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ZUSAMMENFASSUNG

In neurowissenschaftlichen und klinischen Studien werden zur quantitativen Bestimmung von
Gehirnstrukturen Ublicherweise in vivo Ti-gewichteten Magnetresonanztomographiedaten mit
einer isotropen Auflésung von 1 mm und in Ausnahmefallen bis zu 500 um akquiriert. Basierend
auf diesen Bilddaten wird die orthologische Entwicklung des Gehirns oder die Progression von
neurodegenerativen sowie psychiatrischen Erkrankungen untersucht. Eine Erhohung der
Messauflosung sollte die Genauigkeit bei der Quantifizierung verbessern und damit auch subtile
Veranderungen aufzeigen kdonnen, da der Partialvolumeneffekt reduziert ist und mehr Mess-
punkte zur Verfligung stehen. Dies kdnnte fiir die personalisierte Medizin, insbesondere bei der
Friihdiagnostik und Verlaufskontrolle bei Therapien von Wichtigkeit sein. Daher ist eines der
Hauptziele der hier vorliegenden Dissertation ultrahochaufgeloste MRT Daten des gesamten
menschlichen Gehirns in vivo aufzunehmen. Um ein akzeptables Signal zu Rausch Verhaltnis zu
erreichen werden insgesamt acht Datensdtze mit einem 7 T MRT aufgenommen. Aufgrund der
sehr langen Akquisitionszeit wird die Aufnahme auf flinf verschiedene Sitzungen tber einen Zeit-
raum von drei Monaten aufgeteilt. Zur Vermeidung von Bewegungsartefakten wird eine pros-
pektive Bewegungskorrektur verwendet, die selbst kleinste rigide Bewegungen aufgrund des
Herzschlags wahrend der Datenakquisition korrigieren kann. Um schlieRlich die Daten der ver-
schiedenen Sitzungen zu kombinieren wird eine Methode zur retrospektiven Mittelung von Da-
ten etabliert. Die somit gewonnenen Daten haben eine in vivo bisher unerreichte nominelle iso-
trope Auflésung von 250 um und sind damit 64-Mal hoher aufgel6st im Vergleich zur Standard-
auflésung von 1 mm. Damit gewadhren sie einerseits einen detaillierten Einblick der ansonsten
nur in post mortem Studien moglich ist. Andererseits wird eine Briicke zwischen MRT und Mik-
roskopie geschlagen, welche die Transponierung von histologischen Ergebnissen auf in vivo MRT
ermoglichen kann. Der klinische Einsatz solch hochaufgeldster Daten ist noch weit entfernt, aber
sie zeigen was durch noch hohere Feldstarken und Verbesserungen von Methoden zur Akquisi-
tion sowie Rekonstruktion zukinftig in neurowissenschaftlichen Studien maoglich sein konnte.
Aktuell kdnnen die Daten zur Erstellung einer akkuraten Kartographierung von Hirnstrukturen
oder zur Verbesserung von bestehenden Algorithmen verwendet werden. Der Datensatz, beste-
hend sowohl aus Rohdaten als auch rekonstruierten sowie verarbeiteten Daten, wurde der Of-
fentlichkeit im Marz 2017 ohne jegliche Einschrankungen frei zur Verfiigung gestellt und seither
Uber 60.000-Mal heruntergeladen.

Ultrahochaufgeldste Daten konnen innerhalb eines realistischen Zeitraums derzeit nur mit Hilfe

von ultrahohen Feldstarken ab 7 T aufgenommen werden. Da mit hoheren Feldstarken die Ho-



mogenitat des Bildes abnimmt, werden in dieser Dissertation Bild- und Software-basierte Me-
thoden der Inhomogenitatskorrektur untersucht. Dabei wird ein Fokus darauf gelegt subkorti-
kale Strukturen nicht zu Gberkorrigieren. Die Anpassung der Parameter an die Gegebenheiten
von 7 T Daten ermdglicht erheblich bessere Ergebnisse. Insbesondere sollte bei den Algorithmen
N3 und N4 eine Gehirnmaske zur Verbesserung der Inhomogenitatskorrektur verwendet wer-
den. Von den Software-basierten Methoden schneidet SPM am besten ab, allerdings wird die
grofite Homogenitat durch Kombination der Software-basierten Methode mit der Bild-basierten
Methode erzielt. Allerdings kann dadurch die Akquisitionszeit verdoppelt werden und Rauschen
des zweiten Datensatzes propagiert in das finale Bild. Entsprechend ist diese Methode ungeeig-
net fiir die Aufnahme von ultrahochaufgelosten Daten. Trotz der Aufnahme von acht Datensat-
zen ist das Signal zu Rausch Verhaltnis der ultrahochaufgeldsten Daten vergleichsweise gering.
Daher wird die Anfalligkeit der retrospektiven Mittelung gegeniliber Rauschen untersucht, eine
Methode zur komplexen Mittelung von Daten liber verschiedene Sitzungen hinweg etabliert und
es wird eine Methode zur Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion samt eigener Rekon-
struktionspipeline aufgebaut. Bei der retrospektiven Mittelung zeigt sich, dass diese nahezu in-
variant gegenliber Rauschen ist. Die komplexe Mittelung der Daten bietet quantitativ keinen
Vorteil, qualitativ nimmt die Datenqualitat in Bereichen mit niedrigem SNR, wie den Temporall-
appen aber zu. Mit der Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion kann die Datenqualitdt um
bis zu 40 % gesteigert werden ohne feine Strukturen zu kompromittieren.

Das zweite Hauptziel der Dissertation ist die Quantifizierung von Gehirnstrukturen basierend auf
ultrahochaufgel6sten Daten. Daher wird die kortikale Dicke und die Volumina von sowohl der
weillen als auch grauen Substanz sowie von subkortikalen Strukturen in Abhadngigkeit der
Messauflosung mit CAT12 und FreeSurfer quantifiziert. Bei den Volumina kann widererwartend
kein auflosungsbedingter Unterschied festgestellt werden. Hingegen zeigt sich bei der Bestim-
mung der kortikalen Dicke eine Reduktion der gemessenen Dicke mit besser werdender Aufl6-
sung. Die Reduktion der Gber den Kortex gemittelten Dicke bestimmt mit FreeSurfer betragt fast
800 um und entspricht damit einer Abnahme von etwa einem Drittel zwischen einer Auflosung
von 1 mm und 250 pum. Bei CAT12 betragt die Reduktion etwa 300 um und damit 12 %. Wahrend
bei CAT12 eine lineare Korrelation zwischen den Ergebnissen der unterschiedlichen Auflosungen
besteht, konnte bei FreeSurfer eine quadratische Korrelation festgestellt werden. Diese scheint
aber zu einem groRRen Teil nicht von der Methode zur Bestimmung der kortikalen Dicke zu stam-
men, sondern scheint seinen Ursprung in einem allgemeinen Problem bei der Segmentierung

von ultrahochaufgelosten Daten mit FreeSurfer zu haben.



ABSTRACT

To quantify brain structures, usually in vivo T;-weighted magnetic resonance imaging data is
usually acquired with an isotropic resolution of 1 mm and occasionally of up to 500 pum in clinical
and neuroscientific studies. Based on these data the orthological development of the brain or
the progression of neurodegenerative as well as psychiatric disorders is researched. Higher im-
age resolution can improve the precision of the quantification and, therefore, identify even sub-
tle changes, e.g. due to a reduced partial volume effect and more measurement points. This can
potentially be of importance in personalized medicine, especially in early diagnosis or therapy
progression. Therefore, one of the main goals of this dissertation is the acquisition of ultrahigh
resolution MRI data in vivo. To achieve a reasonable signal to noise ratio eight volumes are ac-
quired at a field strength of 7 T. Due to the exceptionally long acquisition time the acquisition is
split into five sessions across three months. To remediate motion artifacts, a prospective motion
correct methods is utilized, which even corrects rigid motion based on the heartbeat or breath-
ing cycle. Finally, in order to combine the data of the different sessions, a method to average
the data retrospectively is established. The resulting data has a nominal isotropic resolution of
250 um. It has, therefore, a 64 times higher resolution than the neuroscientific standard of 1 mm
and is far beyond anything published so far. On the one hand, this allows a level detail, which is
otherwise achievable in post mortem studies only. On the other hand, this kind of data can be
used to transpose findings of histology onto in vivo MRI data as the gap in resolution is bridged.
Currently, the acquisition of data with such high resolution is beyond clinical application, how-
ever, it allows a glimpse into the future of what may become possible with even higher magnetic
field strength, more advanced acquisition schemes as well as better reconstruction methods.
Now, such data can be used to more accurately map brain structures or to improve existing
algorithms for segmentation and quantification of brain structures. The dataset acquired within
this thesis, consisting of raw, reconstructed, and processed data, was freely published in March

2017 and downloaded more than 60,000 times since then.

Ultrahigh resolution data can be acquired realistically at ultrahigh field strength only. However,
with increasing field strength the image’s homogeneity is reduced. Therefore, image- and soft-
ware-based inhomogeneity correction methods for use on 7 T data are investigated. A special
focus is placed on not overcorrecting subcortical structures. By adjusting parameters to the cir-
cumstances of 7 T data accordingly, significantly better results can be achieved. A brain mask
should be used with the algorithms N3 and N4 for better inhomogeneity correction. Even better

results are achieved using the correction method of SPM. By combining image- and software



based correction methods results in best correction. However, this can double acquisition times
and noise propagates from the additionally acquired image into the resulting image. Thus, being
an impractical approach for ultrahigh resolution imaging. Although eight ultrahigh resolution
volumes are averaged the signal to noise ratio is relatively low. Therefore, the vulnerability of
the retrospective averaging in relation to noise is investigated, a method to average complex
data across multiple sessions is established and a method to denoise data during image recon-
struction within a self-built reconstruction pipeline is shown. As a result, the retrospective aver-
aging is nearly invariant against noise. The complex averaging does not show any advantages
guantitatively. However, qualitatively data quality is improved in low SNR regions, e.g. the tem-
poral lobes. Denoising during reconstruction yields higher data quality of up to 40 % without

compromising fine details.

The second major goal of this thesis is the quantification of brain structures based on ultrahigh
resolution MRI data. Therefore, cortical thickness and volumes of white and grey matter as well
as subcortical structures is quantified as a function of imaging resolution with CAT12 and Free-
Surfer. Unexpectedly, no resolution-induced bias is found in the quantification of volumes. Con-
trary to that, a reduction in cortical thickness measurements is found with increasing resolution.
The averaged cortical thickness is reduced by nearly 800 um in measurements of 250 um data
compared to 1 mm data with FreeSurfer. This relates to a reduction in thickness of approxi-
mately one third. With CAT12 this reduction is much less pronounced. Between the 250 um and
1 mm data, the average cortical thickness is reduced by less than 0.3 mm and, therefore, by
roughly 12 %. While a linear correlation between the results as a function of imaging resolution
is found with CAT12, a quadratic correlation was identified for FreeSurfer. A closer look reveals
that this may not be entirely related to the quantification method solely. The effect seems to
originate from issues in segmenting the pial surface correctly using ultrahigh resolution data

with FreeSurfer.
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1 EINLEITUNG

Die zu Beginn des 20. Jahrhunderts veroffentlichten Arbeiten von Brodmann [1] sowie
Economo und Koskinas [2] sind bis heute Grundlage vieler neurowissenschaftlicher Stu-
dien und wurden in den vergangenen Jahren weiter erganzt. Brodmann klassifizierte den
aus grauer Substanz bestehenden Kortex des menschlichen Gehirns aufgrund seiner zyto-
logischen Unterschiede in die bekannten Brodmann-Areale (BA). Economo und Koskinas
veroffentlichten eine noch detailliertere Beschreibung der Zytoarchitektur und bestimm-
ten zudem die kortikale Dicke verschiedener Bereiche anhand histologischer Schnitte. Sie
fanden heraus, dass die Dicke (iber den Kortex hinweg variiert und sowohl von seiner Po-
sition als auch Faltung abhangig ist. Dabei wiesen sie auf die methodologischen Schwie-
rigkeiten ihrer Herangehensweise hin: Schnitte miissen rechtwinkelig zu der gefalteten
Struktur des Kortex angefertigt werden, wodurch es unmaglich ist die Dicke des gesamten
Kortex aus einem einzelnen Gehirn bestimmen zu kénnen. Dariiber hinaus ist die manu-

elle Messung sehr subjektiv und tberaus zeitaufwandig.

Heutzutage erlaubt die Magnetresonanztomographie (MRT), nichtinvasiv strukturelle
Veranderungen und Unterschiede des Kortex in Quer- und Langsschnittstudien auf meso-
skopischer Ebene zu untersuchen [3,4]. Mit der funktionellen Magnetresonanztomogra-
phie (fMRT) kénnen zudem nichtinvasiv den verschiedenen Arealen des Kortex unter-
schiedliche Funktionen zugeordnet werden [5]. Die Auspragung der kortikalen Dicke die-
ser Regionen korreliert dabei mit der Qualitat ihrer Funktion [6—8]. Die Morphologie und

damit auch die Dicke weisen zwischen Menschen dhnliche Charakteristika auf. Doch ge-



Einleitung

rade die sehr geringen interindividuellen Unterschiede sind es, die von wissenschaftli-
chem und klinischem Interesse sind. Im neurowissenschaftlichen Fokus stehen dabei un-
ter anderem neben orthologischen Entwicklungs- und Alterungsprozessen auch patholo-
gische Entwicklungen, wie sie beispielsweise bei neurodegenerativen oder psychiatri-

schen Erkrankungen auftreten.

Die am haufigsten angewandten Methoden fiir die Untersuchung von strukturellen Ver-
danderungen des Gehirns sind die Voxel-basierte Morphometrie (VBM) [9] und das Ver-
messen der kortikalen Dicke [10]. Nach Teipel et al. [11] bildet die Bestimmung der korti-
kalen Dicke einen vielversprechenden Endpunkt in klinischen Studien zur Friihdiagnostik
von Alzheimer, da sie ein aussagekraftiges MaR in Form einer direkten Bewertung der
Effektstarke darstellt. Als Beispiele werden dafiir eine fortschreitende Atrophie der korti-
kalen Dicke von durchschnittlich etwa 0,2 mm pro Jahr bei Alzheimer [12], eine sehr gute
Unterscheidbarkeit zwischen Kohorten mit Alzheimer und frontotemporaler Demenz [13]
oder einer gesunden Kontrollgruppe [14] und eine dhnliche Effektstarke bei der Vorher-
sage von Alzheimer im Falle einer leichten kognitiven Beeintrachtigung [15] genannt. Die
Bestimmung der kortikalen Dicke hat gegenliber der Voxel-basierten Morphometrie den
Vorteil, dass sie eine direkte Messung der Atrophie erlaubt [16]. Entsprechend wird die
Bestimmung der kortikalen Dicke als fortschrittlicherer Weg bezeichnet, die Atrophie

durch neuropathologische Veranderungen wie bei Morbus Alzheimer zu messen [12].

Die Bestimmung der kortikalen Dicke erfordert tiblicherweise zwei fundamentale Kompo-
nenten [17]. Als erstes eine Methode zur Detektion der medial und lateral an die graue
Substanz angrenzenden Gewebetypen, allgemein als Segmentierung bezeichnet. Als zwei-
tes ist eine Methode zur Berechnung der Distanz zwischen diesen aus der Segmentierung
resultierenden Grenzflichen erforderlich. Grob konnen die Techniken zur Gewebeseg-
mentierung in Oberflachen-basierte und Voxel-basierte Methoden eingeteilt werden [18—
23]. Bei einer klinisch tblichen isotropen Auflésung von 1 mm erschwert der Partialvolu-
meneffekt (PVE) die korrekte Erkennung der Grenzen [24], da in einem Volumenelement
(Voxel) nicht ausschlieBlich ein Gewebe, sondern eine Mischung aus Geweben vorkom-
men kann. Schnack et al. [25] schlussfolgern, dass die Dickenmessung erheblich durch die
Segmentierung beeinflusst wird und eine geringe Verschiebung bei der Klassifizierung ei-
nen signifikanten Einfluss auf die Dickenmessung haben kénnte. Bewegungen des Kopfes

wahrend der Aufnahme der MRT Daten fiihren zu einer signifikanten Reduktion der ge-



Einleitung

messen Dicke [26], was vermutlich auf eine fehlerhafte Segmentierung durch Bewegungs-
artefakte in den Aufnahmen zuriickzufihren ist [27]. Des Weiteren wird von Lisebrink et
al. [28] angenommen, dass die Segmentierungsalgorithmen dazu neigen, einen Voxel
eher als graue Substanz zu klassifizieren, weswegen eine Auflosungsabhangigkeit der kor-
tikalen Dicke festgestellt wurde. Dies wirkt sich aufgrund einer implizit hdheren Anfallig-
keit gegeniiber dem PVE auf Dickenmessungen mit Voxel-basierten Methoden starker aus
als bei Oberflachen-basierten Methoden [28]. Somit wird die Genauigkeit der Messergeb-
nisse nicht nur durch die Qualitdt und Auflésung der Daten bestimmt, sondern auch durch

die Wahl des Segmentierungsalgorithmus und der grundlegenden Messmethodik.

Obwohl die Anfertigung und Auswertung histologischer Schnitte zeitaufwandig ist, bildet
die Histologie in vielen neurowissenschaftlichen Bereichen — wie auch bei der Quantifizie-
rung der kortikalen Dicke — weiterhin den Goldstandard [29]. Allerdings ist die Ubertra-
gung auf in vivo Zustande alles andere als trivial aufgrund immanenter Herausforderun-
gen bei der histologischen Aufbereitung die das Gewebe irreversibel beeinflussen. Hier
sind unter anderem strukturelle Veranderungen durch die Explantation aus dem Schéadel,
der chemischen Veranderung und Schrumpfung durch Fixierung mit Formaldehyd, der
vollstandigen Dehydrierung zur Fixierung in Wachs, weiteren strukturellen Manipulatio-
nen durch das Schneiden und Aufziehen auf Objekttrager sowie schlielRlich durch die Far-
bung zu nennen. Darliber hinaus besteht ein eklatanter Unterschied in der raumlichen
Auflésung von histologischen und konventionellen MRT Daten. Wahrend mit dem Licht-
mikroskop Strukturen von bis zu 500 nm aufgelost werden kénnen, betrdgt die Ubliche
raumliche Auflésung von MRT Daten in etwa 1 mm. Ein Bindeglied zur Transponierung
von Erkenntnissen aus histologischen Untersuchungen kénnte daher die Aufnahme von

ultrahochaufgel6sten MRT Daten sein [29].

In jlingster Vergangenheit haben sich MRTs fiir den menschlichen Einsatz mit ultrahohen
Feldstarken von 7 Tesla und mehr weiterverbreitet. Aktuell sind weltweit tGiber 80 solcher
Geréate in Betrieb. Je hoher die Feldstarke ist, desto besser ist das Signal-zu-Rausch Ver-
haltnis (SNR) [30]. Dieser Gewinn an Signal erméglicht unter anderem die Aufnahme von
Daten mit einer hoheren raumlichen Auflésung [28]. Die erhdhte raumliche Auflésung von
anatomischen Daten kann zu einer erhhten Genauigkeit bei Quantifizierungsergebnissen
fihren [28,31,32], beispielsweise bedingt durch eine Reduktion des Partialvolumenef-
fekts und dementsprechend einer genaueren Segmentierung. Eine hhere raumliche Auf-

[6sung mit ausreichend hohem SNR bendtigt jedoch eine sehr lange Akquisitionszeit [33].
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Selbst routinierte Probanden bewegen sich wenige Millimeter innerhalb einer Stunde
Messzeit, wodurch die effektive Auflosung von in vivo Aufnahmen limitiert wird [33,34].
Erst durch die Verwendung von besonders genauen Methoden der Bewegungskorrektur
konnen selbst Bewegungen von bis zu zehn Mikrometer schon bei der Datenakquisition
korrigiert werden [35]. Dies ermdglicht das Umgehen der biologischen Grenze verursacht
durch rigide Bewegungen des Kopfes aufgrund des Herzschlages und der Atmung, welche
in einer Auslenkung von ungefahr 150 um je Herzschlag respektive 400 um je Atmenzyklus
resultiert [35]. Durch die Kombination von ultrahohen Feldstarken und Bewegungskorrek-
tur konnen ultrahochaufgeloste MRT Daten aufgenommen werden. Diese kdnnen nicht
nur eine Briicke zwischen Histologie und MRT schlagen, sondern erlauben es in vivo At-
lanten zu erstellen und sowohl eine grundlegende Weiterentwicklung von Algorithmen
der Bildrekonstruktion, Bildwiederherstellung, Segmentierung als auch Quantifizierung zu
ermoglichen. Dadurch kénnen morphologische Veranderungen des Gehirns im zeitlichen

Verlauf noch genauer untersucht werden.

Die Zielstellung dieser Dissertation ist es daher ultrahochaufgeloste Daten des menschli-
chen Gehirns mit einem Magnetresonanztomographen zu akquirieren und quantitativ
auszuwerten. In der hier vorliegenden Arbeit wird aufgezeigt, welche Herausforderungen
es bei der Aufnahme der bisher héchstaufgelésten MRT Daten des Gehirns eines lebenden
Menschen gibt. Es wird untersucht, ob die Qualitat der aufgenommenen Daten durch Ver-
besserungen in der Bildrekonstruktion, der Inhomogenitatskorrektur und der retrospek-
tiven Mittelung von Datensdtzen des gleichen Probanden gesteigert werden kann. Dar-
Uber hinaus wird untersucht, wie sich die deutlich héhere Auflosung auf die Messergeb-
nisse der Volumetrie und Bestimmung der kortikalen Dicke auswirkt. Dafiir gliedert sich
diese Dissertation folgendermaRen: Zunachst wird auf die notwendigen Grundlagen der
Magnetresonanztomographie sowie Neuroanatomie in den Kapiteln zwei und drei einge-
gangen. In dem vierten Kapitel wird anschlieRend die Aufnahme der hochstaufgeldsten in
vivo MRT Daten des menschlichen Gehirns beschrieben, wahrend in Kapitel finf Metho-
den zur Verbesserung der Datenqualitat bei der Bildrekonstruktion vorgestellt werden. In
Kapitel sechs werden Untersuchungen zur Inhomogenitatskorrektur und in Kapitel sieben
zur retrospektiven Mittelung von Datensatzen durchgefiihrt. Daran kniipft die quantita-
tive Auswertung der hochstaufgeldsten MRT Daten des menschlichen Gehirns in vivo an,
bevor abschliefend im neunten Kapitel eine gesamtheitliche Konklusion gezogen und ein

Ausblick gegeben wird.



2 MAGNETRESONANZTOMOGRAPHIE

Die Magnetresonanztomographie ist ein nichtinvasives Bildgebungsverfahren und basiert
auf der Wechselwirkung zwischen einem starken von auBen angelegten Magnetfeld und
einem Nukleus mit Spin — dem Kernspin. Eine damit erzeugte Magnetisierung vieler Kern-
spins wird durch einen Resonanzeffekt so manipuliert, dass die Atomkerne ein messbares
Signal emittieren. Dieses MR-Signal wird in Hochfrequenz (HF)-Spulen empfangen, mittels
Analog-Digital-Konverter (ADC) digitalisiert und anschliefend in einem sogenannten Re-
konstruktionsprozess in ein Schnittbild umgewandelt. Diese Aspekte der Magnetreso-
nanztomographie werden in den folgenden Abschnitten grundlegend beschrieben. Dafr
werden nur die fur diese Arbeit wichtigen Themengebiete beschrieben. Fiir eine ausfihr-
liche Auseinandersetzung mit dem Thema wird auf die Fachliteratur [36—39] verwiesen,

welche auch fir die Ausfertigung der Grundlagen herangezogen wurde.

2.1 MAGNETISCHE KERNSPINRESONANZ

Der Spin oder Eigendrehimpuls ist eine intrinsische Eigenschaft eines Atomkerns und
hangt von der Anzahl seiner Nukleonen ab. Ein Atomkern ohne Spin kann nicht mit einem
duBeren Magnetfeld wechselwirken und kann daher nicht fiir die MRT herangezogen wer-
den. Etwa zwei Drittel der in der Natur vorkommenden Isotope besitzen einen Nukleus
mit Kernspin, allerdings sprechen einige Griinde fiir die Verwendung von *H-Wasserstoff
in der medizinischen Bildgebung mittels MRT. Es ist nicht nur das am haufigsten vorkom-
mende Isotop des Wasserstoffs in der Natur, sondern es ist auch das fiir die Magnetreso-

nanztomographie empfindlichste Isotop im menschlichen Kérper, welcher hauptsachlich



Magnetresonanztomographie: Magnetische Kernspinresonanz

aus Fett und Wasser besteht und deren wesentlicher Bestandteil wiederum der Wasser-
stoff ist. Deswegen wird im weiteren Verlauf nur der fir die MRT am meisten verwendete

Nukleus des *H-Wasserstoffs berticksichtigt.

Die Kernspinquantenzahl I eines Atomkerns ergibt sich aus der Spinquantenzahl s sowie

der Bahndrehimpulsquantenzahl [ seiner Nukleonen zu

A

1= (si+1) 21

i=1

wobei A die Massenzahl beziehungsweise Nukleonenzahl ist. Der Atomkern des Wasser-
stoffs besteht nur aus einem Proton. Protonen gehéren zu der Gruppe der Fermionen,

geniigen der Fermi-Dirac-Statistik und besitzen nach dem Spin-Statistik-Theorem eine

Spinquantenzahl von s = % Seine Bahndrehimpulsquantenzahl betragt null, womit sich

eine Kernspinquantenzahl von I = %ergibt. Der Gesamtdrehimpuls L oder Kernspin ist
L] = A/I(T + 1) 2.2

wobei i das reduzierte Plancksche Wirkungsquantum mit 6,626 - 1073% J - s ist. Die Dre-
hung eines elektrisch geladenen Teilchens wird als Gyration bezeichnet und induziert ei-
nen elektrischen Strom, der wiederum stets ein zugehdriges Magnetfeld erzeugt. Diese
magnetische Kraft zeigt in Richtung seiner Drehachse und wird als magnetisches Moment

I bezeichnet. Es ergibt sich zu
u=yL 2.3

wobei y das gyromagnetische Verhiltnis des 'H-Wasserstoffs 42,58 MHz betragt. Die
Komponente in Richtung eines von auBen angelegten statischen Magnetfelds mit der

magnetischen Flussdichte By, welches konventionell in z-Richtung weist, ist

L, =mh 2.4
wobei die magnetische Quantenzahl m die Werte von i—%annehmen kann. Daraus ergibt
sich fiur die z-Komponente des magnetischen Moments

U, = ymh 2.5

Nach dem Zeeman-Effekt kann sich der Atomkern des Wasserstoffs in 21 + 1 Zustande

aufspalten; in einer parallelen (energetisch niedrigeren) oder anti-parallelen (energetisch
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héheren) Ausrichtung zu dem dulReren Magnetfeld. Die Energiedifferenz AE zum Zustand

ohne Magnetfeld betragt:
AE = —ymhB, 2.6

mit By der magnetischen Flussdichte des duReren Magnetfelds in Tesla, welches konven-
tionell die Feldstarke des MRT Systems beschreibt. Das Verhalten des Wasserstoffnukleus
kann mittels der (semi-)klassischen Physik beschrieben werden, indem nicht der Spin ei-
nes einzelnen Nukleus, sondern ein Ensemble aller Kernspins in einem Volumenelement
(Voxel) betrachtet wird, daher wird im Folgenden mit Spins immer das Spinensemble ge-
meint. Dies erlaubt die Benutzung von vereinfachten Modellen, die die Realitdt ausrei-
chend genau beschreiben. Die weitere Betrachtung eines Spinensembles in einem Volu-
men V stellt eine Vereinfachung des quantenmechanischen Problems dar und ermdglicht
eine Berechnung mithilfe der klassischen Elektrodynamik. Im Equilibrium kompensieren
sich die magnetischen Momente der in einem dufReren Magnetfeld ausgerichteten Spins
in x- und y-Richtung. In z-Richtung hingegen befinden sich mehr Kernspins in paralleler als

anti-paralleler Ausrichtung. Dieses Verhaltnis folgt der Boltzmann-Verteilung:

Nu AE
p —_—

= e kT 2.7
Ndown ’

wobei Ny, /qown die Gesamtzahl der Spins in paralleler respektive anti-paralleler Ausrich-
tung in einem Volumen, k die Boltzmann-Konstante mit 1,381 - 1023 m? kg s~ K~ und
T die Temperatur in K ist. Insgesamt befinden sich bei Kérpertemperatur und einem au-
Beren Magnetfeld von 1 T gerade mal 3,3 ppm (,,parts per million“) mehr Spins im paral-
lelen als im anti-parallelen Zustand. Da in einem Gramm Wasser etwa 6,7 - 10%2 Wasser-
stoffatome enthalten sind, befindet sich dennoch eine grolle Menge mehr an Kernspins
in paralleler Ausrichtung. Dieses Ungleichgewicht fiihrt zu einer fir die Bildgebung essen-

tiellen Nettomagnetisierung M. Fiir die Wasserstoffkerne betragt sie

—4] yhmB,
Y — " m;,mexp (k—T> _ p0h2y21(1+ 1)B B Pohzl’zB
0= Po¥ m=+I yhmBy\ 3kT O™ 4kr ° 2.8
m==1XP "

wobei p, die Spindichte in einem Volumen ist. Die Magnetisierung ist also direkt propor-

tional zu der gewebespezifischen Spindichte sowie der Feldstarke.
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Abbildung 2.1: Um das Bo-Feld prazedierendes Magnetisches Moment mit der Larmorfrequenz wg. In Anleh-
nung an [36].

Die Nettomagnetisierung ist jedoch nicht direkt messbar, weswegen sie gezielt mittels ei-
nes elektromagnetischen Hochfrequenzpulses aus ihrem Gleichgewicht entlang der z-
Achse in die xy-Ebene rotiert wird. Daflir wird der Resonanzeffekt zwischen den Kernspins
und dem Hochfrequenzpuls ausgenutzt. Aufgrund des Drehimpulses kommt es zu einer
Prazessionsbewegung der Kernspins um die Magnetfeldachse (Abbildung 2.1). Die Prazes-
sionsfrequenz wird als Larmorfrequenz w bezeichnet und berechnet sich mit

_vB

Wo = o 2.9

Fir die betrachteten H-Atomkerne betrigt % = 42,58 MHz T~1. Damit ergibt sich eine

Larmorfrequenz von ungefahr 127,74 MHz fiir ein 3,0 T MR-Scanner und 298,06 MHz fir
einen MR-Scanner mit einer Feldstarke von 7 T. Um den Resonanzeffekt auszunutzen er-
folgt die Anregung mittels eines zirkular-polarisierten Wechselfelds B; bei der Larmorfre-
quenz. Dabei werden Spins des niedrigeren Energieniveaus durch Absorption der Energie
auf das héhere Energieniveau gehoben. Gleichzeitig werden Spins des hoheren Energieni-
veaus dazu anregt Energie zu emittieren, wodurch sie auf das niedrigere Energieniveau
absinken. Aufgrund der Gberschissigen Spins kommt es insgesamt vermehrt zu einer Ab-
sorption von Energie, die dazu fuhrt, dass die Magnetisierung aus ihrem Gleichgewicht in
die xy-Ebene rotiert. Die Rotationsachse ist sowohl zu By als auch zu B; senkrecht und die
resultierende Auslenkung wird als Kipp- oder Flipwinkel a bezeichnet. Sie ist von der
Amplitude des Bi-Feldes und der Dauer des Anregungspulses T abhangig und betragt

T

a= )/fBl(t)dt 2.10
0
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Abbildung 2.2: Die Absorption der Energie eines 90° Hochfrequenzpulses mit der Frequenz wq fuhrt zur voll-
standigen Rotation der Magnetisierung My in die Transversalebene. Die Rotationsachse steht sowohl zu dem

dulleren Magnetfeld Bo als auch zur magnetischen Komponente B; des Anregungspulses senkrecht. In Anleh-
nung an [36].

Die Nettomagnetisierung Mo wird fiir eine einfachere Betrachtung in die longitudinale
Magnetisierung M, und die transversale Magnetisierung M,, aufgespalten. Wenn die
Dauer des Hochfrequenzpulses lang genug ist und eine ausreichende Amplitude besitzt,
wird Mo vollstandig aus der longitudinalen in die transversale Ebene gekippt (Abbildung

2.2). Ein solcher Anregungspuls wird als 90°-Puls bezeichnet.

Direkt im Anschluss an den Anregungspuls kehrt die Magnetisierung wieder in den Gleich-
gewichtszustand zuriick. Dieser Prozess nennt sich Relaxation und findet im Gegensatz zu
der Rotation durch den Anregungspuls nicht instantan statt. Wahrend der Relaxation
emittieren die Atomkerne selbst ein hochfrequentes Signal mit der Amplitude M,,, wel-
ches in einer Empfangsspule eine Spannung induziert, mit einem ADC digitalisiert wird

und das MR-Signal bildet (Abbildung 2.3).

FID

Abbildung 2.3: Das MRT-Signal, der FID (Free Induction Decay), bildet sich direkt im Anschluss an einen 90°

Anregungspuls. Er entspricht der transversalen Magnetisierung Myy und nimmt im zeitlichen Verlauf ab. In
Anlehnung an [40].
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2.2 RELAXATION

Bei der Relaxation handelt es sich um einen fundamentalen Prozess, der primar fiir den
Kontrast zwischen den verschiedenen Geweben in einem MRT-Bild verantwortlich ist. Un-
terschieden wird zwischen der sogenannten T;:- und T,-Relaxation. Beide beschreiben den
Mechanismus fiir spontane Energielibertragung eines angeregten Spins, allerdings unter-

scheiden sie sich in der Art, in der sie ihre Energie letztendlich abgeben.

Die Ti-Relaxation wird als Spin-Gitter Relaxation oder auch longitudinal Relaxation be-
zeichnet. Sie beschreibt den Mechanismus nach einem Anregungspuls, bei dem Spins ihre
zusatzliche Energie wieder an ihre Umgebung (,Gitter”) abgeben und in den Gleichge-
wichtszustand zurlickkehren (Abbildung 2.4). Nach Anregung mit einem 90°-Puls wird Mg
vollstandig in die transversale Ebene rotiert. Die anschliefende Relaxation der longitudi-

nalen Magnetisierung M, folgt dabei einem exponentiellen Wachstum.
T
M, (v) = My (1 —e Tl) 2.11

Mit 7 als der verstrichenen Zeit nach dem Anregungspuls und T; der gewebespezifischen
Zeitkonstanten. Sie entspricht der benétigten Zeit, bis der Wert der Magnetisierung M, (1)
63 % dem von My entspricht. Nach einer fliinffachen Dauer von Ty hat M, (t) 99 % die ur-
springliche Magnetisierung Mo erreicht, womit das System wieder in den Gleichgewichts-

zustand zuriickgekehrt ist.

