zeigt. Abbildung 2.9 zeigt zwei Schichten von jeweils einer Sequenz. Dabei lassen sich
deutliche Verzerrungen im frontalen Bereich in der linken Schicht erkennen, die im rechten Bild nicht

mehr vorhanden sind.
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Abbildung 2.9: DWI bei 7 T — links: doppelt refokussierte Sequenz; 1,2 x 1,2 x 4 mm, b = 800 s/mm’,
TE = 92 ms; rechts: optimierte Sequenz, dhnliche Schicht, 1,2 x 1,2 x 1,2 mm, b = 1000 s/mm?,
TE = 58ms. Wirbelstrome werden nicht kompensiert, aber die Verkiirzung des TE, hier von 92 ms auf

58 ms, fiihrt zu einer deutlich verbesserten Bildqualitdt. (Luetzkendorf et al. 2013)

ZOOPPA, CAIPIRINHA und RESOLVE

Bei 7 T konnen diffusionsgewichtete Daten mit sehr hoher isotroper Auflésung gewonnen werden. Fiir
eine umfassende Abdeckung des Gehirns ist jedoch eine gro3e Anzahl von Schichten erforderlich, was
zu langen Aufnahmezeiten fiihrt. Durch Beschleunigung der Aufthahme durch parallele Bildgebung und
die gleichzeitige Erfassung von mehreren Schichten (SMS — Simultaneous Multi-Slice) wird die Mess-
zeit erheblich reduzieren. Durch die Verkiirzung der Aufnahmezeit werden Bewegungsartefakte redu-

ziert und die Belastung durch die Gradientenfelder bei gleichbleibender Bildqualitdt gemindert.

Durch die Kombination von gezoomter und paralleler Bildgebung (zoomed imaging and partially pa-
rallel acquisition — ZOOPPA) konnen hohe Beschleunigungsfaktoren (AF) bei deutlich geringerem
g-Faktor (Geometriefaktor — Reduktion der Bildqualitéit durch verstirktes Rauschen bei parallelen Bild-
gebungstechniken) im Vergleich zur parallelen Bildgebung allein erreicht werden. Die sehr hohe iso-
trope Aufldsung fiihrt jedoch zu langen Aufnahmezeiten von etwa einer Stunde, was eine wesentliche
Einschriankung dieser Technik darstellt. Die gleichzeitige Aufnahme mehrerer Schichten (SMS — Simul-
taneous Multi-Slice) und deren Entfaltung mithilfe von Algorithmen zur parallelen Bildgebung kann
dieses Problem 16sen und die Aufnahmezeit verkiirzen. Der CAIPIRINHA-Ansatz (Controlled Aliasing
In Parallel Imaging Results In Higher Acceleration) wurde entwickelt, um das Rauschen des g-Faktors

bei der simultanen Mehrschicht-Bildgebung zu verringern, und wurde auf die EPI-Technik angewendet.
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Die hochenergetische Deposition der verwendeten Shinnar-Le-Roux(SLR)-Multi-Slice-Pulse begrenzt
die Akquisitionsgeschwindigkeit bei 7 T aufgrund von SAR-Beschrinkungen, die bei Feldstirken {iber
3 T besonders problematisch werden. Norris et al. (Norris et al. 2011) haben gezeigt, dass eine unbe-
grenzte Anzahl von Schichten ohne signifikante Erh6hung der Energiedeposition angeregt werden kon-
nen, indem ein Einzelschichtpuls mit einem Dirac-Kamm zu einem ,,PINS*“-Puls gefaltet wird. In dieser
Studie wird ZOOPPA (Heidemann et al. 2012a) und CAIPIRINHA (Setsompop et al. 2012) unter Ver-
wendung von PINS-Pulsen (Norris et al. 2011) kombiniert, um dMRI-Daten mit sehr hoher raumlicher

Auflésung und hoher Winkelaufldsung in einer kiirzeren Aufnahmezeit zu erhalten.

3 Tesla 7 Tesla

Isotrope Auflosung ZOOPPA CAIPIRINHA/ZOOPPA

1.5 mm 1 mm 1 mm 1.2 mm
TR (ms) 6000 13600 5000 5500
TE (ms) 82 68 64 64
SMS/AF 32 1/2*%1.4 3/2%1.5 3/2*1.5
Field of View in mm? | 190*190 180*125 180*120 180*125
Aufnahmezeit in min | 7:56 15:52 6:15 6:50

Tabelle 2.1: Vergleich der diffusionsgewichteten Protokolle fiir ZOOPPA und ZOOPPA mit CAIPI-
RINHA. 99 Schichten, 60 Diffusionsrichtungen, b = 1000 s/mm?. Hinweis: Das kiirzere TE bei 7 T
kann durch das stirkere Gradientensystem erreicht werden. (SMS — Simultaneous Multi-Slice (Paral-

lel aufgenommene Schichten), AF — Acceleration Faktor (Beschleunigungsfaktor))

Tabelle 2.1 zeigt die Verringerung von TE und TR und die damit einhergehende signifikante Verringe-
rung der Messzeit beim Einsatz der in diesem Abschnitt beschriebenen Technik im Vergleich zur iden-
tischen Messung ohne die Sequenzanpassungen. Abbildung 2.10 zeigt als Ergebnis des Tests ein Stream-

line Fiber Tracking.
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Abbildung 2.10: Hochaufgeldoste TDI von 100000 Fasern (Schichtdicke 5 mm), vierfach gemittelt, bei
7 T mit (1 mm)3-Auflosung, 60 Diffusionsrichtungen mit einem b-Faktor von b = 100 s/mm? (Eichner
etal 2013)

RESOLVE / readout-segmented EPI (rs-EPI) (Luetzkendorf et al. 2017)

Rs-EPI (readout-segmented EPI) (Heidemann et al. 2010) ist eine Methode der Bildakquisition, die das
Echo-Planar Imaging (EPI — siehe Abschnitt 1.2.2) in mehrere Segmente unterteilt. Anstatt das Bild bzw.
eine Schicht in einem einzigen Zug aufzunehmen, wie bei konventioneller EPI, wird das Bild bzw. der
k-Raum in mehrere ,,readouts® unterteilt, aufgenommen und dann zusammengesetzt. Diese Technik ist
bekannt dafiir, Verzerrungen und ,,Ghosting® (Geisterbilder), besonders in Bereichen mit starken Sus-
zeptibilitatsartefakten, wie zum Beispiel im Gehirn, zu verringern. Die dazugehdrige Sequenz, bereit-
gestellt von Siemens, nennt sich RESOLVE (Readout Segmentation of Long Variable Echo-trains).
Nach dem Installieren und Konfigurieren der Rs-EPI-Sequenz wurden erste Tests fiir einen Vergleich

mit der ZOOPPA-Technik durchgefiihrt.
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Voxel resolution 1.0 mm iso ZOOPPA | 1.0 mm iso Resolve | 1.4 mm iso Resolve
Pixel Bandbreite in Hz/Px 1466 805 1063
b-Werte in s/mm? 0, 1000 0, 1000 0, 1000
Beschleunigung GRAPPA 3 Ref 16 GRAPPA 3 Ref 49 | GRAPPA 3 Ref 49
FoV in mm 110 194 195
Partial Fourier 6/8 - -
Anzahl der Schichten 64 35 23
Auflésung 110 x 110 194 x 194 140 x 140
Anzahl der Diffusionsrichtungen 128 64 64
Zeit in min:s 21:41 19:00 26
TR in ms 9100 2900 400
TE in ms 55.2 TE1=59; TE2=93 | TE1 =54; TE2=81
Echo Spacing in ms 1,00 0,40 0,34
MRT Sequenz ZOOPPA rs-EPI rs-EPI
Anzahl der Mittelungen 2 1 1

Tabelle 2.2: rs-EPI () und ZOOPPA () im Vergleich (Luetzkendorf et al. 2017)

Der Vollstandigkeit halber wurden die konfigurierten Parameter, die fiir die nichsten Bilder benutzt
wurden, in Tabelle 2.2 bereitgestellt. Wichtig ist zu beachten, dass mit der RESOLVE-Technik weniger
Schichten als mit der ZOOPPA Technik aufgenommen wurden. Dafiir decken die Schichten, die mit der

RESOLVE-Technik aufgenommen wurden, einen groferen Teil des Gehirns ab.

‘-Pons

Medulla
oblongata

Abbildung 2.11: Lokalisation der Position der fiir die in der Studie dargestellten Schnitte (links: ge-
zeigte Region, weifser Pfeil, 1; RESOLVE: roter Kasten, 2; ZOOPPA: roter Kasten, 3) und der fiir die
Datenerfassung verwendeten Aufnahmevolumina (Mitte: RESOLVE, rechts: ZOOPPA) iiberlagert auf
ein hochauflosendes anatomisches MPRAGE-Bild (1 mm isotrope Auflosung) (Luetzkendorf et al.
2017).

Abbildung 2.11 zeigt die Schichtlage fiir die RESOLVE-Sequenz, sowie das durch die ZOOPPA-Se-
quenz abdeckte Gebiet. Die Daten wurden anschlieBend weiterverarbeitet und fODFs berechnet. Abbil-
dung 2.12 und Abbildung 2.13 zeigen die Ergebnisse der Messungen. Beide Sequenzen ermoglichen
eine zuverldssige Bestimmung der Faserorientierungsverteilung-Maps (FOD-Maps). Dies wird anhand

exemplarischer koronaler Schnitte durch die pontine Region demonstriert, in der Strukturen komplex
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verflochten sind. Jedes der Bilder in Abbildung 2.12 zeigt feine Details der lokalen Faserorientierungs-
dichte, einschlieBlich kreuzender Fasern im medialen Teil der pontozerebellidren Ubergangszone. Wenig
tiberraschend scheint die ZOOPPA-Sequenz die zuverlissigsten FOD-Maps bei (1 mm)? isotroper Auf-
16sung zu liefern, allerdings bei im Vergleich zu den iibrigen Messungen langerer Messzeit. Zusétzlich
ist der Bereich im Gehirn, der durch die ZOOPPA abgedeckt wird, kleiner. Die RESOLVE-Sequenz bei
(1,4 mm)*-Voxel-Auflosung ermoglicht ebenfalls eine gute Abgrenzung der Faserorientierungen. Im
Vergleich mit der (1 mm)*-Auflésung der RESOLVE- und ZOOPPA-Daten fehlen einige Details, z. B.
im medialen Teil der pontozerebellidren Ubergangszone. Die Auflésung ermdglicht die Bestimmung von
fODFs nicht nur in der weillen, sondern auch in der grauen Substanz, wie in den groflen koronaren
Schnitten in Abbildung 2.13 zu sehen ist. Selbst bei einer Einzelmessung mit (1 mm)*-Auflésung war
das SNR (Signal-Rausch-Verhiltnis) hoch genug, um hochaufgeloste TDI zu ermoglichen (Abbildung
2.14).

45



|[9XOA 08I (Wwi'T) |d3-54 |9XOA 0S| ((Ww 0°T) I1d3-S4 (ww 0'T) VddOOZ

Schemata. Obere

berechnet aus drei dMRI-

Vergleich der Faserorientierungsdichte,

Abbildung 2.12

mittlere Reihe: Einzelakquisition RE-

4 mm)’-Auflosung;

>

Reihe: Einzelakquisition RESOLVE mit (1

SOLVE-Sequenz mit (1 mm)*-Auflosun

g, untere Reihe: ZOOPPA mit (1 mm)’-Auflésung (zwei Mitte-

g, griin: fron-

blau: kraniokaudale Richtun
tookzipitaler Richtung. Kreuzende Fasern sind im medialen Teil der pontozerebelliren Ubergangs-

ng,

lungen). Richtungskodierung: rot: Links-rechts-Richtu

zone zu sehen (Luetzkendorf et al. 2017). Fiir die Lage der Schichten im gesamten Gehirn siehe Abbil-

dung 2.11.
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Abbildung 2.13: fODF-Maps, berechnet aus den RESOLVE-Messungen (links: (1,4 mm)’-Auflosung;

rechts: (1,0 mm)*-Auflosung). Die Diffusionseigenschaften der weiffen Substanz sowie der kortikalen
grauen Substanz kénnen klar differenziert werden (Luetzkendorf et al. 2017).
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Abbildung 2.14: Koronarer Schnitt eines Datensatzes, der mit einer RESOLVE-Sequenz mit einer Auf-
l6sung von (1 mm)? aufgenommen wurde. Der Datensatz wurde anschliefiend zu einer hochaufgeldsten

TDI mit einer isotropen Auflosung von (0,15 mm)? berechnet (Luetzkendorfet al. 2017).

2.1.4  Vergleich der Auflosung und der Dauer der Messzeit

Von hoheren Magnetfeldstarken (7 T) wird erwartet, dass sie das Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) ver-
bessern und damit eine hohere rdumliche Auflosung der DWI ermdglichen (Balchandani und Naidich
2015). Durch das verbesserte SNR-Verhiéltnis ist es schlieBlich moglich, die Auflosung der Bilddaten
zu erhdhen. Eine hohere Auflosung sollte dafiir komplexere Strukturen der neuronalen Faserbiindel, wie
z. B. die Unterscheidung zwischen sich kreuzenden oder beriihrenden Fasern, besser auflosen kdnnen.
Im gleichen Zug nimmt das SNR wieder ab, wenn die Auflosung der MRT-Aufnahmen erhéht wird
(Demirayak et al. 2022; Polimeni et al. 2010; Uludag et al. 2016).
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In der Gleichung 2.2 ist der Zusammenhang zwischen SNR und Auflosung bei Feldstérken ab 3 T dar-
gestellt. Um die richtige Balance zwischen Auflosung, SNR und Messzeit zu finden, wurde mit ver-

schiedenen Parametern gemessen und diese dann gegeniibergestellt.

A (1.7mm iso) l[c (1.2mm iso)

B (1.7mm iso) D«(1.2mm iso)

Abbildung 2.15: (1,7 mm)*- versus (1,2 mm)’-Auflosung. Bei (1,2 mm)*-Auflosung werden Strukturen
wie der visuelle Kortex besser aufgeldst. Ein Profil durch den Sulcus calcarinus bei (1,7 mm)*-Auflo-
sung zeigt den Kortex (A, B) nur wenig bis gar nicht, bei (1,2 mm)*-ist der Kortex deutlich als zwei

Spitzen im Profil zu erkennen (C, D).
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Abbildung 2.16: Links: (1,7 mm)’ und rechts (1,2 mm)>; untere Reihe: Grauwertprofil im visuellen
Kortex. Die Abbildungen zeigen deutlich, dass schon bei einer Erhéhung der Auflosung um 0,5 mm

Kantenlinge wesentlich mehr Details und anatomische Strukturen erkennbar sind.
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Abbildung 2.17: Berechnete FODs bei: links (1,7 mm)* und rechts (1,2 mm)?; bei (1,2 mm)? sind we-
sentlich mehr FODs je Struktur zu erkennen, wodurch eine bessere Abgrenzung und einen besserer

Verlauf der Fasern deutlich werden.

Der SNR-Vorteil der hoheren Feldstirke kann durch Verkiirzung der Echo-Zeit mithilfe der in 2.1 ge-
nannten Methoden genutzt werden. Im Vergleich zu einer isotropen Auflésung von (1,7 mm)? sind iso-
trope Voxel von (1,2 mm)* ein wichtiger Schritt zur ErschlieBung sehr kleiner und komplexer Fa-
serstrukturen. Es konnen Ganzhirn-DWI-Daten mit einer isotropen Auflésung von (1,2 mm)? ohne Mit-
telwertbildung in einer fiir klinische Anwendungen akzeptablen Gesamtaufnahmezeit (weniger als vier
Minuten) durchgefiihrt werden. Die hohe Auflosung zeigt anatomische Details wie die radiale Anisotro-
pie des Kortex. Eine hohere Auflosung als (1,2 mm)® erfordert jedoch Mittelungen und neue Bildge-
bungsstrategien, um das abnehmende Signal-Rausch-Verhiltnis zu kompensieren. Ganzhirndaten mit
zwolf Diffusionsrichtungen kénnen in Aufnahmezeiten zwischen zwei und drei Minuten erfasst werden.
Eine begrenzte Hirnregion (20 Schichten) mit 60 Diffusionsrichtungen kann in fast der gleichen Zeit
aufgenommen werden. Um einen Uberblick zu Messzeit, Auflosung und Schichten zu erhalten, wurde
ein Proband mit einer Vielzahl an verschiedenen Parametern gemessen (Tabelle 2.3). Abbildung 2.18
zeigt eine Ubersicht aller gemessener Aufldsungen von (1,7 mm)? bis (0,8 mm)?. Die Hardwarelimits
wurden bei den Aufldsungen (1,0 mm)?* und (0,8 mm)? erreicht, sodass es nicht mehr moglich war, aus-

reichend Schichten zu akquirieren, um das gesamte Gehirn abdecken zu konnen.
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Richtungen 12 + 1 Richtungen 60 + 7 60 + 7
Isometrische Voxel (mm) | TE | Schichten Zeit (min:s) Zeit (min:s) | Zeit (min:s)
1,7 48 77 2:10 10:48 2:17
1,5 50 87 2:28 12:14 2:17
1,4 52 93 2:37 12:58 2:17
1,2 53 109 3:04 15:14 2:17
1,0 62 81 - 11:24 2:53
0,8 69 49 - 08:10 3:22

Tabelle 2.3: Parameter der verschiedenen Testmessungen mit Voxelgrofie, Messzeit. Anzahl der Rich-

tungen und der Echo-Zeit. Bei der Auflésung von (1,0 mm)’ und (0,8 mm)® war die Schichtenzahl auf-

grund der MRT-Hardware auf 81 bzw. 41 begrenzt, was nicht zur Abdeckung des gesamten Gehirns

ausreichte.