Die T,-Relaxation wird als Spin-Spin-Relaxation oder auch transversale Relaxation bezeich-
net. Sie beschreibt die Anregung eines Spins durch Energielibertragung eines anderen ihm
nahegelegenen Energie emittierenden Spins der gleichen Larmorfrequenz. Die dabei ab-

sorbierte Energie flhrt zu einer weiteren Anregung. Dieser Prozess kann mehrmals statt-

T, T

Abbildung 2.4: Die longitudinale Magnetisierung Mz im zeitlichen Verlauf unmittelbar nach Applikation eines
90° Anregungspulses. In Anlehnung an [36].

10



Magnetresonanztomographie: Relaxation

XYmax
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Abbildung 2.5: Die transversale Magnetisierung Myy im zeitlichen Verlauf unmittelbar nach Applikation eines
90° Anregungspulses. Die Zeitpunkte sind Analog zu denen von Abbildung 2.6. In Anlehnung an [36].

finden, solange angeregte Spins mit gleicher Frequenz w, nahe beieinanderliegen. Aller-
dings kommt es durch Vibrationen und Rotationen zu Schwankungen von wg, welche zu
einem allméhlichen nicht umkehrbaren Verlust an Phasenkoharenz zwischen den Spins
fiihrt, der den Betrag der transversalen Magnetisierung reduziert (Abbildung 2.5). Nach
einem 90°-Puls wird die longitudinale Magnetisierung vollstdandig in die transversale
Ebene rotiert, wodurch die Magnetisierung My, maximal ist und anschlieBend exponenti-
ell abnimmt.

T

Myy (1) = Myymax - € T2 2.12

Mit T als der verstrichenen Zeit nach dem Anregungspuls, T, als gewebespezifische Zeit-
konstante und My, mqy als transversale Magnetisierung direkt nach dem Anregungspuls.
T, entspricht der bendtigten Zeit, bis der Wert der Magnetisierung M,,,(7) nur noch 37 %

dem von My, ;mqy €ntspricht.

Abbildung 2.6 zeigt den Verlust an Phasenkohdrenz der Spins zu verschiedenen Zeitpunk-
ten, die analog in Abbildung 2.5 dargestellt sind. Wieder ausgehend vom Equilibrium ist
Mo entlang By ausgerichtet und My, betrdgt null (1). Nach Applikation eines 90°-Anre-
gungspulses wird die Magnetisierung vollstandig in die xy-Ebene rotiert, die Spins praze-
dieren phasenkohédrent und My, ist maximal (2). Infolge von inter- und intramolekularen
Wechselwirkungen prazedieren sie mit unterschiedlichen Frequenzen, die Phasenkoha-
renz geht verloren und My, wird geringer (3). Die Diskrepanz in der Frequenz der Spins
flihrt zunehmend zu einer ungleichen Orientierung im Raum (4 und 5), bis sie schlieBlich

zuféllig orientiert sind und die transversale Magnetisierung vollstdndig verschwindet (6).

Die T,-Relaxationszeiten sind in Geweben Uiblicherweise wesentlich kiirzer im Vergleich

zu Ti-Relaxationszeiten. AuRerdem nimmt die T;-Relaxation durch ein starkeres Bo-Feld

11
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1) 2) + 3)

a) 5) . 6)

Abbildung 2.6: Darstellung der magnetischen Momente von Spins und deren Dephasierung zu verschiedenen
Zeitpunkten in Analogie zu den Zeitpunkten in Abbildung 2.5. In Anlehnung an [36].

deutlich zu, T, ist hingegen vergleichsweise unempfindlich beziiglich Bo und bleibt bei ho-
heren Feldstarken nahezu konstant (Tabelle 2.1). Die Ti- und T,-Relaxationszeiten sind
gewebespezifisch, wobei ihre Werte von der GréRe der Gewebemolekiile, ihrer Mobilitat
und der Art ihrer Umgebung abhangen. Sie werden lber die Gesamtheit eines Gewebes
gemessen und sind daher statistische Werte. Bei Flissigkeiten, wie zum Beispiel Wasser
oder Zerebrospinal-Fllssigkeit, dauert die T:-Relaxation langer als bei unbeweglichen Ge-

weben (Abbildung 2.7).

0 2000 4000 6000 8000 10000
Zeit [ms]

Abbildung 2.7: T1-Relaxationskurven von der weilen und grauen Substanz sowie zerebrospinalen Flissigkeit
im zeitlichen Verlauf nach Anregung durch einen 90°-Anregungspuls bei 3und 7 T.

12
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Tabelle 2.1: Mittlere T1- und T,-Relaxationszeiten bei 3 T [41,42] und 7 T [43] fur weiRe und graue Substanz
sowie zerebrospinal Fllssigkeit.

3T 77T
‘ Ty [ms] T, [ms] Ty [ms] T, [ms]
WeiRe Substanz ‘ 1084 69 1220 N/A
Graue Substanz ‘ 1820 99 2132 N/A
Zerebrospinal-Fliissigkeit ‘ 3817 1442 4425 N/A

Obwohl sich das MRT-Signal aus der transversalen Magnetisierung M, ergibt, fallt es den-
noch wesentlich schneller als My, mit der Zeitkonstanten T, ab. Der Grund dafiir ist, dass
es neben der Spin-Spin-Relaxation noch weitere Ursachen fir die transversale Relaxation
gibt. Diese werden durch die gesamte transversale Relaxation T, beschrieben und setzt

sich folgendermaBen zusammen:

1 1 1 1

—=—+—+
T, T, Tom Taus 213

Wobei Tom die Zeitkonstante der Dephasierung bedingt durch Inhomogenitat des Bo-Fel-
des und Taums die Zeitkonstante bedingt durch Unterschiede in der magnetischen Suszep-
tibilitat ist. Daher ergibt sich die tatsdchliche transversale Magnetisierung My, mit der

Zeitkonstanten T, zu:

T

My, (T) = Myy max - e Tz 2.14

Mit T als der verstrichenen Zeit nach dem Anregungspuls, T als gewebespezifische Zeit-
konstante und My, mqx als transversale Magnetisierung direkt nach dem Anregungspuls.
Bei den meisten Geweben und Flussigkeiten ist hauptsachlich Tow fur den Betrag von T,
verantwortlich. In Geweben mit einem hohen Eisenanteil oder bei luftgefillten Hohlrdu-
men iberwiegt hingegen Taus. Die Komponenten Tom und Tams werden auRerdem wesent-
lich starker von Bg beeinflusst als dies bei T, der Fall ist. Es ist schwieriger ein einheitliches
Magnetfeld bei hohen Feldstarken zu generieren, wodurch Tau kiirzer wird. Ein gréBeres
Bo bewirkt auch gréRere Unterschiede in My, zwischen zwei Geweben mit einer unter-

schiedlichen Suszeptibilitat, was in kiirzerem Taus resultiert.

2.3  ORTSKODIERUNG
Zur Lokalisierung des Signals werden Spins so kodiert, dass sie sich eindeutig einem be-

stimmten Ort respektive Volumenelement zuweisen lassen. Dafiir wird ausgenutzt, dass

13
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Abbildung 2.8: Darstellung des Schichtselektionsgradienten. Gewebe an der Stelle zs absorbiert Energie aus-
gesandt mit der mittleren Frequenz ws mit S entsprechend der Schicht. Die Schichtdicke Az wird durch die
Amplitude des Schichtselektionsgradienten Gss und durch die Bandbreite Aw bestimmt. In Anlehnung an [36].

die Larmorfrequenz der Spins proportional zu der Magnetfeldstarke ist. Das Hauptmag-
netfeld Bo wird mit drei orthogonal zueinanderstehenden Magnetfeldgradienten in x-, y-
und z-Richtung tberlagert:
6B,
* = 5x

5B,

“ %y

6B,
Gz = 0z

Eine Uberlagerung des Bo-Feldes mit dem Gradienten beispielsweise in x-Richtung bewirkt

die raumliche Abhdngigkeit des resultierenden Magnetfeldes:
B(x) = By + Gy - X 2.15

Wobei B(x) das Magnetfeld an dem Ort x ist und Gy der Gradient in x-Richtung darstellt.
Das Vorhandensein der Gradienten fiihrt zu einer Erweiterung der vorher aufgestellten

Larmorgleichung (Gleichung 2.9):

Y
(x)(X) = %(BO + Gx . X) 2.16

Mit w(x) als der Frequenz des Spins an dem Ort x. Diese Gleichung sagt aus, dass alle
Spins durch die Uberlagerung des Magnetfelds mit einer einzigartigen Frequenz prazedie-
ren, welche von der exakten Position innerhalb des Magnetfelds abhangig ist. lhre Reso-
nanzfrequenz ist damit ortsabhangig. Die Gradienten werden Ublicherweise jedoch nicht
zeitgleich geschaltet, sondern nacheinander: Zuerst der sogenannte Schichtselektionsgra-
dient, anschlieRend der Phasenkodiergradient und wahrend der Datenakquisition der Fre-

quenzkodiergradient.
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Vor G, Wihrend G, Nach G,

Abbildung 2.9: Vor der Uberlagerung des Bo-Feldes mit dem Phasenkodiergradienten Gy ist die Larmorfre-
quenz an jeder Position identisch. Wahrend der Applikation nimmt die Frequenz in Abhdngigkeit der Position
vi zu oder ab. Nach der Applikation normalisiert sich die Frequenz wieder, ist aber in ihrer Phase voraus oder
zuriick. In Anlehnung an [36].

Bei der Schichtselektion wird die Einschrankung der Anregung auf eine bestimmte Schicht
angestrebt, welche durch die zeitgleiche Applikation eines frequenzselektiven Anregungs-
pulses und dem Einschalten des Schichtselektionsgradienten Gs; erreicht wird (Abbildung
2.8). Ein solcher Anregungspuls besitzt eine mittlere Frequenz und eine schmale Band-
breite. Die mittlere Frequenz legt die Position der jeweiligen Schicht fest, wahrend die
Schichtdicke durch die Amplitude des Gradienten und der Bandbreite an Frequenzen be-
stimmt wird. Das zeitgleiche Schalten des Schichtselektionsgradienten wahrend der Ap-
plikation des Anregungspulses bewirkt, dass nur eine schmale Region von Gewebe die
Resonanzbedingung erfiillt. AuBerhalb dieser Schicht werden die Kernspins von dem Puls

nicht beeinflusst.

Eine Schicht eines MRT-Bildes besteht allerdings nicht nur aus einer Zeile, sondern aus
einer 2-dimensionalen Matrix. Um die Spins in allen Voxeln dieser Matrix zu kodieren,
wird der Phasenkodiergradient Gpe orthogonal sowohl zu dem Schichtselektions- als auch
Auslesegradienten geschaltet (Abbildung 2.9). Bevor Gpe eingeschaltet wird, prazedieren
alle Spins innerhalb einer Schicht mit der gleichen Frequenz. In Anwesenheit des Pha-
senkodiergradienten nimmt die Frequenz je nach Position innerhalb der Schicht ab oder
zu. Wenn er abgeschaltet wird, kehrt die Frequenz der Spins wieder auf den Wert zuriick
den sie hatten, bevor der Gradient eingeschaltet wurde. Allerdings sind die Spins entwe-
der vor oder zuriick in ihrer Phase im Vergleich zu ihrem urspriinglichen Zustand
(Abbildung 2.9). Der Betrag der Phasenverschiebung ist sowohl von der Starke des Gradi-
enten und der Einschaltdauer als auch von der Position der Spins innerhalb der angereg-
ten Schicht abhangig. Bei der Akquisition eines liblichen 2-dimensionalen MRT-Bildes wird

die Amplitude des Phasenkodiergradienten, im Gegensatz zu den anderen beiden Gradi-
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Abbildung 2.10: Der Auslesegradient Gro wird wahrend der Aufnahme des Echos eingeschaltet, wodurch die
Frequenz der Spins entsprechend ihrer Position variiert. In Anlehnung an [36].

enten, in jedem Durchgang einer sogenannten Pulssequenz variiert. Dadurch wird in je-
dem Durchgang eine andere Zeile der Schicht in Richtung des Gradienten kodiert. Die Zeit
zwischen den einzelnen Durchgangen mit variierender Amplitude des Phasenkodiergradi-
enten ist konstant und wird als Repetitionszeit (TR) bezeichnet. Durch eine Pulssequenz
wird der zeitliche Ablauf von der Anregung, dem Schalten der Gradienten zur Ortskodie-

rung und Akquisition der Daten beschrieben.

Wahrend der ADC eingeschaltet ist, um das Signal aufzunehmen wird der Auslese- bezie-
hungsweise Frequenzkodiergradient orthogonal zu der Orientierung der Schicht appli-
ziert. Durch den Einfluss dieses Gradienten prazedieren die Spins entsprechend ihrer Po-
sition in dem Gradientenfeld mit verschiedenen Larmorfrequenzen (Abbildung 2.10). In
dem aufgenommenen Signal kommt es dadurch zu einer Uberlagerung all dieser Frequen-
zen. Diese unterschiedlichen Frequenzen werden mit der Fourier Transformation wieder
dekodiert und die entsprechende Signalstarke kann fiir jede Frequenz berechnet werden.
Des Weiteren kdnnen die einzelnen Frequenzen ihrem Ursprungsort in Richtung des Gra-
dienten zugeordnet werden, wodurch eine Zeile der Schicht des MRT-Bildes erzeugt wird.

Die Signalstarke bestimmt dabei den Grauwert des jeweiligen Voxels.

2.4 PULSSEQUENZEN

Eine Pulssequenz enthalt die Hardware-Anweisungen die Magnetisierung so zu manipu-
lieren, um MR-Daten in der gewiinschten Weise, beispielsweise mit einem bestimmten
Kontrast oder einer k-Raum Trajektorie, zu akquirieren. Sie beschreibt die zeitliche Koor-
dination der Hardware-Komponenten und wird liblicherweise schematisch in einem Zeit-
diagramm mit mindestens vier vertikalen Linien dargestellt. Die Linien reprasentieren den

HF-Sender zur Erzeugung des Bi:-Feldes und jeweils einen Gradienten in x-, y- und z-Rich-
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Abbildung 2.11: Pulsdiagramm einer Spinecho-Sequenz. In Anlehnung an [36].

tung — oftmals als Schicht-, Lese- beziehungsweise Frequenz- und Phasengradient gekenn-
zeichnet. Weitere Linien kdnnen beispielsweise die Aktivitdt des Analog-Digital-Konver-
ters zur Signalakquise darstellen. Es gibt zwei fundamental unterschiedliche Arten der
Pulssequenzen; die Gradientenecho- (GRE) und Spinecho-Sequenz (SE). Sie unterscheiden

sich dadurch, wie ein Echo des FID-Signals erzeugt wird.

Bei der Spinecho-Sequenz folgt auf den 90°-Anregungspuls ein 180°-Puls, welcher Repha-
sierungspuls genannt wird (Abbildung 2.11). Nach der Anregung nimmt die transversale
Magnetisierung aufgrund der Dephasierung ab. Der darauffolgende Rephasierungspuls
rotiert die Spins um 180°, so dass sie sich nun in die entgegengesetzte Richtung zeigen
und rephasieren. Nach der Echozeit TE sind die Spins wieder in Phase und ermdglichen
eine Messung der transversalen Magnetisierung. Durch den Rephasierungspuls werden
lokale Feldinhomogenitaten kompensiert. Das bedeutet, dass das gemessene MR-Signal

mit einer T,- statt einer T,*-Relaxation abfallt.

Die Gradientenechosequenz nutzt im Gegensatz zur SE-Sequenz einen Gradienten zur
Echoerzeugung (Abbildung 2.12). Nach dem Auslenken der Magnetisierung um den
Flipwinkel a werden die Spins durch einen negativen Frequenzkodiergradienten gezielt
dephasiert. Der anschlieBende positive Frequenzkodiergradient kehrt dieses Auseinan-
derlaufen um und sorgt fiir ein Rephasieren. Zu dem Zeitpunkt, zu dem die Spins wieder
in Phase sind, wird das MR-Signal in das Zentrum des k-Raums gesampelt. Der Vorteil die-
ser Pulssequenz besteht darin, dass kein zusatzlicher HF-Puls geschaltet werden muss.
Dadurch ist sowohl die Energiedeposition im zu messenden Objekt geringer als bei Spi-
necho-Sequenzen als auch die mogliche Akquisitionszeit, wodurch mehr Schichten in der
gleichen Repetitionszeit aufgenommen werden kénnen. Nachteilig ist jedoch, dass lokale
Bo-Feldinhomogenitaten und Unterschiede in der Suszeptibilitdt zwischen Geweben nicht

kompensiert werden kdnnen. Damit bestimmt die Echozeit die Starke des T,*-Wichtung
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Abbildung 2.12: Pulsdiagramm einer weitverbreiteten Gradientenecho-Sequenz genannt FLASH. In Anleh-
nung an [36].

bei einem Gradientenecho, im Gegensatz dazu wird dadurch nur die T,-Wichtung bei ei-
nem Spinecho bestimmt. Bei ansonsten vergleichbaren Parametern resultiert dies in ei-
nem grundsatzlich geringeren Signal bei der Bildgebung mit einem Gradientenecho im

Vergleich zu einem Spinecho.

FLASH

FLASH steht fur ,fast low angle shot” und ist eine weitverbreitete Variante der Gradien-
tenechosequenz. Fir kleine Flipwinkel und sehr kurze TR ist das Bild spindichtegewichtet
(PD-gewichtet). Fir kleine Flipwinkel und lange TR ist es T,* gewichtet. Und fiir groRe
Flipwinkel und kurze TR ist es T;-gewichtet. Sie bringt die longitudinale Magnetsierung in

einen Gleichgewichtszustand, dem sogenannten Steady State. Die Intensitat ergibt sich zu

_ _Tg
1-E, .

p(a,Tg) = posin(a) 1 2.17

— E; cos(a) ¢
TR

wobei E; = e T1 ist. Das Signal wird dann maximal, wenn der Flipwinkel a dem Ernst-

Winkel entspricht
_TR
@ = arccos (e Ti) 218

MPRAGE

Bei dem , magnetization prepared rapid acquisition gradient echo” (MPRAGE) handelt es
sich um eine kontrastverstarkende Variante von FLASH, bei der fir jede Schicht vor der
FLASH-Sequenz ein 180°-Praparationspuls appliziert wird, welcher die Magnetisierung in-
vertiert. In Abbildung 2.13 ist schematisch das Sequenzdiagramm der MPRAGE-Sequenz
dargestellt, wobei A die duRere und B die innere Schleife symbolisiert. Die Zeit zwischen

der Applikation des Praparationspulses und dem Anregungspuls wird Inversionszeit (TI)
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Abbildung 2.13: Pulsdiagramm der MPRAGE-Sequenz. A beschreibt die duBere Schleife welche jeweils vor
der inneren Schleife B durchgefiihrt wird. Bei der duReren Schleife handelt es sich um einen Inversionspuls
und der inneren um eine FLASH-Sequenz. In Anlehnung an [36].

genannt. Aufgrund der verschiedenen Relaxationszeiten der Gewebetypen ist der T;-Kon-

trast zwischen den Geweben gréRer als bei der FLASH-Sequenz erzielt (Abbildung 2.14).

Da der Kontrast des Bildes maligeblich aus dem k-Raum Zentrum gepragt wird, muss da-
rauf geachtet werden, dass bei dem Abtasten des MR-Signals die groRtmaogliche Differenz
zwischen den Nettomagnetisierungen (Abbildung 2.14) im k-Raum Zentrum ist. Dafir

wird die effektive Inversionszeit (Tlesr) definiert bei der k,, = 0 ist

Tleff =TI + TRFLASH + NPE /2 2.19

Mit TReash als der Repetitionszeit der FLASH-Sequenz in der inneren Schleife und Nee der

Anzahl an Phasenkodierschritten.

M.
M,

— WM

04- R
—GMIR
0.6 CSFIR
-- WM
-0.8 ---GM
CSF
10 2000 4000 6000 8000 10000

Zeit [ms]

Abbildung 2.14: Relaxation der Nettomagnetisierung nach Applikation eines Inversionspulses (durchgezogene

Linien) und ohne Inversionspuls (gestrichelte Linien) bei 7 T. Mit Inversion ist der Abstand zwischen den Kur-

ven der verschiedenen Gewebe gréRer, weswegen der Kontrast starker ist und sich die Gewebe besser sepa-
rieren lassen.
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2.5 BILDREKONSTRUKTION

Der k-Raum ist der Ortsfrequenz-Raum der Spindichte p in dem das MR-Signal aufgenom-
men wird. Die Reihenfolge in der die sequentielle Akquisition der Daten durchgefiihrt
wird, wird als Trajektorie bezeichnet. Am haufigsten werden die Daten entsprechend ei-
nes kartesischen Gitters aufgenommen, aber auch radiale oder spiralférmige Trajektorien
sind Ublich. Bei einer kartesischen Trajektorie wird mit jeder Repetitionszeit eine Zeile des
k-Raums in Frequenzkodier-Richtung, beispielsweise in x-Richtung, akquiriert. Durch die
Anderung des Phasenkodiergradienten nach jeder Repetition wird die y-Position der Zeile
entlang der Phasenkodier-Richtung bestimmt. Entsprechend wird der k-Raum Zeile fiir
Zeile aufgefiillt (Abbildung 2.15). Wenn der k-Raum aufgefillt ist, wird mit Hilfe einer
zweidimensionalen Fourier Transformation das MR-Bild rekonstruiert. Um Daten in drei
Dimensionen aufzunehmen, wird zusatzlich ein weiterer Phasenkodiergradient in z-Rich-
tung nach der Schichtselektion geschaltet. Zur Bildrekonstruktion ist dann eine dreidimen-
sionale Fourier Transformation erforderlich. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit und simp-
len Erweiterung auf den dreidimensionalen Raum, werden die Formeln im Folgenden nur
fiir den zweidimensionalen Fall angegeben. Dabei ergibt sich der mathematische Zusam-
menhang folgendermaRen: Nach einer schichtselektiven Anregung besitzen die prazedie-

renden Spins eine Phase von

t
8,0 = -y | 76 = ~2nk(0)7 2.20
0
mit
R y (s
k© =5 [ 6@ 221

Akquisitionszeit

Abbildung 2.15: Fillung des k-Raums mit zunehmender Akquisitionszeit.
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Das in der Empfangsspule induzierte Signal betragt dann
S(t) « ff M(x’ y)e_zni(kx(t)x+ky(t)Y)dx dy 222

Beziehungsweise als Funktion von ky und ky

s(kp ky) o f M, y)e2mikex o) gy dy 223

Aus Gleichung 2.8 folgt, dass Mo und damit auch My, proportional der Spindichte p ist,

damit ergibt sich
s(kx, ky) o j f p(x,y)e 2millax+kyy) dy dy 2.24

und damit aus der inversen der Fourier Transformation
p(x,y) « F s (ky ky)] 2.25

Damit tragt jeder Punkt im k-Raum zu allen Voxeln des MR-Bildes bei. Umgekehrt tragt
jeder Voxel des MR-Bildes zu den Ortsfrequenzen und Phaseninformationen des k-Raums
bei. Das gemessene Signal ist komplexwertig, wobei iblicherweise die Phaseninformation

durch Bestimmung des Betrags verworfen wird:

M(x,y) = lp(x,y)| = \/pf(x, y) +pi(x,y) 2.26

mit M (x, y) als dem Magnitudenbild ist, welches auf dem MRT-Scanner ausgegeben wird,
sowie p,-(x,y) und p;(x, y) dem Real- respektive Imaginarteil des MR-Signals. Wahlweise
kann zusatzlich das Phasenbild ¢(x,y) rekonstruiert werden, dies bestimmt sich wie

folgt:

,DT(X, y)
pi(x' )’)

¢(x,y) = tan™" [ 2.27

Das Signal wird nicht kontinuierlich, sondern diskret abgetastet. Ohne im Detail darauf
einzugehen, missen die Intervalle Ak zwischen Samplepunkten das Nyquist Kriterium er-
fillen, um jeden Voxel eindeutig identifizierbar zu machen und damit Aliasing zu vermei-
den. Es gilt

1 1
Ak =—— <
FoV = Objekt 2.28

21



Magnetresonanztomographie: Bildrekonstruktion

Das bedeutet, dass das Field of View (FoV) groRer sein muss als die physische Ausdehnung
des zu messenden Objektes. Aus dem Field of View und Anzahl der Voxel N respektive der
MatrixgrofR3e lasst sich wiederum die Auflésung Ax, dass heilSt der Abstand zwischen zwei

Punkten im Bild, bestimmen:
Ax = — 2.29

Aus den Gleichungen 2.28 und 2.29 folgt

1 1

Ax = ——=
* = NAk  Kpoy 2.30

mit kr,y als der Breite tiber den gesamten k-Raum und kann aus Symmetriegriinden auch

folgendermaRen ausgedriickt werden:
kroy = (tkmax) = (—Kmax) = 2Kkmax 2.31

wobei +k,, 4, die maximalen positiven und —k,,,,« die negativen raumlichen Frequenzen
im k-Raum darstellen. Dies unterstreicht noch einmal den Zusammenhang zwischen Ab-
tastrate im k-Raum und Auflésung im rekonstruierten Bild. Wenn beispielsweise das FoV
und die Abtastrate gleichbleiben, aber in einem Fall nur das Zentrum des k-Raums abge-
tastet wird, nimmt die Auflésung im resultierenden Bild ab (Abbildung 2.16). Daraus ist
ebenfalls ersichtlich, dass im Zentrum des k-Raums die Informationen des Bildes enthal-
ten sind, die maRgeblich den Kontrast des rekonstruierten Bildes pragen. Die Randberei-
che beinhalten die Kanteninformationen von Strukturen, sie tragen daher zur Bildscharfe

bei.

UNTERABTASTUNG DES K-RAUMS UND DIE PARTIELLE FOURIER REKONSTRUKTION

Aufgrund der Symmetrie im k-Raum ist es nicht zwingend erforderlich den kompletten k-
Raum aufzufiillen, um ein MRT Bild zu rekonstruieren, wie auch schon in Abbildung 2.16
dargestellt. Dies kann fiir verschiedene Zwecke ausgenutzt werden, beispielsweise um die
Auflésung zu interpolieren oder die Zeit fiir die Bildakquisition drastisch zu reduzieren.
Konventionelle Methoden sind in diesem Zusammenhang zum Beispiel GRAPPA [44] oder
neuere Methoden wie ,,Compressed Sensing” [45], welche von Kompressionsalgorithmen
inspiriert ist. Bei diesen Methoden werden fehlende Informationen des k-Raums durch
die vorherige Aufnahme von Referenzlinien respektive durch eine geschickte iterative Re-

konstruktion extrapoliert.
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Abbildung 2.16: Effekt durch die Reduktion des k-Raums auf das Zentrum bei gleichgroBem FoV. Links oben
ist der vollstandig abgetastete k-Raum dargestellt und links unten das daraus rekonstruierte Bild. Rechts oben
ist nur das Zentrum des k-Raum mit dem Signal gefiillt, der restliche k-Raum ist mit Nullen aufgefullt. Das
daraus resultierende Bild ist rechts unten dargestellt und weniger scharf.

Anders gestaltet sich dies bei der partiellen Fourier Akquisition [46]. Dabei werden die
Daten nicht symmetrisch um das Zentrum des k-Raums aufgenommen. Stattdessen wird
eine Halfte des k-Raums vollstandig, die andere Halfte wird hingegen nur partiell mit Da-
ten gefllt (Abbildung 2.17, links). Der Hauptvorteil dieses Vorgehens liegt darin, dass die
partielle Fillung des k-Raums in Phasenkodierrichtung proportional die Akquisitionszeit
reduziert. Die Unterabtastung in Frequenzkodierrichtung wird auch als partielles Echo o-
der asymmetrisches Echo bezeichnet. Es reduziert nicht die Akquisitionszeit, sondern die
minimale Echozeit, wodurch eine gréBere Anzahl an Echos innerhalb eines Echozugs auf-

genommen werden kann.

Die partielle Fourier Akquisition ist moglich, da die Fourier Transformation bei einem re-
alen Objekt hermitesch ist. Das bedeutet, dass der Realteil symmetrisch und der Imagi-
narteil antisymmetrisch zu dem Zentrum des k-Raum ist. Der hermitesche dreidimensio-

nale k-Raum folgt damit
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PSF in slice direction (Ratio of FWHM: 1.2051)
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Abbildung 2.17: Zu 6/8 gefullter k-Raum nach partieller Fourier Akquisition. Die fehlenden Informationen sind
mit Nullen aufgefillt, um dennoch einen vollstéandigen k-Raum zu erhalten. Dies fuhrt zu einer Verbreitung
der Punktspreizfunktion (PSF). Die Verbreitung der PSF ist rechts fir die partielle Fourier Akquisition von 6/8
in Schichtrichtung und Aufflllen der fehlenden Information durch zero-filling dargestellt.

S(=ky,—ky, —k;) = S*(ky, ky, k;) 2.32

wobei S* das komplex konjugierte von S ist. Damit wiirde es ausreichen, nur eine Hilfte
des k-Raums aufzunehmen und die andere Halfte aus den aufgenommenen Daten zu syn-
thetisieren. Allerdings ist die Rekonstruktion des Objektes nicht real, sondern komplex —
aufgrund von Phasenverschiebungen, bedingt durch Bewegungen, Verschiebungen der
Resonanzfrequenz, Verzégerungen durch die Hardware, Wirbelstrémen und Inhomogeni-
tat des Bi-Feldes. Dieser Umstand macht es erforderlich mehr als die Hélfte des k-Raums

mit Daten zu fillen, um eine akkurate Reprasentation des Objektes zu erhalten.

Es gibt eine Reihe an Algorithmen fiir die partielle Fourier Rekonstruktion. Die am hau-
figsten verwandte Methode ist das ,,zero filling”. Hierbei wird, wie der Name schon sug-
geriert, der k-Raum mit Nullen aufgefillt und anschlieBend konventionell mit der Fourier
Transformation rekonstruiert. Im Gegensatz zu anderen Methoden erlaubt das zero filling
eine akkurate Reprasentation der Phase, wodurch zero filling bei Phasen-sensitiven Re-
konstruktionen verwendet werden kann. Dazu ist es allerdings erforderlich etwa dreivier-
tel des k-Raums aufzunehmen. Weitere weit verbreitete Methoden sind die Homodyne,
POCS Rekonstruktion sowie die komplex konjugierte Synthese von Daten [37]. Die nomi-
nelle rdumliche Auflésung wird durch die partielle Fourier Akquisition nicht kompromit-
tiert, sie wird weiterhin von der GréRe des gesamten k-Raums bestimmt. Allerdings redu-
ziert sich die effektive Auflésung je nach verwendeter Methode aufgrund Anderungen in
der Punktspreizfunktion (PSF). Im Falle einer Rekonstruktion einer partiellen Fourier Ak-
quisition in Schichtrichtung von 6/8 mit zero filling verbreitert sich die PSF um etwa 20 %

(Abbildung 2.17, rechts).
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REKONSTRUKTION VON DATEN EINES MEHRKANALSYSTEMS

Bisher wurde davon ausgegangen, dass das Signal von einer einzelnen Radiofrequenz-
Spule empfangen wird. Allerdings werden die Signale Ublicherweise in Mehrkanalsyste-
men akquiriert, wobei die einzelnen Spulen um das zu messende Objekt verteilt werden
und ein Spulenarray bilden. Solche Mehrkanalspulen werden in Regel aus zwei Griinden
verwendet. Die Sensitivitat eines einzelnen kleinen Spulenelements ist groRer als die einer
grofden Spule und sie empfangen Rauschen nur aus einer Region die wesentlich kleiner ist
als die einer grolRen Spule. Das bedeutet, dass das Signal zu Rausch Verhiltnis des Spu-

lenarrays besser ist als im Vergleich zu einer einzigen grofRen Spule.

Der zweite Grund fir die Verwendung von Spulenarrays ist, dass diese Methoden zur pa-
rallelen Bildgebung ermdglichen, welche wiederum die Aufnahmegeschwindigkeit erho-
hen. Das grundlegende Prinzip dabei ist, dass die bekannte Anordnung der Spulenele-
mente dazu genutzt werden kann um den Ursprung des Signals zu ermitteln. Dadurch ist
es moglich den k-Raum in Phasenkodierrichtung unterabzutasten. Die beiden am haufigs-
ten verwendeten Methoden sind GRAPPA und SENSE (,,sensitivity encoding”). Im Rahmen
dieser Arbeit wurde jedoch keine dieser Methoden verwendet, da die Unterabtastung
zwar sowohl zu einer Reduktion der Akquisitionszeit, aber auch zu einer Reduktion des

SNR fuhrt.

Bei einem Mehrkanalsystem bestehend aus J Kanalen, kann das akquirierte nicht unter-

abgetastete Signal folgendermaRen beschrieben werden
sj(k) o« f C;(x)p(x)e ™ dx 2.33

Wobei C;(r) die raumliche Sensitivitdt des Kanals j am Ort x ist. Dies kann umgeschrieben

werden zu
sj(k) o j C;(x)S(x) e#™*dx = ij(x) e2mkX gy 2.34

Wobei §;(x) das komplexe Signal des j-ten Kanals im x-Raum ist und mit der inversen

Fourier Transformation von sj(k) korrespondiert
$j(x) o FHs; ()} 2.35

Da bei Mehrkanalsystemen ein komplexwertiges Bild von jedem Kanal akquiriert wird,

missen die Informationen der Kanale zu einem reellwertigen Bild rekonstruiert werden.
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Abbildung 2.18: Schematische Darstellung von der Datenakquisition mit einer 8-Kanalspule im k-Raum, der

Rekonstruktion in den x-Raum mittels inverser Fourier Transformation und anschlieRender Kombination der
Kanale mittels der ,,sum-of-squares”-Methode.

Das Bild jedes Kanals kann als punktweise Multiplikation der Abbildung des Messobjekts

mit der Sensitivitdtskarte des Kanals dargestellt werden
Si(x) = Gi(x) - S(x) 2.36

Da die Sensitivitat der Spulenelemente unmittelbar an ihrer Oberflaiche am groRten ist
und mit der Entfernung abnimmt, ergibt sich eine ungleichmaRig verteilte rdumliche Sen-
sitivitat. Dies fUhrt zu einer inhomogenen Verteilung der Intensitaten Gber das resultie-
rende Bild. In Abbildung 2.18 ist dieser Effekt exemplarisch fiir ein 8-Kanalsystem darge-
stellt, bei dem die Kanéle zirkular und aquidistant um das zu messende Objekt verteilt

sind.

Es wurde in [47] von Roemer et al. gezeigt, dass eine punktweise Wichtung des Bildes
jedes Kanals mit ihrer Sensitivitatskarte ein optimales Signal zu Rausch Verhaltnis erzeugt
und zu einer Reduktion von Artefakten fiihrt. Da allerdings die Sensitivitatskarten tbli-
cherweise nicht vorliegen, wurden einige Methoden entwickelt, um dennoch ein zusam-
mengefligtes Bild aus den einzelnen Kanalen zu ermitteln. Die am haufigsten verwende-

ten Methoden sind ,,(Root) Sum of Squares” (SoS) und ,,spatial matched filter” (SMF).

SUM OF SQUARES (S0S)
Bei dieser Methode ist es nicht erforderlich die Spulensensitivitdat im Vorfeld zu bestim-
men, stattdessen wird das resultierende Bild direkt aus dem Signal jeder Spule aus der

Wurzel des Betragsquadrats konstruiert.
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2.37

2.38

Damit ist bei der SoS Methode davon auszugehen, dass die Spulensensitivitdt konstant

Uber das gesamte Bild ist
]
2
a= Z|Cj(x)| = const. 2.39
j=1

SPATIAL MIATCHED FILTER (SMF)

Diese Methode wird auch als adaptive Rekonstruktion beziehungsweise adaptive Kombi-
nation bezeichnet und nutzt im Gegensatz zu Sum of Squares die Information der Spulen-
sensitivitat aus. Dabei wird die optimale Rekonstruktion basierend auf der Formel 2.36

berechnet, welche in Matrixdarstellung fiir jeden Pixel folgendermaRen dargestellt wird

Sr(x) = C(x) - S(x) 2.40
wobei

Sr(x) = [$1(0), 85 (x), ..., §; ()] 2.41
und

C) = [C(x), (), .. ()] 2.42

sind. Das originale Signal S(x) kann aus S;(x) mittels der Methode der kleinsten Quad-

rate abgeschatzt werden:
-1
S(x) = (CH)C®) CH(x)Sr(x) 2.43

In praktischen Umsetzungen ist die Spulensensitivitat Gblicherweise nicht bekannt und

muss daher selbst abgeschétzt werden. Daher wird C;(x) durch (fj(x) ersetzt
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Ssur() = (C1(EE) T EH (IS, (x) 2.44

Es wurden viele Methoden zur Abschatzung der Spulensensitivitdt vorgeschlagen, wobei
die Methode ,Adaptive Combine” nach Walsh et al. [48] die am haufigsten verwandte ist
und von allen Herstellern auf den Scannern implementiert wurde. Um das resultierende

Bild zu erhalten wird wie zuvor die Phaseninformation durch Betragsbildung verworfen:
M(x) = |Ssmr ()| 2.45

RAUSCHSTATISTIK VON DATEN EINES MEHRKANALSYSTEMS

Bezogen auf die Rauschanalyse verhalten sich ein System bestehend aus einer einzelnen
und mehreren Kanédlen sehr ahnlich. Es wird angenommen, dass die aufgenommenen
Punkte im k-Raum unabhangige Samples des HF Signals sind, welche von jedem Kanal
empfangen werden. Die Hauptursache der zufalligen Fluktuationen ist dabei das thermi-
sche Rauschen, dessen Varianz von folgenden Parametern abhangt:

atzhermal < 4kgT ReffBW 2.46

Wobei kg die Boltzmann Konstante, T die absolute Temperatur des Widerstands, Res der
effektive Widerstand der Spule beladen mit dem Objekt und BW die Bandbreite des De-
tektionssystems ist. Wenn davon ausgegangen wird, dass das Rauschen unabhédngig von
dem Signal und der Quelle ist, kann angenommen werden, dass das Rauschen alle Fre-
guenzen gleichermaRen beeintrachtigt. In dem Fall kann das Rauschen als komplex-wer-
tiges additives weilles GaulRsches Rauschen (AWGN) mit einem Erwartungswert von 0 und

der Varianz 0,%1. modelliert werden. Fir das akquirierte Signal im k-Raum des j-ten Kanals

ergibt sich daher

500 = 400 + 1 (k0,08, (), j=1,...] 247

wobei aj(k) das rauschfreie und sj(k) empfangene (verrauschte) Signal in dem j-ten Kanal
der Spule ist. Mit dem Term n; (k; 0, J,%l(k)) wird das komplexe AWGN beschrieben.

Wenn das Rauschen alle Frequenzen gleichermaRen beeintrachtigt, ist es sinnvoll n; als

stationar anzusehen. Damit hangt die Varianz des Rauschens nicht von seiner Position ab.

n; (k; 0, a,%j.(k)) =n; (k; 0, a,%j) =nj (k; 0, a,%j) +i-m, (k; 0, 0,%}.) 2.48
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Dies gilt allerdings nur, wenn keine Interpolation durchgefiihrt wurde, wie dies beispiels-
weise bei einer radialen k-Raum Trajektorie und einem Re-Gridding notwendig ist. Unter
der Annahme, dass das Signal kartesisch, ohne Interpolation oder Filterung aufgenommen
und das Rauschen im x-Raum ebenfalls stationares komplex-wertiges AWGN fiir jeden Ka-
nal ist, kann das Signal nach inverser Fourier Transformation folgendermalien beschrie-

ben werden:

Si(x) = A;(x) + Nj(x;0,67), j=1,..,] 2.49

RAUSCHEN BEI EINEM EINKANAL-SYSTEM

Wenn das Signal mit einer Spule bestehend aus nur einem Kanal empfangen wird, verein-

facht sich Gleichung 2.49 zu
S(x) = A(x) + N(x;0,02) 250
Wobei A(x) und N(x) komplex-wertig sind und das rauschfreie Signal respektive das Rau-

schen beschreiben. Das Magnitudenbild M(x,y) ist die Rice-verteilte Einhillende des kom-

plex-wertigen Signals.

M(x) = |SX)| = J(Ar(x) + N,(x, 0,02))2 + (4;(x) + Ny(x, O,UZ))2 2.51

Die Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion (PDF) der Rice-Verteilung ist definiert als

M2+A2> AM
=)o

M
pu(M|A, o) = priasy <— 552 ?) u(M) 2.52

Wobei lo die modifizierte Bessel-Funktion 0-ter Ordnung und u die Heaviside-Funktion ist.
Im Bildhintergrund ist das Signal zu Rausch Verhéltnis aufgrund des Fehlens von H-Was-
serstoff null und die Rice-Verteilung vereinfacht sich zu einer Rayleigh-Verteilung mit der

PDF

M M2
pm(MIA.0)=§eXp 552 u(M) 2.53

Wenn das SNR grol ist, also die Intensitdatswerte von A(x) grof® im Vergleich zu ¢ sind,

kann angenommen werden, dass es sich um eine GaulRverteilung handelt. In diesem Fall

kann die Gleichung 2.52 durch Reihenentwicklung abgeschatzt werden mit:
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o Ni(x;0,0%)? N;(x;0,6%)\’
M(x) = A(x) + Ny(x;0,0%) +W+ 0 (T(x)) 2.54

Bei groflem SNR kann dies vereinfacht werden zu:

M(x) = A(x) + Ny (x; 0,0%) 2.55
Was GauRschem Rauschen mit einer Varianz von o2 entspricht.

RAUSCHEN BEI EINEM MEHRKANAL-SYSTEM

Bei der Akquisition von Daten mit mehreren Kanalen wird davon ausgegangen, dass sta-
tiondres komplexes additives weilles GauBisches Rauschen bei jedem Kanal vorliegt.
Wenn die Signale der Kanale kombiniert werden, besitzt das resultierende Bild allerdings
eine andere Rauschstatistik, je nachdem wie die Kanale kombiniert werden und ob diese
zueinander korreliert sind oder nicht (Abbildung 2.19). An dieser Stelle wird ausschlieRlich
das Rauschen im Falle von vollstandig abgetasteten Mehrkanalakquisitionen rekonstru-

iert mit SoS besprochen.

Wenn angenommen wird, dass die Varianz des Rauschens jedes Kanals identisch ist und
keine Korrelation zwischen den Kandlen vorliegt, entspricht die Kovarianzmatrix einer Di-

agonalen mit identischen Eigenwerte.
T=0%-1 2.56

mit I als der Einheitsmatrix. Unter diesen Voraussetzungen folgt das Rauschen im mit SoS
rekonstruierten Magnitudenbild im Vordergrund einer nichtzentralen x2-Verteilung und
im Hintergrund mit einer zentralen y?-Verteilung. Im Falle von hohem SNR kann die

Rauschverteilung im Vordergrund jedoch als GauRverteilt approximiert werden.
My (x) = Ar(x) + Nr(x;0,0%) 2.57

Wenn eine Kopplung zwischen den Spulen vorliegt ist das Rauschen Uberall im k-Raum
zwischen den Kanélen korreliert. Angenommen, dass diese Korrelation frequenzunabhan-
gig ist, wird durch die inverse Fourier Transformation die Kanalkorrelation auf den kom-
plex-wertigen x-Raum Ubertragen. Entsprechend kann das Rauschmuster im x-Raum als
komplexes multivariates additives weiRes Gaufdsches Rauschen, mit einer Variable je Ka-

nal, gesehen werden. Dies entspricht folgender Kovarianzmatrix
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Abbildung 2.19: Verteilung des Rauschens in Abhangigkeit zur Methode der Kanalkombination. Falls die Ka-
nale zueinander korreliert sind fiihrt dies zu einer raumlich abhéngigen Verteilung des Rauschens.
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mit g;; = p;j0;0; als der Kovarianz zwischen der i-ten und j-ten Spule und p;; als dem

2.58

Korrelationskoeffizienten zwischen diesen beiden Spulen. Durch die Korrelation nimmt
die effektive Zahl an Spulen ab und nahert sich bei sehr starker Korrelation einem Einka-

nal-System an.

Bei hohem SNR und Rekonstruktion der korrelierten Signale mit SoS kann das Magnitu-

denbild mit Addition von GaulRschem Rauschen approximiert werden
My (x) = Ar(x) + Nr (xi 0, 072‘(95)) 2.59

mit der raumlich abhangigen Varianz

AP () T A(x)

o7 (x) = 200 2.60

Entsprechend dazu ergibt sich bei der Rekonstruktion mit einem ,spatial matched filter”
bei korrelierten Spulen ebenfalls eine raumlich nicht stationare Verteilung des Rauschens.
Im Gegensatz zur nichtzentralen y2-Verteilung bei SoS folgt das Rauschen bei der Rekon-

struktion mit SMF der Rice-Verteilung (Abbildung 2.19).

2.6 ARTEFAKTE
An dieser Stelle sollen nur die fiir diese Arbeit wichtigen Artefakte beschrieben werden.

Im Einzelnen sind dies die Inhomogenitat der Intensitdt, welche insbesondere bei hohen
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Feldstarken auftritt, sowie Bewegungsartefakte, welche insbesondere bei langen Akquisi-
tionszeiten auftreten. In diesem Kapitel werden die Ursachen sowie Bild- und Software-
basierte Korrekturmethoden der Inhomogenitat der Intensitdaten beschrieben, welche aus

der Literatur wie [49-51] zusammengetragen wurden.

INHOMOGENITAT DER INTENSITATEN

Es gibt einige signifikante Vorteile die mit der Erhdhung der Feldstdrke einhergehen, aber
auch zahlreiche Herausforderungen. Der Hauptgrund fur Ultrahochfeld-MRT ist der Ge-
winn an Signal. Nach Gleichung 2.8 ist die Nettomagnetisierung und damit die Signalstarke
proportional zu der Flussdichte des Hauptmagnetfelds Bo. Der theoretische Gewinn an
SNR steigt supralinear mit héheren Feldstarken und kann dazu genutzt werden den Ver-

lust an SNR bei héheren Auflésungen zu kompensieren [30]:
SNR ~ By®® 2.61

Ein Nachteil — auf den hier allerdings nur am Rande eingegangen wird — ist, dass mit einer
hoheren Feldstarke auch eine grolRere Deposition an Energie im Objekt stattfindet. Die
Menge an Energie die einem Menschen zugefiihrt werden darf ist streng reguliert, da dies
mit einer Erwarmung des Gewebes einhergeht. Aufgrund der Regulierung dieser soge-
nannten spezifischen Absorptionsrate (SAR) kénnen manche Sequenzen gar nicht oder
nur nach Anpassungen beziehungsweise Verbesserungen des Pulsdesigns genutzt wer-
den. Insbesondere betrifft dies Spinecho-Sequenzen, welche mit der Applikation des
180°-Pulses zur Erzeugung des Echos dem zu messenden Objekt eine groRere Menge
Energie zuflhren als Gradientenecho-Sequenzen. Die groRRte Herausforderung, die sich
jedoch auch auf die Verteilung der Energie im Objekt auswirkt, ist eine deutliche B; Inho-
mogenitat mit zunehmender Feldstarke. Daraus resultiert eine Inhomogenitat der Inten-
sitdten gleichen Gewebes im rekonstruierten Bild welche unter anderem als ,shading ar-
tifact”, , bias field” oder auch ,intensity nonuniformity” bezeichnet wird. Diese Variation
fiihrt sowohl einer verminderten Genauigkeit als auch Reproduzierbarkeit bei der quanti-
tativen Auswertung von MRT Daten [52], weswegen die Korrektur dieses Artefakts essen-

tiell ist.

Bei der Aufnahme des Kopfes bei niedrigen Feldstarken ist die Wellenldnge des B;-Felds
grofd im Vergleich zu dem Kopf und kann als konstant fiir einen gegengeben Zeitpunkt

angesehen werden. Daraus resultieren sowohl eine vergleichsweise homogene B;

32



Magnetresonanztomographie: Artefakte

Amplitude als auch Flipwinkel verteilt Gber das zu messende Objekt. Mit steigender Feld-
starke steigt die Larmorfrequenz und entsprechend nimmt die Wellenlange mit nachfol-

gendem Zusammenhang ab:

2mc

A= ——
Ve 2.62

Mit €, als die relative dielektrische Permittivitdt, die die Fahigkeit eines Materials be-
schreibt von einem externen elektromagnetischen Feld polarisiert zu werden. Diese be-
tragt fir Wasser ungefahr 80, bei einer Temperatur von 293 K sowie Frequenzen bis 3 GHz
und wird kleiner wenn Salz im Wasser gelst ist. Die relative magnetische Permittivitat p,
ist das Verhaltnis aus der magnetischen Permeabilitat in einem Material beziehungsweise
Gewebe und im Vakuum. Da Wasser diamagnetisch ist, besitzt es ein u,- von kleiner aber
nahe 1. Die Larmorfrequenz wird mit w beschrieben und c entspricht der Lichtgeschwin-

digkeit.

Bei einer Feldstarke von 3 T betragt die Larmorfrequenz ungefdahr 127,74 MHz und damit
die Wellenldange im menschlichen Korper etwa 26 cm. Bei 7 T verkiirzt sich die Wellen-
lange im Korper auf etwa 11 cm aufgrund der Larmorfrequenz von 298,03 MHz. Da im
Falle des Kopfes das zu messende Objekt damit kleiner als die Wellenlange ist, kommt es
zu Interferenzeffekten im Sendefeld aufgrund von stehenden Wellen. Diese flihren zu un-
terschiedlichen Amplituden und Phasen des B;-Felds in Abhdngigkeit des Raumes. Auf-
grund des Prinzips der Reziprozitdt besitzen sowohl das HF-Feld welches von der Spule
generiert (B;") wird als auch die Spulensensitivitit (B ) die gleiche raumliche Verteilung.
Deswegen wird der Effekt bei Verwendung der gleichen Spule zum Senden und Empfan-
gen verstarkt. Umgekehrt wird eine groRere Gleichheit mit unterschiedlichen Sende- und
Empfangsspule erzielt. Wahrend die Phase fiir die meisten Anwendungen nicht von gro-
Rer Wichtigkeit ist und bei der Bestimmung des Magnitudenbildes verworfen wird, trifft
dies auf die Amplitude nicht zu. Bei iblichen HF-Pulsen ist die Amplitude und damit Inten-
sitat direkt proportional mit dem lokalen Flipwinkel. Bei einer FLASH Sequenz nach Glei-
chung 2.17 zum Beispiel durch den Sinus des Flipwinkels. Dadurch kommt es zu einer
raumlichen Variation der angeregten Magnetisierung und schlieRlich dem MR Signal. Ent-
sprechend kann sich die Intensitatverteilung dramatisch mit unterschiedlichen nominel-

len Flipwinkeln verandern.
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Abbildung 2.20: Darstellung einer T;-gewichteten und PD-gewichteten MPRAGE sowie das daraus bestimmte
Divisionsbild mit einer isotropen Auflésung von 500 um akquiriert bei einer Feldstdrke von 7 T.

Es wurden in den vergangenen Jahren einige Methoden zur Korrektur dieser Inhomoge-
nitdten entwickelt. Diese Methoden kénnen grundlegend in zwei Kategorien eingeteilt
werden; Software-basierte Verfahren und Verfahren bei denen zusatzliche Daten fiur die
Korrektur aufgenommen werden. Ein Beispiel fiir die Aufnahme von zusatzlichen Da-
ten ist die Bestimmung eines Divisionsbildes aus dem Verhaltnis eines T1-gewich-
teten und PD-gewichteten MPRAGEs [53], wodurch der Kontrast des resultieren-
den Bildes unabhdngig des Anregungsfeldes und der Protonendichte ist. Der
grofSte Nachteil dieser Methode ist, dass sich die Messzeit iblicherweise durch die

Akquisition von Daten mit einem weiteren Kontrast verdoppelt (Abbildung 2.20).

Die Software-basierten Verfahren kommen ohne die Akquisition von zusatzlichen Daten
aus und versuchen das Inhomogenitatsartefakt aus den Bilddaten von anatomischen
Strukturen zu trennen (Abbildung 2.21). Diese Verfahren kénnen wiederum in zwei unter-
schiedliche Kategorien eingeteilt werden. Bei der ersten Methode wird die Segmentie-
rung und Inhomogenitatskorrektur als gemeinsames Problem formuliert. Bei der Segmen-
tierung sind die klassifizierten Gewebetypen stlickweise konstant oder entsprechen einer
Wahrscheinlichkeitsverteilung. Dabei ergibt sich das Problem der Inhomogenitatskorrek-
tur als die Suche nach einem glatten langsam variierenden multiplikativen Korrekturfeld,
welches zu einer engen Intensitatsverteilung der klassifizierten Gewebe fiihrt. Ein Vorteil
dieses kombinierten Ansatzes ist es, dass sowohl die Inhomogenitatskorrektur als auch
die Segmentierung durch das a priori Wissen (ber die Intensitatswahrscheinlichkeit und
Lagebeziehungen aus Gehirnatlanten profitieren. Zwei Beispiele fir solche kombinierten
Verfahren sind der ,FAST“-Algorithmus [54] der ,,FMRIB software library” (FSL) [55] und

der ,unified segmentation”“-Algorithmus [56] von ,spatial parametric mapping” (SPM)
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Abbildung 2.21: Darstellung des durch Inhomogenitat der Intensitaten korrumpierten Bildes aus axialer Sicht.
(a) T1-gewichtetes MR Bild mit Inhomogenitat. (b) Abgeschatztes glattes langsam variierendes Biasfeld. Die
Farbkodierung von pink tGber rot zu blau beschreibt die Starke des Biasfeldes. (c) Nach Inhomogenitétskorrek-
tur.

[57]. Bei dem anderen Ansatz wird davon ausgegangen, dass die Inhomogenitat der In-
tensitaten die Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion verbreitert. Bei der Inhomogenitatskor-
rektur wird daher das Korrekturfeld in einem iterativen Verfahren gesucht, welches die
Scharfe des Histogramms wiederherstellt beziehungsweise maximiert. Zwei weitverbrei-
tete Beispiele dieses Verfahrens sind der ,nonparametric nonuniform intensity normali-
zation“-Algorithmus (N3) [58] und dessen Weiterentwicklung N4 [59], welche in ,,FreeSur-

fer” [60] respektive den ,Advanced Normalization Tools” (ANTs) [61] implementiert sind.

BEWEGUNG

Der Bewegung wird in diesen MRT Grundlagen besondere Aufmerksamkeit geschenkt, da
die Bildgebung mittels MRT aufgrund der sequentiellen Natur bei der Datenakquisition
zeitaufwendig ist und sie inharent anfallig fir Bewegungen macht. Gerade bei sehr langen
Messzeiten, die bei der Akquisition von auRergewdhnlichen hohen Auflésungen unab-
dingbar sind, werden die Bewegungen die effektive Auflésung soweit reduzieren, dass die
nominelle Auflésung gar nicht erreicht werden kann. Dariiber hinaus sind Bewegungsar-
tefakte neben einem geringen Signal zu Rausch Verhaltnis die relevantesten Aspekte bei

der Beurteilung von Bildqualitat.

Je nachdem zu welchem Zeitpunkt Bewegungen auftreten werden sie klassifiziert. Kommt
es zu Bewegungen zwischen der Aufnahme von ganzen Volumen wird von ,inter-image”
Bewegungen gesprochen, treten sie zwischen aufeinanderfolgenden Anregungen auf
handelt es sich um ,inter-scan“ Bewegungen und falls sich das Objekt zwischen der Anre-
gung und Akquisition bewegt sind es ,intra-scan” Bewegungen. Dariiber hinaus werden
sie je nach Art in rigide und nicht-rigide Bewegungen eingeteilt und kénnen periodisch,

quasi-periodisch, kontinuierlich oder zuféllig auftreten. Eine letzte Unterscheidung erfolgt
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je nachdem, ob die Bewegung innerhalb (,in-plane motion”) oder senkrecht zu einer

Schicht (,,through-plane motion®) stattfindet.

Durch die Bewegung entstehen Inkonsistenzen im k-Raum die je nach Bewegungsmuster,
Zeitpunkt der Bewegung und Art der Pulssequenz andere Artefakte verursachen. Bei einer
kartesischen Trajektorie und quasi-periodischen inter-scan Bewegungen treten diese
hauptsachlich entlang der Phasenkodierrichtung auf. Dadurch propagieren Bewegungsar-
tefakte in dieser Richtung und kdnnen — beispielsweise im Falle von Augenbewegungen —
auch relevante Strukturen betreffen. Die unterschiedlichen Artefakte lassen sich mit den
Eigenschaften der Fourier Transformation erklaren und teilweise fiir die sogenannte ret-
rospektive Bewegungskorrektur ausnutzen. Nach dem Verschiebungssatz der Fourier
Transformation bewirkt eine Translation des Objekts eine lineare Phasenverschiebung im

k-Raum, nach Gleichung 2.25 ergibt sich

S(x + At) < T_l{s(k) . e—i27th+At} 263

Mit At als der Translation in x, y und z-Richtung. Wenn die Translation bekannt ist, kann
eine Phasenkorrektur auf jeden Punkt im k-Raum angewendet werden, um einen bewe-

gungskorrigierten k-Raum zu berechnen:

s(k) - e~ 2MkX+AL — s(k) - e~ Bbeor = s(k) cor 2.64

Mit A¢.,r als der Phasenkorrektur sowie s(k).,, dem korrigierten k-Raum. Die Rotation

a des Objekts fuhrt hingegen zu einer identischen Rotation a des k-Raums:

S(xcosa + ysina,—xsina + ycosa,z)
2.65

F~Ys(kycosa + ky, sina, —k, sina + ky, cos a, k,)}

Bei der Korrektur von Rotationen gibt es allerdings einige Aspekte zu berlicksichtigen. Bei-
spielsweise entstehen durch sie Regionen im k-Raum mit niedrigerer Dichte in denen das
Nyquist Kriterium moglicherweise nicht erfillt ist. AuBerdem muss eine Phasenkorrektur
durchgefihrt werden, um sicherzustellen, dass das Zentrum der Rotation im Zentrum des
k-Raums liegt. Darliber hinaus miissen die Punkte nach der Rotation nicht zwingend auf
einem kartesischen Gitter liegen, weswegen eine Interpolation erforderlich ist, was wie-

derum zu einem verschwommenen Bild fihren kann.
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Es gibt jedoch Artefakte die retrospektiv nicht korrigiert werden kénnen, wie Signalver-
luste durch Dephasierung oder , spin-history“-Effekte, wenn Bewegungen senkrecht zur
Schicht bewirken, dass Magnetisierung die angeregte Schicht verldsst oder in sie ein-
dringt. Diese Ursache von Artefakten kénnen allerdings mit der prospektiven Bewegungs-
korrektur bekdmpft werden, da das Field of View entsprechend der Bewegungen des Ob-
jektes durch Anpassung Gradienten und Radiofrequenz nachgefiihrt wird. Damit verbleibt
das FoV konstant relativ zu dem zu messenden Objekt, wodurch die von der Sequenz vor-
gesehene k-Raum Trajektorie trotz der Bewegung beibehalten wird und es nicht zu der

Inkonsistenz im k-Raum kommt.

Unabhangig von der Methode zur Bewegungskorrektur muss die Bewegung bekannt sein
oder abgeschatzt werden kdnnen. Im Gegensatz zu Bewegungen der Organe im Abdomen
kann bei Bewegungen des Kopfes angenommen werden, dass sich das Gehirn bei geringen
Beschleunigungen des Kopfes ausschlieBlich rigide bewegt. Die Amplitude von nicht-rigi-
den Bewegungen des Gehirns beispielsweise verursacht durch Pulsationen des vaskuldren
sowie ventrikuldren Systems liegt in der Regel deutlich unterhalb der Voxelauflosung,
weswegen der resultierende Fehler als gering zu erwarten ist. Fiir die Detektion von drei-
dimensionalen rigiden Bewegungen reichen sechs Parameter aus, drei fiir die Translation
und drei fiir die Rotation. Daraus kann die Anderung der Position eines Objektes ausrei-
chend beschrieben werden. Dafiir kbnnen beispielsweise MR-basierte sowie HF-basierte
Methoden oder optische Trackingsysteme verwendet werden. Mit dem Moiré Phase Tra-
cking System, welches zu den optischen Trackingsystemen zahlt, kann die Position eines
Objektes mit bis zu 86 Hz bestimmt werden, wodurch eine Anpassung des FoV vor der
Akquisition jeder k-Raum Zeile erfolgen kann. Das daflir zugrundeliegende Prinzip erfor-
dert zudem nur einen einzelnen Marker und eine einzelne Kamera. Da die Kamera MR-
kompatibel konstruiert wurde, kann sie innerhalb des MRTs befestigt werden. Dadurch
ergeben sich keine Probleme mit der Sichtlinie zwischen Marker und Kamera, wie bei an-
deren Tracking Systemen. Zudem besitzt das Tracking System eine sehr hohe Genauigkeit
von bis zu 10 um und 0,01°. Um die hohe Genauigkeit bei Messungen des Kopfes gewahr-
leisten zu konnen, kdnnen beispielsweise Mundstiicke angepasst an die Zdhne des Ober-
kiefers individuell hergestellt werden. Durch Fixierung des Markers an dem Mundstiick
besteht eine rigide Verbindung zu den Zdhnen, welche wiederum rigide mit dem Schadel

verbunden sind.
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3 QUANTIFIZIERUNG KORTIKALER STRUKTUREN

In diesem Kapitel wird auf die Quantifizierung von kortikalen Strukturen eingegangen. Da-
fur werden zunachst die Grundlagen der Neuroanatomie und die Funktionsweise von neu-
ronalen Strukturen eingegangen. AnschlieRend werden Methoden zur Vermessung des
Kortex beschrieben. Die Vermessung der kortikalen Dicke ist ein Biomarker fir die Unter-
suchung der Progression von ortho- und pathologischen Veranderungen des Gehirns. Die
hier beschriebenen Grundlagen beinhalten nur die fir die Dissertation wichtigen Themen-
komplexe, fiir eine Auseinandersetzung mit dem Thema dariiber hinaus sei auf die Fach-

literatur [49,50,62] verwiesen, welche auch fiir die Ausfertigung dieser Arbeit diente.

3.1 NEUROANATOMIE

Generell Iasst sich das Nervensystem in zwei Abschnitte untergliedern: das zentrale und
periphere Nervensystem. Das zentrale Nervensystem setzt sich aus dem Gehirn und Ri-
ckenmark zusammen, wohingegen das periphere Nervensystem aus Verbindungen zwi-
schen dem Korper und dem zentralen Nervensystem gebildet wird. Das Gehirn unterteilt
sich in GroRhirn (Cerebrum), Kleinhirn (Cerebellum) und Hirnstamm (Truncus cerebri). In-
nerhalb des Schadels schwimmt es in der zerebrospinalen Flissigkeit (englisch: cerebro-
spinal fluid; CSF). Die typische gefaltete Struktur des GroRhirns entsteht durch die hervor-
tretenden Gehirnwindungen (Gyri), die durch Graben (Sulci) respektive Furchen (Fissurae)
voneinander getrennt werden, was der Oberflachenvergroerung dient. Das Gehirn wird

in der Mitte durch eine Furche (Fissura longitudinalis), in zwei Hemisphéaren geteilt. Diese
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werden von einem dicken Nervenstrang (Corpus callosum), und weiteren kleineren Ver-
bindungen miteinander verknipft. Wahrend die meisten Sulci und Gyri sowohl in Bezug
auf ihre Form als auch Anzahl an Segmenten zwischen den Hemisphéaren und Individuen
variieren, sind einige jedoch in jedem Gehirn nachweisbar. Die prominentesten sind die
Primarfurchen, die die Hemispharen topographisch in finf Hirnlappen untergliedern:
Frontallappen (Lobus frontalis), Parietallappen (Lobus parietalis), Okzipitallappen (Lobus
occipitalis), Temporallappen (Lobus temporalis) sowie Insellappen (Lobus insularis). Der
Sulcus centralis und Sulcus lateralis trennen den Frontallappen von dem Parietallappen
respektive von dem Temporallappen. Der Okzipitallappen wird zum Parietallappen von
dem Sulcus parietooccipitalis begrenzt. Wohingegen die Grenzen zwischen dem Tempo-
ral- zu dem Parietal- sowie Okzipitallappen nicht eindeutig durch Sulci definierbar sind.
Der Insellappen ist von der lateralen Oberflache nicht einsehbar, da er von den Opercula
des Frontal-, Parietal- und Temporallappens bedeckt wird. Diese Unterteilung ist nicht nur
topographisch von Bedeutung, sondern auch funktionell, da den einzelnen Lappen ver-
schiedene primare Aufgaben zugesprochen werden. Basierend auf den Sekundar- und

Tertiarfurchen ergibt sich eine feinere Parzellierung des Kortex und dessen Funktionen.

Die duBere Schicht der Hemisphéren bildet der zerebrale Kortex (Cortex cerebri), der sich
hauptséachlich aus grauer Substanz (englisch: gray matter; GM) zusammensetzt und auf-
grund der Faltung etwa die Halfte des Gehirnvolumens einnimmt. Den GroRteil des zereb-
ralen Kortex bildet der Neokortex, welcher zwei Organisationsprinzipien aufweist: verti-
kale Saulen (Columnae) und horizontale Schichten (Laminae). Die vertikalen Saulen bilden
funktionelle Module und sind mit benachbarten Saulen verschaltet. Sie bestehen aus mit-
einander verbundenen, senkrecht zur Oberflache Ubereinanderstehenden Neuronen. Die
horizontalen Schichten setzen sich folgendermaRen zusammen: (1) die zellarme Moleku-
larschicht (Lamina molecularis); (11) die duRere Kérnerschicht (Lamina granularis externa),
welche viele Koérnerzellen enthalt; (11l) die duBere Pyramidalschicht (Lamina pyramidalis
externa) setzt sich aus vielen Pyramidalzellen zusammen, die jedoch kleiner sind als in
tieferen Schichten; (IV) die innere Kornerschicht (Lamina granularis interna); (V) in der
inneren Pyramidalschicht (Lamina pyramidalis interna) finden sich mittelgroRRe bis grofRe
Pyramidenzellen und (V1) die Lamina multiformis mit polymorphkernigen Zellen. Die

Schichtung des Kortex ist nicht homogen iber den gesamten kortikalen Mantel
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500 pm

A, area 9 B, area 1 C, area 2 D, area 41 E, area 39

Abbildung 3.1: Zytologische Architektur einiger Brodmann Areale des Neokortex. Romische Zahlen bezeich-
nen ihre jeweiligen Schichten. Abbildung aus [63].

(Abbildung 3.1). Sie unterscheidet sich sowohl beziiglich der GroBe und Form ihrer Neu-
rone, als auch hinsichtlich deren Packungsdichte und rdumlicher Anordnung. Diese Merk-

male definieren die Zytoarchitektonik eines kortikalen Areals.

Brodmann teilte zu Beginn des 20. Jahrhunderts den Neokortex basierend auf den zytoar-
chitektonischen Unterschieden in 52 Areale ein (Abbildung 3.2). Wie sich erst deutlich
spater zeigte, kénnen diesen sogenannten Brodmann Arealen (BA), oder Zusammen-
schliissen von diesen, bestimmte Funktionen zugesprochen werden, weswegen diese Ein-
teilung auch heute noch, wenn auch leicht verandert, als eine der meist verwendeten
Kartierungen des Gehirns dient. So bildet beispielsweise BA 17 die primare Sehrinde und
BA 1-3 den somatosensorischen Kortex. Ortliche Verletzungen oder Ausfille fiihren bei-
spielsweise im Falle der primaren Sehrinde dazu, dass eine Blindheit trotz funktionieren-
der Augen besteht. Fallen hingegen bestimmte sekundéare oder tertidre Sehrindenfelder
aus, ist die Fahigkeit des Sehens zwar nicht eingeschrankt, aber je nach Lokalisation der
Stérung ist das Erkennen von Gesichtern, Farben oder Bewegungen nicht mehr méglich.
Je nach Areal unterscheidet sich die Dicke des Kortex und betragt zwischen etwa 1 (BA 1-
3) und 4,5 mm (BA 4) mit einem Durchschnitt von etwa 2,5 mm gemittelt Gber alle Regio-

nen. Wobei der Kortex generell an der Kuppel von Gyri breiter als in der Tiefe von Sulci
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Abbildung 3.2: Schematische Darstellung des menschlichen Gehirns mit Parzellierung nach Brodmann. Abbil-
dung aus [62].

ist. In verschiedenen Studien konnte eine Korrelation unter anderem zwischen neurologi-
schen Erkrankungen wie Alzheimer und der Abnahme der kortikalen Dicke in bestimmten
Regionen nachgewiesen werden, die unmittelbar mit Symptomen der Krankheit wie Ge-
dachtnisproblemen in Verbindung gebracht werden kénnen. Dadurch ergibt sich ein di-
rekter Zusammenhang zwischen der raumlichen Auspragung eines Areals und der Qualitat
seiner Funktion [64—66]. In Tierexperimenten konnte gezeigt werden, dass physisches
Training zu einer Zunahme der Dicke des Motorkortex fihrt [67]. Die Zunahme der Dicke
kann hier einer verstarkten neuronalen Aktivitat zugeschrieben werden, welche fir die
koordinierte Aktivierung und Inhibierung von Muskelgruppen notwendig ist. Deswegen
kann davon ausgegangen werden, dass eine Verdickung des Motorkortex zu einer Verbes-
serung der Bewegungsfunktion fiihrt [68]. Anders verhdlt es sich beim visuellen Kortex,
welcher beim Menschen diinn ausgepragt ist und Personen mit diinnerem visuellen Kor-
tex besitzen eine bessere raumliche Wahrnehmung [69]. Entsprechend ist die Kenntnis
Uber die Mikrostruktur bei der Interpretation von Ergebnissen der kortikalen Dicke von

Wichtigkeit.