Fiir eine Auflésung von (1,0 mm)* wéren 130 und fiir eine Auflosung von (0,8 mm)* wéren 162 Schich-

ten noétig gewesen, um das Gehirn des gleichen Probanden in seiner Gesamtheit zu erfassen. Wie durch

visuelle Inspektion zu erkennen ist, nimmt mit zunehmender Aufldsung das Rauschen zu und das Signal

ab. Ohne Mittelungen ist bei einer Voxel-Kantenlédnge von (0,8 mm)?* und (1,0 mm)? das Signal im Zent-

rum der Schicht nicht mehr ausreichend, um Strukturen zu erkennen. Optimal fiir die Aufnahmen des

gesamten Gehirns sind Voxel-Kantenlédngen von (1,2 mm)? bis (1,4 mm)?. Bei diesen Aufldsungen ist

die Messzeit noch im klinischen Bereich annehmbar und das SNR hoch genug, um Bildinhalte klar und

deutlich darzustellen. Im Vergleich zu (1,7 mm)? isotroper Auflosung stellen (1,2 mm)?® isotrope Voxel

eine Verkleinerung der Kantenléinge um 30 % dar und sind damit ein bedeutender Schritt in Richtung

der Untersuchung sehr kleiner und komplexer Faserstrukturen.
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Abbildung 2.18: Zeigt den Zusammenhang zwischen Auflosung und Bildqualitit. Bei (1 mm)’ und
(0,8 mm)’ isotroper Auflésung nimmt das Rauschen zu und damit das SNR ab, sodass die Bildqualitiit
bei nur einer Mittelung nicht mehr ausreichend ist (Luetzkendorf et al. 2013; Luetzkendorf et al. 2012)
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2.2 Datenmanagement

Im Rahmen des MIRACUM(Medical Informatics in Research and Medicine)-Konsortiums, das Teil der
deutschlandweiten Medizininformatik-Initiative ist, wurden bis 2021 sogenannte Datenintegrationszen-
tren (DIZ) eingerichtet (Prokosch et al. 2018). Diese Zentren sind auch dafiir verantwortlich, das For-
schungsdatenmanagement der jeweiligen Universitdtsmedizin neu zu strukturieren. Daten sollen nach
dem sogenannten FAIR-Prinzip gestaltet werden. Die Umsetzung der FAIR-Prinzipien unterstiitzt die
wissenschaftliche Gemeinschaft bei der effektiven Speicherung, Verwaltung und Verbreitung von Daten.
Dies fordert die Transparenz und Wiederverwendbarkeit von Forschungsdaten und verbessert die Qua-
litdt und Effizienz der wissenschaftlichen Forschung. FAIR steht fiir die Prinzipien der Datenverwal-
tung: auffindbar (findable), zugénglich (accessible), interoperabel (interoperable) und wiederverwend-
bar (reusable). Im Rahmen des Datenintegrationszentrums des Uniklinikums Magdeburg und der Me-
dizinischen Fakultéit der Universitit Magdeburg wurde ein zentrales XNAT (Extensible Neuroimaging
Archive Toolkif) implementiert, konfiguriert und durch Keycloak an das zentrale Nutzerverzeichnis an-
geschlossen. XNAT l4uft dabei in einem LXC-Container, der mit Proxmox orchestriert wird. Dabei lauft
XNAT in einem Docker, der in einem lokalen GIT gesichert ist. Dies bedeutet, dass man es innerhalb
weniger Sekunden aus dem GIT laden und durch Docker starten lassen kann, was dem DIZ ermoglicht,
jeder Zeit sehr flexibel beliebige XNAT zur Verfiigung zu stellen. Alles lduft auf Hardware des DIZ.
Alle DWI-Daten liegen in DICOM(Digital Imaging and Communications in Medicine)-Format im Zent-
ralen XNAT vor. Dadurch ist eine sichere und vollstindige Ubertragung per DICOM-Knoten gewihr-
leistet. Die Daten sind nicht nur {iber die XNAT GUI erreichbar, sondern auch iiber eine REST-API
(Representational State Transfer-API). Uber diese Schnittstelle gibt es die Moglichkeit, die Daten auto-
matisiert herunterzuladen, zu bearbeiten und die Ergebnisse wieder ins XNAT hochzuladen. Mit der
neuen JupyterHub-Integration in XNAT konnen die Daten direkt innerhalb von XNAT ausgewertet wer-
den und der Down- und Upload entfillt (siche Abbildung 2.19). Dabei liegen dann auch die Ergebnisse
sowie die Auswerteroutine im XNAT bei dem betreffenden Projekt. Da das Jupyter Notebook sehr fle-
xibel hinsichtlich der Programmiersprachen ist, konnen die verschiedensten Auswerteroutinen wie Py-
thon-Programme, Bibliotheken die {iber das Linux-Terminal erreichbar sind, wie FSL oder MRtrix ge-
nutzt werden. Die Mdglichkeiten, Software einzubinden, sind damit unbegrenzt, denn die DICOM-Da-
ten stehen automatisch im Jupyter Notebook zur Verfigung. Jupyter Notebook ist aktuell das Software-
tool der Wahl, wenn es um Softwareentwicklung, Training und Anwendung wie bei der kiinstlichen
Intelligenz oder Auswertungen geht. Diese Integration bringt Vorteile in die Klinik, sodass jeder For-
schende ohne groflen Aufwand seine Daten, die Entwicklungssoftware oder die Auswertesoftware sofort
zur Verfligung hat und den Service des DIZ ohne grof3eren Aufwand nutzen kann (Herrmann et al. 2018;

Herrmann et al. 2019; Maluche et al. 2022).
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Abbildung 2.19: Verarbeitung der DICOM-Daten (z. B. DWI-MRT-Daten) in einer vom DIZ gehoste-
ten Umgebung. Auswerteumgebung (Jupyter Notebook), Auswerteroutinen und die Ergebnisse lagern
bzw. finden in einem XNAT-Container statt. Das ermoglicht sicheres Arbeiten ohne Download und

Upload der Daten und Ergebnisse.

2.3 Datenauswertung

In diesem Abschnitt werden die wichtigsten Vorverarbeitungsschritte der Datenauswertung genannt und
kurz beschrieben. Die Bilddaten wurden sowohl mit FSL als auch mit MRtrix vorverarbeitet, um die
Moglichkeiten jeder Software optimal zu nutzen. Die Ergebnisse wurden anschliefend mit MRtrix zur
Berechnung der FOD, der TDI, der FA, der Eigenvektoren und Eigenwerte weiterverarbeitet (siche
Abb. 2.20).

2.3.1 Auswertepipeline

Nachdem die Vor- und Nachverarbeitungsschritte festgelegt wurden, ist es ratsam, fiir Studien eine Aus-
wertepipeline zu erstellen und diese durch ein Skript zu steuern. Die Automatisierung der Routineauf-
gaben ermdglicht eine schnelle Verarbeitung einer Vielzahl von Probanden oder Patienten, wodurch
auch groBere Studien durchgefiihrt werden konnen. Eine solche Pipeline macht die Auswertung repro-

duzierbar, reduziert Fehler und ist leicht skalierbar.
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Abbildung 2.20 zeigt einen typischen Ablauf einer Auswertepipeline, wie sie fiir Studien benutzt wurde
(Luetzkendorf et al.). Die Abbildung stellt ein Strukturdiagramm dar, das die verschiedenen Phasen der
Datenverarbeitung visualisiert. Diese Phasen umfassen die Datenaufnahme, die Vorverarbeitung, die
Hauptverarbeitung und die Visualisierung. Jeder dieser Hauptbereiche ist weiter unterteilt in spezifische
Schritte, wie sie in den Abschnitten 1.2 bis 2.4 beschrieben wurden. Im Folgenden sind die einzelnen

Schritte zusammengefasst aufgefiihrt.

Die Vorverarbeitung umfasst mehrere wichtige Schritte: die Rauschverminderung (denoising; MRtrix),
die Entfernung von ringférmigen Artefakten (deringing; MRtrix), die Kompensation von Bewegungs-
artefakten und die Registrierung auf die aufgenommenen bo-Bilder (motion correction; MRtrix). Wei-
terhin beinhaltet sie die Reduktion der Verzerrungsartefakte durch eine zusitzliche Aufnahme mit um-
gekehrter Phasenkodierung (4P-PA correction; FSL), die Korrektur von Wirbelstromen (eddy correc-
tion; FSL). Da die DWI-Aufnahmen durch Drehung, Verschiebung, Skalierung und Entzerrung stark
verdndert wurden, miissen die Diffusionsgradientenrichtungen préizise angepasst werden. Dies wird er-
reicht, indem bei jedem Preprocessing-Schritt eine Transformationsmatrix erstellt und spéter auf die
Gradientenrichtungen angewendet wird (siehe Abschnitt ,,Korrektur der Diffusionsgradientenrichtun-
gen). Optional kann eine Korrektur der Intensitét (intensity normalization; MRtrix) durchgefiihrt wer-
den. Eine BIAS-Korrektur zur Kompensation systematischer Signalfehler ist als Modul in der Software
MRtrix enthalten und wurde nach Validierung nur als Vorverarbeitung fiir die Segmentierung der Ge-
webe angewendet. Eine genauere Beschreibung erfolgt im nachfolgenden Abschnitt. Zur Segmentierung
verschiedener Gewebe konnten entsprechende Masken auf dem anatomischen Bild (MPRAGE, T-ge-

wichtet) oder By (T»2-gewichtet) erzeugt werden.

Wihrend der Hauptverarbeitungsschritte werden unter anderem die fODFs (fiber Orientation Distribu-
tion Functions) berechnet, die spiter im Visualisierungsschritt verwendet werden. Géngige Ergebnisse
sind die Fraktionale Anisotropie (FA), die DEC Map (Direction Encoding Map), eine Farb-Map, die die
Richtungsabhéngigkeiten im Gehirn anzeigt, sowie Eigenvektoren- und ADC-Maps. Im letzten Schritt
werden alle Ergebnisse, einschlieBlich des sogenannten Fiber Trackings, einem anatomischen Datensatz
iiberlagert. Dies ermoglicht eine detaillierte Analyse der Nervenfasern und unterstiitzt die Interpretation
der erhobenen Daten. Die Processing-Pipeline ist je nach Forschungsfrage anpassbar, und es kdnnen

leicht Schritte wie die Interpolation oder das Denoising hinzugefiigt oder entfernt werden.

Nach der Berechnung der fODFs und dem Fiber Tracking vom gesamten Gehirn kénnen TDI-Bilder der
Nervenfasern erstellt werden, die implizit die Auflésung um mehrere Gro3enordnungen erhdhen. Opti-
onale Schritte umfassen die Segmentierung von Gewebeklassen auf Basis der fODF sowie spezielle

Fiber Trackings von bestimmten neuronalen Bahnen der Fragestellung entsprechend.
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Die gesamte Processing-Pipeline ist flexibel und kann je nach spezifischer Forschungsfrage angepasst
werden. Zusétzliche Schritte, wie die Interpolation der Rohdaten konnen bei Bedarf hinzugefiigt oder

entfernt werden, um optimale Ergebnisse zu erzielen.
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Abbildung 2.20: Datenauswertepipeline fiir die Auswertung von diffusionsgewichteten Magnetreso-

nanzdaten mit Vorverarbeitung, Hauptverarbeitung und Visualisierung fiir den 7T-MRT; FA — Frakti-
onale Anisotropie; EV — Eigenvektoren; CSD — Constrained Spherical Deconvolution; DEC — Directi-
onally Encoded Color Map; ODF — Orientation Distribution Function, TDI — Track Density Imaging.
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Validierung der BIAS-Korrektur

Die Grauwerte in allen 7T-Daten haben eine relativ starke Inhomogenitit. Zum Beispiel nehmen die
Grauwerte der weilen Substanz im Frontalbereich bei bestimmten Parametern Werte zwischen 50 und
100 und unter gleichen Parametern im Okzipitallappen Werte von 100 bis 150 ein. Das hat verschiedene
Ursachen. Die Entfernung der Areale zu den Spulenelementen der Kopfspule oder B; und By Feld Inho-
mogenitéten tragen zu den Verzerrungen und Verldufen bei. Bei der Vorverarbeitung der Daten gibt es
verschiedene Algorithmen, die versuchen, diesen Verlauf wieder auszugleichen. Um bei der spéteren
Datenauswertung Zeit zu sparen, werden die Daten zuvor segmentiert. So werden die spéteren Berech-
nungen nicht auf dem Hintergrund der Bilddaten ausgefiihrt, was enorm Zeit kostet. Durch das segmen-
tieren kann das Gehirn in verschiedene Gewebeklassen unterteilt werden, was ebenfalls von Vorteil sein
kann bzw. fiir manche Berechnungen sogar nétig ist. Die Rohdaten zu segmentieren stellt sich haufig
als sehr schwierig dar, da die Daten verrauscht oder, wie weiter oben beschrieben, durch Inhomogenita-
ten, wie Grauwertverldufe, gestort sein konnen. Daher bietet es sich teilweise an Vorverarbeitungs-

schritte, die nur fiir den Segmentierungsschritt durchgefiihrt werden, zu nutzen.

Fiir diesen Test wurde ein (1,4 mm)?*-7T-Datensatz verwendet. Die Daten wurden einer BIAS-Korrektur,
die auf Bi-Inhomogenitéten abzielt, unterzogen (Tournier et al. 2019; Tournier et al. 2012). In Abbildung
2.21 ist eine ausgewdhlte Schicht dargestellt (links: ohne BIAS-Korrektur, rechts: mit BIAS-Korrektur).
Die korrigierten Daten wirken klarer und sauberer, auch nach der ODF-Berechnung wirken sie klarer
strukturiert. Es kann jedoch nicht angenommen werden, dass die Daten jetzt mehr der Realitét entspre-
chen. Gerade fiir die Untersuchung der grauen Substanz mittels DWI gehen eventuell Informationen

durch diesen Schritt verloren.

Einen grofen Nutzen hat die BIAS-Korrektur jedoch fiir die Segmentierung. Die automatische Segmen-
tierung von 7T-Hirndaten birgt Herausforderungen im Hinblick auf die Inhomogenitédten und Verzerrun-
gen. Mit einer vor der Segmentierung durchgefiihrten BIAS-Korrektur werden weile und graue Sub-
stanz, sowie die Liquorrdume wesentlich besser segmentiert, und Kanten bzw. Gewebelibergénge besser

erkannt (s. nachfolgende Abschnitte).
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Abbildung 2.21: Gleicher Proband, gleiche Schicht, gleiche Datenverarbeitung. Links: ohne BIAS-Kor-
rektur, rechts: mit BIAS-Korrektur, unten: Vergrofierung. Links sind deutlich die Inhomogenitdten im
hinteren Hirnbereich auch nach Berechnung der FODs zu erkennen. Rechts ist nach der B;-Korrektur,

eine Verbesserung zu erkennen. Es muss aber noch diskutiert werden, inwiefern auch tatsdchliche In-

formationen entfernt bzw. verdndert werden.
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Korrektur der Diffusionsgradientenrichtungen

Wie in Abschnitt 1.2.2 beschrieben, ist es fiir HARDI-Messungen notwendig, eine grofle Anzahl an
Richtungen mit den geschalteten Diffusionsgradienten abzudecken und Datensitze in jede der Richtun-
gen aufzunehmen. Abbildung 1.14 in Abschnitt 1.2.2 zeigt beispielhaft die Verteilung solcher Vektoren,
die dann die Diffusionsgradienten in die richtige Richtung schalten. Um spéter die fODFs richtig be-
rechnen zu kdnnen, werden die exakten Vektoren der verschiedenen Richtungen benétigt. Wie beschrie-
ben, kdnnen die Datensitze verschoben oder verzerrt sein, wie zum Beispiel durch Bewegung des Pro-
banden, Erwirmung der Gradienten, durch Inhomogenititen in den Magnetfeldern oder Ahnlichem. Im
Vorverarbeitungsschritt werden die Daten aus diesem Grund durch Transformationen aufeinander regis-
triert bzw. Verzerrungen durch Dewarping korrigiert. Dadurch werden die Datensétze gedreht und ver-
schoben, sodass die eigentlichen Vektoren, nach denen die Diffusionsgradienten geschaltet wurden,
nicht mehr zu den Datensétzen je Richtung passen. Aus diesem Grund wurde im Zuge dieser Arbeit ein
Bash-Skript entwickelt, das die Vektoren der Gradienten automatisch korrigiert, sodass sie zu den re-
gistrierten Daten passen. Wihrend der Registrierung und dem Dewarping, werden die Anderungen der
Transformation in einer Transformationsmatrix erfasst und spéter auf die Diffusionsgradientenvektoren
angewendet, sodass die Richtungsvektoren korrigiert werden und die eigentliche Auswertung stattfinden

kann.
2.3.2 FOD-basierte Segmentierung

In diesem Kapitel wird beschrieben, wie mithilfe der berechneten FODs einzelne Gebiete wie CSF, die
weille Substanz oder die graue Substanz segmentiert bzw. die bereits erstellten Segmentierungsmasken
verbessert werden konnen. Die Daten wurden, nachdem sie einschlie8lich BIAS-Korrektur vor- und
nachverarbeitet wurden, in Matlab (The MathWorks Inc. 2022) eingelesen. Die zuvor mit MRtrix aus
den FODs berechneten Peaks, werden dazu verwendet, eine Bestimmung der grauen und der weiflen
Substanz sowie der Liquorrdume durchzufiihren. Um die Peaks zu berechnen, legt MRtrix fiir jede FOD
bis zu 26 Vektoren fest, die das dreidimensionale Gebilde beschreiben. Die Peaks werden der Grof3e der
Amplitude nach in eine 4D-Matrix sortiert. Fiir die Segmentierung reichen die drei Vektoren mit den
grofiten Amplituden aus, die dann in ein selbstentwickeltes Auswertetool (Matlab, Version R2018b) ein-
gelesen werden. Haben die drei Vektoren gleiche, aber kleine Amplituden, dann handelt es sich bei dem
Voxel i. d. R. um einen Teil des Liquors. Ist eine Amplitude sehr gro3 und die anderen beiden relativ
klein, handelt es sich um weil3e Substanz mit sehr gerichteten Faserbiindeln. Sind die Amplituden relativ
klein, wobei eine Amplitude prozentual grofler und damit der Vektor ldnger ist als die beiden anderen
Amplituden bzw. Vektoren, handelt es sich um graue Substanz. Diese Einstellung mit Schwellwerten
kann noch mit der zu Beginn erstellten Segmentierung ohne FODs verglichen werden, um weitere Fehler

zu eliminieren. In Abbildung 2.22 ist exemplarisch das Ergebnis einer solchen Berechnung zu erkennen.
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In dem axialen Schnitt sind die Liquorrdume rot, die graue Substanz weill und die weile Substanz

schwarz dargestellt.