Medial angrenzend an den Kortex liegt die weiRe Substanz (englisch: white matter, WM).
Sie enthalt myelinisierte und nichtmyelinisierte Nervenfasern, die in drei Gruppen von
Faserbahnen organisiert sind: Projektions-, Kommissuren- und Assoziationsbahnen. Asso-
ziationsbahnen verlaufen zwischen Bereichen des Kortex einer Hemisphare und bilden ei-
nen GrolSteil der weillen Substanz. Kurze Fasern verbinden meist benachbarte Gyri mitei-
nander, wohingegen lange Fasern weit voneinander entfernte Regionen verbinden. Pro-

jektionsbahnen verbinden Regionen des Kortex mit subkortikalen Kerngebieten. Das Cor-

42



Quantifizierung kortikaler Strukturen: Vermessung des Kortex

pus callosum bildet die gréRte Kommissurenbahn. Es verbindet sowohl gleiche Areale bei-
der Hemispharen (homotope Kommissurenbahnen) als auch Hirnrindenareale der Hemi-
sphare mit anderen Arealen der kontralateralen Hemisphéare (heterotope Kommissuren-

bahnen).

Tief in der weillen Substanz eingebettet liegen subkortikale Kerngebiete sowie das Zwi-
schenhirn (Diencephalon). Diese subkortikalen Strukturen setzen sich wiederum aus
grauer Substanz zusammen. Sie umfassen unter anderem den Thalamus, die Basalgang-
lien und Kerne des limbischen Systems. Sie bilden die Schalt- und Steuerungszentrale bei
der Verarbeitung von Informationen. Beispielsweise werden alle Signale, die in den Sin-
nesorganen entstehen und in den Kortex weitergeleitet werden sollen, im Thalamus um-
geschaltet. Funktionell beeinflusst das limbische System unter anderem die Stressverar-
beitung, Emotionen, Motivation, Lernen und Gedachtnis, Aufmerksamkeit, Antrieb und
Sexualitat. Beispielsweise ist die extrazelluldare Ablagerung von -Amyloid-Plaques in Tei-
len des limbischen Kortex das friiheste pathologische Anzeichen der Alzheimer-Erkran-
kung, ohne dass spezifische kognitive Defizite in diesem Stadium erkennbar sind. Erst
Jahre spater beginnt die typische kortikale Atrophie. Die limbischen Kerngebiete bilden
das mesolimbische dopaminerge System, auch als Belohnungszentrum bezeichnet. Struk-
turelle und funktionelle Veranderungen dieser Gebiete sind die neurobiologische Ursache

von Despression sowie Suchtkrankheiten.

3.2 VERMESSUNG DES KORTEX

Die Quantifizierung der kortikalen Dicke ist von groRem neurowissenschaftlichen und kli-
nischen Interesse, da mit ihr Veranderungen der kortikalen Struktur bestimmt werden
kénnen. Die Qualitat der Funktion des Kortex und dessen kortikale Dicke korrelieren di-
rekt miteinander, weswegen die kortikale Dicke in vielen Studien vermessen wurde — bei-
spielsweise bei der orthologischen Gehirnentwicklung von der Kindheit bis ins hohe Alter
[70-76], Veranderungen bei Schizophrenie [77] und bipolarer Storung [78,79], Aufmerk-
samkeits-Defizit-Hyperaktivitats-Storung (ADHS) [80,81], Chorea Huntington [66], Multip-
ler Sklerose [82], Parkinson [83], Suchtkrankheiten [84], Schlaganfdllen [85], sowie Mor-
bus Alzheimer [86], leichter kognitiver Beeintrachtigung oder frontotemporaler Demenz
[87—89]. Obwohl die in vivo Auflosung von MRT Daten derzeit nicht ausreicht, um direkt
Veranderungen in der laminaren Struktur des Kortex zu untersuchen, so ist diese dennoch

eng mit der kortikalen Dicke verknipft. Das Wissen (iber die Dicke kann wichtige neuro-
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biologische Informationen beinhalten und helfen Muster in der ortho- und pathologi-
schen Verdnderung des Gehirns zu erkennen und damit zu unserem Verstandnis beitra-

gen wie die kortikale Struktur die Funktion von Hirnarealen beeinflusst [68].

Die manuelle Bestimmung der kortikalen Dicke mittels eines digitalen Messschiebers wird
wie zu Beginn des 20. Jahrhunderts als der Goldstandard angesehen, obwohl diese Me-
thode unter einer geringen Reproduzierbarkeit leidet und so arbeitsaufwendig ist, dass
Dicken nur in vorselektierten Regionen bestimmt werden kdnnen. Ein zeitgemalier Gold-
standard fehlt, da es an einer mathematischen Grundlage mangelt, wie die Dicke einer
dreidimensionalen gebogenen Struktur definiert ist [28]. Nichtsdestotrotz haben sich zwei
Gruppen von Algorithmen zur Abschatzung der kortikalen Dicke gebildet: Voxel- oder
Oberflachen-basierte. Bei beiden Methoden wird die Dicke als Abstand zwischen den
Grenzen der weillen zur grauen Substanz und der grauen Substanz zur zerebrospinalen
Flissigkeit definiert. Bei Oberflachen-basierten Verfahren wird jedoch zunachst aus der
Segmentierung von WM, GM und CSF eine polyedrische Oberflache (Mesh) bestehend
aus Eckpunkten (Vertices) gebildet, weswegen sie deutlich rechenintensiver sind als Vo-
xel-basierte Techniken. Allerdings kénnen sie Genauigkeiten unterhalb der VoxelgréRe er-
reichen [10,18,19] und haben sich dadurch zu dem dominierenden Standard entwickelt
[68]. Um Messergebnisse zwischen Probanden vergleichen zu kdnnen, miissen sie entwe-
der innerhalb von ,Regions of Interest” (ROIs) zusammengefasst oder in ein Standard-
Koordinatensystem Uberfihrt werden [90]. Weiterhin ist darauf zu achten, dass die Re-
produzierbarkeit von neurowissenschaftlichen Daten eher gering ist [91]. Um die statisti-
sche Aussagekraft zu steigern sollten daher Daten aus Studien mit unterschiedlichen Pro-
tokollen nicht gemischt sowie Daten nicht mit unterschiedlichen Geraten akquiriert wer-
den. Entsprechend wurden generelle [92] und spezifische Richtlinien [93] fur die Auf-

nahme und der Verarbeitung von neurowissenschaftlichen Daten definiert.

In den vergangenen Jahren wurden verschiedene Algorithmen zur Abschatzung der korti-
kalen Dicke entwickelt, darunter unter anderem CLASP [94], CRUISE [95], Caret [96], Cou-
pled-Surface Propagation [97], DiReCT [98], Laplace [21,99], Lagrangian-Eulerian PDE
[100], Minimum Line Integral [101] und PBT [24]. Aktuell bildet die Software FreeSurfer
[60] den de-facto-Standard mit dem verwendeten ,Nearest Average“-Algorithmus [10],
bei dem die Dicke als die gemittelte Distanz aus der kiirzesten Strecke von der inneren zur
aulleren Oberfldche und von diesem Punkt der dulReren Oberflache zuriick zur inneren

gebildet wird. Dies begriindet sich vor allem in der weiten Verbreitung von FreeSurfer. Es
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ist vergleichsweise einfach zu benutzen, gut dokumentiert und wird kostenlos zur Verfi-
gung gestellt. Darlber hinaus ist der von FreeSurfer verwendete Algorithmus der einzige,
der an einer Histologie validiert worden ist [66,102]. Alle anderen Algorithmen sind ent-
weder anhand von simulierten Daten oder in vivo im Vergleich zu anderen Algorithmen
getestet worden, wobei FreeSurfer Ublicherweise als MaRstab herangezogen wird. Bei der
zugrundeliegenden Histologie fiir die Validierung von FreeSurfer wurden allerdings nur
Strukturen des Kortex untersucht, die eine moglichst geringe Kriimmung aufweisen und
bei denen der histologische Schnitt im rechten Winkel zur Oberflaiche gemacht wurde
[66]. Nur dadurch konnte eine gute Vergleichbarkeit zwischen den zweidimensionalen
histologischen Schnitten und den dreidimensionalen MR Daten gewahrleistet werden.
Aufgrund dessen steht jedoch eine allgemeingiiltige Ubertragung auf die durch Gyri und
Sulci gepragte gefaltete Oberflaiche des Gehirns weiterhin aus. Dies wird auch durch
[103,104] bestatigt, in deren Vergleichsstudien andere Algorithmen zur Bestimmung der
kortikalen Dicke besser bewertet wurden, wie zum Beispiel der Laplace-Algorithmus [99].
Vergleiche von weiteren Regionen wurden inzwischen anhand von in vivo MR Daten [10]
und der manuellen Vermessung des Kortex in histologischen Schnitten [2] gezogen. Aller-
dings schrumpft das menschliche Gehirn durch die Fixierung in Formalin global um etwa
8 % [105]. Bei der Paraplasteinbettung schrumpft das Gewebe aufgrund von vollstandiger
Dehydrierung im Volumen um insgesamt etwa 50 % [106], wobei graue und weiRe Sub-
stanz unterschiedlich stark schrumpfen [107]. Darlber hinaus kann es zu Deformationen
bei der Explantation und dem Schneiden des Gehirns kommen [108]. Dies resultiert inha-
rent in einer schlechten Vergleichbarkeit von post mortem und in vivo Dickenmessungen
und erlaubt nur die Schlussfolgerung, dass sich die in vivo gemessenen Dicken in einem
anatomisch angemessenen Rahmen von ein bis fiinf Millimetern bewegen [2,10]. Ob die
gemessenen Distanzen aber den tatsachlichen Dicken entsprechen kann daraus nicht de-

duziert werden.

Dieser Umstand wird weiter dadurch bekraftigt, dass die verschiedenen Algorithmen un-
terschiedliche Dicken ermitteln. Beispielsweise sind die gemessenen Distanzen mit der
Methode in CIVET [109] basierend auf dem Laplace-Algorithmus sowohl konsistent groRer
als mit FreeSurfers ,Nearest Average“-Ansatz als auch generell dicker als die Pathologie-
basierten Literaturwerte [68]. Die ermittelten Dicken des PBT-Algorithmus, welcher in der
»,Computational Anatomy Toolbox“ [110] implementiert ist, sind ebenfalls gréer im Ver-

gleich zu Ergebnissen von FreeSurfer [111]. Dariiber hinaus wurde von Llsebrink et al.
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[28] gezeigt, dass die Auflosung der MRT-Daten auf die gemessene Dicke einen Einfluss
hat — mit einer Verachtfachung der dreidimensionalen Auflésung von 1 auf 0,5 mm hat
sich die bestimmte Dicke um ein Sechstel bis ein Drittel reduziert, je nach verwendeter
Methode. Diese Ergebnisse wurden in einer aktuellen Studie an einer groReren Anzahl an
Probanden und anhand von Daten mit einer Auflésung von 0,75 mm noch einmal besta-
tigt [32]. Die Reliabilitdt von Messergebnissen wurden zum Beispiel zwischen Sessions,
Scannern und Feldstarke von Dickerson et al. sowie Han et al. in [112,113] untersucht.
Gronenschild et al. [114] haben den Effekt der Version von FreeSurfer, Art des Computers,
sowie Betriebssystem untersucht. Diese konnten jeweils einen signifikanten Effekt beziig-
lich des Scanners, der Feldstarke und Software-Version feststellen. Des Weiteren wurde
in Scan-Rescan Studien [115,116] die Reliabilitdt von Messungen der kortikale Dicke un-
tersucht. Mittels wiederholten Scans der gleichen Probanden konnte eine mittlere abso-
lute Abweichung in der bestimmten Dicke von weniger als 0,15 mm gezeigt werden [115].
Damit ist die Abweichung deutlich unterhalb der Bildauflosung, allerdings in derselben
GroBenordnung wie die jahrliche Abnahme der Dicke bei Pathologien wie Alzheimer, wel-
che in etwa 0,2 mm betragt [12]. Die Region mit der grofRten Variabilitat liegt um den
Sulcus centralis. Dies ist ein stark myelinisiertes Areal, weswegen die Identifikation der
Grenze zwischen weiller und grauer Substanz in T;-gewichteten MRT-Daten schwierig ist.
Zarestkaya et al. [32] sowie Glasser et al. [117] konnten allerdings zeigen, dass eine ho-
here Messauflosung die Genauigkeit der Segmentierung und damit ebenfalls der Bestim-

mung der kortikalen Dicke in dieser Region verbessert.

Die hohere Messauflosung flhrt trotz ausreichend hohem Signal-zu-Rausch Verhaltnis al-
lerdings auch zu weiteren Herausforderungen. Eine Methode zur Quantifizierung der kor-
tikalen Dicke von ultrahochaufgel6sten Daten mit einer isotropen Auflésung von 500 um
wurde erstmals von Lisebrink et al. [28] publiziert. Seither wurde einiges weiterentwi-
ckelt, aus den 2014 veroffentlichten ,,CBS Tools” [118] sind die kiirzlich veroffentlichten
Werkzeuge , Nighres” [119] hervorgegangen, welche dediziert auf die Verarbeitung von
hochaufgel6sten (quantitativen) MRT Daten ausgelegt sind. Die im Jahr 2016 veroffent-
lichte ,,Computational Anatomy Toolbox“ [110] fiir SPM erlaubt ebenso nativ die Verar-
beitung von hoher ausgeldsten Daten. Mit FreeSurfer [60] ist seit der Version 6 eine Ver-
arbeitung von hoher aufgelosten Daten moglich, davor konnte dies nur mit einer von LU-

sebrink et al. [28] etablierten Methode in der nativen Auflésung durchgefiihrt werden.
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Andernfalls wurden die Daten unabhéangig von ihrer Auflésung auf 1 mm in allen Dimen-
sionen gesampelt. Bei der Verwendung ist die héhere Auflésung allerdings nicht nur von
Vorteil, so kdnnen auch Strukturen wie Virchow-Robin-Radume innerhalb der weiRen Sub-
stanz félschlicherweise als graue Substanz oder pathologische Strukturen erkannt wer-
den. Deswegen geben Tardif et al. [120] in ihrem Artikel zu bedenken, dass aktuelle Bild-
verarbeitungsmethoden, biologische Modelle und Methoden der statistischen Auswer-
tung moglicherweise bei hohen Auflosungen oder fiir quantitative Daten nicht langer an-
gemessen sind. Zudem merken die Autoren an, dass es Bemihungen gibt neue Werk-
zeuge zu entwickeln und bestehende zu adaptieren, aber dass die Moglichkeiten fir eine
Weiterentwicklung, um von dem aktuellen Fortschritt der Bildqualitat zu profitieren, noch
lange nicht ausgeschopft sind. Im Leitartikel der dazugehorigen Sonderausgabe von Neu-
rolmage mit dem Titel ,Sharing the wealth: Neuroimaging data repositories” schreiben
Eickhoff et al. [121] sinngemaR, dass durch die Veroffentlichung von Bilddaten in der wis-
senschaftlichen Gemeinschaft unter anderem fundamentale GesetzmaRigkeiten und in-
terindividuelle Unterschiede besser untersucht werden kénnen. Dariiber hinaus fiihrt
eine Veroffentlichung von Datensatzen auch zu einer gesteigerten Reproduzierbarkeit

von Ergebnissen [91].
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4 AKQUISITION ULTRAHOCHAUFGELOSTER MRT

DATEN

In diesem Kapitel wird die Aufnahme der bisher hochstaufgelosten Ti1-gewichteten struk-
turellen MRT Daten des Gehirns eines lebenden Menschen sowie die in dieser Disserta-
tion aufgebaute Vorverarbeitungspipeline beschrieben. Mit der daraus hervorgegange-
nen Publikation bei Scientific Data [33] stehen die Rohdaten des MRT Systems [122] sowie

samtliche unprozessierten und prozessierten Bilddaten [123] frei zur Verfligung.

4.1 DATENAKQUISITION

An dieser Studie hat ein mannlicher kaukasischer Proband im Alter von 32 Jahren ohne
bekannte neurologische Erkrankungen teilgenommen. Er stand schon in mehreren hun-
dert strukturellen und funktionellen MR-Studien bei Feldstarken von 3 und 7 Tesla als Pro-
band zur Verfligung und ist bekannt dafiir sich selbst bei ausschweifenden Messungen
von bis zu zweieinhalb Stunden nur wenig zu bewegen (Abbildung 4.1). Er wurde Uber den
Hintergrund der Studie in Kenntnis gesetzt und gab sowohl dafiir als auch zur Veroffentli-
chung aller Daten sein schriftliches Einverstandnis. Die Studie wurde durch die Ethikkom-

mission der Otto-von-Guericke Universitat genehmigt.

Die Datenakquise wurde mittels eines Ganzkorper-7 T MRTs (Siemens Healthineers, Er-
langen) und einer Kopfspule mit 32-Empfangskanalen (Nova Medical, Wilmington, Mas-

sachusetts, USA) durchgefiihrt. Die Implementierung der MPRAGE [124] Produktsequenz
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Displacement and rotation extracted from tracking information
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Abbildung 4.1: Exemplarische Darstellung der Translation und Rotation des Probanden wéahrend einer 52
minutigen Messung im MRT.

wurde dahingehend verédndert, dass sie eine Auflésungsmatrix von 2048x2048, die Auf-
nahme von bis zu 1024 Partitionen, sowie die Verwendung von Bewegungsinformationen
fiir die prospektive Bewegungskorrektur erlaubt. Das vollstandige Messprotokoll kann in

der Publikation eingesehen werden, die wesentlichen Parameter sind:

TR 3580 ms, TE 2,41 ms, T1 1210 ms, FA 5°, MatrixgroRe 880x880x640, SPF 6/8, PPF 8/8,
Asymmetrisches Echo: Ja, BW 440 Hz/px, FoV 220x220x160, ToA =52 Minuten

Obwohl sich der Proband vergleichsweise wenig wahrend MR-Messungen bewegt, liegt
die Bewegung deutlich oberhalb der Messauflésung, weswegen eine Bewegungskorrek-
tur zwingend erforderlich ist. Dafir wurde mit dem Moiré Phase Tracking System
(MT384i, Metria Innovation Inc., Milwaukee, WI, USA) eine prospektive Bewegungskor-
rektur verwendet. Die Aktualisierung der Position wurde vor dem Schreiben jeder k-Raum
Zeile vorgenommen. Die dazugehérige Kamera wurde oben an der Innenseite der Offnung
des MRT-Scanners so liber der Kopfspule befestigt, dass der Hals des Probanden im Sicht-
feld der Kamera liegt. Der Trackingmarker wurde an der Verlangerung einer individuell
hergestellten Kunststoffzahnschiene der sechs zentralen Zahne des Oberkiefers befestigt,
wodurch der Marker aus der Kopfspule heraus ragt und die Sichtlinie zur Kamera nicht
unterbrochen werden kann (Abbildung 4.2). Dadurch besteht eine rigide Verbindung zwi-
schen dem Marker und dem Oberkiefer weswegen die beobachteten Bewegungen des

Markers die rigiden Bewegungen des Schadels und damit des Gehirns widerspiegeln.
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Abbildung 4.2: Aufbau fir die Bewegungskorrektur mit dem Moiré Phase Tracking System. (a) Moiré Phase
Tracking Marker. (b) Individuell angefertigtes Mundstlick mit Verlangerung, damit der Marker aus der ge-
schlossenen Kopfspule herausragt. (c) Messaufbau fiir die Bewegungsverfolgung wahrend der MR Untersu-
chung. Abbildung aus [33].

4.2 VERARBEITUNGSPIPELINE

Die Verarbeitung der hier aufgenommenen Daten setzt sich aus der Rekonstruktion am
Scanner, Inhomogenitatskorrektur mittels SPM12, Ausrichtung entlang der AC-PC-Linie
und einem iterativen nichtlinearen Registrierungsverfahren und anschlieRender Mitte-
lung der Daten zusammen (Abbildung 4.3). Diese Mittelung ist notwendig, da das Signal
zu Rausch Verhaltnis eines einzelnen Datensatzes nicht ausreichend zur Quantifizierung
von kortikalen Strukturen ist (Abbildung 4.4). Daher wurden insgesamt acht solcher Da-
tensatze des gleichen Probanden in flinf Sitzungen lber einen Zeitraum von drei Monaten
aufgenommen. Die Mittelung dieser Daten erlaubt die Steigerung des SNR und ermoglicht
die spatere quantitative Auswertung. Die zur Mittelung verwendeten Methoden und Pa-

rameter entsprechen dem bis dato herrschenden Stand der Technik.
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Abbildung 4.3: Flussdiagramm der Vorverarbeitung der ultrahochaufgelosten MRT Daten, bestehend aus Re-
konstruktion, Inhomogenitatskorrektur, Ausrichtung entlang der AC-PC Linie, iterativer linearer und nicht-li-
nearer Registrierung sowie Mittelung der Daten. Abbildung aus [33].

51



Akquisition ultrahochaufgeloster MRT Daten: Verarbeitungspipeline

Abbildung 4.4: Darstellung eines einzelnen unbearbeiteten Datensatzes des gesamten Kopfes mit einer nomi-
nellen isotropen Auflésung von 250 pum.

Die Datenrekonstruktion wurde auf dem Rekonstruktionscomputer des Herstellers durch-
geflihrt. Die exakten Details der Rekonstruktionspipeline sind nicht 6ffentlich bekannt. Im
Grunde besteht sie allerdings aus zero-filling durch die Aufnahme des asymmetrischen
Echos und partiellen Fourier Akquisition in Schichtrichtung, einer Filterung des k-Raumes,
um Gibbs Ringing zu reduzieren und der anschlieRenden Fourier Transformation, um die
die Daten aus dem k-Raum in den x-Raum zu tberfiihren. Zur Rekombination der 32-Ka-
nile wurde die Implementierung des Herstellers von ,Adaptive Combine” [48] gewahlt.
Das zero-filling bei der partiellen Fourier Akquisition sowie das asymmetrische Echo fih-
ren wie in Kapitel 2.5 beschrieben zu einer Verbreiterung der Punktspreizfunktion [125]
um circa 20,5 respektive 13,7 %. Somit betragt die effektive Auflésung in Schichtrichtung
(L-R) circa 301 um und in Frequenzkodierrichtung (F-H) 284 um. Aufgrund dessen, dass
die genaue Rekonstruktionspipeline von Siemens nicht im Detail bekannt ist, ist es nicht
moglich auszusagen, wie die zusatzliche Filterung zur Verringerung von Gibbs Ringing die

effektive Auflosung im Detail beeinflusst.

Nach dem Export der MRT Daten vom Scanner im DICOM-Format wurden sie mit SPM12
in das NIfTI Dateiformat konvertiert und die Inhomogenitatskorrektur mit angepassten
Parametern fiir 7 T Daten mit SPM12 durchgefiihrt [126]. AnschlieRend wurden die Volu-
mina mit der ,Automatic Registration Toolbox” (ART) [127] rigide so transformiert, dass
die Commisura anterior und Commisura posterior in der gleichen axialen Schicht liegen,
sowie dass die linke und rechte Hemisphare durch die AC-PC Linie zwischen den Com-
misurae getrennt werden (Abbildung 4.5). AnschlieRend wurde der Bildursprung auf die
Commisura anterior in SPM12 gelegt. Dies beglnstigt die spatere Registrierung der Da-
tensatze zueinander aufgrund eines einheitlichen Ursprungs und der dhnlichen Ausrich-

tung.
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Abbildung 4.5: Axiale Ansicht nach automatischer Ausrichtung entlang der AC-PC Linie (blau). Die rote Mar-
kierung zeigt die Commisura anterior und die griine Markierung die Commisura posterior.

Zur Registrierung der Daten zueinander wurde ANTs in der vorkompilierten Version 2.1
(https://sourceforge.net/projects/advants/files/ANTS/ANTS_Latest/) verwendet. Nach
der Vorverarbeitung wurde zunachst aus allen Volumina das arithmetische Mittel gebil-
det, welches Initial als Vorlage fiir das Registrierungsverfahren dient (Abbildung 4.3). An-
schliefend wurden die Standardparameter fiir die rigide und affine Registrierung verwen-
det, welche jeweils 1000 Iterationen je Auflésung vorsahen sowie Mutual Information als
AhnlichkeitsmaR und einem Schwellenwert von 107° als Konvergenzkriterium. Bei der
nichtlinearen Registrierung wird standardmaRig die Kreuzkorrelation als AhnlichkeitsmaR
verwendet, jedoch wurde die Anzahl an Iterationen auf 20 bei einem Viertel der Auflo-
sung, 15 bei der halben Auflésung und 5 Iterationen bei nativer Auflésung reduziert
(Abbildung 7.1). AnschlieRend wurde aus den registrierten Volumina das arithmetische
Mittel gebildet, welches als Vorlage fiir die nachste Iteration des Registrierungsprozesses
diente. Insgesamt wurden vier Iterationen des gesamten Registrierungsverfahrens durch-
geflihrt, wobei die gesamte Prozessierzeit vier Wochen bei der Verwendung von bis zu 24
Threads je 2800 MHz sowie einem durchschnittlichen Speicherbedarf von 60 respektive
einem maximalen Speicherbedarf von 90 GB betrug. Die visuelle Betrachtung der Ergeb-
nisse diente als Abbruchkriterium nach vier Iterationen, da nach dieser Iteration nur sehr

geringe Unterschiede zu erkennen gewesen sind.

In Abbildung 4.6 werden die resultierenden Daten nach Inhomogenitatskorrektur und ret-

rospektiver Mittelung im Vergleich zu einer isotropen Aufldsung von 1 mm und 500 um
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Abbildung 4.6: Koronale und sagittale Ansicht bei unterschiedlichen isotropen Auflésungen von 1 mm, 500 um
sowie 250 um. Abbildung aus [33].
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des gleichen Probanden dargestellt. In dem roten Kasten werden neben anderen Struktu-
ren sowohl die Mamillarkérper als auch Hippocampus und die Amygdala darstellt. Mit
zunehmender Auflosung konnen die Strukturen erheblich besser voneinander unterschie-
den werden. Die Amygdala und der Hippocampus werden durch ein diinnes Band beste-
hend aus weiRer Substanz voneinander separiert. Dieses ist bei hoheren Auflésungen
trotz eines Verlustes an Signal deutlich erkennbar [128]. In dem gelben Kasten ist vor-
nehmlich die Trennung zwischen grauer und weiller Substanz sowie die Darstellung der
Dura mater abgebildet, welche sich bei einer Auflosung von 250 um scharf abgrenzt. Im
blauen Kasten wird das Corpus striatum detailliert dargestellt und erlaubt die Abgrenzung
von subkortikalen Strukturen wie Pulvinar, Nukleus caudatus oder Putamen. Die Foliae
cerebelliwerden in dem griinen Kasten erst bei einer Auflésung von 250 um deutlich sicht-

bar.

DiskusSION

Zur Aufnahme von ultrahochaufgelosten Daten sind derzeit drei Komponenten essentiell:
ein Ultrahochfeld-MRT mit mindestens 7 T, ein System zur Korrektur von Bewegungen
sowie ein Proband, welcher bereit ist sich flir mehrere Stunden in das MRT zu legen. Auf-
grund der sequentiellen Natur der Aufnahme von Daten mittels MRT ist die Datenakqui-
sition inhadrent langsam. Durch Bewegungen des zu untersuchenden Objektes wahrend
der Datenakquisition treten Bewegungsartefakte auf und die effektive Auflésung redu-
ziert sich. Die Reduktion an relativem SNR durch die Aufnahme kleinerer Voxel kann nur
durch die Mittelung von mehreren Datensatzen, durch Verwendung hoherer Feldstarken
oder effizientere Sequenzen kompensiert werden. Ohne besondere Techniken steigt die
Akquisitionszeit linear entsprechend der Anzahl an Mittelungen an, wobei mit langerer
Akquisitionszeit iblicherweise wiederum mehr Bewegungen wahrend der Messung auf-
treten. Dies zeigt deutlich, dass die Verwendung von Bewegungskorrektur zwingend er-

forderlich ist fir die Akquisition von ultrahochaufgeldsten Daten.

Die Parameter wurden mit dem Ziel gewahlt einen dreidimensionalen Datensatz des voll-
standigen menschlichen Gehirns mit einer nominellen Auflésung von 250 um zu akquirie-
ren — und damit der bis dato hochsten Auflosung bei der Aufnahme des gesamten
menschlichen Kopfes in vivo zu entsprechen. Um das Signal zu Rausch Verhaltnis durch
retrospektive Mittelung der Datensatze zu verbessern, wurden acht einzelne Volumina in
funf verschiedenen Sitzungen in einer Zeitspanne von drei Monaten aufgenommen. Die

extrem hohe Auflosung grenzt die Parametrisierung der Sequenz erheblich ein. Um die
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Daten innerhalb einer Inversionszeit aufnehmen zu konnen —welche einen guten Kontrast
zwischen weier und grauer Substanz ergibt — musste eine vergleichsweise hohe Band-
breite von 440 Hertz pro Pixel und eine partielle Fourier Akquisition in Schichtrichtung von
6/8 sowie das asymmetrische Echo verwendet werden. In Kombination mit der verwen-
deten kommerziellen 32-Kanalspule fiihrt dies zu Signalausléschung aufgrund von By -In-
homogenitat und extrem niedrigem Signal zu Rausch Verhéltnis in einigen Gehirnregio-
nen, wie den tiefen Hirnregionen und Temporallappen, was nur bedingt durch die Mitte-

lung von einigen wenigen Datensatzen kompensiert werden kann.

Eine Methode zur Verbesserung des lokalen Bf in den Temporallappen besteht in der
Verwendung von dielektrischen Pads, welche die dielelektrische Permittivitdt beeinflus-
sen und somit zu lokalen Manipulationen des B;-Feldes fiihren [129]. Bei korrekter Lage-
rung kann die Homogenitat der Intensitatsverteilung in den Temporallappen auf Kosten
von anderen Regionen gesteigert werden. Eine andere Methode zur Steigerung der Ho-
mogenitat ist ,parallel transmit” (PTx) [130]. Bei PTx senden mehrere Sendespulen ver-
schiedene Anregungspulse gleichzeitig aus, entweder ohne (aktiver HF Shim) oder mit
(,,parallel transmission”) der Applikation von zeitlich verdanderlichen Gradienten, womit
sehr homogene Anregungsfelder generiert werden kénnen. Darliber hinaus kénnen selbst
gebaute Spulen sowohl die Homogenitat verbessern als auch durch die Verwendung von
einer groRReren Anzahl an Spulenelementen mit kleinerem Durchmesser das Signal zu
Rausch Verhaltnis verbessert werden. Eine weitere Moglichkeit zur Verbesserung des SNR
bei der Akquisition von ultrahochaufgeldsten Daten kdnnte eine GRAPPA-Beschleunigung
in Schichtrichtung sein [131]. Dadurch kann die Bandbreite reduziert werden, was sich
unmittelbar positiv auf das Signal zu Rausch Verhaltnis auswirkt, sowie das Tl, wodurch
der Kontrast zwischen weifler und grauer Substanz manipuliert werden kann. Dariiber
hinaus kann das effektive SNR je Zeit beispielsweise durch eine Adaption der k-Raum ge-
wichteten Akquisition [132] fir die MPRAGE Sequenz gesteigert werden. Die Verwendung
von TR-FOCI [133] Pulsen reduziert zudem Suszeptibilitatsartefakte an den Grenzschich-
ten zwischen Luft und Gewebe, wie sie beispielsweise in den Temporallappen und dem

inferioren Frontallappen auftreten (Abbildung 4.7).

Die einzigen vergleichbaren (veroffentlichten) strukturellen in vivo MRT Daten wurden
von Federau & Gallichan [125] aufgenommen. Sie besitzen eine nominelle isotrope Auf-
[6sung von 330 um und sind damit im Voxelvolumen etwas mehr als doppelt so groR als

der hier gezeigte Datensatz. Der Vorteil der in dieser Studie aufgenommen Daten liegt

56



Akquisition ultrahochaufgeloster MRT Daten: Verarbeitungspipeline

Abbildung 4.7: barstellung der Inhomogenitat einer MPRAGE-Sequeni bei 7T akquiriert (a) und mit leicht re-
duzierter Inhomogenitat im Cerebellum sowie deutlich weniger ausgepragtem Suszeptibilitdtsartefakt ober-

halb des Sinus paranasales durch Applikation des TR-FOCI Inversionspulses (b).

allerdings darin, dass sie innerhalb einer einzelnen Sitzung aufgenommen werden konn-
ten, da die gesamte Akquisitionsdauer weniger als zwei Stunden betragt. Zur Bewegungs-
korrektur wurde eine retrospektive Korrekturmethode verwendet [134]. Wahrend der
Datenakquisition wird in der Totzeit der Sequenz eine Aufnahme des Fetts des Schadels
aufgenommen. Die daraus ermittelte Positionsinformation wird zur retrospektiven Bewe-

gungskorrektur verwendet.

Trotz der Mittelung von allen acht Datensatzen ist das Signal zu Rausch Verhéltnis nicht
ausreichend hoch, um eine quantitative Auswertung durchfiihren zu kénnen. Dement-
sprechend werden im Anschluss an dieses Kapitel unterschiedliche Methoden zur Verbes-
serung der Bildqualitat vorgestellt, die nach der Veréffentlichung der Daten untersucht
wurden. Aufgrund der Gberaus langen reinen Computerrechenzeit von der Rekonstruk-
tion bis zur quantitativen Auswertung von mehreren Monaten konnten die Ergebnisse aus
diesen Kapiteln nicht auf die aufgenommenen 250 um Daten innerhalb der Dissertation
angewandt werden. Entsprechend sind die jeweiligen Kapitel als eigenstandig zu sehen,

weswegen teilweise auch neue Daten fiir die folgenden Studien aufgenommen wurden.
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5 REKONSTRUKTION

In diesem Kapitel wird eine eigens entwickelte Rekonstruktionspipeline vorgestellt. Diese
wurde bendétigt, um sowohl die hier zu untersuchende Rauschfilterung wahrend der Re-
konstruktion (Kapitel 5.2) als auch um die Mittelung von komplexen Bilddaten (Kapitel

7.3) umsetzen zu kdénnen.

5.1 REKONSTRUKTIONSPIPELINE

An die Rekonstruktionspipeline wurden einige Kriterien im Hinblick fiir die Verarbeitung
von ultrahochaufgel6sten Rohdaten gestellt. Sie soll die Verarbeitung von Rohdaten die
groRer sind als der verfligbare Arbeitsspeicher ermdglichen, da ein Rohdatensatz des
250 um Daten mit 150 GB die Kapazitdt der meisten Desktop-Computer aktuell tUber-
steigt. Der Aufbau soll zudem die Rekonstruktion soweit wie moglich parallelisieren, um
die Prozessierzeit zu reduzieren. Dariiber hinaus miissen komplex-wertige Daten und
nicht nur Magnituden- oder Phasendaten ausgegeben werden kénnen. Um die Mittelung
von komplexen Daten umsetzen zu kdnnen wurde ein Algorithmus zur Phasenkorrektur
implementiert. Zur Steigerung des SNR oder um moglicherweise die Anzahl an Mittelun-
gen zu reduzieren wurden zudem Rauschfilter implementiert, die wahrend der Rekon-

struktion verwendet werden kénnen.

Um moglichst viele Vorarbeiten von anderen Wissenschaftlern zu nutzen und eine mog-

lichst grolRe Portabilitat zu gewahrleisten, wurde die Rekonstruktionspipeline in MATLAB
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Extraktion . ) . Phasen- Kombination .
el =+ Dekorrelation =» Rauschfilter =# K-Raum-Filter =» ase - ° b an =+ Bildausgabe
der Rohdaten korrektur der Kandle

Abbildung 5.1: Flussdiagramm der Rekonstruktionspipeline.

geschrieben. Sie besitzt eine Vielzahl an Funktionen, die in dem Flussdiagramm in Abbil-
dung 5.1 dargestellt sind. Nach der Extraktion der Rohdaten, werden die Kanale basierend
auf Rauschdaten dekorreliert, wodurch das Rauschen additivem weilen GaulSschen Rau-
schen entspricht [39]. Dies ist von Vorteil, da viele Algorithmen zur Rauschunterdriickung
nicht der medizinischen Bildgebung entspringen und daher nicht auf deren Besonderhei-
ten zugeschnitten sind. AnschlieRend wird mit einem 3D Tukeyfilter der k-Raum zur Re-
duktion von Gibbs Ringing gefiltert und die Phasenkorrektur appliziert, welche fiir die Mit-
telung der komplexen Daten erforderlich ist. AbschlieRend werden die Kanale kombiniert

und das resultierende Bild im NIfTI Format ausgegeben.

Fiir die Extraktion der Rohdaten des Scanners wurde das MATLAB Skript ,,mapVBVD*” von
Philip Ehses implementiert [135]. Die aufgebaute Rekonstruktionspipeline wurde mit par-
tiell und vollstéandig abgetasteten Fourier k-Raum sowie mit GRAPPA-beschleunigten GRE
Daten getestet. Fiir die GRAPPA Rekonstruktion wurde frei verfligbarer Code von Michael
Lustig verwendet [136]. Die Extraktion von anderen Rohdaten ist innerhalb von mapVBVD
grundsatzlich moglich, wodurch eine Erweiterung auf weitere Anwendungen gegeben ist.
Die weitere Rekonstruktion konnte anschlieBend beispielsweise mit den ,Berkeley

Reconstruction Tools” (BART) realisiert werden [137].

Um Rohdaten, welche groRRer sind als der Arbeitsspeicher, in den x-Raum transformieren
zu kénnen, werden die k-Raum Daten je Schicht aus den Rohdaten extrahiert. Dies bietet
zugleich eine einfache Moglichkeit der Parallelisierung und erlaubt direkt die Applikation
der Dekorrelation, welche in Chunks von Schichten erfolgt. Im Anschluss daran werden
die Daten jeweils pro Kanal verarbeitet, wodurch ebenfalls eine einfache Form der Paral-
lelisierung ermoglicht wird. Je nachdem wie viele CPUs verwendet werden, kann die Re-

konstruktionszeit deutlich reduziert werden:

TSingle
Trecon = 2X 51

wobei gilt 2% < Ngj, mit X = |log, Ncpy |, Ncpder Anzahl an zu rekonstruierenden Kana-

len beziehungsweise Chunks an Schichten, N-p;; der Anzahl an verwendeten CPUs, |:] als
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5 10 15 20 25 30 5 10 15 20 25 30

Abbildung 5.2: Darstellung einer Kovarianzmatrix einer 32-Kanal Kopfspule bestimmt aus separat aufgenom-
menem Rauschen (links) sowie der aus der Kovarianzmatrix bestimmten Dekorrelationsmatrix (rechts).

der Abrundungsfunktion, Ts;ng;e der Rekonstruktionszeit ohne Parallelisierung und

Trecon der gesamten Rekonstruktionszeit.

Der erste Schritt bei der Rekonstruktion des x-Raums ist die Entfernung der zusatzlichen
Punkte des Readout Oversampling. Beim Readout Oversampling werden doppelt so viele
Punkte in Frequenzkodierrichtung akquiriert ohne die Akquisitionszeit zu verlangern,
wodurch mogliche Wrap-Around Artefakte in Frequenzkodierrichtung eliminiert werden.
Im Anschluss daran werden die Kanéle dekorreliert. Dafiir wird zunachst die Kovarianz-

matrix (Abbildung 5.2, links) anhand von Rauschdaten bestimmt:
* T
R(x) = (SN(X)) ) (SN(X)) 5.2

wobei Sy (x) das Signal der Rauschdaten jedes Kanals ist. AnschlieBend wird die Dekorre-

lationsmatrix bestimmt
1 T
W) = ((R-loo)z) 53

Die Dekorrelationsmatrix (Abbildung 5.2, rechts) wird nun mit der Bildmatrix multipliziert,

um das Signal der dekorrelierten Kanalen zu erhalten
S(x) = 8(x) - W(x) 5.4

wobei $(x) dem Signal der korrelierten Kanale entspricht. Nach erfolgreicher Dekorrela-
tion entspricht die Kovarianzmatrix von S(x) der Einheitsmatrix.
Da bisher keinerlei Interpolation, Filterung oder Kanalkombination stattgefunden hat,

entspricht das Rauschen nach der Dekorrelation in jedem Kanal additivem weillem Gaul3-
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Tukey Fenster mit variierender Verjiingung
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Abbildung 5.3: Verjlingung eines Tukey Fensters. Bei minimaler Verjiingung wird das Tukey Fenster zum
Rechteck Fenster und bei maximaler Verjlingung zum Hanning Fenster.

verteiltem Rauschen. Entsprechend kénnen an diesem Punkt die Rauschfilter auf die Da-
ten angewendet werden. Falls das asymmetrische Echo oder die partielle Fourierakquisi-
tion genutzt wurde, kann anschliefend der k-Raum mit ,,zero filling” aufgefillt werden.
Danach wird durch Applikation eines 3D Tukey-Fensters im k-Raum Gibbs Ringing redu-
ziert. Gibbs Ringing tritt an scharfen Kanten im Bildraum auf und duRert sich als wieder-
holende Darstellung dieser Kante. Es entsteht aufgrund der Trunkation des k-Raums. Die-
ser Effekt kann durch die Filterung des k-Raums reduziert werden, welche die Randinfor-
mation des k-Raums glattet. Dadurch wird allerdings die effektive Auflésung des resultie-
renden Bildes aufgrund der Verbreiterung der Punktspreizfunktion verschlechtert. Klassi-
scherweise kdnnen dafiir Lanczos sigma oder Filterung mit einem Hanning-Fenster ver-
wendet werden. Die Verwendung einer Tukey-Fensterfunktion kann die daraus resultie-
rende Unscharfe reduzieren, da die Verjingung des Tukey-Fensters manipuliert werden
kann. Bei maximaler Verjingung wird das Tukey-Fenster zum Hanning-Fenster, wahrend
es bei minimaler Verjlingung zur Rechteck-Funktion wird (Abbildung 5.3). Je groRRer die
Verjiungung ist, desto unschéarfer wird das Bild. Allerdings reicht schon eine vergleichs-
weise geringe Verjuingung des Tukey-Fensters aus, um das Gibbs Artefakt deutlich zu re-
duzieren (Abbildung 5.4).

Nach der k-Raum-Filterung wird die Phaseninformation der Daten basierend auf einem
,total variation“-Ansatz korrigiert [138]. Dies ist notwendig, wenn am Ende der Rekon-
struktion komplex-wertige Daten gemittelt werden sollen. Andernfalls kann es aufgrund
der unterschiedlichen Phaseninformationen zu Signalinhomogenitdten oder sogar Signal-

ausléschungen kommen.
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Abbildung 5.4: Tukey Fensterfunktion mit variierender Verjlingung. Oben: Bei minimaler Verjlingung von null
wird aus dem Tukey Fenster die Rechteck-Funktion. Mitte: Bei maximaler Verjingung von eins wird aus dem
Tukey Fenster die Hanning-Funktion, wodurch die Punktspreizfunktion sehr stark verbreitert wird und zu einer
Verschlechterung der effektiven Aufldsung von circa 72 % fihrt. Unten: Bei einer Verjiingung von 0,2 ist eine
deutliche Reduktion des Gibbs Ringing zu erkennen, wahrend sich die Punktspreizfunktion nur um nahezu
12% verbreitert.

Zur Kombination der Kanale wurden zwei Methoden in der Rekonstruktionspipeline im-
plementiert. Einerseits ,,(root) sum of squares” und andererseits ,,adaptive combine” [48].
Die Implementierung von ,adaptive combine” basiert auf dem urspriinglichen MATLAB
Code von Walsh & Griswold mit den Funktionalitdten entsprechend der Publikation. Die-
ser Code wurde von Kollegen aus Tibingen und Wirzburg um eine Moglichkeit der Spu-
lenkompression mittels Singuldrwertzerlegung [139] und um die Berticksichtigung von 3D
Blocken bei der adaptiven Rekonstruktion erweitert. Im Rahmen dieser Dissertation

wurde der Code zusatzlich parallelisiert. Dafiir werden die Schichten in Chunks aufgeteilt,
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welche parallel verarbeitet werden kénnen. Um Randeffekte zu vermeiden werden ent-
sprechend + die Halfte der BlockgroRRe in Schichtrichtung mehr Schichten je Chunk be-
ricksichtigt. Bei einem 3D-Block der GrofRe 20x20 und 10 Schichten je Chunk, werden die
entsprechenden 5 Schichten vor und nach dem Chunk bei der Bestimmung der Wich-
tungsfaktoren angehangt — insgesamt besteht damit der Chunk also aus 20 Schichten.
Ohne Berticksichtigung der zusétzlichen Schichten reduziert sich die gesamte Prozessier-
zeit der Kanalkombination durch die Parallelisierung entsprechend der Formel bei der Re-
konstruktion:

TSingle

Trecon = 2X 5.5

wobei gilt 2% < Ngj, mit X = |log, Nepy |, Ncpder Anzahl an Chunks, Ngpy der Anzahl an
verwendeten CPUs, || als der Abrundungsfunktion, Ts;, 4, der Rekonstruktionszeit ohne
Parallelisierung und Tgrecon der gesamten Rekonstruktionszeit. Mit Beriicksichtigung der

zusatzlichen Schichten erweitert sich die Formel 5.5 zu:

_ TSingle NSlc + BSSlc
Trecon = 2X : Ng, 5.6
c

Mit Ng; als der Anzahl an Schichten je Chunk und BSg;. der Blockgrof3e in Schichtrichtung.

Nachdem die Kanale kombiniert sind, kobnnen korrekt orientierte Volumina im NIfTI For-
mat geschrieben werden. Dabei konnen sowohl Magnituden- als auch Phasenbilder sowie
komplex-wertige Daten ausgegeben werden. Die korrekte Orientierung wird aus den Po-
sitionsinformationen der Rohdaten bestimmt. Der korrekte Koordinatenursprung konnte
daraus allerdings nicht abgeleitet werden, weswegen dieser immer auf das Zentrum des
Volumens gesetzt wird. Im Anschluss daran wurden zudem Funktionen zur Inhomogeni-
tatskorrektur und Skull-Stripping mit SPM12 [57] sowie die 3D Verzerrungskorrektur nach
Yarach et al. [140] implementiert. Da der Koordinatenursprung derzeit nicht aus den Roh-
daten extrahiert wird, ist flr die Verzerrungskorrektur jedoch die Verwendung eines
DICOM-Referenzdatensatzes erforderlich, aus dem der korrekte Koordinatenursprung er-
mittelt wird.

Um die Anwendungsfreundlichkeit zu steigern wurden Funktionen implementiert, die ba-
sierend auf der zur Verfligung stehenden Hardware die maximale Anzahl an CPUs sowie
Anzahl an parallel zu verarbeiteten Schichten und Kanadlen automatisch bestimmt. Alle
implementierten Optionen konnen durch ,true” und , false“-Flags aktiviert respektive de-

aktiviert werden.
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5.2 RAUSCHFILTERUNG WAHREND DER REKONSTRUKTION

Die Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion bietet einen wesentlichen Vorteil gegen-
Uber der Filterung nach der Rekonstruktion. Wie in den Grundlagen beschrieben veran-
dert sich die Statistik des Rauschens je nach Verarbeitung der Daten wahrend der Rekon-
struktion. Im Teilgebiet der Computervision wird eine Vielzahl an Algorithmen zur Entrau-
schung entwickelt, da diese allerdings in der Regel ausschlieRlich flir GauRverteiltes Rau-
schen geeignet sind, kdnnen sie flir gewdhnlich nicht auf MRT Daten angewandt werden,
welche oftmals eine Riceverteilung im Rauschen aufweisen [39]. Wenn jedoch die Rausch-
filterung je Kanal unmittelbar nach der Transformation des k-Raums vorgenommen wird,
folgt das Rauschen der GauRverteilung. Mit der hier vorgestellten Methode kénnen un-
mittelbar eine Vielzahl von konventionellen Algorithmen und neuronalen Netzwerken zur
Rauschunterdriicken angewandt werden. Obwohl diese Technik hier nur mit strukturellen
Daten verwendet wird, ist eine Ubertragung auf alle MRT Daten méglich, solange diese

GauRverteiltes Rauschen aufweisen.

DATENAKQUISITION

Zum Testen der Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion wurden Daten eines jungen
gesunden mannlichen kaukasischen Probanden (Alter: 34 Jahre) aufgenommen. Die Stu-
die wurde von der Ethikkommission der Otto-von-Guericke Universitat genehmigt und der
Proband gab seine schriftliche Einwilligung sowohl fiir die Teilnahme an der Studie als

auch die Benutzung der Daten.

Die Daten wurden mit einem 7 T Magnetresonanztomographen (Siemens Healthineers,
Erlangen, Deutschland) und einer 32-Kanal-Empfangsspule (Nova Medical, Wilmington,
Massachusetts, USA) akquiriert. Es wurden insgesamt neun vollstiandig gesampelte Da-
tensatze mit einer isotropen Auflésung von 700 pum innerhalb einer einzelnen Sitzung auf-
genommen. Alle Datensatze wurden mit der MPRAGE Sequenz und TR-FOCI Inversions-
puls mit T;-Wichtung akquiriert (TR: 2500 ms, TE: 2.55 ms, Tl: 1050 ms, BW: 320 Hz/px,
MatrixgrofRe: 320x320x224, TA: 800 s). Bei den ersten vier Datensatzen wurde ein ge-
wohnlicher Flipwinkel von 5 ° gewahlt, wahrend dieser bei den Datenséatzen funf bis acht
auf 1 ° reduziert wurde, um kiinstlich einen Datensatz mit geringem SNR zu generieren.
Bei dem neunten Datensatz wurde der Flipwinkel auf 0 ° gesetzt, um einen vollstédndigen
Rauschdatensatz zu erhalten. Alle Bilddaten wurden zudem mit prospektiver Bewegungs-

korrektur (MT384i, Metria Innovation Inc., Milwaukee, WI, USA) aufgenommen.
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DATENVERARBEITUNG

Die Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion findet nach der Dekorrelation und vor
der Kombination der Kanale statt, weswegen das Rauschen in den komplexen Daten
Gauldverteilt ist [39]. Als Rauschfilter wurden in diesem Vergleich der BM4D [141] und das
DnCNN [142] einbezogen. BMA4D ist ein klassischer Rauschfilter und wird seit seiner Ent-
wicklung in nahezu allen Studien, sowohl im Bereich der Computervision als auch in MRT-
Studien, bei denen Algorithmen zur Reduzierung von Rauschen verwendet werden, zum
Vergleich herangezogen [143]. Das DnCNN liegt als vortrainiertes Netzwerk der , Neural
Network Toolbox” von MATLAB bei. Es wurde mit Graustufenbildern trainiert, welche mit

kunstlich addiertem GauRverteiltem Rauschen von variierender Starke versehen wurden.

BMA4D gehort zu der Gruppe der sogenannten ,,non-local means“-Filtern (NLM), welche
von Buades et al. [144] begriindet wurden. Viele Methoden beziehen nur lokale Informa-
tionen in einer kleinen Nachbarschaft mit ein, weswegen kleine Strukturen als Rauschen
eingestuft und entfernt werden. Beispielsweise fihrt die Applikation eines einfachen
Gaulifilters zu einer deutlichen Reduzierung des Rauschens, allerdings werden kleinere
Strukturen bis zur Unkenntlichkeit verwischt. Im Gegensatz dazu nutzen NLM Filter die
Selbstdhnlichkeit des Bildes aus indem nach ahnlichen Blécken gesucht wird zu dem Block
der gerade entrauscht werden soll. Die Intensitat des Voxels berechnet sich dabei als ge-
wichtetes Mittel Uber alle Voxel des Bildes. Dabei werden die Voxel starker gewichtet,
deren Nachbarschaft der Nachbarschaft des zu untersuchenden Voxels mehr gleicht unter
Bericksichtigung der Euklidischen Distanz. Seit der Erweiterung um eine dreidimensio-
nale Filterung der gefundenen Blocke sind diese sogenannten block-matching 3D (BM3D)
Filter [145] und ihre Varianten der Stand der Technik. Der groRe Unterschied zu anderen
NLM Filtern liegt darin, dass nicht nur ein eindimensionaler Filter tiber die Blocke benutzt
wird, sondern eine dreidimensionale unitare Sparlichkeitstransformation. Diese Transfor-
mation wird anschlieRend mit einem Schwellenwert und Wiener Filter bearbeitet, um die
hohen Frequenzen des Rauschens zu entfernen. Nach der inversen Transformation wird
der Block durch Wichtung jedes dhnlichen Blocks basierend auf seiner Distanz und Varianz
korrigiert. Dieser Filter ist auch im Vergleich zur Rauschkorrektur mittels neuronalen Net-
zen noch der Stand der Technik. Mit einer Erweiterung flir dreidimensionale Daten wurde

schlieRlich der BM4D [141] entwickelt.
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Da die Filter nicht fur den Einsatz auf komplexwertigen Bilddaten ausgelegt sind, werden
die Daten in ihren Real- und Imaginarteil aufgespalten. Die Algorithmen zur Rauschreduk-
tion werden anschlieBend separat auf beiden Teilen und je Kanal angewandt. Abschlie-
Rend wird der Real- und Imaginarteil wieder zu einem komplexwertigen Bild zusammen-
gefligt. Um die Qualitat der Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion beurteilen zu
kénnen, muss die Bildqualitdt objektiv gemessen werden. Es gibt sehr viele unterschiedli-
che Leistungsmetriken, die die Bildqualitat widerspiegeln. Zu den meistverwendeten zah-
len ,root mean square error” (RMSE), ,peak signal to noise ratio” (PSNR) und ,,structural
similariy index metric” (SSIM) sind. PSNR basiert auf der mittleren quadratischen Abwei-

chung (,mean squared error”, MSE) und berechnet sich nach:

peakval?
PSNR = 10logy | ———

wobei peakval sich aus dem Datentyp (zum Beispiel 255 fiir uint8) und MSE nach folgen-

der Gleichung aus dem Bild Y und seiner Referenz X ergibt:
1 n
MSE =" (= %)’ 5.8
i=1

Der SSIM bestimmt sich folgendermalien:

SSIM(x,y) = [L(x, )]% - [cCe IF - [s(x, )] 5.9
Mit
21ty + €y
I(x,y) = #
Hx + #y + Cl
20,0, + C,
c(x,y) = %
oy +ay; +(,
_ Oxy + C3
stxy) = ox0y, + C3

wobei Uy, Uy, 0y, 0, und ay, die lokalen Mittelwerte, Standardabweichungen und die

Kreuzkorrelation darstellen. Damit beschreibt [ die Lumineszenz, ¢ den Kontrast und s die
. o . . .

Struktur. Mita = =y =1und (3 = 72, welches die Standardparameter sind, verein-

facht sich der SSIM zu:

(Z#xﬂy + Cl)(zo-xy + CZ)
(% + 15 + C) (0% + a5 + ()

SSIM(x,y) = 5.10
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Als Referenz fiir die Bestimmung des PSNR und SSIM wurden die 700 um Daten mit ho-
hem SNR rigide zu dem ersten dieser Datenséatze co-registriert und das arithmetische Mit-
tel daraus gebildet. Um die Qualitat der Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion er-
mitteln zu kénnen, wird zum Vergleich jeweils das PSNR und SSIM von einem Datensatz
mit hohen SNR, einem Datensatz mit niedrigem SNR und vier gemittelten Datensatzen mit
niedrigem SNR ohne Rauschfilterung und mit Rauschfilterung nach Rekonstruktion ange-
geben. Die Rauschfilter erfolgte entweder mit dem DnCNN oder BM4D, wobei BM4D mit
einer manuellen konservativen Einstellung und dem vordefinierten ,,modified profile”,
welches einer starken Filterung entspricht, verwendet wurde. Abbildung 5.5 zeigt die Re-
ferenz und die resultierenden Bilddaten nach Rauschfilterung sowie die ermittelten

Werte des SSIM und PSNR.

ERGEBNISSE

In allen drei Anwendungen fiihrt BM4D in beiden verwendeten Filterstarken sowohl zu
einer Verbesserung des SSIM als auch PSNR. Bei dem einzelnen Datensatz mit hohem SNR
(Abbildung 5.5, a-e) wird der SSIM bei der Verwendung des BM4D nach der Rekonstruk-
tion mit der konservativen Einstellung von 0,885 auf 0,898 verbessert (Abbildung 5.5, b),
das PSNR von 26,94 auf 27,14. Mit der konservativen Einstellung kann der SSIM um
3,5 Prozentpunkte auf 0,92 und das PSNR um 0,41 dB verbessert werden. Visuell ist eine
leichte Reduktion des allgemeinen Rauschens, bei Konservierung von Detailinformatio-
nen, zu erkennen (Abbildung 5.5, c). Mit dem ,,modified profile” von BM4D steigt der SSIM
um 1 Prozentpunkt von 0,885 auf 0,895 (Abbildung 5.5, d) und das PSNR auf 26,76. Visuell
ist durch die starke Filterung ein Verlust an Detailinformationen zu erkennen. Das im ur-
springlichen Bild vorhandene Rauschen ist deutlich reduziert. Bei der Anwendung des
DNnCNN auf den Datensatz mit hohem SNR nimmt der SSIM um 1,8 Prozentpunkte ab, das
PSNR sinkt um 1,36 auf 25,58 dB (Abbildung 5.5, e). Visuell sind keine deutlichen Unter-
schiede zur Rauschfilterung mit dem konservativen BM4D zu erkennen — die Rauschfilte-
rung ist ahnlich konservativ, bei Erhaltung von Detailinformationen. Die Ursache fir die

Reduktion des SSIM muss noch untersucht werden.

Bei dem einzelnen Datensatz mit wenig SNR (Abbildung 5.5, f-j) steigert sich der SSIM bei
konservativer Einstellung des BM4D nach der Rekonstruktion von 0,367 um 6,8 Prozent-
punkte auf 0,435, wahrend das PSNR von 21,22 um 0,95 dB ansteigt (Abbildung 5.5, g).

Mit konservativer Einstellung wahrend der Rekonstruktion steigt der SSIM um 21,1 Pro-
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0512/2331  0,569/2359  0,719/2559  0,837/2585 0,741/ 23,58

Abbildung 5.5: Rauschfilterung mit Angabe des ,,Structural Similarity Index Metric” (SSIM) und ,,Peak Signal to
Noise Ratio” (PSNR) im Vergleich zur oben gezeigten Referenz. Die Referenz wurde aus vier gemittelten Da-
tensadtze mit hohem SNR desselben Probanden gebildet. Die Histogramme der Bilder wurden an das der Re-
ferenz angeglichen und die Fensterung ist identisch. a-e) Ein Datensatz mit hohem SNR. f-j) Ein Datensatz mit
geringem SNR. k-0) Vier gemittelte Datensatze mit niedrigem SNR. Von links nach rechts: Ohne Rauschfilte-
rung, Rauschfilterung nach Rekonstruktion mit BM4D und konservativer Einstellung, Rauschfilterung wahrend
der Rekonstruktion mit BM4D und konservativer Einstellung, Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion
mit BM4D und starker Filterung, Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion mit DnCNN.

zentpunkte auf 0,578, das PSNR steigt auf 24,37 (Abbildung 5.5, h). Das Rauschen ist deut-
lich reduziert, aber weiterhin vorhanden. Detailinformationen, sofern sie aus dem Rau-
schen heraustreten, wie die Gefdlle im unteren Drittel des Bildes, sind dabei weiterhin
erhalten. Bei der Rauschfilterung mit dem , modified profile” steigert sich der SSIM sogar
um 46,2 Prozentpunkte auf 0,829. Das PSNR erreicht seinen hdochsten Wert bei diesem
Datensatz von 25,86 (Abbildung 5.5, i). Das Rauschen ist erheblich reduziert, allerdings
sind Detailinformationen deutlich verwischt. Im Vergleich zu Abbildung 5.5, e erscheint
die effektive Auflosung reduziert. Bei der Filterung mit DnCNN wird der SSIM auf 0,658
verbessert und das PSNR auf 23,19 dB (Abbildung 5.5, j). Das Rauschen ist im Hintergrund
besser als bei konservativer Filterung mit BM4D unterdriickt, allerdings im Vordergrund
erscheint die Filterung auf dhnlichem Niveau zu sein. In den Temporallappen ist eine late-

ral zunehmende Verwischung des Bildes deutlich zu erkennen.
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Abbldung 5.6: Visueller Vergleich nach Rauschfilterung wahrend Rekonstruktion von Daten mit hohem SNR.
Die Histogramme der Volumina wurden angeglichen und die Fensterung ist identisch. (a) Ohne Filterung. (b)
Filterung mit BM4D bei konservativer Einstellung. (c) Filterung mit DnCNN.

Bei der Rauschfilterung des viermal gemittelten Datensatzes mit niedrigem SNR
(Abbildung 5.5, k-o0) verbessert sich der SSIM bei der konservativen Einstellung des BM4D
nach Rekonstruktion von 0,512 auf 0,569 und das PSNR von 23,31 auf 23,59 dB (Abbildung
5.5, 1). Bei konservativer Einstellung des BM4D wahrend der Rekonstruktion verbessert
sich der SSIM um 20,7 Prozentpunkte auf 0,719 und das PSNR auf 25,59 (Abbildung 5.5,
m). Visuell ist das Rauschen leicht reduziert und die Detailinformation scheint erhalten.
Mit dem ,modified profile” steigert sich der SSIM auf 0,837 und damit um 32,5 Prozent-
punkte, das PSNR steigt auf 25,85 (Abbildung 5.5, n). Wie bei dem einzelnen Datensatz
sind auch hier Detailinformationen verloren gegangen, das allgemeine Rauschen ist aller-
dings deutlich reduziert. DNCNN verbessert den SSIM auf 0,741 bei einem PSNR von
23,58 dB, jedoch zeigt sich auch hier eine Verwischung der Bildinformationen lateral zu-
nehmend im Bereich der Temporallappen (Abbildung 5.5, o). Abgesehen davon ist das
Rauschen sichtlich starker reduziert als bei der Verwendung des konservativen BM4D, bei

Erhaltung einiger Details.

Die Bestimmung des PSNR sowie SSIM bei der Rauschfilterung des viermal gemittelten
Datensatzes mit hohem Signal zu Rausch Verhaltnis kann nicht durchgefiihrt werden, da
der Datensatz zu sich selbst nicht als Referenz geeignet ist. Daher ist in Abbildung 5.6 nur
ein visueller Vergleich einer sagittalen Schicht nach Filterung mit DnCNN und konservati-
ver Einstellung des BM4D dargestellt. Subjektiv liefert die Rauschfilterung mit BM4D gute
Ergebnisse. Das Rauschen erscheint leicht unterdriickt, wahrend Detailinformationen
nicht Gberfiltert wurden. Allerdings scheint der Kontrast zwischen weilRer Substanz und
subkortikalen Strukturen leicht reduziert. Im Gegensatz dazu scheint der Verlust an Kon-
trast bei der Rauschfilterung mit DnCNN nicht vorzuliegen. Das Rauschen ist subjektiv we-
niger gut unterdrickt im Vergleich zu dem konservativ eingestellten BM4D. Zudem wirkt
das Bild etwas verwischt. Dies zeigt sich zum Beispiel darin, dass sich die Foliae cerebelli

weniger gut differenzieren lassen.
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DISKUSSION
In dieser Studie wurde die Rauschfilterung wahrend der Bildrekonstruktion untersucht
und mit der Rauschfilterung nach der Rekonstruktion verglichen. Dafiir wurde zunachst
eine geeignete Rekonstruktionspipeline entwickelt und neun Datensatze eines einzelnen
Probanden akquiriert. Durch die Aufnahme bei einer Feldstarke von 7 T und der Mittelung
von vier Datensatzen mit hohem SNR wurde ein Referenzdatensatz zur Validierung der

Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion mittels PSNR und SSIM erstellt.

Das hier untersuchte vortrainierte neuronale Netzwerk DnCNN schneidet aufgrund der
lateral zunehmenden Unscharfe im Bereich der Temporallappen am schlechtesten ab. Zu-
dem verringert sich quantitativ der SSIM nach Applikation des Netzwerks wahrend der
Rekonstruktion im Vergleich zu den Ausgangsdaten bei den Daten mit hohem SNR. Bei
den Daten mit niedrigem SNR werden durch die Applikation des neuronalen Netzes ho-
here Werte des SSIM als bei den Ausgangsdaten erzielt. Allerdings scheinen Kanteninfor-
mationen weniger gut erhalten zu bleiben. Vermutlich sind bessere Ergebnisse zu erzie-
len, wenn das Netz mit MRT Daten und gegebenenfalls in drei Dimensionen anstatt zwei

Dimensionen trainiert wird.

PSNR stellt fir sich genommen keine ausreichende Metrik zur Beurteilung der Bildqualitat
dar [146,147], weswegen eine Betrachtung von sowohl PSNR als auch SSIM tblich ist. Al-
lerdings erfordert SSIM einen Referenzdatensatz, welche im Optimalfall rauschfrei sein
sollte und selten vorhanden ist. Zudem ist SSIM ebenso umstritten [148]. Dies zeigt sich
auch bei der Verwendung der starken Filterung wahrend der Rekonstruktion. Quantitativ
werden bei den Daten mit niedrigem SNR zwar die hochsten Werte des SSIM und PSNR
erzielt, allerdings sind die Daten deutlich unscharfer. Damit wiirde der Vorteil von der
Anwendung bei einer hochaufgelosten Aufnahme — welche vermeintlich am ehesten un-
ter einem geringen SNR leidet — zunichtegemacht. Durch die qualitative Betrachtung der
Karten des SSIM kénnte eine bessere Analyse der Ergebnisse erfolgen. Damit kdnnte bei-
spielsweise eruiert werden, weswegen der SSIM nach Applikation des DnCNN bei hohem
SNR schlechter ist als bei den ungefilterten nativen Daten. Ein Grund kénnten Unter-
schiede im Rauschen um das Objekt herum, verglichen zwischen Referenz und dem zu
untersuchenden Datensatz, sein. Da Unterschiede auRerhalb des zu untersuchenden Ob-
jektes weniger relevant sind, miissten diese ausgeschlossen werden. Eine einfache Mas-

kierung fuhrt jedoch dazu, dass die Ergebnisse des SSIM unrealistisch hoch ausfallen, da
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es zu einer perfekten Ubereinstimmung auRerhalb des Kopfes kommt und dies einen sig-
nifikanten Anteil des Volumens ausmacht. Eine andere Moglichkeit die Vergleichbarkeit
von der Rekonstruktion zu steigern ware es die Bilddaten in Einheiten des Signal zu

Rauschverhaltnisses auszudriicken [149].

Im Gegensatz dazu liefert die Anwendung von einer konservativen Filterung wahrend der
Rekonstruktion gute Ergebnisse. Mit dieser Methode konnte das beste Ergebnis bei den
Daten mit hohem SNR erzielt werden. Dies begriindet sich vermutlich darin, dass der Al-
gorithmus insgesamt 64-Mal je Datensatz angewendet wird — also einmal je Datensatz, je
Empfangskanal der Spule und sowohl auf den Real- als auch Imaginarteil der Daten. Es ist
zu erwarten, dass mit sehr konservativer Parametrisierung bessere Ergebnisse mit einer
steigenden Anzahl an Kanalen und Repetitionen zu erzielen sind. Auch wenn quantitativ
das Ergebnis bei niedrigem SNR sowohl bei einer Repetition als auch allen vier Mittelun-
gen schlechter als mit DnCNN oder der starken Filterung mit BM4D ist, sind die Bilddaten
qualitativ weniger stark verschwommen. Im Vergleich zu der Rauschfilterung nach der Re-
konstruktion zeigt sich quantitativ und qualitativ, dass die Rauschfilterung wahrend der
Rekonstruktion immer ein besseres Ergebnis erzielt. Eine systematische Untersuchung der
Parametrisierung des BM4D kann vermutlich noch bessere Ergebnisse liefern. Zudem ist
vermutlich die Bildung des arithmetischen Mittels oder Medians nicht die beste Kombi-

nationsmoglichkeit der unterschiedlichen Repetitionen.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass die Datenqualitat durch die Rauschfilterung
wahrend der Rekonstruktion qualitativ sowie quantitativ deutlich verbessert werden.
Qualitativ sind dhnlich gute Ergebnisse zwischen der kommerziellen Rekonstruktion und
der hier aufgebauten Offline-Rekonstruktion erzielt worden. Allerdings liefert die eigens
aufgebaute Rekonstruktionspipeline eine groRere Kontrolle (iber die Rekonstruktion bei-
spielsweise durch die Parametrisierung von k-Raum Filtern und der Kanalkombination und

bietet zudem die Mdoglichkeit der Ausgabe von komplex-wertigen Daten.
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6 INHOMOGENITATSKORREKTUR

Die Inhomogenitat der Intensitdt beeinflusst sowohl die qualitative als auch quantitative
Analyse von MRT-Daten und sie nimmt mit hoheren Feldstarken zu. Deswegen ist die In-
homogenitatskorrektur ein essentieller Vorverarbeitungsschritt bei der Verwendung von
Ultrahochfeld-MRT Daten. In diesem Kapitel werden verschiedene Software-basierte Me-
thoden der Inhomogenitatskorrektur sowie eine Bild-basierte Methode systematisch un-
tersucht. Betrachtet wurden dafiir die weitverbreiteten Algorithmen ,,nonparametric no-
nuniform intensity normalization” (N3) [58], dessen Weiterentwicklung N4 [59], sowie
SPMs Inhomogenitatskorrektur ,unified segmentation” [56]. Dartber hinaus wurde die
Bild-basierte Korrekturmethode nach van Moortele et al. [53] verwendet und anschlie-

Rend ebenfalls mit den Software-basierten Methoden zusatzlich korrigiert.