Abbildung 2.22: Beispiel fiir eine mithilfe der FODs erstellte Segmentierung. Rot bezeichnet dabei die

CSF, weifs die graue Substanz und schwarz die weifse Substanz.

2.3.3  Quantitativer Vergleich der FODs durch Berechnung der Winkel und Amplituden

Die Visualisierung der FODs zeigt die komplexen dreidimensionalen Strukturen, die zweidimensional
auf dem Bildschirm abgebildet werden. Um diese Ergebnisse besser interpretieren zu konnen und um
die FODs auch quantitativ darzustellen und die Moglichkeit zum exakten Vergleich zu haben, wurde im
Rahmen dieser Arbeit ein weiteres Tool (Matlab, Version 2018b) entwickelt. Zundchst lassen sich fiir
die eingelesenen Daten voxelweise die Peaks herausschreiben und die Norm der einzelnen Objekte je
Voxel berechnen und ausgeben. Dadurch lésst sich abschétzen, welchen Stellenwert die verschiedenen
Richtungen je Voxel einnehmen. Auflerdem lésst sich durch die Berechnung der Winkel je Diffusions-
richtung zu den drei positiven Hauptachsen (o, " und y*) die Richtung im Voxel besser nachvollziehen.
Tabelle 2.1 zeigt beispielhaft die Berechnungen fiir ein Voxel und Abbildung 2.23 die dazugehdrige
FOD. Es konnen sowohl positive als auch negative Vektoren auftreten. Fiir unsere Zwecke ist diese

Information aber unerheblich.
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Peak-Nummer Norm | ofin Grad pB*in Grad vy"in Grad

1 234 5287 37,28 87,16
Y =67 2 0,75 46,30 135,10 98,31
3 024 76,75 100,60 17,09

Tabelle 2.4: Beispielberechnung fiir ein Voxel (Schicht z = 21, Voxel x = 90, y = 67), 1, 2 und 3 sind
die drei Vektoren mit der grofSten Amplitude und den dazugehorigen Winkeln o, B und y”.

Voxel X =90

Abbildung 2.23: Es ist die zu Tabelle 2.4 zugehorige fODF dargestellt. Im Gesamtdatensatz liegt das
Voxel in Schicht z = 21 und hat die Koordinaten x = 90 und y = 67. Vektor 1 und 2 lassen sich deut-
lich erkennen. Vektor 3 ist im Vergleich zu Vektor 1 klein und verldiuft in die Ebene hinein, weshalb er

nicht zu sehen ist.

2.3.4 Interpolation der Daten

In diesem Kapitel werden DWI-Daten mit einer bestimmten Auflosung zu einer héheren Aufldsung in-
terpoliert und verglichen. Dabei wurden verschiedene Interpolationsalgorithmen verwendet, mit denen

3T-Daten interpoliert und mit originalen, In-vivo-Daten gleicher Auflosung verglichen werden kdnnen.
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Das erhohte SNR bei 7 T ermdglicht eine diffusionsgewichtete Bildgebung mit besserer Auflosung. Es
wird jedoch immer noch diskutiert, ob 3T-Scanner mit stirkeren Gradienten, die im Vergleich zu 7T-
Scannern eine preiswertere Alternative sind, zu dhnlichen Ergebnissen fithren. AuBBerdem hat 7T einige
Nachteile wie erhdhte Suszeptibilititsartefakte, z. B. in der Ndhe der basalen und frontalen Teile des
Gehirns. Als Alternative kann die scheinbare rdumliche Auflosung durch Interpolation der 3T-Daten

erhoht werden, wie von (Dyrby et al. 2014) gezeigt.

In einer Machbarkeitsstudie (Liitzkendorf et al. 2023) wurden DWI-Daten mit isotroper Aufldsung er-
fasst und diese Daten mit den interpolierten und mit einer niedrigeren Aufldsung erfassten Daten vergli-
chen. Vier Interpolationsalgorithmen wurden im Hinblick auf ihre Qualitidt und Berechnungszeit bewer-

tet. Denn im klinischen Alltag ist die Zeit immer zu beriicksichtigen.

Die Daten von zwei Freiwilligen wurden mit einem 3T-Ganzkorper-MR-Scanner (Siemens Healthine-
ers, Prisma, 80mT/m-Gradientenspule, 64-Kanal-Phased-Array-Kopfspule) aufgenommen. Das Proto-
koll bestand aus einem (1 mm)? anatomischen Scan (MPRAGE) und diffusionsgewichteten MR-Bildern
(dMRI) mit b-Werten von 0, 1000, 2000, 3000 s/mm?, 229 Richtungen, optimiert nach Caruyer
(www.emmanuelcaruyer.com/q-spacesampling.php) und 13 bo-Bildern (b = 0 s/mm?) zur Korrektur von
Bewegungsartefakten. Die Datensétze wurden mit (2 mm)3-Auflosung (MatrixgroBe 106 x 106 mit 76
Schichten, FoV=191x191) und (1,6 mm)*-Auflosung (130x130-Matrix mit 90 Schichten,
FoV =208 x 208) aufgenommen.

Die Daten wurden mit MRtrix3, FSL 6 und Matlab bearbeitet. Die (2 mm)3-Daten wurden mit vier von
MRtrix zur Verfiigung gestellten Algorithmen linear (L), Pixelwiederholung oder auch ,,Néchster Nach-
bar* (NN), kubisch (cubic, C) und sinusférmig (sinc, S) auf (1,6 mm)? interpoliert. Die Vorverarbeitung
umfasste Rauschunterdriickung, Entzerrung, Verzerrungskorrektur, Bewegungskorrektur, AP-PA-De-
warping und Wirbelstromkorrektur. Die urspriinglichen (1,6 mm)*-Daten und die von (2 mm)® auf
(1,6 mm)? interpolierten Daten wurden der Standard-Hauptverarbeitung von DWI-Daten, wie in dieser
Arbeit beschrieben, unterzogen. Die Faser-Orientierungs-Dichtefunktionen (fODF) und fraktionale
Anisotropie (FA) wurden mit MRtrix3 berechnet. Mithilfe eines selbst entwickelten Matlab-Programms
wurde der erste grofite fODF-Vektor jedes Voxels berechnet (Siehe Abschnitt 2.3.3). AnschlieBend wur-
den die Abweichungen zwischen den interpolierten und den originalen (1,6 mm)3-Daten berechnet und
die Unterschiede in den Winkeln und Betragen bestimmt. Die Laufzeit wurde auf einem Standard-Desk-
top-Computer (Intel i9-4, 32 GB RAM, Nvidia GTX 1070) mit 10 s fir NN (gesamtes Gehirn), 15 s fir
L, 39 s fiir Cund 162 s fiir den S-Algorithmus berechnet. Die Laufzeitunterschiede zwischen den Algo-
rithmen erscheinen zwar sehr grof3, aber insgesamt gesehen nimmt die Interpolation fiir das gesamte

Gehirn nicht viel Rechenzeit in Anspruch und wiirde im klinischen Alltag nicht storen.
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Um die Unterschiede zwischen Original und Interpolation besser quantitativ zu erfassen, wurden alle
Voxel in fiinf Gruppen unterteilt, und zwar basierend auf der fraktionalen Anisotropie (FA) (1. Gruppe:
FA: 1,0-0,9; 2. Gruppe: FA: 0,9-0,8; 3. Gruppe: FA: 0,8-0,7; 4. Gruppe: FA: 0,7-0,6; 5. Gruppe: FA:
0,6-0,5). In Gruppe 1 (hdchste Anisotropie) fithren alle vier Algorithmen zu dhnlichen Ergebnissen; die
Differenz der Winkel betrigt gemittelt iiber alle Algorithmen. ca. 3°. In allen Gruppen liefern die Algo-
rithmen L, NN und S fast identische Ergebnisse, wihrend C eine groBere Abweichung zeigt (siehe Ab-
bildung 2.24).

Deviation in degrees

®linear @ nearest neighbour ® cubic @ sinc FA group

Abbildung 2.24: Abweichung in Grad zwischen dem Original und der jeweiligen Interpolation im Ver-
gleich zu den FA-Gruppen x-Achse (1. Gruppe: FA: 1,0-0,9; 2. Gruppe: FA: 0,9-0,8; 3. Gruppe: FA:
0,8-0,7; 4. Gruppe: FA: 0,7-0,6; 5. Gruppe: FA: 0,6-0,5). Blau: linear; orange: ,, Ndchster Nach-
bar*; grau: kubisch; gelb: sinusfoérmig. Y-Achse in Grad. X-Achse FA-Gruppen 1 bis 5 — abnehmende
fraktionale Anisotropie (Liitzkendorf et al. 2023).
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Abbildung 2.25 zeigt die berechneten FODs eines Probanden in einer axialen Schicht auf Hohe des
Nervus trigeminus, die FODs der Originalaufldsungen von (1,6 mm)?® und (2 mm)?, sowie die durch die
vier Interpolationsalgorithmen interpolierten (1,6 mm)*-Auflésungen. Bei genauerem Betrachten ldsst
sich erkennen, dass die interpolierten Daten einige anatomische Informationen enthalten, die auch in
den originalen Daten zu finden sind. Einige Strukturen bilden sich in den interpolierten Daten besser ab,

als in den originalen (2 mm)3-Datensétzen.

Abbildung 2.25: Die ODFs iiberlagern das anatomische Bild (d. h. das By-Bild), auf Hohe des Nervus
trigeminus im Hirnstamm (blau, orthogonal zur Ebene; rot, von rechts nach links; griin anterior-
posterior, blau, in die Ebene); A: (2 mm)3-Original; B: (1,6 mm)*-Original; C: (1,6 mm)3-linear,

D: (1,6 mm)?,, Néichster Nachbar*; E: (1,6 mm)? kubisch, F: (1,6mm)*-Sinc-Interpolation (Liitzken-
dorfetal 2023).

Die Unterschiede zwischen originalen und interpolierten Daten zeigen sich im Pons mit seinen sehr stark

ausgepragten Faserverlaufen am stérksten. Der Vergleich beider originaler Aufldsungen (Bild A, B) zeigt
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eine bessere Auflosung der horizontalen (rot) und vertikalen (blau), in die Bildebene gerichteten Faser-
verldufe in den zentralen Anteilen des Pons (Pfeile in Bild A, B). Die auf Bild A basierenden interpo-
lierten Bilder stimmen gut mit Bild B iiberein und zeigen, dass die Interpolation hier zu einem Informa-
tionsmehrgewinn fiihren kann, der mit den originalen Daten iibereinstimmt. Visuell ist diese Uberein-
stimmung fiir die ,,Nachster Nachbar*- (D), die kubische und die Sinc-Interpolation am gréfiten. Wird
als zusitzliches Kriterium das Laufzeitverhalten der Algorithmen hinzugezogen, schneidet der ,,Néchs-

ter Nachbar“-Algorithmus am besten ab.

2.4 Beschleunigung

Die Verarbeitung der DWI-Rohdaten zur Berechnung der Richtungsinformation der Diffusion (DTI) ist
sehr zeitaufwendig. Es wurden verschiedene Ansétze implementiert und evaluiert, um die Berechnungen

zu beschleunigen. Sie werden nachfolgend dargestellt.

2.4.1 Parallelisierung der Auswertung

FSL (Jenkinson et al. 2012) ist eines der am haufigsten benutzen Softwarepakete zur Berechnung von
DWI-MR-Daten. Aus diesem Grund ist es neben MRtrix die erste Wahl. Im Falle von FSL {ibernimmt
das Tool bedpostX (Behrens et al. 2003) die Berechnung der Tensoren. Die Berechnung von hoheren
Tensoren kostet hier sehr viel Zeit. Da die MR-Daten dabei immer hochaufgeldster werden, nimmt die
Berechnungszeit zu, und mit wachsender Geschwindigkeit der Prozessoren, erh6htem RAM und besse-
ren Grafikkarten auch wieder ab. Um schnell zu den gewiinschten Ergebnissen zu kommen, war es not-
wendig, den bedpostX-Schritt zu beschleunigen. Ein grofler Vorteil liegt in der Zerlegbarkeit des bed-
postX Schrittes in kleinere Rechenpakete ohne Informationsverlust. Da bestpostX auf einem Markow-
Ketten-Algorithmus basiert und der Algorithmus die Berechnung auf jedem Voxel unabhingig von an-
deren Voxeln durchfiihrt, lassen sich die MR-Daten bis auf Voxelebene zerlegen. In diesem Fall reicht
es aus, die Daten schichtweise zu zerlegen und die Einzelschichten als Arbeitspakete zu betrachten.

Daher eignet sich FSL sehr gut zur Parallelisierung (s. nichste Abschnitte).
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Rechnerpool

FSL wurde auf 25 Desktop-Rechnern installiert. Die MR-Daten wurden auf einem Rechner in Schichten
zerlegt und mithilfe einer Ordner-Freigabe jedem Rechner im Pool freigegeben. Automatisch berechnete
jeder Einzelrechner einen Teil der Schichten. Die Ergebnisse wurden anschlieBend ebenfalls automa-
tisch durch eine Freigabe wieder auf den zentralen Rechner iibertragen. Die Rechenzeit bei 25 Desktop-

rechnern konnte genau auf 1/25 verkiirzt werden.

Cluster

Im Rahmen des MedInfoGrid-Projektes (Férderung durch das BMBF) wurden ein Apple Xserve Cluster
angeschaftt, der mit MAC-OS-Servern ausgestattet wurde, sowie ein Hewlett-Packard Blade Server, der
mit OpenSuSE ausgestattet wurde. Die Methodik ist in Hertel et al. (2009) detaillierter beschrieben. Ein
lokaler Rechencluster, der immer zur Verfligung steht, zentral gesteuert werden kann und von der Re-
chenleistung auf dem neusten Stand ist, stellte eine zuverldssigere Losung dar als dezentrale Desktop-

Rechner (Grid), die auch fiir andere Nutzer und Projekte genutzt werden.

Ein Server wurde als Hauptknoten und auf ihm Torque (ein Verarbeitungsdienst als Bash-Service) in-
stalliert. Um jederzeit von allen Servern auf die Daten und installierte Software zuzugreifen, wurde ein
Netzwerk File System (NFS) aufgesetzt. Mithilfe von Skripten wurde auf allen Servern Nutzer-Accounts
eingerichtet und das NFS angebunden. Der Apple Cluster nutzt das Apple Directory Service Command
Line Utility, um Accounts zu verwalten und Laufwerke einzubinden. Um die Umgebung betriebsbereit
fiir die MR-Datenverarbeitung mit parallel rechnendem FSL zu machen, wurden Torque und FSL fiir
alle Server, sowohl fiir den HP Cluster, als auch fiir den Apple Cluster kompiliert und als allgemeiner
Pfad in den Systemvariablen angelegt. Nun konnten die fiir den Rechnerpool implementierten Skripte
zur parallelen Verarbeitung der MR-Daten auf die beiden Betriebssysteme portiert werden. Der Cluster

ist nun in der Lage, die Zeit fiir die Auswertung um ein Vielfaches zu verkiirzen.

— &

Ergebnisse

|1

Datensatz

-_>
<>

Abbildung 2.26: Zerlegung der DWI-Daten, die parallele Auswertung der einzelnen Teile der DWI-

Daten und die spdtere Zusammenfiihrung der Daten in einem Rechencluster. (schematisch)



GRID

Im Vergleich zum Cluster ist das Grid-Computing (grid = Gitter, Raster) eine Art des verteilten Rech-
nens, bei der die Komponenten iiber das Netzwerk miteinander ,,lose* verbunden sind. Durch die Netz-
werkverbindung sind auch groBe Distanzen fiir das verteilte Rechnen moglich. Die D-Grid-Initiative

wurde durch das BMBF gefordert (https://www.bmbf.de/foerderungen/bekanntmachung-167.html). Zu-

sammen mit Vorhaben wie MediGrid (http://www.medigrid.de/) und MedInfoGrid (https://forschung-

sachsen-anhalt.de/project/medinfogrid-provider-integrierte-medizinische-11175) wurden ver-

schiedenste Projekte gefordert, die das Zusammenschlieen von Rechenressourcen an unterschiedlichen
Standorten unterstiitzt. Die Auswertung von diffusionsgewichteten Daten mithilfe der FSL-Software
bietet sich hierbei hervorragend an, da, wie schon im Cluster (vorangegangener Abschnitt), sich die MR-
Daten leicht in verschiedene Rechenpakete aufteilen lassen. Durch die bereits laufenden Projekte D-
Gridund MediGRID, war dem Projekt MedInfoGrid schon ein gewisser Rahmen an Hardware und Soft-

ware vorgegeben.

An dem Vorhaben MediGRID, das an die D-Grid-Initiative angeschlossen war, beteiligten sich sechs
Standorte. Das gesamte Projekt basierte softwaretechnisch auf der Middleware-Komponente Globus
Toolkit 4 (GT4). GT4 besteht aus verschiedenen Komponenten. Die Kerninfrastruktur des D-Grids
wurde erweitert durch einen Storage Ressource Broker (SRB) und dem Grid Workflow Execution Ser-

vice (GWES).
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Abbildung 2.27: Aufbau der MediGRID-Infrastruktur (Liitzkendorf et al. 2009b; Krefting et al. 2010)

Im SRB werden sowohl die Rohdaten als auch die Ergebnisdaten abgelegt. Bei dem SRB handelt es sich
um eine heterogene Speicherstruktur mit ausreichender Grofle. Der Broker verfiigt {iber verschiedene
Sicherheitsstufen, sowie ein Rechte-Nutzer-Gruppen-System zur Authentifizierung. Um den Zugriff fir
GRID-ungeitibte Nutzer, Forscher und Anwender aus der Klinik zu erleichtern, existiert ein Webportal-

Zugang.

Der Fluss und die Verarbeitung der Daten, auch Workflow genannt, wird mithilfe eines Petri-Netzes in
einer XML-Datei beschrieben, um dann abgearbeitet werden zu kénnen. Die verwendete Sprache heif}t
GWDL (Grid Workflow Description Language). Mithilfe der GRDL (Grid Ressource Description Lan-
guage) werden dann die zu nutzenden Ressourcen, sowie die Anwendungen, die zur Auswertung bzw.
zur Bearbeitung genutzt werden sollen, beschrieben. Im Falle von FSL (bedpostX) werden alle Ressour-
cen im Grid aufgelistet, auf denen bedpostX installiert ist. Zu diesen Ressourcen werden dann einzelne
Aufgaben (jobs) weitergeleitet und ausgefiihrt (Hertel et al. 2009; Krefting et al. 2010; Liitzkendorf et
al. 2009b; Liitzkendorf et al. 2009¢c).
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2,42  Beschleunigung des Preprocessings

In den Auswertepipelines kombinieren wir FSL mit MRtrix (https://mrtrix.readthedocs.io/). Fiir MRtrix

ist eine GPU-Beschleunigung vorgesehen. Allerdings ist im Falle von MRtrix nicht der zweite Schritt,
die FOD-Berechnung, der zeitintensive Teil, sondern eher das Tracking und die Track-Density-Berech-
nung. Hierfiir sind in der Applikation diverse Algorithmen zur Parallelisierung auf GPU-Basis einge-
baut. Die ganze Parallelisierung ist aber bis jetzt (2024) nur auf CUDA-Grafikkarten von NVIDIA mog-
lich, da es sich hierbei um eine weitverbreitete Hardware handelt. Fiir den zurzeit zeitintensivsten Schritt
der gesamten Pipeline, die Vorverarbeitung, wird weiterhin FSL genutzt. Auch hier ist CUDA-fahige
Hardware ebenso notig wie die installierten CUDA-Bibliotheken. Um festzustellen, ob sich eine NVI-
DIA-Anschaffung lohnt, wurde ein Test auf Standard-7T-Daten in der DIZ-Proxmox-Umgebung durch-
gefuhrt. Es wurden zwei LXCs mit Ubuntu bereitgestellt und mit unterschiedlicher Hardwareanbindung
versehen. In Tabelle 2.5 sind die unterschiedlichen Komponenten der beiden LXCs aufgelistet. Es ist zu
beachten, dass eine der beiden LXCs mit einer Mittelklasse-NVIDIA-Grafikkarte (2022) ausgestattet
wurde; dem zweiten LXC-Container stehen mehrere CPUs zur Verfiigung aber keine NVIDIA Grafik-

karte.
CPUVM GPU VM
CPU 8 (2 sockets, 4 cores) 2 Cores
GPU VMWare kompatibel 1 x K80 Nvidia Tesla (2 x Gk201 mit je 12 GB
RAM) =24 GB GPU-RAM
RAM in GB 16 16
Software Ubuntu 19.10 (eoan), FSL 6, Ubuntu 19.10 (eoan), FSL 6, MRtrix3 RC4, CUDA
MRtrix3 RC4 9.1
Zeit in min:s
(Vorverarbei- 120m 13s 39mi12s
tungsschritte)

Tabelle 2.5: Geschwindigkeitsvergleich (Mdrz 2022). Die Hardware fiir VMware ohne GPU (links)
und die Hardware VMware mit GPU von NVIDIA (rechts) (Datenintegrationszentrum Uniklinikum
Magdeburg (DIZ), Mdrz 2022). Die letzte Zeile zeigt die gemessene Zeit fiir die Vorerarbeitung der
Daten. Der gemessene Verarbeitungsschritt bestand hauptsdchlich aus der sehr zeitintensiven Schrit-
ten Wirbelstromkorrektur und Dewarping, wie es in den Grundlagen in Abschnitt 1.2.2 beschrieben

ist.

Fir den Versuch wurde ein Standard-DWI-Datensatz des gesamten Gehirns mit einer Aufldsung von
(1,4 mm)3, 95 Schichten und 128 Richtungen verwendet. In Tabelle 2.5 (siehe letzte Zeile) sind die
Ergebnisse aufgefihrt. Durch die GPU wurde eine erhebliche Beschleunigung erzielt und die Zeit von

zwei Stunden auf rund 40 Minuten reduziert.
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3 Studienspezifische optimierte Methodik

Der nachfolgende Abschnitt beschreibt die fiir die Studien (Liitzkendorf et al. 2018) optimierte und ver-
wendete technische Methodik, sowie die Aufnahmeprotokolle und Auswerteprozeduren, wie sie in Ab-

schnitt 2 entwickelt wurden.
3.1 Aufnahmeprotokolle Studie I und II

An dieser Studie nahmen dreiundzwanzig gesunde Erwachsene teil (zehn Ménner und 13 Frauen, Durch-
schnittsalter 27,6 + 4,6 Jahre), bei denen nach Erteilung ihrer schriftlichen Einwilligung die Messung
durchgefiihrt wurde. Die Studie erhielt die Genehmigung der Ethikkommission der Otto-von-Guericke-
Universitdat Magdeburg geméal den Prinzipien der Deklaration von Helsinki (World Medical Association
Declaration of Helsinki 2013). Alle Daten wurden auf einem 7T-Ganzkorper-MRT-Scanner, der fiir die
Forschung zugelassen ist, erfasst (Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland). Der Scanner hat eine
70mT/m-Gradientenspule mit einer Anstiegsrate von 200 T/m/s. Fiir beide Studien wurde eine 32-Ka-
nal-Phased-Array-Kopfspule (Nova Medical, USA) verwendet. Das Protokoll umfasste einen hochauf-
l6senden anatomischen Scan (magnetization-prepared rapid gradient echo, MPRAGE) mit einer isotro-
pen Auflésung von (0,8 mm)?, der den gesamten Kopf einschlieBlich des Kleinhirns abdeckt. Die diffu-
sionsgewichteten MRI-Daten hatten eine isotrope Auflosung von (1,4 mm)* und deckten ebenfalls das
gesamte Gehirn ab. Um einen besseren Vergleich zu ermdglichen, stimmten die Lokalisation der anato-
mischen und der diffusionsgewichteten Daten iiberein. Die gesamten Datensétze wurden in einer einzi-
gen Sitzung pro Studienteilnehmer aufgenommen. Verwendet wurde eine prototypische Single-Shot-
Echo-Planar-Imaging-Sequenz (EPI) mit einem modifizierten Stejskal-Tanner-Diffusionskodierungs-

schema (Stejskal und Tanner 1965; Morelli et al. 2010).

Da es fiir Patienten und Probanden sehr anstrengend sein kann, im MRT sehr ruhig zu liegen, wurde
versucht, ein Optimum zwischen Messzeit und Messparametern fiir qualitativ hochwertige Daten zu
finden. Fiir diese Studie wurden 128 diffusionsgewichtete Datensitze (b = 1000 s/mm?) mit verschiede-
nen Kombinationen von Gradientenrichtungen unter Verwendung des Protokolldesigns nach Caruyer

(http://www.emmanuelcaruyer.com/q-space-sampling.php) (Caruyer et al. 2013; Jones et al. 2002) ak-

quiriert .Die Erfassung bestand aus einem Zyklus mit je einem nicht diffusionsgewichteten Datensatz
(bo-Map, b = 0 s/mm?), gefolgt von 16 diffusionsgewichteten Datensitzen (b = 1000 s/mm?). Dies wurde
wiederholt, bis alle 128 Diffusionsrichtungen abgetastet wurden. Es wurden neun nicht diffusionsge-
wichtete Datensétze erfasst, die fiir die Bewegungsanalyse verwendet wurden. Insgesamt lagen 137
Scans fiir die dMRI-Datenerfassung vor. Ein weiterer Bildgebungsparameter war die Beschleunigung
der Aufnahmen durch die generalisierte autokalibrierende partielle parallele Akquisition (GRAPPA) fiir

parallele Bildgebung mit einem Beschleunigungsfaktor von 3. Fiir die partielle Fourier-Akquisition
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wurde der k-Raum mit 6/8 abdeckt. Eine Bandbreite von 1526 Hz/Pixel, ein Echo-Abstand von 0,76 ms
und eine Echo-Zeit von 73 ms wurden verwendet. Mit einer Basisauflosung von 156 x 156, 98 Schich-
ten und einem Filed of View (FOV) von 220 mm x 220 mm, wurde bei allen Probanden das gesamte
Gehirn, einschlieBlich des Kleinhirns, abgedeckt. Die genannten Parameter ergaben eine Messzeit von

50 min. Die wichtigsten Parameter sind zur besseren Ubersicht in Tabelle 3.1 aufgefiihrt.

Parameter fur die Nervus Trigeminus und graue Substanz Studie
Anzahl der Probanden 13 (w) /10 (m)
Auflésung DWI (1,4 mm)3
Schichtdicke 1,4 mm
Sequenz EPI, mit Stejskal-Tanner WIP-Modul
Auflésung anatomischer Datensatz (0,8 mm)3
Anzahl der gewichteten Richtungen (Bu1ooo) 128
Anzahl der ungewichteten Datensatze (Bo) 9
B-Werte in s/mm? 0, 1000
Field of View 220 mm x 220 mm
Anzahl der Schichten 98
Auflésungsmatrix 156 x 156
Messzeit in min je Proband 50

Tabelle 3.1: Parameter, die fiir die Messungen der Datensdtze fiir beide Studien (graue Substanz und

Nervus Trigeminus) bei allen Probanden verwendet wurden.

Ein zusitzlicher Proband wurde aus Visualisierungsgriinden mit (1 mm)3-Voxel-Auflésung aufgenom-
men, um ein lokales fiber tracking durchzufiihren. Ein zweiter Proband wurde zu Vergleichszwecken
mit (2 mm)* Voxel-Aufldsung gemessen. In Tabelle 3.2 sind die verwendeten Parameter fiir die beiden

zusitzlichen Datensitze aufgelistet.
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Parameter fiir die Studie zu Nervus trigeminus und grauer Substanz
Anzahl der Probanden 1 1
Auflésung DWI (1 mm)3 (2 mm)3
Schichtdicke 1 mm 2mm
Sequenz DWI-EPI-2D mit ZOOPPA | DWI-EPI-2D
Auflésung anatomischer Datensatz (0,8 mm)3 (0,8 mm)3
Anzahl der gewichteten Richtungen (Ba1ooo) 128 128
Anzahl der ungewichteten Datensétze (Bo) 9 9
b-Werte in s/mm? 0, 1000 0, 1000
Field of View 110 x 110 mm? 220 x 220 mm?
Anzahl der Schichten 64 66
Auflésungsmatrix 110 x 110 110 x 110
Messzeit in min je Proband 22 5

Tabelle 3.2: Parametertabelle fiir das Einstellen der Sequenz am MRT fiir eine trigeminusspezifische

lokale Messung fiir ein zusdtzliches Fiber Tracking und einen Vergleichsprobanden.

3.2 Datenverarbeitung

In diesem Abschnitt, wird die speziell fiir diese beiden Studien durchgefiihrte Vorverarbeitung und
Hauptverarbeitung der zuvor akquirierten Daten dargelegt. Abbildung 3.1 zeigt eine Ubersicht {iber

den gesamten Prozess dieser Verarbeitung.
Vorverarbeitung

Die Daten wurde mithilfe von FSL 6 (http://fsl.fmrib.ox.ac.uk/fsl/fslwiki) und
MRtrix 3.0 (https://www.mrtrix.org) ausgewertet. Beides wurde auf Ubuntu LINUX (20.04 LTS) im-

plementiert. Eine Korrektur der Wirbelstromartefakte wurde mit dem eddy correct Tool von FSL in der
Version 6.0.0 durchgefiihrt. Zum denoising wurde das Tool dwidenoise von MRtrix3 benutzt. Zur kor-
rekten Sortierung der Datensétze und Schichten wurden die Daten im Terminal mit Bash-Skripten ge-
splittet (fs/_splif), in verschiedene Formate umgewandelt (mr_convert) und sortiert bzw. wieder zusam-
mengefiigt (f$/_merge). Um die Bewegungen, die wihrend der Messung durch Bewegung des Proban-
den oder durch Erwiarmung der Gradienten entstanden, zu korrigieren, wurden die Daten mit dem Tool
fiir lineare Registrierung (FLIRT) (Glasser et al. 2016a; Jenkinson et al. 2002) aus FSL 6 (Jenkinson et
al. 2012) verarbeitet. Dazu wurden die eingestreuten Bo-Bilder als Referenzbilder genutzt. Jeder der acht

Bo-Datensitze wurde auf das erste By registriert und die so gewonnenen acht Transformationsmatrizen
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wurden zur Neuausrichtung der dem entsprechenden Bo-Datensatz folgenden diffusionsgewichteten Da-
tensdtze verwendet. Dadurch wird eine Gesamtregistrierung aller Daten auf den ersten Bo-Datensatz
erzielt. Da die Grauwertverteilungen je nach Gradientenrichtung stark voneinander abweichen, ist diese
Registrierung nur auf den ungewichteten Bo-Datensitzen zufriedenstellend moglich. Das Gradienten-
vektorschema, was bei den nachfolgenden Berechnungen weiter verwendet wird, muss daraufthin eben-
falls angepasst werden (siche Abschnitt 2.3.1) (Jones et al. 2002). Dafiir wurde ein selbst entwickeltes,
auf UNIX-Bash-Basis beruhendes Skript implementiert und die damit erzeugten Transformationsmatri-
zen auf das Schema angewendet. Anschlieend wurden aus dem Anatomie-Datensatz und aus den
dMRI-Daten Masken fiir das gesamte Gehirn, sowie fiir die graue und weile Substanz und fiir den Li-
quor erzeugt. Durch diese Segmentierung wird bei der Berechnung der weiteren Ergebnisse Zeit gespart,

da der Hintergrund entfernt wird und dadurch nicht mit berechnet werden muss.
Hauptauswertung

Nach der Vorverarbeitung wurden die Standard-Diffusionstensoren mit dwiZtensor, die fraktionelle
Anisotropie (FA) und die Eigenwerte der Diffusionstensoren mit tensor2metric aus MRtrix 3.0 berech-
net. Mithilfe von dwi2response wurden die Responsefunktionen fiir die graue Substanz, die weifle Sub-
stanz und vom Liquor bestimmt. Dafiir gibt es verschiedene Optionen (fournier, fa, manual, msmt_5tt,
tax). In den beiden hier durchgefiihrten Studien wurde der Standard (tournier) als Multi-Gewebe(multi-
tissue)-Variante verwendet (Tournier et al. 2019; Tax et al. 2014). Im Hauptschritt werden dann die
Responsefunktionen verwendet, um die fiber Orientation Distribution Function mithilfe der Spherical
Deconvolution zu berechnen (Tournier et al. 2007; Jeurissen et al. 2014). Das MRtrix-Modul dwi2fod
wurde fiir diese Schitzung der fODFs benutzt. Zur optimalen Visualisierung der fODFs wurde der
Schwellenwert auf 0,16 gesetzt (Tournier et al. 2007). Die {ibrigen Parameter wurden auf Standardwerte
fiir die Auswertesoftware Mrtrix eingestellt (Imax =8, neg lambda =1, norm_lambda = 1). Fiir eine
optimale Parametereinstellung und fiir einen besseren Uberblick sei auf eine ausfiihrliche Dokumenta-
tion des dwi2fod—Moduls verwiesen (https:/mrtrix.readthedocs.io/de/latest/reference/com-

mands/dwi2fod.html [2024]) (Tournier et al. 2007). Mit dem Tool fckgen wird ein Fiber Tracking des

gesamten Gehirns und mit tckmap eine TDI-Ubersicht bzw. ein ,,super-resolution “~-TDI-Datensatz an-
gefertigt. Um die Ergebnisse noch besser einschitzbar und versténdlicher zu machen, wurden mithilfe
des sh2peak-Tools, ebenfalls in der Toolbox MRtrix3 angeboten, fiir jede Richtung in jedem Voxel die
Peaks berechnet. Das heilit, dass fiir jede, zuvor durch die fODFs repréasentierte Faser ein Vektor je
Richtung berechnet wird. Pro Voxel ergibt das 62 Vektoren. Fiir die hier zu erzielenden Ergebnisse rei-
chen die drei langsten Vektoren, also die Vektoren mit der groften Amplitude aus. Diese Vektoren zu-
sammen mit den fODFs sind in Tabelle 4.1 fiir ein ausgewéhltes Gebiet aufgelistet. Um zu einem quan-

titativen Vergleich von Voxeln und damit Datensdtzen bzw. Probanden zu gelangen, wurden fiir jeden

74


https://mrtrix.readthedocs.io/de/latest/reference/commands/dwi2fod.html
https://mrtrix.readthedocs.io/de/latest/reference/commands/dwi2fod.html

Vektor noch die Amplitude sowie die Winkel zu jeder der Hauptachsen berechnet. Da es zu den Haupt-
achsen immer zwei Winkel gibt, wurde immer der kleinere von beiden genutzt. Es war zudem nur einer
der beiden Winkel von Bedeutung, da es sich um eine Faser, die durch das gesamte Voxel verliuft,

handelt. Die Methodik wurde in Abschnitt 2.3 genauer beschrieben.
Spezifische Auswertung fiir den Nervus trigeminus

Zusitzlich zu den bisher dargestellten Ergebnissen wurde bei der Nervus-trigeminus-Studie ein lokales
Fiber Tracking des Nervus trigeminus durchgefiihrt, um den Nerv zu isolieren bzw. zu segmentieren
(siehe Tabelle 3.2). Der (1 mm)? isotrope Datensatz wurde benutzt, um zusétzlich ein Fiber Tracking des
Nervus trigeminus durchzufiihren. Aus den zahlreichen bekannten Algorithmen wurde iFOD ausge-
wihlt. Die Startregionen wurden in die dorsale pontine Region, aus der der Nervus trigeminus entspringt,
gesetzt. Das Ziel wurde in die extrapontine Region des Nervus trigeminus gelegt. Das Tracking wurde
von den ausgewdhlten Voxeln aus mit 3000 Starts, einer Schrittweite von 0,1 mm und einem maximalen
Winkel von 90° durchgefiihrt. So konnte der Verlauf der neuronalen Fasern des Nervus trigeminus in-

nerhalb des Pons erstmalig bestimmt werden.