DATENAKQUISITION

Um die unterschiedlichen Korrekturmethoden miteinander vergleichen zu kénnen wur-
den Bilddaten eines jungen gesunden mannlichen kaukasischen Probanden (33 Jahre)
ohne bekannte neurologische Erkrankungen aufgenommen. Die Studie wurde von der
Ethikkommission der Otto-von-Guericke Universitdt genehmigt und der Proband gab
seine schriftliche Einwilligung sowohl fir die Teilnahme an der Studie als auch die Benut-
zung der Daten. Die Daten wurden mit einem 7 T Magnetresonanztomographen (Siemens

Healthineers, Erlangen) und einer 32-Kanal-Empfangsspule (Nova Medical, Wilmington,
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Tabelle 6.1: Verwendete Sequenzen und deren Parameter. (*) Das GRE wurde mit der MPRAGE-Sequenz,
ohne Inversionspuls, aber mit GRAPPA 2 Beschleunigung akquiriert.

VoxelgréRe TR TE Tl FA BW Zeit

[mm] [ms] [ms] [ms] [°1 [Hz/px] [m:s]
MPRAGE 0,7 2500 3,08 1050 5 130 13:20
TR-FOCI 0,7 2500 3,06 1050 5 130 13:20
GRE 0,7 2020 3,08 = 5 130 5:54*
MP2RAGE 0,7 4750 2,77 1050/ 2900 5/3 150 25:20

Massachusetts, USA) akquiriert. Um sowohl Software- als auch Bild-basierte Korrektur-
verfahren nutzen zu kénnen wurden in einer einzigen Sitzung verschiedene Bilddaten des
Probanden aufgenommen; eine T;-gewichtete sowie PD-gewichtete MPRAGE, eine Ti-ge-
wichtete MPRAGE mit TR-FOCI Inversionspuls [133] sowie eine MP2RAGE [150], welche
als Referenzmethode dient. Die isotrope Auflésung aller Datensatze betragt 700 um und
die Tl wurde identisch fur alle Akquisitionen gewéhlt (Tabelle 6.1). Mit Ausnahme der
MP2RAGE wurden zudem alle Bilddaten mit prospektiver Bewegungskorrektur (MT384i,
Metria Innovation Inc., Milwaukee, WI, USA) aufgenommen. Bei der MP2RAGE stand wah-
rend der Ausfertigung dieser Arbeit kein Quellcode zur Verfligung, weswegen nicht die
notwendigen Anderungen an der Sequenz fiir die prospektive Bewegungskorrektur vor-
genommen werden konnten. Um dennoch mogliche Bewegungsartefakte weitestgehend
bei der Akquisition zu reduzieren, wurde der MP2RAGE-Datensatz als erstes in der Sitzung
aufgenommen. Darliber hinaus wurde der Proband mit Kissen in der Kopfspule fixiert, um
die Amplitude der Bewegungen zu reduzieren. Die dabei verwendeten Schaumkissen ma-
chen die Fixierung einigermaRen bequem und schrianken dennoch die Bewegungen deut-

lich ein.

DATENVERARBEITUNG

Zur Verarbeitung und Auswertung mit den unterschiedlichen Algorithmen wurden Bash-
beziehungsweise MATLAB-Skripte geschrieben, welche die systematische Verarbeitung
mit variierenden Parametern ermaoglichen. Beim N3-Algorithmus wurde die Distanz (50,
25 und 15) und FWHM (0,2, 0,15 und 0,1) systematisch variiert. Bei jeder Parameterkom-
bination wurde eine Maske des Gehirns verwendet, um bessere Ergebnisse zu erzielen
[151]. Darliber hinaus wurden zwei komplette Durchgidngige durchgefiihrt mit einem
Downsampling-Faktor von 4 und sowohl die maximale Anzahl an Iterationen auf 10.000
als auch der Schwellenwert der Konvergenz auf 0,0001 gesetzt. Im Falle des N4-Algorith-

mus wurden ebenfalls die Distanz (200, 160, 120 und 80) sowie FWHM (0,2, 0,15, 0,1 und
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0,05) systematisch variiert und eine Maske des Gehirns verwendet. Der Schwellenwert
der Konvergenz wurde auf 0,0001 gesetzt, der Downsampling-Faktor auf 2 und die maxi-
male Anzahl an Iterationen auf 500x500x500x500, wobei bei jedem Durchgang die Distanz
halbiert wird — bei einem Startwert von 200 entsprechend 100, 50 und 25 in den darauf-
folgenden Durchgédngen. Im ,unified segmentation”“-Algorithmus wurde der Downsamp-
ling-Faktor ebenfalls auf 2 gesetzt und die FWHM (60, 30, 20 und 15) sowie Regularisie-
rung (0,1, 0,01, 0,001 und 0,0001) systematisch variiert.

Um daraus die beste Parameterkombination und das beste Korrekturverfahren fir diese
Daten zu ermitteln, wurde von allen korrigierten Datensatzen der Koeffizient der Varia-

tion von der Intensitat in verschiedenen Geweben bestimmt [152].

cv, =26
G =

le 6.1
Wobei CV fir den Koeffizienten der Variation steht, welcher aus dem Verhéltnis aus Stan-
dardabweichung ¢ und Mittelwert u gebildet wird. G steht flr das jeweilige Gewebe. Mit
dem Koeffizienten der Variation kann auch der Kontrast zwischen zwei Geweben bertick-

sichtigt werden, damit dieser nach der Korrektur auch erhalten bleibt. Bei der gemeinsa-

men Variation bestimmt sich der CV folgendermaRen:

Oc1 + 0
CV]— G1 G2

B |1 — tez| 6.2

Wobei G1 und G2 fir den jeweiligen Gewebetyp steht. Um bei allen zu untersuchenden
Methoden die gleichen Gewebe zu untersuchen, wurde mit FreeSurfer von dem MPRAGE
Datensatz eine Segmentierung erstellt. Aus dieser Segmentierung wurden bindare Masken
fiir die weille und graue Substanz sowie dem Putamen erstellt. AnschlieBend wurden die
duBeren zwei Voxel mit einem morphologischen Operator entfernt, um Partialvolumen-
effekte auszuschlieBen. Der gemeinsame Koeffizient der Variation wurde zwischen wei-
Rer und grauer Substanz sowie weiRer Substanz und dem Putamen bestimmt. An dieser
Stelle werden daher ausschlieBlich die jeweils besten Ergebnisse jedes einzelnen Verfah-
rens weiter betrachtet. Das Endergebnis ergibt sich aus der Mittelung und Extraktion des
geringsten gemeinsamen Koeffizienten der Variation zwischen weilRer und grauer Sub-

stanz sowie weiRer Substanz und Putamen.
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ERGEBNISSE

Qualitativ kann mit allen Methoden die Inhomogenitdt deutlich korrigiert werden
(Abbildung 6.1). Die Parameter die fiir jeden Algorithmus zu dem geringsten gemeinsa-
men Koeffizienten der Variation gefiihrt haben sind in Tabelle 6.2 angegeben. Der insge-
samt geringste gemeinsame Koeffizient der Variation zwischen weiRer und grauer Sub-
stanz wurde durch Bild-basierte Korrektur des MPRAGE Datensatzes mit dem Gradienten-
echo und anschlieRender Software-basierter Korrektur mittels SPM erzielt. Im Vergleich
zu der ausschlieBlich Bild-basierten Korrektur konnte der gemeinsame Koeffizient der Va-
riation durch die zuséatzliche Korrektur mit SPM von 0,54 auf 0,42 und somit um 22,2 %
reduziert werden. Im Vergleich zu dem unkorrigierten MPRAGE Datensatz konnte der Ko-
effizient sogar um 72,9 % von 1,55 auf 0,42 reduziert werden. Im Vergleich dazu betragt
der gemeinsame Koeffizient der Variation zwischen grauen und weiRer Substanz des

MP2RAGE Datensatzes 0,55 und ist damit hoher als alle anderen gezeigten Methoden.
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Abbildung 6.1: Coronale Ansicht vor und nach Inhomogenitatskorrektur mit unterschiedlichen Algorithmen
sowie Sequenzen. Die Reihen zeigen die jeweilige Sequenz. In der linken Spalte sind die unkorrigierten Bilder
dargestellt. Die anderen Spalten zeigen die Parameterkombination des jeweiligen Algorithmus mit dem ge-
ringsten gemeinsamen Koeffizienten der Variation zwischen weiller und grauer Substanz. Aufgrund unter-
schiedlicher Dynamikbereiche und manueller Fensterung ergeben sich leicht unterschiedliche Darstellungen.
Die angegebenen Zahlenwerte reprasentieren von links nach rechts den Koeffizienten der Variation der wei-
Ren Substanz, der grauen Substanz sowie den gemeinsamen Koeffizienten der Variation dieser beiden Gewe-
bearten.
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Tabelle 6.2: Parametrisierung der retrospektiven Korrekturverfahren fiir den geringsten gemeinsamen Koef-
fizienten der Variation zwischen weiBer und grauer Substanz.

N3 N4 SPM
FWHM 0,1 FWHM 0,15 FWHM 30
MPRAGE
Distanz 15 Distanz 160 Regularisierung 0,001
FWHM 0,15 FWHM 0,15 FWHM 15
DIV
Distanz 50 Distanz 120 Regularisierung 0,1
FWHM 0,1 FWHM 0,15 FWHM 30
FOCI
Distanz 15 Distanz 160 Regularisierung 0,001
FWHM 0,15 FWHM 0,1 FWHM 15
FOCI+DIV
Distanz 25 Distanz 120 Regularisierung 0,1

Tabelle 6.3: Parametrisierung der Korrekturverfahren fiir optimale Ergebnisse bei Betrachtung des gemeinsa-
men Koeffizienten der Variation zwischen weiBer Substanz und dem Putamen.

N3 N4 SPM
FWHM 0,2 FWHM 0,15 FWHM 30
MPRAGE
Distanz 50 Distanz 160 Regularisierung 0,001
FWHM 0,2 FWHM 0,2 FWHM 60
DIV
Distanz 25 Distanz 160 Regularisierung 0,001
FWHM 0,2 FWHM 0,15 FWHM 30
FOCI
Distanz 50 Distanz 160 Regularisierung 0,001
FWHM 0,2 FWHM 0,2 FWHM 30
FOCI+DIV
Distanz 15 Distanz 160 Regularisierung 0,001

In diesem Fall werden aber subkortikale Strukturen gegebenenfalls Gberkorrigiert [153],
weswegen neben dem genannten Koeffizienten auch der gemeinsame Koeffizient zwi-
schen weiller Substanz und Putamen bestimmt wurde. Abbildung 6.2 zeigt die Ergebnisse
des geringsten des Koeffizienten der Variation des Putamen und dem gemeinsamen Ko-
effizienten der Variation zwischen dem Putamen und der weiflen Substanz nach Korrektur
mit N3, N4 und SPM sowie MP2RAGE als Referenz. Die dazugehorigen Parameter fir den
geringsten Koeffizient der Variation der jeweiligen Algorithmen finden sich in Tabelle 6.3.
Der insgesamt geringste Koeffizient wurde durch Bild-basierte Korrektur des MPRAGE Da-
tensatzes mit einem Gradientenecho und anschlieRender algorithmischer Korrektur mit-
tels N3 erzielt. Im Vergleich zu dem unkorrigierten MPRAGE Datensatz konnte der Koeffi-
zientum 42,6 % reduziert werden und im Vergleich zu dem ausschlief8lich Bild-basiert kor-
rigierten MPRAGE Datensatz um 23,4 %. Der gemeinsame Koeffizient der Variation zwi-
schen weiRer Substanz und Putamen der MP2RAGE betragt 0,87 und damit circa 53 %
mehr als nach Division des MPRAGE durch das GRE und Korrektur mit N3. Im Vergleich
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Abbildung 6.2: Graphische Darstellung des Koeffizienten der Variation des Putamen und der gemeine Koeffi-
zient der Variation des Putamen und der weillen Substanz basierend auf Daten einer MPRAGE-Sequenz mit
und ohne TR-FOCI Inversionspuls und Divisionsbildern dieser MPRAGE-Sequenzen mittels eines Gradienten-
echos. Die Algorithmus-basierte Korrektur wurde mit SPM (griin), N3 (blau) und N4 (rot) durchgefiihrt. Als
Referenz dient eine MP2RAGE (violett).

mit dem Datensatz mit niedrigstem gemeinsamen Koeffizienten zwischen weiler und
grauer Substanz ebenfalls nach Division des MPRAGE durch das GRE und Korrektur mit N3
(Abbildung 6.1) verbessert sich hier der gemeinsame Koeffizient von 0,63 auf 0,57 und

damit um knapp 10 %.

Um einen Kompromiss aus beiden vorhergegangenen Ergebnissen zu erhalten wurde aus
dem arithmetischen Mittel der gemeinsamen Koeffizienten der Variation zwischen weiRer
und grauer Substanz sowie weiRer Substanz und Putamen fir jeden Algorithmus gebildet.
Die daraus resultierende Parametrisierung ist fir jeden Algorithmus in Tabelle 6.4 aufge-
listet und stellen eine Empfehlung zur Einstellung des jeweiligen Algorithmus dar. In Ab-
bildung 6.3 ist das hereingezoomte Bild der subkortikalen Strukturen mit dem geringen
gemeinsamen Koeffizienten zwischen weilRer und grauer Substanz sowie zwischen weilRer

Substanz und Putamen dargestellt.

Tabelle 6.4: Empfehlungen fir die Parametrisierung verschiedener Algorithmen zur Inhomogenitatskorrektur
basierend auf Ergebnissen des gemittelten gemeinsamen Koeffizienten der Variation zwischen weiRer und
grauer Substanz sowie weiler Substanz und Putamen.

Algorithmus Empfohlene Parameter

N3 FWHM 0,2 Distanz 50 mm
N4 FWHM 0,15 Distanz 160 mm
SPM FWHM 30 Regularisierung 0,001
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Abbildung 6.3: Hereingezoomte Bilder der subkortikalen Strukturen nach Inhomogenitatskorrektur. (a) Aus-
schnitt der subkortikalen Strukturen mit dem geringsten gemeinsamen Koeffizienten der Variation zwischen
weiRer und grauer Substanz, (b) zwischen weiRer Substanz und Putamen. Die Uberkorrektur der Intensitat ist
im posterioren Anteil des Putamen in (a) deutlich zu erkennen, wodurch sich auch das Pallidum sowie der
Thalamus erheblich schlechter von der weiRen Substanz abgrenzt.

DISKUSSION

In dieser Studie wurde der Koeffizient der Variation dazu benutzt die Inhomogenitatskor-
rektur von 7 T MRT Daten einer T;-gewichteten MPRAGE Sequenz mit und ohne TR-FOCI
Inversionspuls mittels unterschiedlichen Methoden zu quantifizieren. Der gemeinsame
Koeffizient der Variation eignet sich dazu den Kontrast zwischen zwei Geweben zu be-
ricksichtigen. Ein geringerer Wert verspricht eine geringe Variation der Intensitat inner-
halb der Gewebe wahrend sich diese gut voneinander separieren lassen. Dies beglinstigt
die weitere Bildverarbeitung, beispielsweise bei der Segmentierung. In dieser Studie
wurde neben der Bild-basierten Korrektur durch Division mit einem Gradientenecho mit
dem N3-, N4- sowie ,unified segmentation“-Algorithmus die géngigsten Software-basier-
ten Verfahren untersucht. Die Parametrisierung wurde systematisch variiert, um fir die-
sen Datensatz eine optimale Parameterkombination zu finden. Dabei wurden, wie zu er-
warten, deutlich andere Parameter fiir Daten eines 7 Tesla MRTs im Vergleich zu den
Standardeinstellungen gefunden. Die Parametrisierung setzt sich dabei entsprechend von
vorherigen Ergebnissen basierend auf 3 T Daten im Vergleich zu 1,5 T Daten sinnvoll fort.
Visuell sind Unterschiede in den Ergebnissen zwischen den verschiedenen untersuchten
Methoden im Bereich der Temporallappen zu erkennen, welche von dem Koeffizienten
der Variation nicht ausreichend abgedeckt werden. Hier wiirde eine ROl basierte Bestim-
mung des Koeffizienten der Variation von Vorteil sein, um lokale Inhomogenitdten und

deren Korrektur besser abbilden zu kédnnen.
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Ein moglicher Nachteil der Quantifizierung mittels Koeffizient der Variation ist seine An-
falligkeit gegenliber Rauschen [154]. Daher wurden die Daten dieser Studie mit der ge-
ringstmoglichen Bandbreite von 130 Hz je Pixel aufgenommen, wodurch das Signal-zu-
Rausch Verhdltnis maximiert wurde. Dariiber hinaus wird bei den Divisionsbildern der
Bild-basierten Verfahren das Rauschen des GRE in das MPRAGE propagiert, weswegen das
Rauschen zunimmt. Dies kdnnte ein Grund sein, weswegen der Koeffizient der Variation
der weillen beziehungsweise grauen Substanz bei den Divisionsbildern jeweils tber den
Ergebnissen der MPRAGE beziehungsweise TR-FOCI Daten liegt. Durch die Division wird
jedoch auch der Kontrast zwischen grauer und weiBer Substanz verbessert [53], weswe-
gen wiederum der gemeinsame Koeffizient der Variation bei den Divisionsbildern besser
ist als bei denen ohne Bild-basierte Korrektur. Eine Ausnahme dieser Beobachtung ist der
TR-FOCI Datensatz korrigiert mit N4. Hier scheint die Parameterkombination des Algorith-
mus keine zufriedenstellende Korrektur erzielt zu haben, weswegen die Werte des Koef-
fizienten der Variation der weiRen und grauen Substanz tber denen des zusatzlich Bild-
basiert korrigierten Datensatzes liegen. Es ist allerdings anzumerken, dass bei der Verar-
beitung der TR-FOCI Daten mit dem N4-Algorithmus offenbar ein Problem aufgetreten ist.
Schon nach wenigen Iterationen wurde Konvergenz erreicht, weswegen die Inhomogeni-
tatskorrektur beendet wurde. Allerdings ist qualitativ und quantitativ deutlich zu erken-
nen, dass die Inhomogenitat nicht ausreichend korrigiert wurde. Weswegen dieses Prob-
lem aufgetreten ist, konnte bisher nicht abschliefen geklart werden, scheint aber im Zu-
sammenhang mit der Konvertierung zu stehen. Zur bestmaoglichen Vergleichbarkeit wur-
den allerdings alle Datensatze exakt gleich vorbereitet und eine Reprozessierung aller Da-

ten hatte einige Wochen mehr Zeit in Anspruch genommen.

Ganzetti et al. [152] haben die Parameter des N3 Algorithmus untersucht. Dabei wurde
,distance” als wichtiger Parameter identifiziert. Die Autoren beschreiben, dass mit héhe-
rer Feldstarke die Frequenzmodulation des Biasfeldes zunimmt. Entsprechend fanden sie
heraus, dass eine Reduktion der Distanz zwischen Knoten eines Splines statistisch signifi-
kant bessere Ergebnisse lieferte. Zudem werden bessere Ergebnisse erzielt, wenn eine
Hirnmaske bei der Intensitatskorrektur verwendet wird. In [155] wurde eine Distanz von
30 bis 50 mm als optimal bei 3 T Daten identifiziert. Entsprechend sollte bei Daten, welche
bei 7 T akquiriert wurden, die Distanz weiter reduziert werden. Da N4 auf N3 basiert, kann
davon ausgegangen werden, dass der Distanzparameter entsprechende Auswirkungen

bei der Verarbeitung hat. Diese Annahme hat sich in dieser Studie als korrekt erwiesen.
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Bei ,unified segmentation” sind die wichtigsten Parameter FWHM und die Regularisie-
rung. Wenn sich das Biasfeld aus niedrigen rdumlichen Frequenzen zusammensetzt muss
ein breites FWHM gewahlt werden, wenn es hingegen hohe Frequenzen beinhaltet, muss
es entsprechend schmal gewahlt werden. Wenn die Daten stark durch das Biasfeld kor-
rumpiert sind sollte die Regularisierung leichter gewahlt werden, um dem Modell eine
groRere Flexibilitat zu gehwahren. Vovk et al. [153] beschreiben zudem, dass eine Uber-
filterung der subkortikalen Strukturen bei kleineren Werten der FWHM stattfindet, was
allerdings ausschlieBlich qualitativ wiedergegeben wurde. Die Uberfilterung der subkorti-
kalen Strukturen wurde in dieser Dissertation ebenfalls quantitativ untersucht und ein
Kompromiss aus bester Korrektur der weien und grauen Substanz sowie weilRer Substanz

und Putamen, stellvertretend fir alle subkortikalen Strukturen, gefunden (Tabelle 6.4).

Da nur Daten von einem Probanden und einem Scanner vorliegen, kann keine Aussage
Uber die Generalisierung der Ergebnisse getroffen werden. Bisher erzielten die Parame-
terkombinationen allerdings auch in anderen Studien gute Ergebnisse, bei denen sie ver-
wendet wurden. Aufgrund von Gewebe-induzierten Inhomogenitaten bei hohen Feldstar-
ken werden allerdings vermutlich optimale Ergebnisse immer nur dann erzielt, wenn die
Parameter fiir einen bestimmten Probanden und dariiber hinaus auch fir die jeweilige
Hardware angepasst werden. Allgemein sollte mit den Parametern immer ein gutes — zu-
mindest besser als unkorrigiertes Ergebnis — erreicht werden. Das Optimum wird nur
durch Anpassung an die jeweiligen Gegebenheiten ermdoglicht. Diese Studie, basierend
auf den vorherigen Arbeiten von Vovk [153], Ganzetti [152] und Uwano [156], erlaubt es
allerdings jedem diese selbst zu machen. Wenn ausreichend viele Ergebnisse von anderen
Standardorten gesammelt werden kdnnten, konnte womaoglich ein generalisiertes Ergeb-

nis erzielt werden.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass eine Algorithmus-basierte Inhomogenitats-
korrektur von 7 T MPRAGE Datensatzen sehr gute Ergebnisse liefert, wobei je nach wei-
terer Verarbeitung auf die entsprechende Parametrisierung der Algorithmen zu achten
ist. Fir ein Maximum an Homogenitat bei der Intensitatsverteilung ist eine Kombination
aus Bild- und Software-basierter Korrektur erforderlich. Auch hier empfiehlt sich ein Kom-
promiss bei der Parametrisierung, um eine Uberfilterung von subkortikalen Strukturen zu
vermeiden. Falls keine quantitativen T;-Werte bendétigt werden, kdnnte gegebenenfalls
auch ein niedrigaufgeldstes Gradientenecho zur Korrektur der Inhomogenitat verwendet

werden, um somit den Nachteil der deutlich verlangerten Akquisitionszeit auszugleichen.
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Da sich bei der Division der Bild-basierten Methoden Rauschen aus beiden Datensatzen
fortpflanzt konnte dies auch eine sinnvolle Methode bei sehr hochaufgel6sten Daten mit

ansonsten niedrigem SNR sein. Dies gilt es allerdings noch zu liberprifen.

Trotz aller Korrekturverfahren ist es bei 7 T MPRAGE Daten weiterhin schwierig den Tem-
porallappen reproduzierbar und gut zu segmentieren. Dies funktioniert bei MP2RAGE
durch deren verbesserte Kombinationsmethode des MPRAGE und GRE erheblich besser.
Die Korrektur des MP2RAGE mittels einer B -Karte verbessert noch einmal deutlich die
Ergebnisse bei 7 T [52]. Einige andere Hochfeld-MRT Standorte verwenden bei allen struk-
turellen Messungen standardmaRig dielektrische Pads [129] zur Steigerung der Homoge-
nitat in den Temporallappen. Zu der Akquisition von MP2RAGE Daten ware es womoglich
eine Alternative MPRAGE Daten mit dielektrischen Pads aufzunehmen und retrospektiv
mit Software-basierten Verfahren zu korrigieren, um Zeit bei der Akquisition zu sparen.
Dies sollte jedoch ebenfalls noch im Detail Gberprift werden. Die ermittelten Werte des
gemeinsamen Koeffizienten der Variation zeigen nach Software-basierter Korrektur mit

allen drei Methoden immer bessere Ergebnisse als bei dem nativen MP2RAGE.
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7 RETROSPEKTIVE MITTELUNG

In diesem Kapitel wird eine Methode zur retrospektiven Mittelung von Bilddaten dessel-
ben Probanden basierend auf einem iterativen Registrierungsansatz vorgestellt. Dabei
werden nicht nur wie Ublich nur die Magnitudenbilder gemittelt, sondern auch die kom-
plexen Bilddaten. Damit wird eine Mdglichkeit vorgestellt retrospektiv die Daten aus un-
terschiedlichen Sitzungen so zu mitteln als ob sie innerhalb einer Sitzung aufgenommen
worden waren. Dariiber hinaus wird untersucht, ob starkes Rauschen in den Bilddaten die

Registrierungsergebnisse negativ beeinflusst.

Das Signal zu Rausch Verhiltnis ist eine wichtige GroRe, um die Qualitat eines Bildes zu
beschreiben. Durch Anpassungen der Sequenzparameter kann das SNR beeinflusst wer-
den und ist proportional zu

FoVy - FoVy - FoV,  [Nygq

SNR « By® NN B 7.1
X y z

Mit By der magnetischen Flussdichte, FOVx,y,z dem Field of View in x,y sowie z-Richtung,
Ny - der Anzahl an Frequenz- beziehungsweise Phasenkodierschritten, Ny, der Anzahl
an Akquisitionen und BW als der Bandbreite des Empfangers. Bei einem konstantem Field
of View und einer Auflésung von 250 um reduziert sich somit das SNR um das 64-Fache
im Vergleich zu einer Messung mit einer isotropen VoxelgréfSe von 1 mm. Sowohl durch

die Akquisition von zwei Datensdtzen als auch einer Reduktion der Bandbreite um die
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Halfte erhoht sich das relative SNR um etwa 40 %. Mit einer Verdopplung der Anzahl an
Akquisitionen verdoppelt sich jedoch auch die gesamte Akquisitionszeit. Eine Verande-
rung der Bandbreite hat nicht nur Auswirkungen auf das Signal-zu-Rausch Verhéltnis, son-
dern beeinflusst zudem die chemische Verschiebung, verstarkt Suszeptibilitatsartefakte
und verldngert den Echoabstand. Die chemische Verschiebung ist bei Messungen des Ge-
hirns von Relevanz, da es zu einer Verschiebung des Fettsignals nahe oder in den Kortex
kommen kann und somit die Segmentierung und in Folge dessen Quantifizierung er-

schwert bis vollstandig korrumpiert.

Unter Berlicksichtigung der Bildgebungsparameter bei der Aufnahme der hochstaufgel6s-
ten Daten des menschlichen Gehirns in vivo (Kapitel 4) ergibt sich folgendes relatives SNR.
Mit einer nominellen isotropen Auflosung von 250 um betragt das SNR im Vergleich zu
einer Messung mit 1 mm gerade einmal circa 1,6 % bei gleicher Feldstarke und gleichem
Field of View. Wenn die vergleichsweise hohe Bandbreite von 440 Hz/px zudem beriick-
sichtigt wird, welche Ublicherweise bei 1 mm Daten auf 200 Hz/px bei einer Feldstarke
von 1,5 T eingestellt wird, reduziert sich das relative SNR insgesamt auf etwa 1 %. Da das
SNR supralinear mit der Feldstarke skaliert [30], betragt das relative SNR einer Messung
von 250 um Daten bei 7 T mit einer Bandbreite von 440 Hz/px im Vergleich zu einer 1 mm
Messung bei 3 T mit einer Bandbreite von 200 Hz/px knapp 4,3 %. Im Vergleich zu einer
Messung bei 1,5 T betragt es circa 13,5 %. Aufgrund des sehr geringen Signal zu Rausch
Verhaltnisses eines einzelnen Volumens, wurden insgesamt acht Datensdtze aufgenom-
men. Um die Signale aller Datensatze zu mitteln, miissen sie zunachst in die gleiche Posi-
tion Uberfliihrt werden, in einem Prozess der als Registrierung bezeichnet wird. Dies ist
notwendig aufgrund von leicht unterschiedlichen Positionen im Scanner und biologischen
Effekten zwischen den einzelnen Sitzungen. Wenn davon ausgegangen wird, dass diese
Registrierung perfekt ist, wird das SNR bei einer Mittelung von acht Datensatzen aufgrund
der hohen Auflosung und Bandbreite im Vergleich zu einer Messung mit 1 mm bei 3T
rund 12,1 % und im Vergleich zu 1,5 T 38,1 % betragen. Dieser Umstand macht deutlich,
dass die Akquisition von ultrahochaufgelosten Daten derzeit nur bei sehr hohen Feldstar-

ken sinnvoll ist.

7.1 ITERATIVES REGISTRIERUNGSVERFAHREN
Daten die in einer einzelnen Sitzung aufgenommen wurden, kdnnen mittels einer rigiden

Registrierung — liblicherweise als Co-Registrierung bezeichnet — zueinander registriert und
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anschlieRend gemittelt werden, da innerhalb einer Sitzung keine strukturellen Verande-
rungen des Gehirns zu erwarten sind. Dadurch, dass die in Kapitel 4 aufgenommenen Da-
tensatze allerdings iber einen gesamten Zeitraum von drei Monaten akquiriert wurden,
ist dieser Ansatz nicht mehr praktikabel, weil sich die Morphologie des Gehirns in dieser
Zeitspanne gedndert haben kann. Orthologische Verdnderungen treten beispielsweise
aufgrund der Tageszeit [157] oder der Hydration [158] auf, weswegen die Form des Ge-
hirns zwischen zwei Messungen leicht voneinander abweichen kann. Technisch bedingte
Unterschiede kénnen beispielsweise durch verschiedene Positionen des Kopfes im Scan-
ner auftreten, wodurch es zu unterschiedlichen raumlichen Verzerrungen kommt [159].
Wenn das arithmetische Mittel der Daten nach einer ausschlieRBlich rigiden Registrierung
bestimmt wird, fihrt dies zu einer Unscharfe unter anderem um GefalRRe, den Ventrikeln

oder der Dura mater herum, da die Daten nicht kongruent zueinander sind.

Um die 250 um Daten zueinander zu registrieren wurde auf einen Ansatz der ,,Advanced
Normalization Tools“ (ANTs) zuriickgegriffen, welcher fiir gewohnlich bei der Konstruk-
tion von Templates fiir die Generierung von Atlanten oder Gruppenanalysen benutzt wird
[160,161]. Bei diesem Verfahren wird in einem iterativen Mehrfachauflosungsverfahren
von rigider, affiner und nichtlinearer Registrierung das Template beziehungsweise in die-
sem Fall der gemittelte Datensatz erzeugt. Initial werden alle Datensdtze anhand ihres
geometrischen Schwerpunktes zueinander rigide registriert und aus allen Datensatzen
das arithmetische Mittel gebildet. Dieser initial gemittelte Datensatz dient als Template
fir die folgenden Registrierungen. Das Flussdiagramm in Abbildung 7.1 stellt den gesam-
ten darauffolgenden Registrierungsprozess schematisch dar. Die Bilddaten werden zu-
nachst heruntergesampelt und bis ein Konvergenzkriterium erreicht ist rigide zu dem
Template registriert. Das Konvergenzkriterium ist erreicht, wenn ein AhnlichkeitsmaR —
zum Beispiel Mutual Information oder der Korrelationskoeffizient — einen festgelegten
Schwellenwert erreicht oder die maximale Anzahl an Iterationen durchgefiihrt wurden.
AnschlieBend werden die Bilddaten mit einem geringeren Faktor heruntergesampelt und
wieder rigide zu dem Template registriert. Dabei dient die vorherige Registrierung als Aus-
gangspunkt, so dass dieser Registrierungsschritt nun feiner ist. Sobald das Konvergenzkri-
terium wieder erreicht ist, wird die letzte Stufe der Registrierung durchgefiihrt — dieses
Mal bei voller Auflésung. Der Vorteil an einem solchen Mehrfachauflosungsansatz ist,
dass bei gleichem Rechenaufwand bessere Ergebnisse erzielt werden kdnnen. Nach der

rigiden Registrierung wird das gleiche Prozedere noch einmal mit einer affinen und im
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Abbildung 7.1: Flussdiagramm des Registrierungsprozesses der ,,Advanced Normalization Tools” (ANTs) unter
Verwendung eines Multiauflésungsverfahrens und aufeinanderfolgender rigider, affiner und nichtlinearer
(SyN) Registrierung. Innerhalb der Registrierungsverfahren wird jeweils das gleiche Schema ausgeflhrt. Die
Konvergenz wird anhand eines AhnlichkeitsmaRes tberpriift. Wenn die Konvergenz einen Schwellenwert
nicht erreicht hat, wird entsprechend eines Optimierers die Registrierung zu dem Template aktualisiert, bis

schlielich Konvergenz erreicht ist.
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Tabelle 7.1: Parameter der nichtlinearen Registrierung mit ANTs. Die Parameter der rigiden und affinen Re-
gistrierung entsprechen den Standardeinstellungen aus dem Script ,,antsRegistrationSyN.sh” der Advanced
Normalization Tools.

AhnlichkeitsmaRB Kross-Korrelation Downsampling 6x4x2x1
Transformation SyN Template updates 4
Iterationen 100x100x70x30 Gradient Step 0.25
Glattung 3x2x1x0 Mittelung Median

Anschluss daran mit einer nichtlinearen Registrierung durchgefiihrt. AbschlieRend wird
die Transformation auf die Datensatze angewandt und das arithmetische Mittel aller Vo-
lumina gebildet. Nachdem die Datensatze gemittelt wurden, wird ein neuer Durchgang
beginnend mit der rigiden Registrierung gestartet. In diesem Durchgang dient der gemit-
telte Datensatz des vorherigen Durchgangs als Template fiir diesen Durchgang. Dieses
Prozedere wird so oft wiederholt bis die maximale Anzahl an Iterationen der gesamten
Registrierungspipeline erreicht ist. Dadurch, dass bei ANTs die Transformationen immer
innerhalb eines einzelnen Schritts und nicht separat voneinander durchgefiihrt werden,
minimieren sich zudem Interpolationsartefakte, die ansonsten bei der Durchfiihrung von
mehreren Registrierungsschritten ergeben. Wie bei der longitudinalen Prozessierung von
Daten [162] wird mit dieser Registrierung ein unvoreingenommenes Template aller Da-
tensatze erstellt. Aufgrund der nichtlinearen Registrierung werden allerdings auch Veran-
derungen des Gehirns herausgemittelt. Dies betrifft sowohl biologische als auch technisch

bedingte Unterschiede in der Abbildung des Gehirns.

7.2 RAUSCHFILTERUNG VOR REGISTRIERUNG

Um auszutesten in wie weit die Registrierung negativ durch das erhebliche Rauschen der
250 um Datensatze beeinflusst wird, wurden die Daten vor der Registrierung mit BM4D
durch Verwendung des ,modified profile” stark gefiltert. AnschlieBend wurde mittels
ANTs eine rigide, affine und nichtlineare Transformation sowohl der ungefilterten als auch
der gefilterten Daten mit dem Skript ,,antsRegistrationSyN.sh” angefertigt. Bei beiden Da-
tensatzen wurden die gleichen Parameter gewahlt (Tabelle 7.1). Im Anschluss an die Re-
gistrierung wurde die Transformation der gefilterten Daten auf die ungefilterten Daten
sowie die Transformation der ungefilterten Daten auf die gefilterten Daten angewendet,
um zu untersuchen, ob die Registrierung nach dem Entfernen des Rauschens ein besseres
Ergebnis liefert. In Abbildung 7.2 sind die Ergebnisse visuell dargestellt. Aufgrund einer

fehlenden Referenz kann keine quantitative Auswertung erfolgen. Visuell sind jedoch

87



Retrospektive Mittelung: Komplexe Mittelung von MRT Daten

Abbildung 7.2: Coronale Ansicht nach Transformation. (a) Median der nativen Daten. (b) Median der nativen
Daten basierend auf der Registrierung der rauschgefilterten Datensatze. (c) Median der rauschgefilterten Da-
ten. (d) Median der rauschgefilterten Daten basierend auf der Registrierung der nativen Daten. Visuell sind
nur sehr geringe Unterschiede im Rauschen zwischen den ungefilterten und gefilterten Daten zu erkennen.

keine Unterschiede zwischen der Transformation erstellt aus den verrauschten und gefil-
terten Daten zu erkennen. Dies wird durch die in Abbildung 7.3 dargestellte Wurzel der
mittleren quadratischen Abweichung unterstiitzt, in welchem priméar Unterschiede aulRer-
halb des Gehirns zu erkennen sind. Eine Aussage welches der beiden Bilder das bessere
ist, kann nicht getroffen werden, allerdings kann deduziert werden, dass die Registrierung

mit ANTs nicht anfallig gegenliber Rauschen ist.

7.3 KOMPLEXE MITTELUNG VON MRT DATEN

Fiir die Untersuchung der komplexen Mittelung wurden die 700 um Daten sowohl mit
niedrigem als auch hohem Signal-zu-Rausch-Verhaltnis aus Kapitel 5 und die darin vorge-
stellte Rekonstruktionspipeline verwendet. Um den Mittelwert der verschiedenen Da-

tensatze bilden zu kénnen, wurde wieder eine Registrierung durchgefiihrt. Dafiir wurde
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Abbildung 7.3: Sagittale Ansicht der Wurzel der mittleren quadratischen Abweichung (RMSE) der in Abbildung
7.2 dargestellten Bilder. (a) Darstellung des RMSE aus den nativen Daten. (b) Darstellung des RMSE aus den
gefilterten Daten. In beiden Abbildungen sind die groRten Unterschiede im Hintergrund, dem Schadel und
Hirnstamm zu erkennen. Im Falle von (b) zudem bei den GefaRen. Allerdings ist bei (b) die Achsenskalierung
um eine Zehnerpotenz kleiner.

ein Skript zur Registrierung von Daten einer einzelnen Sitzung basierend auf dem Multi-
auflésungsansatz (Abbildung 7.1) erstellt, wobei jedoch ausschlieRRlich die rigide Registrie-
rung angewandt wird. Die Parameter sind in Tabelle 7.2 aufgelistet. Die Registrierung
wurde zwischen den Magnitudenbildern der ersten bis vierten Repetitionen erstellt. An-
schliefend wurde die Transformation auf die komplex-wertigen Daten angewendet, da
eine Registrierung von komplexen Daten mit ANTs nicht moglich ist. AbschlieBend wurden
sowohl die Magnitudenbilder als auch die komplexen-wertigen Daten arithmetisch gemit-

telt und im Falle der komplexen-wertigen Daten noch der Betrag gebildet.

Ohne Phasenkorrektur kommt es nach der Bildung des arithmetischen Mittels zu Phasen-
spriingen innerhalb des Gehirns und als Resultat davon zu Signalverlust im Magnituden-
bild (Abbildung 7.4, a). Um dies zu verhindern wurde wahrend der Rekonstruktion eine
2D Phasenkorrektur basierend auf einem Total Variation Ansatz ausgefiihrt [138], um die
komplexe Mittelung der Daten zu ermdoglichen. Durch die korrigierte Phaseninformation
kommt es nach der Uberlagerung der Phasen der unterschiedlichen Datensitze nicht zu
einer Interferenz und damit nicht zur Signalausloschung (Abbildung 7.4, b). Im Vergleich
zu der Mittelung der Magnitudendaten (Abbildung 7.4, c) ist qualitativ ein sehr geringer

Unterschied zum Vorteil der komplexen Mittelung zu erkennen. Dies zeigt sich in einer

Tabelle 7.2: Parameter der rigiden Registrierung mit ANTSs.

AhnlichkeitsmaRB Mutual Information Downsampling 6x4x2x1
Iterationen 1000x750x500x250 Glattung 3x2x1x0
Mittelung Arithmetisches Mittel Transformation Rigide
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Abbildung 7.4: Gemittelte Daten mit hohem SNR. (a) Mittelung der komplexen Daten ohne Phasenkorrektur.
(b) Mittelung der komplexen Daten mit Phasenkorrektur. (c) Mittelung der Magnitudendaten. Die Intensitat
aller Daten ist normalisiert und die Daten sind identisch gefenstert.

leicht hoheren Intensitat insbesondere im linken Temporallappen. Eine quantitative Aus-
wertung kann mangels Referenzdaten von dem Datensatz mit hohem SNR nicht erfolgen.
Allerdings dient der gemittelte Datensatz mit hohem SNR wie zuvor bei der Rauschfilte-
rung wahrend Rekonstruktion auch hier bei der Auswertung der Daten mit niedrigem SNR

als Referenz.

Bei den Daten mit niedrigem SNR sind visuell kaum Unterschiede zwischen der Mittelung
der Magnitudendaten und der komplexen Daten zu erkennen (Abbildung 7.5). Die grofR3-
ten Unterschiede sind in den CSF gefiillten Raumen innerhalb des Gehirns zu erkennen.
Die Bestimmung des SSIM ergibt einen Wert von 0,386 fiir die Magnitudendaten und
0,384 fur die komplex gemittelten Daten. Das PSNR betragt 17,4 bei den Magnitudenda-

ten respektive 17,7 bei den komplex gemittelten Daten.

DISKUSSION

In diesem Kapitel wurde eine iterative Registrierungspipeline zur retrospektiven Mitte-
lung von Daten vorgestellt. Sie entspricht fundamental der Verarbeitung aus Kapitel 4.2.
Hier wurden allerdings die Parameter zur Durchfiihrung der Registrierung angepasst, es
wurde untersucht in wie weit Rauschen das Registrierungsergebnis beeinflusst und die
Mittelung von komplexen Daten wurde untersucht. Ublicherweise wird fiir die intraindi-
viduelle Registrierung ausschlieBlich eine rigide Registrierung durchgefiihrt. Bei der Ver-
wendung von ausschlielRlich rigiden Registrierungsmethoden, konnte bei den 250 um Da-
ten allerdings keine gute Uberlagerung der Datensitze erzielt werden. Dies kann mehrere
Ursachen haben: Einerseits wurde keine Verzerrungskorrektur angewendet, um die Daten
nicht zu kompromittieren, andererseits konnen biologische Effekte, wie Hydration oder
die Tageszeit zu kurzfristigen strukturellen Unterschieden fiihren [157,163—-166]. Solche

nichtlinearen strukturellen Veranderungen kénnen mittels einer rigiden Registrierung
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Abbildung 7.5: Gemittelte Daten mit niedrigem SNR. (a) Mittelung der Magnitudendaten. (b) Mittelung der
komplexen Daten.

nicht kompensiert werden. Eine Mittelung von Daten mit Verzerrungskorrektur sollte
noch in einer Folgestudie durchgefiihrt werden, um zu untersuchen wie grol der Einfluss

von biologischen Effekten auf kurzzeitige strukturelle Veranderungen ist.

Auch wenn der visuelle Eindruck durch die neue Parametrisierung bei der Registrierung
schlechter ist, lieferte sie dennoch bessere — im Sinne von scharfere — Ergebnisse
(Abbildung 4.6 & Abbildung 7.2) Dies begriindet sich einerseits in der Verwendung einer
BSpline anstatt linearen Interpolation, zum anderen in mehr Iterationen der nichtlinearen
Registrierung. Um eine mogliche Fehlerquelle bei der Registrierung auszuschliefRen, sollte
bei einer weiteren Durchfiihrung darauf geachtet werden keine affine Registrierung
durchzufiihren, da nicht zu erwarten ist, dass sich der Kopf des Probanden zwischen zeit-
lich kurz aufeinanderfolgenden Messungen deutlich verdndert — weder eine Skalierung
oder Scherung ist daher nicht zu erwarten. Dariber hinaus sollte die Benutzung einer
Maske des Gehirns in dem Registrierungsprozess schneller zur Konvergenz fihren,
wodurch entweder Rechenzeit gespart oder durch einen reduzierten Schwellenwert ein

besseres Registrierungsergebnis erzielt werden kann.

Die Rauschfilterung scheint auf das Registrierungsergebnis nur minimalen Einfluss zu ha-
ben. In Abbildung 7.2 sind visuell keine Unterschiede zwischen der Anwendung der Trans-
formation basierend auf den verrauschten und gefilterten Daten zu erkennen. In der Dar-
stellung von der Wurzel der mittleren quadratischen Abweichung in Abbildung 7.3 zeigt
sich, dass es eine gute Ubereinstimmung im Gehirn gibt. Fehlerbehaftet ist vor allem das
Hintergrundrauschen, die Mund-Rachen-Region und der Hirnstamm. Damit konnte ge-
zeigt werden, dass der Registrierungsalgorithmus widererwartend nahezu invariant ge-
genilber Rauschen ist. Eine quantitative Auswertung der Registrierungsergebnisse kann

nicht sinnvoll durchgefiihrt werden. Die Gblichen Metriken, wie SSIM und PSNR, eignen
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sich nur bedingt als Qualitatskriterium in Ermangelung eines Referenzdatensatzes. Durch
Verwendung eines simulierten Datensatzes, wie dem BrainWeb-Phantom [167], kénnten
unterschiedliche Datensatze kiinstlich mit Rauschen versetzt und transformiert werden,

um die Registrierung anhand eines Referenzdatensatzes untersuchen zu kénnen.

Bei der retrospektiven Mittelung von komplexen Daten zeigt sich, dass die Phasenkorrek-
tur essentiell ist. Ohne diese kommt es nach der Bildung des arithmetischen Mittels zu
Phasenspriingen innerhalb des Objekts und nicht wie tblich an Grenzschichten zwischen
Luft und Gewebe. Dies fiihrt zu einem Signalverlust innerhalb des Objektes (Abbildung
7.4, a). Nach Phasenkorrektur liefert die komplexe Mittelung qualitativ leicht bessere Er-
gebnisse als die Mittelung der Magnitudendaten (Abbildung 7.4, b und c), was sich quali-
tativ durch eine leicht hdhere Intensitat der weilfen Substanz sowie leicht besseren Kon-
trast zwischen grauer und weier Substanz zeigt. Eine quantitative Auswertung kann auch
hier in Ermangelung an einer Referenz nicht mit den Ublichen Metriken wie PSNR und
SSIM erfolgen. Bei den Daten mit niedrigem SNR verhalt es sich dhnlich. Qualitativ sind
minimal bessere Ergebnisse bei der Mittelung der komplexen Daten zu erkennen. Der
SSIM und PSNR zeigt allerdings keine Vorteile der komplexen Mittelung gegeniber der
Mittelung der Magnitudendaten. Gegebenenfalls macht es einen groBeren Unterschied,
wenn eine andere Methode zur Phasenkorrektur benutzt wird. Beispielsweise haben
Chen & Wu [168] kiirzlich eine Methode vorgestellt, welche explizit fir die Phasenkorrek-
tur bei niedrigem SNR geeignet ist oder wenn eine 3D Phasenkorrektur anstatt einer 2D

Methode verwendet wird.
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8 QUANTITATIVE ANALYSE

ULTRAHOCHAUFGELOSTER MRT DATEN

In diesem Kapitel wird die Quantifizierung der kortikalen und subkortikalen Strukturen
des MRT Datensatzes mit der aktuell hochsten isotropen Auflosung des menschlichen Ge-
hirns von 250 um in vivo beschrieben. Um anhand der Daten schlieRlich die verschiedenen
Volumina der subkortikalen Strukturen sowie die Dicke des Kortex zu quantifizieren wur-
den FreeSurfer (Version 6) [60] und die ,,Computational Anatomy Toolbox“ (Version 12.5)
[110] verwendet. Die hier verwendeten Daten sind entsprechend der Angaben in Kapitel
4 verarbeitet worden. Die Ergebnisse aus den Kapiteln 5 bis 7 konnten an dieser Stelle
noch nicht beriicksichtigt werden, da diese einige Wochen reine Computerrechenzeit zu-

satzlich in Anspruch genommen hatten.

DATENVERARBEITUNG

CAT12 ist eine Erweiterung fiir SPM und bietet viele Moéglichkeiten der morphologischen
Untersuchung von MRT Daten des Gehirns. Als einer der ersten Verarbeitungsschritte von
CAT12 wird ein Rauschfilter [169] appliziert sowie eine lokale Anpassung der Intensitaten
vorgenommen [170]. Um die Ergebnisse von FreeSurfer und CAT12 bestmoglich miteinan-
der vergleichen zu kénnen und um Fehler aufgrund eines zu geringen SNR mit der Verar-
beitung von FreeSurfer zu vermeiden, wurden die Daten in nativer Aufldsung mit CAT12
vorverarbeitet. Einer der ersten Schritte bei der Verarbeitung mit FreeSurfer ist eine Kon-

formierung der MatrixgroRe. Das bedeutet, dass die MatrixgroRe der 250 um Daten von
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880x880x640 auf 880% konformiert wird — die zusatzlichen Schichten werden links und
rechts mit Nullen hinzugefiigt. Zur Untersuchung von auflésungsabhangigen Unterschie-
den in der Quantifizierung der Volumina und von kortikalen Strukturen wurden die Daten
anschlieRend graduell auf 330 um, 500 um, 700 um und 1 mm heruntergesampelt. So-
wohl zum Heruntersampeln als auch zur Konformierung wurde ,mri_convert” von
FreeSurfer mit einer kubischen BSpline Interpolation verwendet. Nach dem Heruntersam-
peln auf 1 mm betragt daher die MatrixgroRe statt 220x220x160 entsprechend 2203 und
bei einer Auflésung von 500 pm daher 4403. AnschlieBend wurden die heruntergesampel-
ten Daten sowohl mit FreeSurfer als auch CAT12 prozessiert. Bei FreeSurfer wurde dafiir
das Flag ,hires” verwendet, welches dazu dient, dass die Daten in ihrer nativen Auflésung
prozessiert, die Kontraste von MPRAGE-Daten angenommen und ein bei 3 T anstelle von
1,5 T erstellter Atlas verwendet wird. Da die Vorverarbeitungs-Pipeline mit CAT12 schon
verwendet wurde, wurden die jeweiligen Prozesse bei der Verarbeitung der graduell her-
untergesampelten Daten mit CAT12 entweder deaktiviert oder auf die niedrigsten mogli-
chen Parameter gesetzt. Es ist zu beachten, dass mit CAT12 ausschlieflich der native
250 um Datensatz mit einer MatrixgroRRe von 880x880x640 und nicht der konformierte
mit einer MatrixgréRe von 8803 verarbeitet werden konnte — vermutlich aufgrund von

Speicherlimitierungen.

Die Verarbeitungszeit der 250 um Daten betrug mit FreeSurfer etwa 3 Monate und mit
CAT12 ungefahr 2 Tage auf einem Server mit 24 CPUs @ 2400 MHz und 128 GB RAM.
Aufgrund der Gberaus langen Verarbeitungszeit mit FreeSurfer wurden keine manuellen

Korrekturen vorgenommen oder Variationen der Parameter durchgetestet.

8.1 VOLUMETRIE

In diesem Unterkapitel werden die Ergebnisse aus der Volumetrie der 250 um sowie der
graduell heruntergesampelten Daten beschrieben. Untersucht wurden dabei die graue
sowie weille Substanz und von den subkortikalen Strukturen das Putamen, der Thalamus,
Caudate, Hippocampus und die Amygdala. Wahrend FreeSurfer die Regionen entspre-
chend eines eignen Atlanten einteilt [171], erfolgt bei CAT12 die Parzellierung nach dem

Atlanten von Neuromorphometrics Inc. (http://www.neuromorphometrics.com/).
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ERGEBNISSE

Die Ergebnisse der Volumetrie von FreeSurfer und CAT12 sind in Tabelle 8.1 beziehungs-
weise Tabelle 8.2 aufgefiihrt. Im Mittel betragt das Volumen der grauen Substanz be-
stimmt mit FreeSurfer circa 514 cm® und mit CAT12 652 cm?® mit einem Koeffizienten der
Variation von 4,39 % respektive 1,94 %. Fir die weille Substanz betragt der Mittelwert
des Volumens bestimmt mit FreeSurfer 439 cm?® zu 499 cm? bei CAT12 — der Koeffizienten

der Variation betragt 1,6 % respektive 1,38 %.

Bei der Betrachtung der Volumina der subkortikalen Strukturen gemessen mit FreeSurfer
sind die Messergebnisse ahnlich konstant wie die bei der grauen und weilRen Substanz.
Der Koeffizient der Variation betragt beim Putamen, Thalamus, Caudate und Hippocam-
pus zwischen 2,28 und 4,26 %. Bei der Amygdala liegt er mit 5,65 % leicht dariiber. Das
Volumen des Putamen betragt durchschnittlich 4,94 cm3, das des Thalamus 7,56 cm3, des

Caudate 3,04 cm?3, der Amygdala 1,40 cm?® und des Hippocampus 3,86 cm?.

Bei den Volumina der subkortikalen Strukturen bestimmt mit CAT12 zeigen sich dhnlich
konstante Messwerte bei den heruntergesampelten Daten. Jedoch unterscheiden sich die
gemessenen Volumina des 250 pum Datensatzes deutlich von diesen, weswegen der Koef-
fizient der Variation bei Betrachtung des Putamen, Thalamus sowie Caudate 25,2 %,
44,77 % respektive 18,26 % betragt — ohne die Beriicksichtigung der 250 um Daten liegt
dieser entsprechend bei 1,6 %, 2,9 % beziehungsweise 2,2 %. Bei der Amygdala und dem
Hippocampus werden wieder allgemein dhnlich konstante Werte ermittelt. Das Volumen
der Amygdala liegt zwischen 0,87 cm3 bis 0,93 cm? mit einem Mittelwert von 0,91 cm3
und einem Koeffizienten der Variation von 2,83 %. Das des Hippocampus liegt im Mittel
bei 3,48 cm? mit einem Koeffizienten der Variation von 3,69 %. Mit Ausnahme des Tha-
lamus weisen die subkortikalen Strukturen zumindest ansatzweise dhnliche Volumina im
Vergleich zu FreeSurfer auf. Das Volumen des Thalamus hingegen ist bei CAT12 etwa 70 %

kleiner als bei FreeSurfer.
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Tabelle 8.1: Volumen in Kubikzentimeter von verschiedenen Geweben bei unterschiedlichen isotropen Aufl6-
sungen mit FreeSurfer bestimmt und der Koeffizient der Variation.

1 mm 700 pm 500 pm 330 um 250 pm cv
Graue Substanz 515 cm3 533 cm3 537 cm3 502 cm3 482 cm3 4,39 %
WeiBe Substanz 450 cm3 431 cm3 439 cm3 437 cm3 439 cm3 1,60 %
Putamen 4,72 cm3 4,92 cm3 4,92 cm3 5,12 cm3 5,02 cm3 3,03%
Thalamus 7,69 cm3 7,33 cm3 7,48 cm3 7,76 cm3 7,63 cm3 2,28 %

Caudate 3,07 cm?3 3,13 cm3 3,03 cm3 3,07 cm3 2,89 cm3 2,91 %
Amygdala 1,32cm3 1,35cm?3 1,35cm?3 1,49 cm3 1,47 cm3 5,65 %
Hippocampus 4,03 cm? 3,99 cm3 3,85 cm3 3,80 cm3 3,62 cm3 4,26 %

Tabelle 8.2: Volumen in Kubikzentimetern von verschiedenen Geweben bei unterschiedlichen isotropen Auf-
I6sungen mit CAT12 bestimmt und Koeffizient der Variation.

1mm 700 um 500 um 330 um 250 pm cv

Graue Substanz 642 cm3 668 cm3 658 cm3 655 cm3 637 cm3 1,92 %
WeiBe Substanz  492cm3® 494 cm3 499 cm3 505 cm?3 508 cm3 1,38%
Putamen 2,30cm3 2,38 cm3 2,38 cm3 2,34 cm3 3,84 cm3 25,20 %
Thalamus 2,09cm3 2,21 cm3 2,23 cm3 2,21 cm3 4,93 cm3 44,77 %
Caudate 1,78 cm® 1,86cm3 1,83 cm3 1,78 cm?3 2,62 cm3 18,26 %
Amygdala 0,87cm3 0,93 cm? 0,92 cm3 0,93 cm3 0,89 cm3 2,83 %
Hippocampus 3,52cm3 3,59 cm3 3,51 cm3 3,51 cm3 3,26 cm3 3,69 %

8.2  KORTIKALE DICKE

In diesem Unterkapitel werden die Ergebnisse von der Bestimmung der kortikalen Dicke
der 250 um sowie der graduell heruntergesampelten Daten vorgestellt. Wahrend
FreeSurfer den ,Nearest Average” [10] Algorithmus zur Bestimmung der kortikalen Dicke
verwendet, wird bei CAT12 PBT [24] eingesetzt. Unter anderem kann die kortikale Dicke
welche mit CAT12 bestimmt wurde entsprechend der Parzellierung des Desikan-Killany
Atlanten von FreeSurfer [111,172,173] in Regionen von Interesse (ROIs) eingeteilt wer-
den. Dies erlaubt unmittelbar einen direkten Vergleich der Ergebnisse. In einer vorherigen
Studie hat sich dabei gezeigt, dass mit PBT gréRere Werte bei der kortikalen Dicke ermit-
telt werden als mit dem Nearest Average, diese aber in einem linearen Verhaltnis zuei-

nander stehen [111].

Bei der Verarbeitung mit FreeSurfer wurde ein ,expert options“-File benutzt, welches die
Iterationen bei der Erstellung der Oberflachen mit ,,mris_make_surfaces” von 25 auf 100
und die Iterationen bei der Glattung der Oberflachen von 10 auf 20 erhéht. Abweichend
von den Grundeinstellungen wurden bei CAT12 ebenfalls die , Expert“-Optionen verwen-

det und dabei die interne Auflosung des PBT-Algorithmus auf die native beziehungsweise
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graduell heruntergesampelte Auflésung des jeweiligen Datensatzes gesetzt — die Grund-
einstellung ist hier ansonsten immer 500 um. Die Oberflachen haben dabei in der Stan-
dardeinstellung von CAT12 eine festgelegte Anzahl von 32.000 Vertices. Bei FreeSurfer
bestimmt sich die Anzahl der Vertices der Oberflachen aus der Auflésung der Daten. Bei
einer isotropen Auflosung von 1 mm besitzt die Oberflaiche etwa 146.000 Vertices, bei

einer Auflésung von 250 um sind es etwa 2,5 Millionen.

ERGEBNISSE

Die durchschnittliche kortikale Dicke des gesamten Gehirns bestimmt mit FreeSurfer be-
tragt bei einer Auflésung von 1 mm 2,494 mm und bleibt bis 700 um nahezu konstant mit
einer Dicke von 2,423 mm (Tabelle 8.3). Bei der Betrachtung der mittleren kortikalen Di-
cke bei besseren Auflosungen nimmt diese deutlich ab und betragt 2,272 mm, 1,972 mm
respektive 1,695 mm bei einer isotropen Auflésung von 500 um, 330 um beziehungsweise
250 pum. Dies entspricht einer absoluten Reduktion der kortikalen Dicke von fast 800 um
beziehungsweise einer relativen Abnahme von etwa einem Drittel zwischen einer Auflo-
sung von 1 mm und 250 pum. Wahrend mit CAT12 ebenfalls eine Reduktion der ermittel-
ten durchschnittlichen kortikalen Dicke mit besserer Auflosung zu erkennen ist, fallt diese
allerdings deutlich geringer aus. Bei einer Auflosung von 1 mm betragt die mittlere korti-
kale Dicke 2,603 mm und reduziert sich bei einer Auflésung von 250 pm um 0,289 mm auf
2,298 mm (Tabelle 8.3) — und damit um etwa 12 %. In Tabelle 8.3 sind die Korrelationsko-
effizienten zwischen CAT12 und FreeSurfer bei den Auflésungen von 1 mm bis 250 um
aufgefiihrt. Bei einer Auflésung von 1 mm betragt der Pearson Korrelationskoeffizient
0,884. Bei 700 um verringert er sich auf 0,441 und steigt bei einer Auflosung von 500 um
auf 0,626 an. Jedoch sinkt er bei einer Auflésung von 330 um wieder ab auf 0,323 und bei

der Auflésung von 250 um erreicht er seinen niedrigsten Wert von 0,219.

Bei Betrachtung der parzellierten Ergebnisse mit CAT12 zeigt sich zwar eine leichte Re-
duktion der absoluten Dicken, sie bleiben aber bis einschliefRlich zu einer Auflésung von
330 um in ihrer Verteilung nahezu gleich (Abbildung 8.1). Dies wird durch die in Tabelle
8.4 aufgefiihrten Pearson Korrelationskoeffizienten nochmals unterstrichen. Dabei erge-
ben sich Korrelationskoeffizienten von 0,955 bis 0,989 zwischen den Auflésungen von
1 mm bis 330 um. Bei der 250 um Auflésung verringern sich die Korrelationskoeffizienten
zu den anderen Auflosungen auf 0,825 bis 0,872. Entsprechend besteht ein linearer Zu-
sammenhang zwischen der Auflésung und der Reduktion der gemessenen kortikalen Di-

cke. Bei der Betrachtung der parzellierten kortikalen Dicke ermittelt mit FreeSurfer zeigt
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sich die vorher beschriebene Reduktion der mittleren kortikalen Dicke mit zunehmend
besserer Auflosung (Abbildung 8.2). In Tabelle 8.5 sind die Pearson Korrelationskoeffizien-
ten der verschiedenen Auflésungen aufgelistet. Von einer Auflésung von 1 mm ausge-
hend betragen die Korrelationskoeffizienten gerade einmal 0,279 zu der Auflésung von
700 um, 0,504 zu der Auflésung von 500 um, 0,145 bei 330 um -0,070 bei 250 pum. Somit
kann nicht von einer linearen Korrelation gesprochen werden. Wenn jedoch die jeweils
nachst hohere Auflosung betrachtet wird, ist eine lineare Korrelation zu erkennen — ab-
gesehen von 1 mm zu 700 um. Zwischen den Ergebnissen der Auflésung von 250 pm und
330 um betragt der Korrelationskoeffizient 0,840, zwischen 330 um und 500 um 0,630
und zwischen 500 um und 700 um 0,817.

Tabelle 8.3: Gemittelte kortikale Dicke Uber alle Regionen in Abhdngigkeit der Auflésung sowie der verwen-

deten Software zur Bestimmung der kortikalen Dicke und die Korrelationskoeffizienten nach Pearson zwi-
schen CAT12 und FreeSurfer.

Durchschnittliche kortikale Dicke [mm]

CAT12 FreeSurfer Korrelationskoeffizient
1 mm 2,603 2,494 0,884
700 pm 2,442 2,423 0,441
500 pm 2,415 2,272 0,626
330 pm 2,298 1,972 0,323
250 pm 2,314 1,695 0,219

Tabelle 8.4: Pearson Korrelationskoeffizient der bestimmten kortikalen Dicke mit CAT12 zwischen den unter-
schiedlichen Auflésungen.

1mm 700 um 500 um 330 um 250 pm
1 mm 1 0,985 0,989 0,974 0,825
700 pm 0,985 1 0,974 0,955 0,847
500 um 0,989 0,974 1 0,994 0,872
330 um 0,974 0,955 0,994 1 0,872
250 um 0,825 0,847 0,872 0,872 1

Tabelle 8.5: Pearson Korrelationskoeffizient der bestimmten kortikalen Dicke mit FreeSurfer zwischen den
unterschiedlichen Auflésungen.

1 mm 700 pm 500 pm 330 um 250 pm
1 mm 1 0,279 0,504 0,145 -0,070
700 pm 0,279 1 0,817 0,469 0,191
500 pm 0,504 0,817 1 0,630 0,363
330 um 0,145 0,469 0,630 1 0,840
250 pm -0,070 0,191 0,363 0,840 1
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Abbildung 8.1: Kortikale Dicke in Abhangigkeit der rdumlichen Auflésung je Areal des Desikan-Killany Atlas
bestimmt mit CAT12.
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Abbildung 8.2: Kortikale Dicke in Abhangigkeit der raumlichen Auflésung je Areal des Desikan-Killany Altas
bestimmt mit FreeSurfer v6.
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Abbildung 8.3: Die gemittelte kortikale Dicke Gber den gesamten Kortex in Abhangigkeit der Messauflosung
bestimmt mit CAT12 und FreeSurfer. Die blaue Linie stellt eine lineare Regression (R? = 0,955) fiir die Messer-
gebnisse von CAT12 und die rote Linie eine quadratische Regression (R? = 0,986) fiir die Messergebnisse von
FreeSurfer dar.

In Abbildung 8.3 ist die gemittelte kortikale Dicke tber den gesamten Kortex bestimmt
mit CAT12 und FreeSurfer dargestellt. Die blaue Linie zeigt eine lineare Regression beziig-
lich der kortikalen Dicke ermittelt mit CAT12 mit einem BestimmtheitsmaR R? von 0,0955.
Hingegen zeigt die rote Linie eine quadratische Regression beziiglich der kortikalen Dicke
ermittelt mit FreeSurfer mit einem BestimmtheitsmaB R? von 0,986. Bei einer linearen
Regression ergibt sich ein BestimmtheitsmaR R? von 0,818. Daher scheint ein quadrati-

scher Zusammenhang zwischen der kortikalen Dicke und der Messauflésung zu bestehen.

DisKUSSION

In diesem Kapitel wurde die quantitative Analyse der ultrahochaufgel6sten MRT Daten
aus Kapitel 4 durchgefiihrt. Diese umfasst sowohl die Bestimmung des Volumens der wei-
Ren und grauen Substanz sowie des Thalamus, Hippocampus, Caudate, Putamen und der
Amygdala als auch die Bestimmung der kortikalen Dicke in Abhangigkeit der Messaufl6-
sung und Software. Daflir wurden die Daten einheitlich entsprechend der notwendigen
Schritte der beiden untersuchten Softwarepakete — FreeSurfer und CAT12 — vorverarbei-
tet. Diese Vorverarbeitung setzt sich aus einer Rauschfilterung, lokalen Anpassung der In-
tensitdten und einer Konformierung der MatrixgroRe zusammen. AnschlieRend wurden
die nativen Daten mit einer isotropen Auflosung von 250 um graduell auf 330 um,
500 um, 700 um und 1 mm heruntergesampelt. Darauffolgend wurden sowohl die nati-
ven als auch die heruntergesampelten Daten mit FreeSurfer und CAT12 verarbeitet. Durch

die Filterung der Daten werden voraussichtlich die Segmentierungsergebnisse und in
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Folge dessen die quantitativen Ergebnisse des Volumens und der kortikalen Dicke beein-
flusst. Daher sind keine exakten Ergebnisse zu erwarten, allerdings kdnnen Trends basie-

rend auf der unterschiedlichen Software und Auflésung abgeleitet werden.

Die Bestimmung des Koeffizienten der Variation zeigt wie reproduzierbar die Ergebnisse
der Volumetrie bei unterschiedlichen Auflésungen ist (Tabelle 8.1 und Tabelle 8.2), wobei
ein geringer Wert eine geringe Variation der Ergebnisse und damit eine bessere Reprodu-
zierbarkeit bedeutet. Die groRte Abweichung ergibt sich mit FreeSurfer bei der Amygdala
mit einem Koeffizienten der Variation von 5,65 %. Der beste Koeffizient der Variation wird
bei der Volumetrie der weillen Substanz mit 1,6 % erzielt. Damit zeigt FreeSurfer eine ins-
gesamt gute Reproduzierbarkeit bei allen Gberpriften Geweben und Strukturen. Darliber
hinaus ist kein systematischer Trend in Abhangigkeit der Auflosung zu erkennen. CAT12
zeigt eine noch etwas héhere Reproduzierbarkeit bei der Volumetrie mit einem schlech-
testen Wert von 3,69 % beim Hippocampus. Die Ausreiler des Putamen, Thalamus und
Caudate bei der Verarbeitung von den 250 um Daten mit CAT12 ergeben sich vermutlich
durch die Unterschiede in der Vorverarbeitung. Eine Untersuchung dessen kdnnte zum
Beispiel durch eine ebenfalls doppelte Durchfiihrung der Vorverarbeitungsschritte der na-
tiven Daten oder einer Verarbeitung der nicht konformierten heruntergesampelten Daten

erfolgen. Beides wurde an dieser Stelle nicht ndher untersucht.