DWI Data
(128 Biono - Datasets; 9 Bo- Datasets)

'

Wirbelstromkorrektur

'

Bewegungs- und
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Gradientenrichtungen
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Fibertracking Fibertracking
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Abbildung 3.1: Darstellung der in den Studien I (graue Substanz und Ganzkopf) und Il (Nervus trige-
minus) verwendeten Datenauswerte-Pipeline. Fiir detaillierte Beschreibung der einzelnen Komponen-

ten siehe Abschnitte 2 und 3.
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4 Ergebnisse

In diesem Abschnitt wird anhand der Ergebnisse der beiden verdffentlichten Studien (Liitzkendorf et al.
2018) die verbesserte Methodik aus Abschnitt 2 und 3 belegt. In Studie I werden dMRI-Daten des ge-
samten Gehirns generiert und analysiert, um die weifle Substanz und auch die graue Substanz zu analy-

sieren. In Studie I wird der Nervus trigeminus anhand von hochaufgelosten Daten untersucht.
Motivation fiir die Studien

Entwicklungen bei Hardware, Datenerfassungstechniken und Nachbearbeitungsalgorithmen, die die Ab-
bildung komplexer neuronaler Verbindungen des menschlichen Gehirns verbessern und in den Abschnit-
ten 2 und 3 bereits vorgestellt wurden, ermoglichen nicht nur eine bessere Abbildung von Diffusionsei-
genschaften der weiflen Substanz, sondern auch von den komplexen Faserbahnen einschlieBlich kreu-
zender und sich beriihrender Fasern. Letztere sind vor allem in der zerebellopontinen Region und in der
grauen Substanz nachzuweisen (Heidemann et al. 2012b; Luetzkendorf et al. 2016b; Eichner et al. 2014;
Heidemann, Robin, M. et al.; Heidemann et al. 2012a; Prékovska et al. 2013; Calamante et al. 2013;
Tournier et al. 2012; Setsompop et al. 2013; Vu et al. 2015; Sotiropoulos et al. 2016; Dell'Acqua et al.
2010; Tournier et al. 2004; Tournier et al. 2007; Ros et al. 2013; Assaf et al. 2013; Sotiropoulos et al.
2013; Ugurbil et al. 2013; van Essen et al. 2013; Glasser et al. 2016b; Jbabdi et al. 2015). Nach einem
Jahrzehnt der experimentellen 7T-Ultrahochfeld-MRT werden MR-Scanner nun in die klinische Routine
eingefiihrt, in der Erwartung, dass die Vorteile von 7 T, wie z. B. ein besseres Signal-Rausch-Verhéltnis
(SNR), zur Erkennung von kleineren Pathologien dienen kdnnte, wie sie z. B. bei neurodegenerativen

Erkrankungen auftreten.
Motivation — Nervus trigeminus

Neben der Struktur der Bahnen der weillen Substanz im GroB3- und Kleinhirn, sind auch der Hirnstamm
selbst und die jeweiligen Ein- und Ausgénge der Hirnnerven (CNs) fiir den Kliniker von grof3er Bedeu-
tung. Es wurden strahleninduzierte Schiaden am Nervus trigeminus (Nerv V) mittels dMRI nachgewie-
sen (Hodaie et al. 2012). Hochauflésende dMRI ist fiir die Charakterisierung der Diffusionseigenschaf-
ten des zentralen Nervensystems (ZNS) erforderlich, insbesondere von kleineren Anteilen des zentralen
Nervensystems (z. B. der Nerven IV, IX, XI, XII), die typischerweise eine Ausdehnung von nur wenigen
Millimetern aufweisen und Nerven, die eine komplexe Zusammensetzung aus mehreren Radices oder
Subnerven aufweisen (wie die Nerven V, VII, VIII, X-XII) oder aus den intrapontinen Anteilen der ZNS,
die sich hdufig mit lokalen Hirnstammfasern kreuzen (Hodaie et al. 2012; DeSouza et al. 2014, 2016;
Hodaie et al. 2010; Erbay et al. 2006; Krishna et al. 2016; Rousseau et al. 2015). Fiir die beispielsweise
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intrapontinen Fasern des Nervus trigeminus, die ein dhnliches Verhalten aufweisen wie die sie umge-
benden pontinen Faserbahnen, kénnen nur richtungsabhéngige Informationen wie hochauflosende
dMRI die unterschiedlichen Faserverldufe und Faserverteilungen darstellen. Behan et al. (2017) haben
3T-dMRI-Daten von zehn Patienten mit Tumoren in der hinteren Schéidelgrube aufgenommen, wobei
die Nerven V und VII/VIII mit einer Auflosung von 0,94 % 0,94 % 3,0 mm? und einer Diffusionswich-
tung von b = 1000 s/mm? gemessen wurden. Die Autoren konzentrierten sich auf den Vergleich von drei
verschiedenen Tracking-Algorithmen. Ein Algorithmus, der auch in dieser Studie verwendet wurde, ba-
sierte auf der Constrained Spherical deconvolution (CSD), die bereits in Abschnitt 2 und 3 dieser Dis-
sertationsschrift beschrieben ist. Die Eigenschaften der intrapontinen Faserorientierung wurden in der
Studie von Behan et al. nicht beschrieben. Deshalb war das erste Ziel unserer Studie, die fODFs des
Nervus trigeminus genauer darzustellen und mit einer Kohorte von 23 Personen mittels CSD (Tournier

et al. 2004; Tournier et al. 2007) und hochaufldsender 7T-dMRI zu analysieren.
Motivation — Graue Substanz

Uber die Diffusionseigenschaften der grauen Substanz ist wenig bekannt. Die Diffusionsbildgebung
wurde unter anderem auch zur Uberwachung der Reifung von Hirngewebe eingesetzt (Walker et al.
2015), aber die In-vivo-Daten von menschlichem Erwachsenen sind sehr begrenzt (Heidemann et al.
2012b; Luetzkendorf et al. 2016b; Ugurbil et al. 2013; McNab et al. 2013; Anwander et al. 2010; Cala-
mante et al. 2013; Luetzkendorf et al. 2013; Truong et al. 2014). Die graue Substanz weist zudem im
Vergleich zu den relativ groBBeren und oft homogeneren Bahnen der weillen Substanz eine komplexere
Mikroarchitektur auf. Viele mikroarchitektonische Merkmale (z. B. Anzahl, Dicke, Schichtdichte) der
Bereiche der grauen Substanz variieren, wie die Unterschiede zwischen dem priméren motorischen Kor-
tex (M1; z. B. Schicht IV) und dem priméren somatosensorischen Kortex (S1; z. B. Schicht IV) (Zilles
und Amunts 2012).

Daher bestand das zweite Ziel dieser Arbeit darin, die Bestimmung der fODFs mit hoher Auflosung
nicht nur in den bekannten gro3en neuronalen Bahnen der weiflen Substanz des Gehirns zu kartografie-
ren, sondern auch in der kortikalen und subkortikalen grauen Substanz, einschlieBlich des Mittelhirns
und der zerebellopontinen Hinterhirnregion. Das Team um Alfred Anwander (Anwander et al. 2010)
fand schon 2010 Hinweise darauf, dass die neuronalen Fasern der humanen grauen Substanz de Moto-
torkortex (M1) eher radial orientiert sind (d. h. senkrecht zur komplex gefalteten kortikalen Oberflache).
In der grauen Substanz von S1 hingegen sind die Fasern eher tangential zur Oberfliche ausgerichtet.
Mittels einer hochaufldsenden Diffusionsstudie mit 0,240 mm isotroper Auflésung an einer Ex-vivo-
Probe des primiren menschlichen visuellen Kortex (V1) gelang es sogar, schichtspezifische Diffusion-
sorientierungsmerkmale zu unterscheiden (Leuze et al. 2014). Ahnlich wie die Ergebnisse von Anwan-

der et al. (2010) berichten auch die In-vivo-Studien von McNab et al. (2013) und Calamante et al. (2018),

77



dass M1-Fasern senkrecht zur kortikalen Oberfldche angeordnet sind, wihrend in Teilen von S1 die

Diffusion hauptsichlich tangential zur kortikalen Oberflédche gerichtet ist.

4.1 Ergebnisse Studie I (graue und weile Substanz des Ganzhirns)

Abbildung 4.1 zeigt ein représentatives Beispiel zur Veranschaulichung des Informationsgewinns der
hoheren Auflosung von dMRI-Daten. Im Vergleich zu einem Datensatz, der mit einer isotropen Auflo-
sung von (2 mm)* aufgenommen wurde (Abbildung 4.1a), liefern die Daten desselben Probanden, die
mit einer isotropen Voxel-GréBe von (1,4 mm)? aufgenommen wurden (Abbildung 4.1b), deutlich mehr
Details. Erkennbar sind zum Beispiel sich kreuzende und abknickende Fasern, selbst wenn diese dicht
miteinander verwoben sind (Abbildung 4.1b, Nr. 3). Die Fasern, die zur kontralateralen Seite des Mit-
telhirns fiihren (rot), sind deutlich an ihrem bogenformigen Verlauf zu erkennen. Die dorsalen Fasern
biegen medial zum zentralen Mittelhirn ab und queren zur kontralateralen Dorsalseite, wo sie den me-
dialen Teil des oberen Kleinhirnstiels bilden (Abbildung 4.1b, Nr. 4). Andere Fasern aus dem ipsilatera-
len ventralen Teil des Mittelhirns (7egmentum, Abbildung 4.1b, Nr. 2) bilden weitere Teile der Klein-
hirnstiele (griin). Die Fasern des Fasciculus longitudinalis medialis befinden sich zwischen den oberen
Kleinhirnstielen (dunkelblau, Abbildung 4.1b, Nr. 5). Die Crura cerebri (bestehend aus den kortikospi-
nalen und kortikopontinen Fasern; dunkelblau, Abbildung 4.1b, Nr. 1), die ventrolateral lokalisiert sind,

sind scharf von den anterior-posterioren Mittelhirn-Biindeln (griin) getrennt.
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4: superior
cerebellar

Abbildung 4.1: Auswirkung der Auflosung auf die Faser-Orientierungsdichtefunktionen (fODF) (Bil-
der in radiologischer Konvention). Oben: anatomisches Bild (MPRAGE, 0,8 mm isotrope Auflosung,
axial); unten: fODF-Maps, dMRI-Daten mit 2,0 mm (a) und 1,4 mm (b) isotroper Auflosung (Luetz-
kendorfet al. 2012). Bei einer Auflosung von 2,0 mm werden nur einige wenige Voxel und die entspre-
chende FIBER-Orientierungsverteilung innerhalb dieser Voxel aufgelost. Im Gegensatz dazu sind bei
einer isotropen Auflosung von 1,4 mm die Orientierungen der Faser-Populationen ausreichend detail-
liert, um zwischen mehreren Biindeln von Faserkreuzungen und abbiegenden Fasern im Hirnstamm zu
unterscheiden (1 Cyrus cerebri; 2 mesenzephales Tegmentum; 3 Dekussation der oberen Kleinhirn-
stiele; 4 oberer Kleinhirnstiel; 5 medialer longitudinaler Fasciculus und zentrales Grau) (Liitzkendorf
et al. 2018) Farbkodierung: rot, x-Achse (links-rechts), griin, y-Achse (anterior-posterior); blau,

z-Achse (superior-inferior). Die Beschriftung ist in Englisch wie in der Originalverdffentlichung.

Abbildung 4.2 zeigt die anatomisch komplexe pontine Region. Hier kreuzen sich Fasern aus dem Grof3-

und Kleinhirn (einschlieBlich des Kleinhirnstiels), vom Mittelhirn, dem Riickenmark und dem ZNS.
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cg-wm, cingulum (white matter)
fornix

cc, corpus callosum

scp, superior cerebellar peduncle

ch, cerebellar hemisphere

cst, cortico-spinal tract

tpf, transverse pontine fibers

o

spl, superior parietal lobule, white
matter

cg, cingulate gyrus
slf, superior longitudinal fasciculus

ptr, posterior thalamic radiation
(incl. opt. radiation)

-

Abbildung 4.2: Beispiel fiir die fODF-Verteilung des Gesamthirns. Ti-gewichteter Schnitt

((0,8 mm)3-Auflosung) in sagittaler (a) und koronaler (c) Orientierung. Farbkodierte fODF-Maps
(b, d), tiberlagertes T>-gewichtetes Schnittbild (ohne Diffusionswichtung, (1,4 mm)?). Farbkodierung:
rot, x-Achse (links-rechts), griin, y-Achse (anterior-posterior), blau, z-Achse (superior-inferior) (Liitz-

kendorf et al. 2018). Die Beschriftung ist in Englisch wie in der Originalverdffentlichung.

Die fODF-Ubersicht in Abbildung 4.2 zeigt den Faserverlauf von der kortikalen grauen Substanz bis
hinunter zu den subkortikalen Bereichen. Die anatomisch komplexen Regionen, wie die des Thalamus,
des Mittelhirns und des Hinterhirns, sowie der Verlauf von Fasern zum und vom Kleinhirn sind ebenfalls
zu erkennen. Die Farben im Bild sind festgelegt mit Rot (x-Achse) als Links-rechts-Kodierung, Griin
(y-Achse) als Anterior-posterior-Richtung und Blau (z-Achse) als Superior-inferior-Richtung. Im Klein-
hirn verbinden die Fasern die beiden Kleinhirn-Hemisphéren (rot) und die Hauptfasern, die in obere,
mittlere und untere Kleinhirnstiele (griin) unterschieden werden. Die blau kodierten Fasern (rostrokau-
dale Richtung) représentieren die Crura cerebri (ventral), den medialen longitudinalen Fasciculus und
den zentralen Tegmentaltrakt (dorsal). Die rot markierten Fasern, die horizontal (links-rechts) verlaufen,
sind die transversalen pontinen Fasern (tpf). Die oberen Kleinhirnstiele sind in dem grof3en, griin ko-
dierten Faserbiindel (dorsal-ventral) zu sehen, das sich vom Pons zum Kleinhirn erstreckt (insbesondere

in der sagittalen Ansicht).
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Graue Substanz

Bei genauerer Betrachtung der Diffusionseigenschaften in der grauen Substanz der Hirnrinde zeigen
sich regionsabhéngige Unterschiede in Teilen von S1 und M1. Wie in Abbildung 4.3 und Abbildung 4.4
dargestellt, ist ein reduzierter Anteil der radial orientierten fODF-Hauptkomponenten in S1 (Brodmann-
Areale [BA] 2 und 3) zu erkennen. Zur Orientierung: BA1 befindet sich entlang des Scheitels des Gyrus
postcentralis, BA2 im hinteren Teil des Gyrus postcentralis, der in den Sulcus postcentralis abfallt und

BA3 im vorderen Teil des postzentralen Gyrus, der in den zentralen Sulcus iibergeht.

Dies unterstiitzt die Ergebnisse von McNab et al. (2013), die iiber eine reduzierte radial gerichtete Aniso-
tropie der neuronalen Fasern orthogonal zur kortikalen Oberflache in S1 berichteten. In den vorliegen-
den Daten scheint das Fehlen von radial orientierten f{ODF-Komponenten in der grauen Substanz von
S1 hauptsachlich auf den Bereich der grauen Substanz im zentralen Teil von S1 begrenzt zu sein, der an
den zentralen Sulcus angrenzt (BA3a/b; siche Abbildung 4.3, weiller Pfeil). Die medialen und lateralen
Teile von BA3 (Orientierung in Bezug auf die Dorsalansicht) und der hintere Teil von S1 (BA2, angren-
zend an den Gyrus postcentralis; Abbildung 4.3, rote Pfeile) deuten eher auf einen groBeren Anteil an
radial orientierten Hauptkomponenten der fODF hin. Ahnlich stellt es sich in der grauen Substanz von
M1 (gelbe Pfeile in Abbildung 4.3) und im pramotorischen Bereich (griine Pfeile in Abbildung 4.3,
einschlieBlich des motorischen Kortex) dar. Hier zeigt die Faser-Verteilung auch eher radial ausgerich-

tete fODFs mit einer dominierenden Komponente.
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Abbildung 4.3: Rdumliche Verteilung der Faser-Orientierungs-Dichtefunktionen (fODF) in der
grauen Substanz des prdmotorischen, motorischen, und somatosensorischen Kortex. Die farbkodierte
fODF-Maps ist einem T>-gewichteten Bild (ohne Diffusionsgewichtung, 1,4 mm isotrope Auflosung)
tiberlagert. Mit Ausnahme der zentralen Teile des primdren somatosensorischen Kortex (S1, BA3a/b,
weifSer Pfeil), deuten die fODF-Verteilungen in Teilen der kortikalen grauen Substanz auf eine Orien-
tierung iiberwiegend senkrecht zur kortikalen Oberfldche hin. Die graue Substanz des primdren moto-
rischen Kortex (M1, gelbe Pfeile), die graue Substanz der prdmotorischen Region (BA6, BAS, ante-
rior zu M1, griine Pfeile), der hintere Teil von SI1 (BA2; angrenzend an den Gyrus postcentralis, rote
Pfeile), und die sekunddren somatosensorischen Kortizes (BAS5, BA7; posterior zu S1) zeigen eine

meist radiale Ausrichtung der fODF (Liitzkendorf et al. 2018).
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Um die komplexe dreidimensionale Faserstruktur des M1/S1-Bereichs deutlicher erkennbar zu machen,
wurden in Abbildung 4.4 drei orthogonale Ansichten dieser Region vergréfert dargestellt. In den axialen
(Abbildung 4.4a) und sagittalen (Abbildung 4.4b) Schnitten sind keine dominanten radialen fODF-
Komponenten zu erkennen (BA3 von S1 (weiler Pfeil)). Die fODFs im zentralen Teil von S1 hingegen
weisen eher auf eine dominante Faserorientierung hin. Die Fasern verlaufen hier weniger senkrecht zur
kortikalen Oberfldche, wihrend die Hauptfaserorientierungen in der Nihe der Krone von S1 (BA1) und

entlang des postzentralen Sulcus (BA2) eher senkrecht zur kortikalen Oberfldche zu verlaufen scheinen.
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Abbildung 4.4: Drei orthogonale Ansichten der rechten primdren motorischen (M1) und somatosen-
sorischen Regionen (S1). Axiale (a), sagittale (b) und koronale (c) Ansichten der farbkodierten Faser-
Orientierungs-Dichtefunktionen (fODF), die den entsprechenden nicht diffusionsgewichteten Bildda-
ten iiberlagert sind ((1,4 mm)’ isotrope Auflosung). Die Bahnen der weifSen Substanz (WM) in den ab-
gebildeten Teilen von M1 und S1 sind iiberwiegend in rostrokaudaler Richtung orientiert (blau bis vi-
olett). Die fODF’s im zentralen Teil von S1 (BA3) zeigen weniger radial orientierte Hauptkomponenten
(a, b, weifle Pfeile) als in M1 (gelbe Pfeile) (Liitzkendorf et al. 2018).

Da in Abbildung 4.3 und Abbildung 4.4 nur ein grober Einblick in einzelne FODs im motorischen und
somatosensorischem Bereich mdglich ist, zeigen Abbildung 4.5, sowie Tabelle 4.1 und Tabelle 4.2 einen
detaillierten Einblick in die einzelnen fODFs. Hier wurde ein Streifen, der quer durch diese Region lduft,
herausgegriffen und dargestellt. Am rechten Rand der Abbildung sind zunéchst die einzelnen fODFs,
dann eine Spalte mit einer Nummerierung und zum Schluss die ADC-Werte je Voxel als Balken darge-
stellt. Die Voxel wurden von 59 bis 77 zur besseren Vergleichbarkeit mit Tabelle 4.1 (Voxel 69 bis 77)
bzw. mit Tabelle 4.2 (Voxel 59 bis 68) durchnummeriert. Durch die ADC-Werte lassen sich die Bereiche

der grauen und der weillen Substanz sowie des Liquors unterscheiden. Hohe ADC-Werte deuten auf
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Liquor bzw. graue Substanz hin, wohingegen niedrige ADC-Werte auf Voxel hindeuten, die in der wei-
Ben Substanz liegen. In diesem Bereich ist die Diffusion stark gerichtet. Dies zeigt sich darin, dass es

eine deutlich dominierende Komponente der fODFs gibt.

0001

Abbildung 4.5: Nicht diffusionsgewichteter axialer Schnitt (bo-Map), fODFs (mittlere Spalte) und ent-
sprechender ADC (rechte Spalte, kodiert als horizontal grauer Balken). Rechts sind die ADC-Werte
entlang der ausgewdhlten Region (rot) durch die zentral motorischen und somatosensorischen Berei-
che. Die Linge der Balken kodiert die ADC-Werte, die auch in Tabelle 4.1 und Tabelle 4.2 zu finden
sind (Liitzkendorf et al. 2018). Links von den ADC-Werten sind die korrelierenden fODFs dargestellt.
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Teil 1 von 2

Voxel-Posi- fODFs der jeweils dominierenden fODF der Vektoren mit
tion (Abb. | Komponente (axiales, sagittales und koronales | den grofiten drei Amplitu- | norm x/norm y/norm z/norm ADC
4.5) Bild) den

1 0.66888 | 0.66322 -0.48464 | 0.57032

77 2 0.54158 | 0.15805 0.44544 0.88125 541
3 0.07786 | -0.16165 -0.36960 | 0.91502
1 0.54006 | 0.64553 -0.56301 | 0.51606

76 2 0.39803 | 0.13369 0.45387 0.88098 516
3 0.08177 | 0.86164 0.29281 0.41454
1 0.11547 | 0.59170 -0.67411 0.44211

75 2 - - - - 696
3 - - - .
1 0.39863 | 0.78070 -0.61040 | -0.13388

74 2 0.36056 | -0.07923 0.93499 | -0.34571 905
3 0.32100 | 0.46685 0.36454 0.80570
1 0.47687 | 0.15261 0.16032 0.97520

73 2 0.39537 | -0.25805 0.95941 | -0.11373 1147
3 0.13476 | -0.84865 -0.14276 | 0.50933
1 0.61084 | 0.18479 0.11765 0.97571

72 2 0.42956 | 0.96729 0.01757 0.25307 931
3 0.11967 | 0.01329 0.99031 | -0.13823
1 0.84754 | 0.49163 0.15334 0.85720

71 2 0.09216 | -0.41182 -0.27377 | 0.86917 672
3 0.08822 | 0.86303 0.16319 | -0.47806
1 1.19180 | 0.74406 0.11044 0.65892

70 2 0.06961 0.02736 0.35846 | -0.93314 735
3 0.05543 | -0.49237 -0.53912 | 0.68331
1 0.88129 | 0.81362 -0.01006 | 0.58130

69 0.08219 | 0.44186 0.88859 | -0.12319 658
3 0.06642 | 0.01033 -0.74735 | 0.66435

Tabelle 4.1: Teil 1 der Komponenten der Vektoren, die die fODFs aus Abbildung 4.5 (rotes Rechteck)
quantitativ beschreiben. Die x-, y- und z-Komponenten entsprechen den Projektionen der Spitzenvek-

toren auf die Achsen des Scanner-Koordinatensystems (Liitzkendorf et al. 2018).

Tabelle 4.1 und Tabelle 4.2 zeigen die fODFs in den drei anatomischen Bildebenen (axial, sagittal, ko-
ronal). In der linken Spalte ist die Voxel-Position gemafl der Nummerierung in Abbildung 4.5 angege-
ben, gefolgt von den drei Ansichten der fODFs. Die dritte Spalte enthilt eine Sortierung der ersten drei
dominierenden Vektoren der fODFs, und die nachfolgende Spalte gibt deren Amplituden an. Die
Amplitude der Vektoren ermdglicht eine Einschdtzung der Diffusionsstirke in den entsprechenden Rich-
tungen, da eine Korrelation zwischen Amplitude und Diffusionsstirke besteht. Da die Amplituden der

Hauptkomponenten 2 und 3 im Vergleich zu Komponente 1 oft sehr gering sind, wurden die Richtungen
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durch Vektoren (gerade Linienelemente) erginzt. Die letzten drei Spalten zeigen die Norm der einzelnen

Vektoranteile je Raumrichtung und vermitteln einen weiteren Eindruck von der Lage und Richtung der

fODFs.
Teil 2 von 2

y fODF mit Peak (axial, sagittal, koronal) fODF-Hauptvektor norm x/norm y/norm z/norm ADC
1 0.61340 0.80743 -0.22884 | 0.54378

68 2 0.11347 | -0.60902 -0.78943 | -0.07672 628
3 0.08423 0.21306 0.90863 | -0.35915
1 0.70699 0.82562 -0.34334 | 0.44774

67 2 0.08570 0.79983 0.58626 0.12873 647
3 0.08193 | -0.50934 -0.84104 | 0.18225
1 0.58081 0.88653 -0.37240 | 0.27456

66 2 0.10852 0.01158 0.57231 0.81996 640
3 0.10071 0.49571 0.30337 0.81378
1 0.58106 0.59067 -0.76167 | -0.26639

65 2 0.54577 0.94756 0.07803 0.30990 746
3 0.52707 0.25187 0.49291 -0.83283
1 0.63508 | -0.30296 0.85081 0.42935

64 2 0.63225 0.25957 0.49153 | -0.83128 962
3 0.60989 0.95310 0.04527 0.29925
1 0.59403 | -0.34429 0.81277 0.46996

63 2 0.54514 0.30424 -0.39729 | 0.86579 831
3 0.12388 0.93580 0.34741 0.05993
1 0.76696 0.39032 -0.36067 | 0.84709

62 2 0.29039 0.41590 -0.78741 | -0.45498 747
3 0.08551 0.91221 0.33760 0.23214
1 0.73896 0.36383 -0.46617 | 0.80642

61 2 0.08085 0.77696 0.56997 0.26733 741
3 0.06743 0.63419 -0.77302 | 0.01572
1 0.67977 | -0.16168 0.68871 -0.70678

60 2 0.63241 0.66254 -0.18989 | 0.72456 639
3 0.08014 0.67603 0.67098 0.30458
1 0.58890 0.76861 -0.14514 | 0.62303

59 2 0.51560 | -0.25556 | 0.63067 |-0.73276 | 760
3 0.36079 0.24517 0.88935 | -0.38594

Tabelle 4.2: Teil 2 der Komponenten der Hauptvektoren, die den visualisierten Lappen der fODFs aus

Abbildung 4.5 (rotes Rechteck).Die x-, y- und z-Komponenten entsprechen den Projektionen der

Hauptvektoren auf die Achsen des Scanner-Koordinatensystems (Liitzkendorf et al. 2018).
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4.2 Ergebnisse Studie II (Nervus trigeminus)

Die Studie II zielt auf die Darstellung des Nervus trigeminus, insbesondere des Verlaufs innerhalb der
pontinen Region, ab. Das Ziel war die mdgliche Unterscheidung bzw. Abgrenzung des Nervens von den
Anteilen der weilen Substanz, mit denen er sich kreuzt. Der Nervus trigeminus selbst konnte bei allen

Probanden gut abgegrenzt dargestellt werden (sieche Abbildung 4.6 und Abbildung 4.7).

tpf — transverse pontine fibers

extrapontine trigeminal nerve
C corticospinal tract

st
tpf — transverse pontine fibers

D P i > =

=z

intrapontine trigeminal nerve
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superior cerebellar
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Abbildung 4.6: Der Nervus trigeminus und ein Teil des Kleinhirns (axial). Oben: anatomische Auf-
nahme ((0,8 mm)3) der pontinen Region mit dem rechten Teil des Nervus trigeminus (weifier Pfeil —
extrapontiner Anteil). Unten: entsprechende farbkodierte fODF eines exemplarischen Horizontal-
schnits durch die vergrdferte pontine Region, aus- und eintretender rechter Teil des Nervus trigemi-

nus ist dem T2-gewichteten bo-Bild iiberlagert. Auf und absteigende Fasern (blau, orthogonal zur

87



Bildebene) im pontinen Tegmentum (PT): Fasern des zentralen Tegmentaltrakts, des medialen longitu-
dinalen Fasciculus und des longitudinalen Fasciculus sowie des medialen Lemniscus. Die grofien
Biindel (gelb-orange) zeigen die Fasern, die den mittleren Kleinhirnstiel (MCP) kreuzen. Der mittlere
Kleinhirnstiel (MCP) (hauptsdchlich griin), der ventrolateraler verldiuft, stellt den intrapontinen Teil

des Nervus trigeminus dar und enthdlt hauptsdchlich sensorische Fasern (Liitzkendorfet al. 2018).
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Abbildung 4.7: Reprdsentative axiale Schnitte von vier weiteren Probanden zur Verdeutlichung der
Orientierung der Nervus trigeminus. Der Verlauf ist nahezu orthogonal zu den Fasern im mittleren

Kleinhirnstiel (bo-Bild mit iiberlagerten fODF’s) (Liitzkendorf et al. 2018). Zur Anatomie siehe Abbil-
dung 4.8.

Es wurden, abhéngig von der individuellen Anatomie und der Schichtausrichtung, extra- und intrapon-

tine Fasern des Nervus trigeminus mindestens in zwei oder drei benachbarten Schichten gefunden. In
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Tabelle 4.4 ist die Anzahl der Schichten, in denen der Nervus trigeminus abgebildet werden konnte, der
an den Probanden durchgefiihrten Messungen dargestellt. Die Anzahl der Schnitte fiir den rechten bzw.
linken Trigeminusast sind in den Spalten 3 und 4 aufgefiihrt. Die Wurzeln des linken und rechten Nervus
trigeminus befanden sich groBtenteils auf verschiedenen axialen Ebenen. Sowohl intra- als auch extra-
pontine Fasern des Nervus trigeminus konnten anhand der Richtung ihrer Faserorientierung identifiziert
werden. Abbildung 4.7 zeigt die Kreuzung der intrapontinen Anteile des Nervus trigeminus bei vier
weiteren Probanden. Trotz geringfligiger individueller Unterschiede kreuzen sich die intrapontinen Fa-
sern des Nervus trigeminus mit den Fasern, die die mittleren Kleinhirn-Pedunculi bilden, fast orthogonal
und bilden so ein dichtes lokales netzartiges Muster. Abbildung 4.8 zeigt die anatomische Lage und die
entsprechende Ubersicht iiber die fODFs der intra- und extrapontinen Fasern des Nervus trigeminus. Die
intrapontinen Nervus-trigeminus-Fasern lassen sich deutlich von den kreuzenden pontinen Fasern, die

in den Kleinhirnstiel miinden, unterscheiden.

Abbildung 4.8: Details zu den fODFs innerhalb der zerebellopontinen Region. Oben: Sagittaler
(links) und axialer (rechts) Schnitt der anatomischen Messung. Die Position der axialen Schicht ist

durch eine rote Linie in der sagittalen Schicht gekennzeichnet. Unten: Bo-Bild mit tiberlagernden
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fODFs, entsprechend dem weiflen Rechteck im axialen Schnitt (oben, rechts). Der extrapontine Teil
des Nervus trigeminus (1) mit seinem intrapontinen Anteil (1a, hellblaues Quadrat) sind deutlich
sichtbar. Die intrapontinen Fasern des Nervus trigeminus kreuzen anndhernd orthogonal (la) die
transversalen pontinen Fasern (TPF), die sich zu den Kleinhirnstielen fortsetzen (2) (Liitzkendorf et

al. 2018). Zur Erkldrung der Abkiirzungen vergleiche Abbildung 4.6.

Die fODFs konnen in Bezug auf den exakten Richtungsverlauf innerhalb eines Voxels schwer zu inter-
pretieren sein. Durch die Berechnung der Amplitude und den Winkeln zu den drei Hauptachsen der drei
Hauptvektoren ist eine genaue quantitative Bestimmung des Verlaufs der Fasern moglich. Dies wird in
Abbildung 4.8, Abbildung 4.9 und in Tabelle 4.3 gezeigt. Fiir die Voxel, die sich in dem blauen Rechteck
in Abbildung 4.8 befinden, zeigen die Abbildung 4.9 und die Tabelle 4.3 den Verlauf der Fasern inner-
halb eines jeden Voxels anhand von Amplitude und Winkel zu den Hauptachsen. Hierbei beschreibt die
Amplitude die Starke der Diffusion in der entsprechenden Richtung und damit den relativen Beitrag der

jeweiligen Faser-Populationen zum Gesamtdiffusionsprofil innerhalb des Voxels.
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Abbildung 4.9: Vergroferte Darstellung der fODF's der intrapontinen Region aus Abbildung 4.8, hell-
blaues Quadrat (Beschriftung entspricht den x- und y-Koordinaten der Voxel). Die diagonal ausge-
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richtete fODF's von links oben nach rechts unten entsprechen dem intrapontinen Teil des Nervus trige-
minus. Die Auswahl der blau markierten Region wurde anhand folgender Eigenschaften getroffen: (1)
extrapontiner Anteil des Nervus trigeminus, (2) davon fODFs mit den gleichen Richtungsmerkmalen

im intrapontinen Teil und (3) davon die fODF mit berechneten Winkeln zwischen den Hauptfaserkom-
ponenten in der Kreuzungsregion nach Grad (67° bis 87°, Mittelwert = 82°) (Liitzkendorf et al. 2018).

=21 X=90 X=89 X=88 X=87 X=86 X=85
P:'a’k- norm| a B ¥ norm| o B ¥ norm| o B ¥ n':r o B ¥ norm| a B Y |norm| a B ¥
1 1234 53 37 87 1,60 | 48 43 85 [0,81 21 83 70 097 20 91 70 | 0,93 14 84 76 1,60 14 77 85
Y=67| 2 [0,75| 46 45 82 0,61 59 32 82 [0,71 50 40 89 048 72 39 57 0,36 | 86 14 77 0,24 87 68 22
3 |024] 77 79 17 0,23 88 81 9 0,64 72 21 81 (039 88 26 64 0,20 | 74 89 16 | 0,24 90 0 90
11242 53 38 87 2,24 | 48 43 83 1,70 51 39 84 |0,66| 15 88 75 [ 0,77 19 84 72 1,04 9 84 84
Y=66| 2 [1,03]| 48 43 87 0,94 | 54 37 85 0,73 16 85 75 10,60| 52 39 83 | 0,64 34 56 88 025| 74 29 67
3 |0,20 90 87 3 0,23 85 82 9 0,72 65 28 77 |0,46| &9 44 54 0,41 79 40 52 0,19 77 26 68
1 1,97 49 41 87 2,48 48 43 84 2,36 50 41 83 |108| 48 42 85 0,57 41 49 88 0,53 24 73 73
Y=65| 2 [1,13 52 39 87 1,12 46 44 88 |[0,75 51 39 84 1091 47 44 81 0,42 17 79 77 0,43 95 87 6
3 [032] 920 86 4 0,25 84 86 7 0,31 79 89 11 |0,27| 76 90 14 10,24 | 66 3B 69 | 0,34 24 86 66
1 1137 52 40 81 2,21 | 46 44 86 2,60 47 43 85 1,81 47 43 85 | 0,60 56 49 59 0,96 | 74 83 18
Y=64| 2 [1,33] 48 42 89 1,24 43 47 85 1,12 47 43 85 |1,04] 53 40 79 | 044 | 43 49 79 0,29 | 37 58 74
3 |018]| 85 84 8 |031| 89 83 7 0,37 | 82 89 8 |028| 77 84 14 [037] 55 41 71 1029 | 44 54 68
1 118 49 44 77 1,28 45 45 88 230) 45 45 89 |2,07| 48 43 84 |082| 52 40 78 1,43 78 85 14
Y=63| 2 [061| 45 45 85 0,93 47 43 83 [0,88| 48 42 85 |0,75| 71 21 83 [0,50 | 70 69 29 | 0,41 37 58 73
3 |018| 77 87 13 0,20| 84 83 9 0,32 83 88 7 0,32| 76 85 15 10,38 | 63 27 84 |0,21 53 46 68
1 1227 52 44 72 0,97 47 44 83 1,07 47 45 79 |1,78| 51 40 82 1,22 57 37 75 1,08 | 80 83 12
Y=62| 2 (031 78 26 67 0,52 60 36 71 0,79 52 39 82 |059| 53 40 78 |0,43 77 84 14 0,52 50 42 78
3 |0,18 20 72 82 0,13 | 82 70 22 0,17 86 51 40 |0,17| 75 87 15 | 0,27 76 43 51 0,17 68 52 46
1 1270 54 43 70 1,10 | 56 35 82 |[0,95 73 39 57 |1,11| 54 40 76 1,00| 70 30 68 | 047 68 61 38
Y=61 2 [049| 89 34 56 | 091 88 34 57 | 0,56 57 34 81 |047| 55 45 66 |0,27 | 84 87 14 | 0,37 63 43 60
3 |015]| 44 76 49 | 0,47 21 81 71 | 0,42 5] 87 86 [0,46| 74 42 52 022| 76 34 60 |0,36 50 49 68

Tabelle 4.3: Norm und Winkel der drei dominierenden Komponenten (Peak Nr. 1, 2, 3) entsprechend
dem hellblauen Rechteck in Abbildung 4.8 und Abbildung 4.9; a, B, y bezeichnen die Winkel zwischen
der jeweiligen dominierenden fODF-Komponente und den x-, y-, z-Achsen des Koordinatensystems

des MR-Scanners (Liitzkendorf et al. 2018).

Ergebnisse fiir die einzelnen Probanden

Bei allen Versuchspersonen zeigt sich im Bereich der sich kreuzenden Fasern eine deutliche Darstellung
einer dominanten Richtung, wobei die relative Amplitude des trigeminalen Teils im Vergleich zu denen
der anderen kreuzenden Fasertrakte bis zu doppelt so gro3 war. Die berechneten Winkel zwischen den
Faser-Hauptkomponenten in der Kreuzungsregion zeigten eine fast orthogonale Kreuzung der Faser-
Populationen des intrapontinen Nervus trigeminus mit den anderen lokalen Faser-Bahnen. Tabelle 4.4
zeigt die Anzahl der Schichten in z-Richtung je Proband, die der Nervus trigeminus kreuzt. Bei allen

Probanden konnten die Faserkreuzungen identifiziert werden.
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Anzahl der Schichten mit Anteilen des Nervus trigeminus
Proband links rechts
1 4 4
2 3 3
3 3 3
4 2 3
5 3 3
6 3 4
7 2 2
8 3 4
9 2 4
10 3 3
11 1 2
12 3 3
13 2 2
14 2 3
15 3 3
16 2 2
17 4 3
18 3 5
19 2 3
20 1 2
21 3 3
22 3 3

Tabelle 4.4: Anzahl der Schnitte (linke und rechte Seite), in denen intrapontine Trigeminusfasern
identifiziert werden konnten. Kreuzende Fasern mussten in mindestens drei benachbarten Schnitten

sichtbar sein, um Partialvolumeneffekte auszuschliefen.

Um den Verlauf noch besser visuell zu verdeutlichen, sind in Abbildung 4.10 und Abbildung 4.11 hoch-
aufgeloste TDI-Bilder (Grundlagen Abschnitt 1.2.2) und lokale Fiber Trackings dargestellt. Abbildung
4.10 (rechtes Bild) zeigt ein Fiber Tracking, bei dem die Startregion in den extrapontinen Anteil des
Nervus trigeminus gelegt wurde, da dieser schon im Anatomiedatensatz leicht zu erkennen ist (siche
Abbildung 4.6). Anhand der griingefarbten Fasern lasst sich der Verlauf durch die Region gut erkennen.
Dieser Verlauf bestdtigt noch einmal die Ergebnisse der in den vorangegangenen Bildern dargestellten

fODFs und der in Tabelle 4.3 aufgefiihrten Ergebnisse der quantitativen Berechnungen.
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Abbildung 4.10: Super-Resolution Track Density Imaging (TDI).

Links: Sagittale anatomische Aufnahme mit iiberlagerten berechneten TDI-Faserverldufen. Mitte: Axi-
ales anatomisches Schnittbild mit TDI-Uberlagerung im Bereich des Nervus trigeminus. Rechts: Ana-
tomisches axiales Schnittbild mit iiberlagertem Fiber Tracking des Nervus trigeminus. Die Aufnahme

zeigt deutlich den Faserverlauf des Nervus trigeminus (Luetzkendorf et al. 2017b).

Abbildung 4.11: Super-Resolution Track Density Imaging (TDI) von drei verschiedenen Probanden
(Luetzkendorf et al.; Luetzkendorf et al. 2016a). Die weifien Pfeile zeigen jeweils den extrapontinen

Anteil des Nervus trigeminus.

5 Diskussion und Ausblick

In den Studien (Liitzkendorf et al. 2018) wurde gezeigt, dass dMRI bei 7 T realisiert und optimiert und
gute hochaufldsende Diffusionsdaten aufgenommen werden konnten. Dies bildete die notwendige Vo-
raussetzung zu weiteren Analysen und zur Extraktion von Informationen zu verschiedenen neuronalen

Faserverlaufen mittels fODF.

Insbesondere konnten die intrapontinen Fasern des Nervus trigeminus von den kreuzenden Fasern der
umgebenden zerebellopontinen Bahnen unterschieden werden. Der Verlauf von Fasern und Faserver-

bindungen in der grauen Substanz der motorischen und sensomotorischen Region konnte detailliert dar-
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gestellt werden. Im folgenden Abschnitt werden die im Rahmen er vorliegenden Studie erzielten Ergeb-
nisse diskutiert, die Grenzen der Studie aufgezeigt und ein Ausblick auf zukiinftige Verbesserungsmog-

lichkeiten gegeben.

5.1 Diskussion Studie [

Die Studie zur Diffusion der grauen Substanz (Liitzkendorf et al. 2018) unterstiitzt friihere Erkenntnisse
tiber lokale Unterschiede der Anisotropie in der kortikalen grauen Substanz (McNab et al. 2013). In
vielen Arealen verlaufen die Fasern hauptséchlich orthogonal (radial) zur dreidimensional gefalteten
kortikalen Oberflaiche (Heidemann, Robin, M. et al.; Anwander et al. 2010; Luetzkendorf et al. 2013;
Calamante et al. 2018; Heidemann et al.; Kleinnijenhuis et al. 2015). In Abbildung 4.4 ist deutlich zu
erkennen, dass die orthogonalen Komponenten der fODFs im zentralen Teil von S1 (BA 3a/b) fehlen,
in den priméren somatosensorischen Arealen BA 1 und BA 2 hingegen zu erkennen sind. Dies deutet
darauf hin, dass radial orientierte fODF-Komponenten keine Artefakte sind, die durch die Projektion der
fODFs auf eine Ebene entstanden sind. Dennoch kann nicht vollig ausgeschlossen werden, dass andere
Faktoren, wie z. B. das Rauschen oder die fODF-Analyse Informationen beeintrachtigen kdnnen. Aus-
geprigte radial gerichtete fODF-Komponenten konnten auch in der gesamten grauen Substanz des se-
kundéren somatosensorischen Kortex (BAS5, BA7), sowie in der grauen Substanz von M1 und des pra-
motorischen Kortex (BA6, BAS; Abbildung 4.4) gezeigt werden. Die unterschiedlichen Diffusionscha-
rakteristika der kortikalen grauen Substanz spiegeln unterschiedliche faser- und zytoarchitektonische
Merkmale dieser Areale wider. In der grauen Substanz sind die neuronalen Zellen in eine dichte Matrix
aus Gliazellen und Gefédllen eingebettet. So entsteht eine geschichtete Struktur, die aus mehreren Zell-
typen besteht. Obwohl die neuronalen Fasern hauptsdchlich senkrecht zur gefalteten kortikalen Ober-
flache verlaufen, bestehen auch dichte horizontale Verbindungen zwischen kortikalen Neuronen (wie in
S1 (Toga et al. 2006)). In der Ex-vivo-Studie von Leuze et al. (2014) wurden Mikro-MRI-Daten einer
menschlichen Probe des visuellen Kortex mit einer isotropen Auflésung von (0,242 mm)* aufgenom-
men. Anschliefend wurde die abgeleitete Diffusionsinformation (einschlieBlich fODFs) mit entspre-
chenden histologischen Bildern verglichen. Den Autoren gelang es, die bandartige tangentiale Diffusi-
onsanisotropie des Gennari-Streifens in V1 aufzuldsen. Dariiber hinaus berichteten sie iiber tangentiale
Strukturen in der Ndhe der kortikalen Oberfléche, die hochstwahrscheinlich den Langstrecken-Assozi-
ationsfasern entsprechen. Obwohl die graue Substanz in M1 und S1 beim Menschen in vivo von rund
1,8 mm bis zu 3,9 mm dick ist (Zilles und Amunts 2012), wird die graue Substanz manchmal schrig auf
die Schnitte projiziert, was eine scheinbar grofiere Ausdehnung der grauen Substanz (siehe Abbildung
4.2) zur Folge hat. Interessanterweise ist das Fehlen von radial gerichteten fODF-Hauptvektoren in un-
serer Studie am ausgeprigtesten im zentralen Teil von S1 (BA3a/b). Allerdings nimmt der Anteil an

radial orientierten fODF-Hauptvektoren in den anderen Teilen, sowie in BA1 und BA2 (Abbildung 4.3,
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Abbildung 4.4) zu. Calamante et al. (2018) verwendeten in ihrer Studie Multishell-, Multi-
tissue(MSMT)-CSD-Daten mit einer Auflésung von (1,25 mm)?, die bei 3 T mit zunehmender Diffusi-
onswichtung (b= 1000, 2000, 3000 s/mm?) zur Schitzung der scheinbaren Faserdichten bei einer
Gruppe von acht gesunden Personen verwendet wurde. Die Ergebnisse der fODF-Analyse wurden zur
Beschreibung verschiedener Faser-Architekturen der kortikalen grauen Substanz, insbesondere in M1
und S1, verwendet. Ahnlich wie bei unseren Ergebnissen wurde festgestellt, dass die graue Substanz in
M1 eine hauptséchlich radial dominante Faserorientierung aufweist, wéhrend die graue Substanz in S1
meist eine tangentiale Ausrichtung aufweist. Kleinnijenhuis et al. (2015) nahmen (1 mm)?*-Daten bei 7 T
mit sagittaler Orientierung in einem auf die interhemisphérische Fissur zentrierten Bereich mit einer
Diffusionswichtung von b = 1000 s/mm? auf. Die Autoren berechneten ein Radialititsmaf nach Defini-
tion mehrerer Schichten in der kortikalen grauen Substanz und der angrenzenden weiflen Substanz. Sie
argumentieren, dass die Radialitdt sowohl von der Position des Voxels in Bezug auf die kortikale Schicht
als auch von der Lage des Voxels zwischen Krone, Banken und Fundus des Gyrus abhéngt. Am gréfiten
war die Radialitdt in den mittleren Kortikalschichten, die sich neben dem Scheitel, nicht aber auf dem
Scheitel oder der weilen Substanz selbst befinden. In der weilen Substanz war die Orientierung des
Diffusionstensors radial auf dem Scheitel und wechselte zu einer tangentialen Ausrichtung unter den
Bénken und Fundus. Diese Befunde unterstiitzen auch unsere Ergebnisse (Abbildung 4.4). Wie bereits
erwahnt, spiegeln die unterschiedlichen Merkmale der fODFs in M1 und S1 héchstwahrscheinlich ihre
mikroarchitektonischen Unterschiede wider. M1 enthélt nur fiinf klar trennbare Zellschichten; au3erdem
enthélt es Pyramidenzellen in unterschiedlicher Grof3e (Betz-Zellen). Es gibt keine klare Schicht I'V. Die
Axone der M1-Pyramidenzellen sind bereits myelinisiert und konvergieren {iber die Corona radiata und
Zerebralstiele hauptsédchlich in die Pyramidenbahn. S1 hingegen hat sechs unterscheidbare Schichten
und enthilt daher viele Kornerzellen (Schicht I'V). Tangential orientierte Strukturen in den Schichten II
und IV von S1 bestehen aus horizontalen Nervenfasern (Kaes-Bechterew-Streifen bzw. dufleres Band
von Baillarger). Tangentiale Strukturen sind auch auf der Kortikaloberflache vorhanden (Exner-Streifen)

und stellen die weitreichenden kortikalen Verbindungen zwischen den supragranularen Schichten dar.

Die fODFs zeigen im Detail die Orientierung der Fasern innerhalb der grauen Substanz und tiber die
Grenzen der grau-weiflen Substanz hinaus. Der Faserverlauf zwischen den Kronen der Gyri und den
Fasern der weilen Substanz ist hochkomplex und die dominierende fODF-Orientierung der Kronen der
Gyri dndert sich, bevor sie die Bahnen der weillen Substanz bilden. Im Hinblick auf das Potenzial der
hochauflésenden dMRI in Kombination mit fODF, der entsprechenden Visualisierung der Ergebnisse
und der hier dargestellten quantitativen Berechnungen, stellt die Charakterisierung dieser Verldufe ein
weiteres wichtiges Verfahren dar, um hochauflésende In-vivo-Kartierung von mikrostrukturellen Hirn-

gewebsarchitekturen zu realisieren (Morelli et al. 2010; Jones et al. 2002; Basser und Jones 2002).
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5.2 Diskussion Studie 11

Auf Grundlage mehrerer Studien (Hodaie et al. 2010; Erbay et al. 2006; Rousseau et al. 2015), die die
pathologische Veranderungen der extrapontinen Anteile des Nervus trigeminus dokumentieren, wurde
die Notwendigkeit deutlich, sowohl die intra- als auch die extrapontinen Anteile des Nervus trigeminus
bei Patienten detailliert darstellen zu kdnnen. In der hier vorgestellten Studie wurde daher der Vorteil
des hoheren SNR der dMRI bei 7 T im Vergleich zu 3T-MRT und das Potenzial der fODFs zur detail-
lierteren Auflosung von Hirnstrukturen ausgenutzt, um den Nervus trigeminus von Probanden besser
darzustellen. Die Analysen in Studie II stellen die Ausrichtung der entsprechenden Faser-Populationen
und die partiellen Beitrdge der einzelnen Fasern an bestimmten Richtungen in jedem Voxel deutlich dar.
Die hier den extrapontinen Nervus-Trigeminus-Fasern zugeordneten fODFs wiesen eine dominante
Hauptrichtung auf. Diese Hauptrichtung konnte kontinuierlich beim Durchqueren der Pons bis zum dor-
salen Pons und bis zum Eintritt in den mittleren Hirnstamm verfolgt werden und so sicher den intrapon-

tinen Fasern des Nervus trigeminus zugeschrieben werden.

Die zweite Hauptrichtung, die nahezu orthogonal zum Nervus trigeminus in fast jedem Voxel der Uber-
gangsregion (blaues Rechteck, Abbildung 4.8) zu finden ist, wurde den transversalen pontinen Fasern
zugeordnet. Sie kreuzen die intrapontinen Nervus-trigeminus-Fasern und gehen in den mittleren Klein-

hirnstil tber.

Mittels nicht invasiver In-vivo-Bildgebung wurde somit gezeigt, wie intrapontine trigeminale Nerven-
fasern mit anderen Faserbiindeln, die die Briicke mit den Kleinhirnstielen verbinden, kreuzen. Der Ver-
lauf der intrapontinen Fasern, die in den Bildern zu sehen sind, passt gut zur Anatomie der grofleren
sensorischen Fasern aus der Radix sensoria, welche epikritische und propriozeptive Informationen zu
den prinzipalen und mesenzephalen trigeminalen Kernen {ibermitteln, die dorsal und nur leicht kaudal
von dem Punkt liegen, an dem der Nervus trigeminus in die Briicke eintritt oder sie verlésst. Diese
intrapontinen Fasern konnten auch die dicken motorischen Fasern aus dem benachbarten trigeminalen
Motorkern umfassen, die anfangs zusammen mit Fasern aus dem mesenzephalen trigeminalen Kern als
Tractus mesencephalicus verlaufen und spéter die Radix motoria bilden. Es konnten die diinnen senso-
rischen Fasern des Tractus spinalis nervi trigemini (protopathische Sensibilitit), die sich zum kaudaler

gelegenen spinalen trigeminalen Kern biegen, nicht eindeutig unterschieden werden.

Die Diffusionseigenschaften des Nervus trigeminus und anderer Hirnnerven konnen genutzt werden, um
neuronale Pathologien aufgrund von virusbedingten Entziindungen oder Strahlentherapie zu erkennen
(Hodaie et al. 2012; DeSouza et al. 2014, 2016; Hodaie et al. 2010; Krishna et al. 2016; Rousseau et al.
2015). In zukiinftigen Studien wird untersucht werden, ob dies auch auf andere pathologische Prozesse

wie Multiple Sklerose anwendbar ist. Die in der vorliegenden Studie beschriebenen Techniken kdnnten
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zusétzliche Informationen iiber mikroskopische Lésionen nach einem Trauma liefern, wodurch es mog-
lich wird, zwischen externen und internen Lisionen der Hirnnerven sowie Faserldsionen des lokalen

Hirnstammgewebes zu unterscheiden.

Wie in Abschnitt 4 (Motivation fiir die Studien) beschrieben, vergleichen Behan et al. ( 2017) tiber 3T-
dMRI Daten von zehn Patienten mit Tumoren in der hinteren Schidelgrube und Tracking der Hirnnerven
V (Nervus trigeminus) und VII/VIII (Fazialis/Vestibularis-Komplex) drei Tracking-Algorithmen. Sie
verwenden dabei eine Auflosung von 0,94 % 0,94 x 3,0 mm?*. Die hier durchgefiihrte Studie hingegen
erzeugte Daten mit einer niedrigeren Auflosung von (1,4 mm)?in der Ebene, aber einer hoheren Schicht-
auflosung von 1,4 mm und einem erhohten SNR bei 7T. Dies ermoglicht die Analyse intrapontiner tri-
geminaler Fasern mittels fODF in zwei bis vier Schichten bei allen Probanden. Aufgrund dieser insge-
samt hohen Auflésung von (1,4 mm)® zeigen intrapontine trigeminale Faserpopulationen interessanter-
weise ein verflochtenes Muster mit der sie umgebenden grauen Substanz, anstatt ein homogenes Biindel
mit nur einer dominanten fODF-Komponente zu bilden. Dies deutet darauf hin, dass die intrapontinen
trigeminalen Faserpopulationen mit den umgebenden pontinen Fasern der weillen Substanz verflochten
sind. Sie bilden kein festes, trennbares Faserbiindel in der Briicke. Dies passt zu der bekannten Tatsache,

dass der Ursprung und das Ziel der Nervus-trigeminus-Fasern in mehreren pontinen Kernen liegen.
5.3 Einschrinkungen und Ausblick

Die Studien umfassten eine relativ homogene Gruppe junger, gesunder Freiwilliger. Die Einbeziehung
alterer Personen konnte daher einige der Ergebnisse verdndern. Trotz {iberzeugender Ergebnisse sollten
Analysen der Faserrichtungen, die auf anisotropen Diffusionseigenschaften in der grauen Substanz ba-
sieren, mit Vorsicht durchgefiihrt werden. Die graue Substanz enthélt vielfaltigere Komponenten (z. B.
Dendriten, Gefd3e) und ist mikroarchitektonisch wesentlich komplexer als die weille Substanz. Je nach
Gewebeart kann der Begriff ,,anisotrope Diffusion* daher eher auf unterschiedliche anatomische Sub-

strukturen als ausschlieBlich auf neuronale Fasern hinweisen.

Das verwendete Protokoll weist zudem technische Einschriankungen auf. Es ist bekannt, dass die Echo-
Planar-Bildgebung bei ultrahohen Frequenzen (UHF) einige messbedingte Probleme aufweist, insbe-
sondere geometrische Verzerrungen. Starke lokale Variationen in der Suszeptibilitdt konnen eine Rolle
in der Frontalregion spielen, insbesondere, wenn eine Person grofle, luftgefiillte Stirnhdhlen hat. Dies
ist vor allem in den unteren Temporallappenregionen und an der Schidelbasis der Fall. Die Korrektur
der geometrischen Verzerrung erfolgte durch die Aufnahme und Verwendung einer zusitzlichen, nicht
diffusionsgewichteten Feldkarte. Gleichzeitig wurde auf die Verwendung spezieller Korrekturtechniken,
wie die Point-Spread-Function-Korrektur (Chung et al. 2011), oder die Aufnahme zusétzlicher Daten-

sdtze mit umgekehrter Phasenkodierungsrichtung (Vu et al. 2015; Sotiropoulos et al. 2016), verzichtet,
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da diese die Aufnahme- und Rekonstruktionszeiten erheblich verldngern. Die gewéhlte Aufldsung war
ebenfalls ein Kompromiss zwischen Messzeit, Abdeckung des gesamten Gehirns und Bildqualitét (Lu-

etzkendorf et al. 2012).

In einer fritheren Studie wurde auch gezeigt, dass hoher auflosende Techniken wie die Zoom-Bildge-
bung und die teilweise parallele Aufnahme (ZOOPPA) erfolgreich angewendet werden konnen (Heide-
mann et al. 2012b; Eichner et al. 2014), wenn weniger Schnitte aufgrund reduzierter Interessensvolu-
mina aufgenommen werden konnen oder wenn klinische Befunde eine Einschrinkung der Datenerfas-

sung auf reduzierte Interessensvolumina zulassen.

Ausblick

Multiband-Techniken, angepasste Pulse und optimierte Akquisitionsschemata kénnen die Aufnahmezeit
weiter reduzieren. Im Human-Connectome-Projekt wurde die Datenerfassung bei gesunden Freiwilligen
fiir anatomische und dMRI optimiert (Sotiropoulos et al. 2013; Ugurbil et al. 2013; van Essen et al.
2013). Dadurch war es moglich, (1,05 mm)? isotrope 7T-dMRI-Daten vom gesamten Gehirn in etwa 40
Minuten zu erfassen, wenn zwei verschiedene Phasenkodierdatensitze zur Kompensation geometrischer
Verzerrungen aufgenommen wurden (Vu et al. 2015). Einer der wichtigsten Schritte zur schnelleren
Datenerfassung ist die Verwendung von Multiband-dMRI (Eichner et al. 2014; Setsompop et al. 2013;
Sotiropoulos et al. 2013; Ugurbil et al. 2013; Feinberg und Setsompop 2013). Es gibt auch Diskussionen
dariiber, ob 3T-MR-Scanner mit héheren Gradientenstdrken den 7T-MR-Scannern iiberlegen sind, da
Letztere einige Nachteile haben, insbesondere eine verkiirzte T>-Zeit und eine hohere SAR. Folglich
wurde die Qualitdt der Diffusionsdaten im Human-Connectome-Projekt weiter verbessert, indem die

Vorteile der 3T- mit dener der 7T-Diffusionsbildgebung kombiniert wurden.

Obwohl nur ein diffusionsgewichteter Datensatz fiir die Datenverarbeitung verwendet wurde, kann die
Berechnung der fODF von der Einbeziehung mehrerer und héherer diffusionsgewichteter Daten profi-
tieren (Calamante et al. 2018). Allerdings ist die Berechnung des scheinbaren Diffusionskoeffizienten
(ADC), der zur Unterscheidung von CSF und der grauen Substanz je Voxel (Tabelle 4.1 und Tabelle 4.2)
verwendet wurde, aufgrund des erhdhten Einflusses von Rauschen bei hohen b-Werten weniger zuver-

lassig.

Fiir die Nachbearbeitung konnen alternative Algorithmen (Dell'Acqua et al. 2010) und die Verwendung
zusitzlicher gewebespezifischer Daten, wie beispielsweise suszeptibilitdtsgewichteter Bilder zur Detek-
tion von pontinen Kernen genutzt werden (Deistung et al. 2013; Yin et al. 2014). Die Identifizierung

mikroskopisch feiner anatomischer Strukturen der Hirnnerven kdnnte so verbessert werden.
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Die Vorteile der Erfassung und Nachbearbeitung von Multishell-Daten (Caruyer et al. 2013; Jeurissen
et al. 2014) miissen jedoch gegen potenzielle Nachteile abgewogen werden. Bei der Untersuchung von
Patienten kann eine verlédngerte Erfassungszeit die Wahrscheinlichkeit von Patientenbewegungen erho-
hen, was die Datenqualitit beeintrachtigen kann, da die Diffusionsbildgebung sehr empfindlich auf Be-
wegungen reagiert. Weitere Einschrankungen umfassen Begrenzungen durch die spezifische Absorpti-
onsrate (SAR) sowie eine leichte Abnahme des Signal-Rausch-Verhiltnisses (SNR) bei Multiband-
Techniken (Sotiropoulos et al. 2013). Eine ausfiihrliche Diskussion der unterschiedlichen Effekte fiir die
7T-Diffusionsbildgebung und der verschiedenen Optimierungsstrategien wird von Vu et al. (2015) und
Sotiropulos et al. (2013) bereitgestellt. Eine interessante alternative Strategie zur Erh6hung der Auflo-
sung bei gleichzeitiger Verkiirzung der Erfassungszeit wurde von Dyrby et al. (2014) demonstriert, die
Ex-vivo-dMRI-Daten von Affenhirnen und klinische humane dMRI-Daten vor der Faserrekonstruktion
interpolieren. Mit Ausnahme der Grenzen von Faserbiindeln oder bei stark ausgeprédgten Partialvolu-
meneffekten konnten insgesamt mehr Details erkannt werden. Dies wurde durch zusétzliche Simulatio-
nen validiert. Hier bilden die Ergebnisse zur Interpolation von 3T-Daten erste interessante Ausblicke

(siche 2.3.4 und Liitzkendorf et al. (2023)).

Obwohl die Messzeit von ~50 Minuten fiir das gesamte Gehirn in einem klinischen Umfeld diskutierbar
sein mag, konnen die Ergebnisse dieser Arbeit als Ausgangspunkt fiir die weitere Optimierung in Bezug
auf Datenqualitit und Gewinn an diagnostischen Informationen dienen. Die Datenerfassung in reduzier-
ten Interessensvolumina, wie in unserer Studie, oder die Anwendung simultaner Multiband-Akquisiti-
onstechniken wird die Erfassungszeit erheblich verkiirzen (Heidemann et al. 2012b; Eichner et al. 2014;
Setsompop et al. 2013; Sotiropoulos et al. 2016; Sotiropoulos et al. 2013; Feinberg und Setsompop
2013).

SchlieBlich lassen sich mit den fODFs unterschiedlich orientierte Faserbiindel innerhalb eines Voxels
unterscheiden, sofern der Winkel gréBer als ~40° ist (Tournier et al. 2007). Auch Partialvolumeneffekte,
wie an der Grenze zwischen grauer Substanz und Zerebrospinalfliissigkeit (CSF) spielen eine Rolle.
Zum Beispiel konnten Voxel mit isotroper Verteilung der einzelnen fODF-Komponenten als zur CSF
gehorend differenziert werden. Es wurde einfach angenommen, dass ihre T»-gewichteten Werte oder
ADC-Werte denen der Studie von Bernarding et al. (2000) dhnlich sind. Die CSF weist deutlich erhohte
ADC-Werte auf, obwohl diese aufgrund von Partialvolumeneffekten mit der grauen Substanz selten
Werte von ~3000 mm?/s erreichen, wie es in groBBeren CSF-Raumen (Tabelle 4.1 und Tabelle 4.2) der
Fall ist. T»>-gewichtete oder ADC-Werte konnen daher als ergidnzende Information dienen, ob Voxel
hauptsichlich zur CSF, zur grauen Substanz oder zur weillen Substanz gehoren oder ob sie eine Mi-

schung verschiedener Gewebeklassen darstellen.
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Automatische Segmentierung der anatomischen 7T-Daten mithilfe von Machine Learning

Die Aufteilung des Gehirns in seine verschiedenen Gewebeklassen und Gebiete ist zum einen wichtig,
um die Ergebnisse visuell darstellen zu konnen und zum anderen, um bestimmte Berechnungen zu ver-
kiirzen. Es kostet wesentlich mehr Berechnungszeit, wenn das gesamte Gehirn mit dem Hintergrund
zusammen den aufwendigen Rechenschritten unterzogen werden muss. Wie erwéhnt, ist die UHF-MRT
mit grofleren Herausforderungen durch Suszeptibilititsartefakte und Bo-Inhomogenititen konfrontiert,
was sich auf die Segmentierungsverfahren auswirkt, die in der Regel fiir niedrigere Feldstdrken opti-
miert sind. In diesem ersten Versuch wurde untersucht (Moeskes et al. 2024), ob MONALI (The Medical
Open Network for Artificial Intelligence) (Cardoso et al. 2022), ein Open-Source-Framework fiir KI-
basierte medizinische Bildsegmentierung, fiir die genaue Segmentierung von UHF-MRT-Daten einge-
setzt werden kann. MONAI wurde mit 3T-Datensitzen trainiert, die ein anderes Kontrastverhalten auf-
weisen als 7T-Daten. Zum Testen wurden 6ffentlich zugéngliche 7T-MRT-Datensétze (Gulban et al.
2018) verwendet, da von diesen bereits segmentierte Ergebnisse vorlagen. Verglichen wurden KI-ba-
sierte Segmentierungen mit Segmentierungen, die durch das statistische parametrische Mapping Tool

(SPM — https://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm/) erzielt wurden.

Die Segmentierungsgenauigkeit wurde durch den Vergleich des mittleren balancierten Hausdorff-Ab-
stands (bHD) (Aydin et al. 2021) mit segmentierten Grundwahrheiten auf Expertenebene bewertet. Die
statistische Analyse (linksseitiger Wilcoxon-signed-rank-Test ) (Mascarenhas et al. 2020) zeigte, dass
die kortikale und tiefe graue Substanz mit MONAI genauer segmentiert wurde als mit SPM (mittlere
bHD MONAL: 2,65 x 10**; mittlere bHD SPM: 3,37 x 10™*). Die Ergebnisse zeigen, dass MONALI in
der Lage ist, Daten effektiver zu verarbeiten als das Standardwerkzeug fiir die funktionelle MRT-Ana-
lyse SPM. Das bedeutet, das 7T-Daten mit Unterstiitzung durch kiinstliche Intelligenz segmentiert und
klassifiziert werden konnen. In einem néchsten Schritt konnten eigene 7T-Daten (Anatomie und
dMRI) durch eine trainierte und angepasste kiinstliche Intelligenz segmentiert und klassifiziert werden

lassen.
7T-Connectom-Projekt

Eine weitere Moglichkeit, die IMRI zu verbessern, wire der Einsatz eines dedizierten 7T-MRT-Kopf-

Scanners mit stiarkeren Gradienten (https:/www.mri.ovgu.de/Aktuelles/Projekt+7+Tesla+Connec-

tome+Magnetresonanztomograph.html). Eine erhdhte Gradientenstirke ermoglicht eine weitere Ver-

besserung der rdumlichen Auflosung, was besonders bei der AMRI-Bildgebung von Vorteil sein kann.
Das hohere SNR erméglicht gegebenenfalls eine Reduktion der Mittelungen und somit eine Verkiir-

zung der Aufnahmezeit. Durch diese Zeitersparnis werden Bewegungsartefakte erheblich reduziert.
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Allerdings konnten stérkere Gradienten auch neue und komplexere Artefakte erzeugen, die die Bildin-
terpretation erschweren. Die hohere Feldstarke und stirkeren Gradienten stellen zudem erneut hohere
Anforderungen an die Hardware und erfordern spezielle Anpassungen und Kalibrierungen. Zudem
kann das hohere Gradientenfeld das Risiko fiir Nebenwirkungen wie Schwindel, Ubelkeit oder Gewe-
beerwdrmung erhohen. Zukiinftige Entwicklungen und Optimierungen konnten jedoch die Bildqualitét
weiter verbessern und neue diagnostische Mdglichkeiten erdffnen, wobei eine kontinuierliche For-

schung notwendig ist, um die Vorteile voll auszuschdpfen und die Nachteile zu minimieren.
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6 Zusammenfassung

Ziel dieser Arbeit war die Implementierung und Optimierung der diffusionsgewichteten Magnetreso-
nanztomographie (DWI, dMRI) fiir Hochfeld- und Ultrahochfeld-Magnetresonanztomographen (MRT).
Es wurden verschiedene Methoden fiir Hard- und Software bei 3T und 7T verglichen und optimiert.
Abschlieend wurde die Anwendbarkeit anhand von zwei neuroanatomischen Studien an Probanden

demonstriert.

Zunichst wurde das Potential der Gradientenerhdhung von 40 mT/m auf 70 mT/m (7T) bzw. 80 mT/m
(3T) evaluiert und die optimalen Messparameter fiir eine verbesserte Ortsauflosung bei verschiedenen
Spulenarchitekturen ermittelt. Fiir die Kopf-Bildgebung wurde bei 3T eine 64-Kanal-Spule verwendet,
bei 7T wurden 8-Kanal-, 24-Kanal- und 32-Kanal-Sende- und Empfangsspulen untersucht. Verschie-
dene Messsequenzen wurden verglichen und die jeweils optimalen Parameter wie b-Faktor, Auflésung
und Anzahl der Diffusionsgradientenrichtungen evaluiert. Zielgro8en waren die Optimierung der Bild-
qualitdt (Reduktion der Verzerrungen, Signal-Rausch-Verhiltnis, etc.) und der Aufnahmezeit. Dabei er-
wies sich bei 7T ein maximaler b-Wert von 3000 s/mm? und eine Aufldsung im Bereich von 1,4 mm?
bis 1,2 mm? als optimal. Nach anfanglichen Messungen zur Berechnung und Visualisierung von Faser-
verlaufen mittels Diffusions-Tensor-Bildgebung (durch Aufnahme von sechs verschiedenen Gradien-
tenrichtungen) wurde eine weitere Methode eingesetzt, die auf der Berechnung der sogenannten Fiber
Orientation Distribution Function (fODF) basiert. Dazu wurden mittels High Angular Diffusion Ima-
ging (HARDI) bis zu 256 Diffusionsgradientenrichtungen aufgenommen. Mit dieser Methode sollen
Fasern, die parallel durch ein Voxel verlaufen, sich im Voxel kreuzen oder sich nur beriihren, besser
unterschieden werden kdnnen. So konnten sowohl in der weilen als auch in der grauen Substanz detail-
reichere neuroanatomische Informationen extrahiert und visualisiert werden. Zusétzlich wurden Winkel
und Amplituden der fODFs berechnet, die eine Quantifizierung des Faserverlaufs innerhalb anatomi-

scher Strukturen ermdglichen.

Studien mit Messungen des gesamten Gehirns von zwolf Probanden bei 7 T zeigten, dass die hohe Auf-
16sung neben der Anisotropie der Diffusion in verschiedenen komplexen Strukturen der weiflen Sub-
stanz, wie z. B. dem Pons, auch die Bestimmung der anisotropen Diffusion in der grauen Substanz er-
moglicht. Eine unterschiedliche Anisotropie in M1 (primérer motorischer Kortex) und S2 (primérer so-
matosensorischer Kortex) konnte ermittelt werden, wodurch die Ergebnisse von zwei Studien reprodu-
ziert werden konnten. Dariiber hinaus konnte der Faserverlauf des Nervus trigeminus auB3erhalb und
innerhalb der weillen Substanz des Pons bestimmt werden. Dies ist fir klinische Anwendungen wie das

Monitoring wahrend einer Strahlentherapie von grofler Bedeutung.
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Zusitzlich wurde getestet, ob Techniken der sognannten kiinstlichen Intelligenz (KI) die automatische
Segmentierung von Hirngeweben bei 7T-Bilddaten verbessern konnen. Als erste Anwendung wurde
ein auf 3T-Daten trainiertes KI-Modul (MONAI) fiir 7T-anatomische Ti-gewichtete Daten erfolgreich

eingesetzt. Es ist geplant, zukiinftig diesen Ansatz auch fiir dMRI-Daten einzusetzen.

Zur regelkonformen Datenhaltung (Forschungsdatenmanagement) wurde eine Infrastruktur des loka-
len Datenintegrationszentrums um eine Bilddatenbank (XNAT) erweitert, die die Speicherung und den
spiteren Datenzugriff auf Originaldaten und Auswertungen unter Einhaltung des Datenschutzes per-

spektivisch einer groBeren Community zur Verfiigung stellt.
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