Wie zu erwarten sind die absoluten Zahlenwerte der Volumetrie zwischen beiden Werk-
zeugen verschieden. Die subkortikalen Strukturen werden mit FreeSurfer auch erfolgreich
segmentiert, wenn diese in den Bilddaten nicht zu erkennen oder nur partiell vorhanden
sind, da diese von einem histologischen Atlanten in den individuellen Raum transformiert
werden [171]. Dies kdnnte ein moglicher Grund dafir sein, dass kein Auflosungsbias bei
der Volumetrie mit FreeSurfer zu erkennen ist. Bei CAT12 kdnnte dies durch die lokale
Intensitatskorrektur begriindet sein welche im Falle der 250 um nur einmal verwendet
wurde und dort die groRten Schwankungen auftreten. Dariliber hinaus kénnte auch die
Rauschfilterung die Kanten verwischt haben, so dass die Ergebnisse Uber alle Auflésungen

sehr dhnlich sind.

Durch die unterschiedlichen Methoden zur Bestimmung der kortikalen Dicke bei FreeSur-
fer und CAT12 ergeben sich ebenfalls unterschiedliche absolute Zahlwerte. In vorherigen

Studien zeigte sich, dass die ermittelten kortikalen Dicken mit CAT12 lber denen von
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FreeSurfer liegen [111]. Dieser Trend zeigt sich auch in dieser Studie bei allen untersuch-
ten Auflésungen (Tabelle 8.3) Wie bei Yang et al. [174] und Lisebrink et al. [28] zeigt sich
auch in dieser Studie mit zunehmender Auflosung eine signifikante Abnahme der kortika-
len Dicke (Abbildung 8.3). In [28] wurden 3 T und 7 T in vivo T:-gewichtete MPRAGE Daten
mit einer nominellen Auflésung von 1 mm und 500 um mit ARCTIC und FreeSurfer unter-
sucht. Dabei konnte eine Reduktion der Dicke zwischen einem Drittel bis einem Sechstel
in Abhangigkeit der Messauflosung nachgewiesen werden, je nach verwendeter Methode
zur Segmentierung und Bestimmung der kortikalen Dicke. Ein dhnlicher Trend wurde von
Zaretskaya et al. [32] gezeigt, wobei hier Multi-Echo MPRAGE Daten mit einer Auflosung
von 1 mm und 0,75 um mit FreeSurfer verarbeitet wurden. Hier wurde festgestellt, dass
der Kortex in allen Regionen diinner bestimmt wird, mit Ausnahme um die Region um den
posterioren Anteil des Sulcus centralis. In [32] wurde ein besonderer Fokus auf die Plat-
zierung der Oberflachen gelegt und in welche Richtung sich diese bei hoheren Auflésun-
gen verschieben, um die Ursache der unterschiedlichen Ergebnisse in der kortikalen Dicke
zu ergriinden. Hier wurden zwei Effekte beobachtet. Einerseits wird die Oberflache der
weillen zur grauen Substanz in Richtung der weillen Substanz verschoben — insbesondere
in Regionen mit niedrigem Kontrast. Andererseits wird die Oberflache der grauen Sub-
stanz zur zerebrospinal Flssigkeit nach Innen in Richtung der grauen Substanz verscho-
ben, weswegen sie akkurater dem Gewebe bei tiefen Sulci folgt. Bei Yang [174] wurde die
kortikale Dicke basierend auf ex vivo FLASH Daten mit einer isotropen Auflésung von
150 pm, welche graduell von 300 um in 100 um Schritten auf 1 mm heruntergesampelt
wurden, mit ARCTIC bestimmt. Dabei zeigte Yang ebenfalls, dass die kortikale Dicke mit
zunehmender Auflésung abnimmt und stellte fest, dass ein quadratischer Zusammenhang
mit einem R2 von 0,923 zwischen der ermittelten kortikalen Dicke und der Messauflésung

vorliegt.

In der Publikation von Seiger et al. [111] wurde von einer linearen Korrelation zwischen
den Ergebnissen von CAT12 und FreeSurfer mit einem BestimmtheitsmaR R? von 0,83 bei
einer Messauflosung von 1 mm berichtet. Ein dhnliches Ergebnis ergibt sich auch hier bei
der Betrachtung der Ergebnisse der auf 1 mm heruntergesampelten Daten mit einem
Pearson-Korrelationskoeffizienten von 0,884 respektive einem R? von 0,781 (Tabelle 8.3).
Mit steigender Auflosung nimmt allerdings die lineare Korrelation zwischen den Ergebnis-
sen deutlich ab und erreicht bei der nativen Auflésung seinen niedrigsten Wert von 0,219.

In Tabelle 8.4 und Tabelle 8.5 wurden die Pearson-Korrelationskoeffizienten zwischen den
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nativen und heruntergesampelten Daten verarbeitet mit CAT12 respektive FreeSurfer
dargestellt. Hier zeigt sich eine lineare Korrelation zwischen den Ergebnissen von CAT12.
Bei FreeSurfer besteht hingegen eine quadratische Korrelation zwischen der ermittelten
kortikalen Dicke und der Messauflésung, was sich aus der gemittelten kortikalen Dicke in
Abbildung 8.3 ergibt. Dies begriindet auch, weswegen die Pearson Korrelationskoeffizien-
ten zwischen den Ergebnissen von CAT12 und FreeSurfer mit steigender Auflosung ab-

nimmt.

Bei FreeSurfer nimmt die Anzahl an Vertices mit steigender Auflésung zu, hingegen wird
CAT12 die Anzahl der Vertices fix auf 32.000 oder 146.000 gesetzt. Eine groflere Anzahl
der Vertices bedeutet gleichzeitig eine groRere Anzahl an Messpunkten und kénnte daher
potentiell zu einer genaueren Bestimmung der kortikalen Dicke fiihren. Allerdings bedingt
dies auch eine deutlich langere Verarbeitungszeit mit FreeSurfer von bis zu 3 Monaten
gegeniber etwa 2 Tagen mit CAT12 bei der Verarbeitung der 250 um Daten. Bei FreeSur-
fer ist die Anzahl der Vertices abhangig von der Auflésung der Daten und betragt bei 1 mm
etwa 146.000, bei einer Auflésung von 250 um hingegen etwa 2.500.000. In einigen Pro-
zessen von FreeSurfer, wie der topologischen Korrektur, skaliert die Verarbeitungszeit
quadratisch mit der Anzahl der Vertices des zu korrigieren Defekts. Entsprechend verlan-

gert sich die Verarbeitungszeit erheblich.

Neben der erheblichen langeren Verarbeitungszeit deutet sich an, dass es bei FreeSurfer
mit steigender Anzahl an Vertices aus denen das Oberflachenmesh gebildet wird zu Prob-
lemen kommen konnte. In den Verarbeitungspipelines des Human Connectome Projects
(HCP) [117] werden bei der Verarbeitung mit FreeSurfer die Oberflachen erst bei einer
Auflésung von 1 mm generiert und anschlieRend an die hochaufgeldsten nativen Daten
gefittet. Dadurch ergeben sich keine signifikant anderen Ergebnisse bei der kortikalen Di-
cke zwischen einer isotropen Auflésung von 1 mm zu 700 pum [117]. In der hier durchge-
fihrten und auch in friiheren Studien in denen die Oberflachen basierend auf der nativen
Auflésung generiert wurden [28,32,174], konnten hingegen signifikante auflésungsbe-
dingte Unterschiede bei der Bestimmung der kortikalen Dicke festgestellt werden —wobei
eine hohere Auflosung immer mit einer geringen kortikalen Dicke einhergeht. In einer ak-
tuellen Studie von Lewis et al. [175] an simulierten Daten mit einer isotropen Auflosung
von 200 um basierend auf Daten des BigBrain-Projects [176] konnte gezeigt werden, dass
die Positionierung der Oberflachen von FreeSurfer nicht mehr akkurat der Gewebegrenze

von der grauen Substanz zur zerebrospinalen Flussigkeit folgt, wahrend mit CIVET eine
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Abbildung 8.4: Darstellung der Oberflachenpositionierung. In Rot sind die Oberflachen dargestellt, welche
basierend auf den heruntergesampelten Daten mit einer isotropen Auflésung von 1 mm erstellt wurden. In
Gelb sind die Oberflachen dargestellt, welche basierend auf den nativen Daten mit einer isotropen Aufldsung
von 250 um erstellt wurden.

akkurate Reprasentierung erzielt werden konnte. Bei CIVET wird, wie auch bei CAT12, die
Anzahl der Vertices fix auf 146.000 gesetzt. Dafiir gibt es zwei mogliche Ursachen. Bei
FreeSurfer wird die Oberflache der grauen Substanz aus der Oberflache der weiRen Sub-
stanz gebildet, in dem diese wie ein Ballon aufgeblasen wird, bis ein Intensitdtssprung
identifiziert wird. Eine mogliche Ursache dafiir, dass bei FreeSurfer die ,pial surface” die
Grenze zwischen grauer Substanz und zerebrospinal Fliissigkeit nicht akkurat abbildet,
konnte in dem Schwellenwert fir diesen Intensitatssprung begriindet sein. Durch den re-
duzierten Partialvolumeneffekt kénnte es innerhalb des Kortex aufgrund seiner Schichten
zu einer Detektion eines Intensitatssprungs kommen und daher falschlicherweise die
Oberflache nicht weiter aufgebldaht werden. Der andere mogliche Grund fiir die schlechte
Platzierung der Oberflache sind die sogenannten ,Springterms”. Diese erlauben es bei
niedrigen Auflésungen, dass beispielsweise im Falle einer Invagination eines Sulcus die
Oberflache der Struktur folgt. Bei sehr vielen Vertices und Springterms, die eine groRe
Schwankung erlauben, fiihrt dies allerdings dazu, dass die Oberflache nicht korrekt an die
Intensitaten gefittet werden, sondern es kinstlich zur Detektion von Invaginationen

kommt (Abbildung 8.4). Eine Adaption des Parameters fiir die Springterms konnte auf-
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grund der sehr langen Verarbeitungszeit innerhalb dieser Dissertation noch nicht vorge-
nommen werden. Entsprechend kdnnte der hier festgestellte quadratische Zusammen-
hang zwischen der Messaufldsung und bestimmten kortikalen Dicke mit FreeSurfer ein
Artefakt der falschlichen Positionierung der Oberflachen sein. Bis zu einer Auflésung von
500 um sind die Oberflachen grundsatzlich gut positioniert, ab einer Aufldsung von
330 um treten vermehrt unnatirliche Invaginationen auf. Qualitativ erscheinen die Ober-

flachen bei einer Auflésung von 700 und 500 um die besten Ergebnisse zu liefern.
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9 KONKLUSION UND AUSBLICK

In diesem Kapitel wird eine gesamtheitliche Konklusion tiber alle Abschnitte der Disserta-
tion gezogen und ein Ausblick fiir mogliche weiterflihrende Ansadtze gegeben. Die beiden
verfolgten Hauptziele dieser Dissertation sind die Aufnahme und quantitative Analyse von

ultrahochaufgel6sten Magnetresonanztomographiedaten in vivo.

Die fur diese Dissertation aufgenommenen anatomischen Bilddaten wurden bei einer
Feldstarke von 7 T akquiriert und haben die bisher unibertroffene isotrope raumliche
Auflésung von 250 um bei Aufnahmen des gesamten menschlichen Kopfes in vivo
(Abbildung 4.6). Sie sind damit 64-Mal héher aufgelost als die neurowissenschaftliche
Standardauflésung von einem Millimeter und wiirden eine 64? langere Akquisitionszeit
mit traditionellen Methoden und identischem Signal zu Rausch Verhaltnis ben6tigen. Um
die Reduktion des SNR auszugleichen ist die Akquisition eines einzelnen MPRAGE Daten-
satzes mit dieser ultrahohen Auflosung bei einer Feldstarke von 7 T alleine nicht ausrei-
chend. Aus diesem Grund wurden insgesamt acht Repetitionen innerhalb von fiinf Sitzun-
gen Uber einen Zeitraum von drei Monaten akquiriert. Die Akquisitionszeit jeder Repeti-
tion betrug nahezu eine Stunde. Die auRerordentlich lange Akquisitionszeit und ultrahohe
Auflésung machen es zwingend erforderlich die Daten mit einer Methode der Bewegungs-
korrektur aufzunehmen. Die hier verwendete prospektive Bewegungskorrektur hat ge-

geniber einem retrospektiven Verfahren den Vorteil, dass es keine Interpolationsarte-
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fakte gibt. Dies ist insbesondere bei der Akquisition von ultrahohen Auflésungen essenti-
ell, um die effektive Aufldsung nicht zu kompromittieren. Da die Daten in unterschiedli-
chen Sitzungen aufgenommen worden sind, ist eine retrospektive Mittelung der Daten
unabdingbar. Daher wurde innerhalb dieser Dissertation eine Methode der retrospekti-
ven Mittelung von Daten basierend auf einem iterativen Multiauflésungsansatz von ANTs
[61] etabliert, welcher Ublicherweise zur Generierung von Gruppentemplates verwendet
wird (Abbildung 4.3). Die rohen, rekonstruierten sowie verarbeiteten Daten wurden der
Offentlichkeit im Marz 2017 frei zur Verfiigung gestellt [33,122,123] und seitdem iiber
60.000-Mal heruntergeladen.

Seit Veroffentlichung der Daten konnten sie im Rahmen dieser Arbeit durch die Anpas-
sung der Parameter des Registrierungsansatzes noch einmal deutlich verbessert werden.
Hierbei ist insbesondere die Verwendung einer BSpline anstatt linearen Interpolation zu
nennen, welche einen erheblichen Unterschied bei der Scharfe der Daten ausmacht
(Abbildung 4.6 & Abbildung 7.2). Allerdings fiihrt auch die groRere Anzahl an Iterationen
bei dem nichtlinearen Teil der Registrierung zu einem qualitativ besseren Ergebnis. Dar-
Uber hinaus wurde untersucht, ob die Registrierung durch Applikation eines Rauschfilters
verbessert werden kann. Trotz starker Filterung wurde das Registrierungsergebnis nicht
bedeutend besser und es kann geschlussfolgert werden, dass der iterative Multiaufl6-
sungsansatz der Advanced Normalization Tools nahezu invariant gegeniiber Rauschen der
Ausgangsdaten ist (Abbildung 7.3). Eine quantitative Auswertung der Ergebnisse war in-
nerhalb der Dissertation in Ermangelung eines Referenzdatensatzes aber nicht moglich.
AbschlieBend wurde untersucht, ob die retrospektive Mittelung von komplexen Daten ei-
nen Vorteil gegeniiber der retrospektiven Mittelung der Magntitudendaten hat. Dafiir ist
es erforderlich eine Phasenkorrektur der komplexen Daten durchzufiihren, da es ansons-
ten nach der Mittelung zu Signalausléschungen kommt. Um dies zu testen wurde zunachst
eine Rekonstruktionspipeline aufgebaut und acht Repetitionen an MPRAGE Daten mit ei-
ner isotropen Auflésung von 700 um akquiriert. Vier Repetitionen wurden mit kinstlich
geringem Signal zu Rausch Verhaltnis durch Reduktion des Flipwinkels auf 1 ° aufgenom-
men. Der Flipwinkel der anderen vier Repetitionen betrug wie gewohnlich 5 °. Die vier
Repetitionen mit hohem SNR wurden gemittelt und dienten als Referenzdatensatz fir die
guantitative Auswertung. Diese zeigte keine Unterschiede zwischen der retrospektiven

komplexen Mittelung oder Mittelung der Magnitudendaten. Qualitativ sind allerdings
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sehr geringe Verbesserungen in signalarmen Regionen, wie den Temporallappen, nach

retrospektiver Mittelung der komplexen Daten zu erkennen.

Neben der Ausgabe von phasenkorrigierten komplex-wertigen Daten erlaubt die aufge-
baute Rekonstruktionspipeline mehr Kontrolle iber den gesamten Rekonstruktionspro-
zess. Basierend darauf wurde untersucht, ob die Verwendung eines Rauschfilters wah-
rend der Rekonstruktion das Signal zu Rausch Verhaltnis verbessern kann, ohne die effek-
tive Auflésung deutlich zu verschlechtern. Dafiir wurde sowohl ein konventioneller NLM-
Filter ,BM4D” [141] als auch ein vortrainiertes neuronales Netz ,DnCNN“ [142] auf die
extrahierten dekorrelierten [177] Rohdaten je Kanal und separat auf den Real- sowie Ima-
gindrteil angewendet. Zur quantitativen Auswertung wurden erneut die vier Repetitionen
der 700 um MPRAGE Daten mit niedrigem SNR verwendet. Dabei konnten die besten Er-
gebnisse bei der Verwendung des BM4D mit konservativen Einstellungen erzielt werden.
Die Applikation von der Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion bei den 250 um Da-
ten steht derzeit noch aus. Allerdings sind noch bessere Ergebnisse zu erwarten, da die
Daten einerseits etwas weniger verrauscht sind und andererseits da durch die acht Repe-
titionen die Filterung insgesamt 512-Mal durchgefiihrt wird. Neben den hier verwendeten
Methoden ware zudem eine Rauschfilterung mit einem Wiener-Filter [178] oder eine Wa-
velet-basierte Rauschfilterung bei der Rekonstruktion in Analogie zu der Rauschfilterung
bei ,,compressed sensing” [45] vorstellbar. Da ,,compressed sensing” von mehreren Her-
stellern am Scanner implementiert worden ist, ware eine Anwendung der Rauschfilterung

direkt am Scanner vergleichsweise unkompliziert umsetzbar.

Durch die Akquisition der Daten bei einer Feldstarke von 7 T ist bei der Vorverarbeitung
der Daten die Inhomogenitatskorrektur essentiell. Die Parameter konnten innerhalb einer
Studie in der hier vorliegenden Dissertation fiir drei Software-basierte Methoden — N3
[58], N4 [59] und ,,unified segmentation” [56] — sowie in Kombination mit einer Bild-ba-
sierten Methode zur Korrektur von Inhomogenitat durch Division [53] fir eine Feldstarke
von 7 T angepasst werden. Dabei wurde die bisherige Verwendung des gemeinsamen Ko-
effizienten der Variation zwischen grauer und weiBer Substanz [156] erstmals auch auf
subkortikale Regionen mit dem gemeinsamen Koeffizienten der Variation zwischen wei-
Rer Substanz und Putamen Ubertragen. Aus beiden gemeinsamen Koeffizienten wurde
eine Empfehlung fir Parameter fiir alle Software-basierten Methoden abgeleitet (Tabelle

6.4). Diese reduzierten die Inhomogenitat deutlich und sollten in jedem Fall bessere Er-
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gebnisse im Vergleich zu Parametern fir 1,5 oder 3 T Daten erzielen. Da sich die Ergeb-
nisse aus dieser Studie allerdings nicht generalisieren lassen, ist eine individuelle Anpas-
sung der Parameter fiir optimale Ergebnisse fiir Daten welche bei einer Feldstarkevon 7 T
oder mehr akquiriert wurden nicht zu vermeiden. Dennoch bieten die Parameter einen
guten Ausgangspunkt. Wichtig ist vor allem bei dem N3- und N4-Algorithmus die Verwen-
dung einer Gehirnmaske. In diesem Fall erzielen alle drei Methoden gute Ergebnisse. Den-
noch erzielt der ,unified segmentation”“-Algorithmus von SPM die besten Ergebnisse. In
Kombination der Software-basierten Methoden mit der verwendeten Methode der Divi-
sion des MPRAGE durch ein PD-gewichtetes GRE [53] sind noch einmal etwas bessere Er-
gebnisse bei der Inhomogenitatskorrektur zu erzielen. Ob diese allerdings die deutlich lan-
gere Akquisitionszeit rechtfertigen kann an dieser Stelle nicht allgemeingitiltig beantwor-
tet werden. Der grof3e Vorteil dieser Methode liegt vor allem darin, dass das Kontrast zu
Rausch Verhaltnis zwischen grauer und weilRer Substanz gesteigert werden kann. Ein
Nachteil ist, dass das Rauschen aus den GRE Daten in das MPRAGE propagiert. Entspre-
chend ist diese Methode bei ultrahochaufgelsten Daten impraktikabel. Eine Moglichkeit
diesen Nachteil auszugleichen kénnte vermutlich die Aufnahme von einem niedriger auf-
gelosten GRE mit héherem SNR zur Korrektur darstellen, wodurch nur wenig Rauschen in

das finale Bild aus dem GRE propagiert.

Fiir die quantitative Auswertung der Daten mit CAT12 und FreeSurfer wurden die 250 um
gleichermalien vorverarbeitet, um vergleichbare Ergebnisse zu erhalten. Im Anschluss an
die Vorverarbeitung wurden die Daten graduell auf eine isotrope Auflésung von 330 um,
500 um, 700 pm und 1 mm heruntergesampelt, um auflésungsbedingte Unterschiede bei
den Ergebnissen zu untersuchen. Bei der Volumetrie zeigten sich widererwartend keine
auflésungsbedingten Unterschiede bei der Verarbeitung mit beiden Softwarepaketen.
Untersucht wurden die Volumina der weilRen und grauen Substanz, sowie des Putamen,
Thalamus, Hippocampus, Amygdala und Caudate. Hingegen gibt es eine auflésungsbe-
dingte Verzerrung bei der Bestimmung der kortikalen Dicke. Bei CAT12 besteht ein linea-
rer Zusammenhang zwischen der Messauflésung und der ermittelten kortikalen Dicke,
wahrend bei FreeSurfer eine quadratische Abhangigkeit besteht (Abbildung 8.3). Wie
auch schon friiher berichtet konnte eine lineare Korrelation zwischen den Ergebnissen der
kortikalen Dicke basierend auf 1 mm Daten zwischen CAT12 und FreeSurfer gefunden
werden [111]. Bei hoheren Aufldsungen nimmt die Korrelation zwischen den Ergebnissen

der Softwarepakte aber ab. Bei genauerer Betrachtung der Ursachen zeigt sich, dass die
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Oberflachen-basierte Segmentierung der grauen Substanz mit FreeSurfer ab einer Auflo-
sung von 330 um keine zufriedenstellenden Ergebnisse liefert. Bei FreeSurfer wird basie-
rend auf der Oberflache der weiRen Substanz die Oberflache der grauen Substanz dhnlich
eines Ballons aufgeblaht bis ein Intensitdtssprung festgestellt wird. Dabei ergeben sich
zwei mogliche Ursachen dafiir, dass die Oberflache nicht akkurat der grauen Substanz
folgt. Einerseits kdnnte es notig sein, den Schwellenwert fir den Intensitdtssprung zu er-
héhen. Durch die hohe Auflosung ist der Partialvolumeneffekt stark reduziert und in Folge
dessen kommt es vermutlich auch innerhalb des Kortex zu geringen Intensitatsspriingen
aufgrund der kortikalen Schichten. Eine andere mogliche Ursache fiir die abnehmende
Qualitat der Segmentierung kénnten die sogenannten ,,Springterms” sein. Bei FreeSurfer
nimmt die Anzahl der Vertices entsprechend der Auflosung zu, wahrend diese bei anderen
Softwarepaketen, wie CAT12 oder CIVET, unabhangig der Auflésung konstant gehalten
wird. Mit einer hohen Anzahl an Vertices und Springterms die eine sehr flexible Anord-
nung erlauben, ist es moglich, dass die Oberflache der grauen Substanz stark in Richtung
der weillen Substanz gebogen werden kann. Bei einer Auflésung von 1 mm ist dies sinn-
voll, damit die Oberflache dem Verlauf eines Sulcus folgen kann. Bei einer hoheren Aufl6-
sung fuhrt dies aber zu falschlichen Invaginationen. Die Anpassung der Parameter sollte
in Kombination mit der Methode von Fujimoto et al. [115] und Zaretskaya et al. [32]
durchgefihrt werden, um die Qualitat der Segmentierung und die Richtung bei der Plat-
zierung der Oberflachen untersuchen zu kénnen. Dariiber hinaus ist es ist der aktuellen
Developer Version (Stand: 31.05.2019) von FreeSurfer méglich unterschiedliche Ansatze
zur Bestimmung der kortikalen Dicke zu verwenden. Neben den weit verbreiteten Metho-
den , nearest average” [10] und ,Laplace” [99], kann dabei auch ein neuartiger Vektor-
basierter Ansatz innerhalb einer einzelnen Software direkt miteinander verglichen wer-

den.

Eine andere Herausforderung besteht allerdings weiterhin in der tberaus langen Verar-
beitungszeit von ultrahochaufgelosten Daten mit FreeSurfer. Aufgrund der groRen Anzahl
von Vertices von etwa 2.500.000 je Hemisphare bei den 250 um Daten bendétigte FreeSur-
fer fiir die Verarbeitung der Daten circa drei Monate, wodurch die Verarbeitung imprak-
tikabel ist. Sobald die grundsatzlichen Herausforderungen bei der Platzierung der Ober-
flachen tiberwunden sind, kbnnen Methoden verwendet werden, um die Verarbeitung zu
beschleunigen. In Liisebrink et al. [179] konnte gezeigt werden, dass die Prozessierung

von Oberflachen bei einer Auflosung von 500 um von bis zu 120 Stunden auf 4 Stunden
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reduziert werden konnte. Daflir wurden die Daten zundchst mit einem starken Rauschfil-
ter bearbeitet und anschliefend die volumetrische Segmentierung der weillen Substanz
erstellt. Diese Segmentierung wurde dann als Ausgangspunkt fir die Erstellung der Ober-
flache der weiRen Substanz bei den ungefilterten Daten verwendet. Durch eine Erweite-
rung um den Ansatz aus den Guidelines des Human Connectome Projects [117] bei denen
die hochauflésenden Daten zunachst auf 1 mm heruntergesampelt werden und anschlie-
Rend die Oberflachen an die nativen Daten gefittet werden, kdnnte die Prozessierung
noch einmal beschleunigt werden. Der Nachteil bei der Methode der HCP Pipeline ist je-
doch, dass die Anzahl der Vertices mit etwa 146.000 der von 1 mm Daten entspricht und
damit keine signifikanten Unterschiede bei der Bestimmung der kortikalen Dicke gefun-
den werden konnte, obwohl diese von anderen bei der Verwendung von besseren Auflo-
sungen berichtet wurden [28,32,174]. Da die kortikale Dicke ausgehend von jedem Vertex
bestimmt wird, konnte dieser Nachteil ausgeglichen werden, in dem die Anzahl der Ver-

tices vor oder nach dem Fitting der Oberflache hochgesampelt wird.

Durch die extrem lange Akquisitionszeit ist die Aufnahme solcher Daten klinisch vollkom-
men impraktikabel. Sie erlauben aber einen Blick in die Zukunft, was moglicherweise mit
weitaus hoheren Feldstarken und Verbesserungen der Datenaufnahme- sowie Rekon-
struktionsmethoden erreicht werden kann. Aktuell konnen solch hochaufgeldsten Daten
neben der Untersuchung von auflésungsbedingten Unterschieden in der Volumetrie so-
wie kortikalen Dicke oder der Verbesserung von Algorithmen zur Rekonstruktion oder
Segmentierung, insbesondere zur Erstellung neuer Atlanten und der Verknipfung von
Histologie zu MRT Daten verwendet werden. Letzteres ist von besonderer Wichtigkeit, da
die Histologie weiterhin in vielen Bereichen den Goldstandard darstellt [29]. Allerdings ist
es nicht trivial die Erkenntnisse der Uiblicherweise zweidimensionalen Histologie mit den
dreidimensionalen MRT Daten in Einklang zu bringen. Um sich diesem Problem anzuneh-
men, werden in Studien dreidimensionale Rekonstruktionen von histologischen Schnitten
angefertigt. Bei der Anfertigung von histologischen Schnitten treten beim Schneiden und
Aufziehen auf Objekttrager physische Manipulationen auf, weswegen ein unmittelbares
Aufeinanderstapeln der Schichten fir die Erstellung eines akkuraten 3D Volumens nicht
moglich ist. Daher empfiehlt es sich, auf ein intermedidres Volumen zuriickzugreifen, wie
zum Beispiel einen MR Datensatz und/oder Blockface-Bilder, welche vor jedem histologi-
schen Schnitt mit einer Digitalkamera angefertigt werden. Nach einer Methode von Reu-

ter et al. [108] wird ein MR Datensatz zu den gestapelten Blockface-Bildern des gleichen
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Gehirns registriert und es werden neue MR Schnittbilder entsprechend der Position der
Blockface-Bilder extrahiert. AbschlieBend werden die gefarbten histologischen Schnitte
zu ihren entsprechenden extrahierten MR Schnittbildern registriert. Amunts et al. haben
im BigBrain Project [176] mit einer dhnlichen Methode erstmals eine dreidimensionale
Rekonstruktion von histologischen Schnitten eines vollstandigen menschlichen Gehirns
mit einer isotropen Auflésung von 20 um veréffentlicht. Sie schreiben, dass das BigBrain
einen Goldstandard fiir die Kalibrierung von Messungen der kortikalen Dicke und anderen
Metriken in vivo bereitstellt. Allerdings werden die begleitend vor der Histologie aufge-
nommenen ex vivo MRT Daten des in Formalin fixierten Gehirns in der FAQ des BigBrain
Projects vage mit ,,poor quality” beschrieben [180]. Damit ist eine Ubertragung auf in vivo
Messungen aufgrund von nichtlinearen morphologischen Veranderungen bedingt durch
die histologische Aufbereitung (Explantation, Fixierung in Formalin, Einbettung in Para-
plast, Anfertigung und Farbung der Schnitte) und einem verdndertem MR Kontrast bei ex
vivo Messungen nicht ohne weiteres moglich. Durch die Akquisition von ultrahochaufge-
[6sten in situ MRT Daten unmittelbar nach Feststellung des Todes des Koérperspenders
kann eine Ausrichtung der 3D Rekonstruktion der histologischen Schnitte anhand dieser
Daten geschehen, um ein nicht verzerrtes Gehirn zu erhalten. Daflir werden die histologi-
schen Schnitte in einem iterativen Registrierungsprozess direkt auf einen hochaufgel6s-
ten MR Datensatz registriert. Eine solche Methode wurde von Annese et al. bei der 3D
Rekonstruktion eines Gehirns angewandt [181]. Nach Feststellung des Todes wurden von
dem Spender mit einem 3 T MR Scanner in situ Aufnahmen mit klinischen Standardproto-
kollen (T1, T2, T2 FLAIR, SWI und Diffusion) angefertigt. Darliber hinaus wurden mehrere
Mittelungen einer Ti;-gewichteten Sequenz mit einer isotropen Aufldsung von 440 pum
aufgenommen. Nach der Autopsie und zweimonatigen Formalinfixierung wurden ex vivo

Aufnahmen des Gehirns bei 7 T mit einer Auflésung von 210 pum angefertigt.

Durch die Aufnahme von in situ und ex vivo MR Daten kann zudem die Volumenschrump-
fung bei der Formalinfixierung untersucht werden. Diese wird aktuell tiblicherweise ma-
nuell anhand von Landmarken bestimmt. Dafiir werden Distanzen zwischen identischen
anatomischen Markern, zum Beispiel des rechten und linken Gyrus temporalis superior
auf Schnittebene der Corpora maillaria, aus MRT Daten respektive Hirnschnitten be-
stimmt. Aus dem Quotienten des Abstands zwischen den gemessenen Distanzen der MRT
Daten zum Hirnschnitt wird ein linearer Schrumpfungskoeffizient bestimmt. Ein potentiell

fortschrittlicherer Weg zur Bestimmung der morphologischen Veranderung wurde von
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Schulz et al. [105] gezeigt, in dem sie die Schrumpfung aufgrund einer Fixierung in Forma-
lin durch einen Vergleich von in situ und ex vivo MR Daten anhand von Registrierungsme-
thoden untersucht haben. Sie haben gezeigt, dass eine affine Registrierung ausgenutzt
werden kann, um die globale Schrumpfung zu bestimmen und dass mit einer nichtrigiden
Registrierung Uber die lokale morphologische Verdnderung geschlussfolgert werden
kann. In dem von Ding et al. [182] im Juli 2016 veroffentlichen Atlas wurden hochaufge-
I6ste ex vivo MR Daten mit einer Auflésung von 200 um (strukturell) und 900 um (diffusi-
ons-gewichtet), vor einer histologischen Aufbereitung mit Nissl- und Immunbhistologi-
scher-Farbung, akquiriert. Innerhalb dieser Publikation konnten unter anderem eine vor-
her unbekannte Unterregion innerhalb des basomedialen Nukleus der Amygdala be-
schrieben werden und Regionen im menschlichen Gehirn identifiziert werden, welcher
vorher ausschlieRlich bei Primaten beschreiben wurden. Zur Verringerung von Artefakten
und Erleichterung bei der spateren Verarbeitung hat sich in weiteren ex vivo MRT Studien
gezeigt, dass das Gewebe wahrend der Messung anstatt in Formalin in dem protonenar-
men Fomblin aufbewahrt werden sollte, da dies kein stérendes Hintergrundsignal er-
zeugt. Darliber hinaus sollte darauf geachtet werden, dass sich moglichst keine Luftblasen

um das Gewebe herum bilden, da diese Suszeptibilitdtsartefakte erzeugen.

Insgesamt kann geschlussfolgert werden, dass die verfolgten zwei Hauptziele — die Auf-
nahme und quantitative Auswertung von ultrahochaufgelésten MRT Daten — erfolgreich
umgesetzt werden konnte. Bei der Verarbeitung der ultrahochaufgelosten Daten wurde
mit FreeSurfer ein mogliches grundsatzliches Segmentierungsproblem identifiziert. Auf-
grund der Gberaus langen Verarbeitungszeit wurden zunachst mehrere Methoden unter-
sucht, um die allgemeine Datenqualitat von ultrahochaufgelésten Daten zu verbessern.
Derzeit werden die untersuchten Verbesserungen beginnend von der Rekonstruktion auf
die 250 um Daten angewendet. Die daraus resultierenden Ergebnisse sollen neben wei-
teren ultrahochaufgelésten Daten des gesamten Kopfes mit verschiedenen Kontrasten
(unter anderem 150 pum ToF, 600 pum DTI,330 um QSM, 450 um T,) und insgesamt lber
150 7 T MPRAGE Datensatzen des gleichen Probanden mit unterschiedlichen Auflésungen

frei veroffentlicht werden.
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FLASH. In Anlehnung an [36]. 18
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Anlehnung an [36]. 19
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19
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dem Signal gefiillt, der restliche k-Raum ist mit Nullen aufgefiillt. Das daraus resultierende

Bild ist rechts unten dargestellt und weniger scharf. 23
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einer Feldstarkevon 7 T. 34
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Abbildung 4.2: Aufbau fir die Bewegungskorrektur mit dem Moiré Phase Tracking System.
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Rauschfilterung wahrend der Rekonstruktion mit DnCNN. 69
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Einstellung. (c) Filterung mit DnCNN. 70

Abbildung 6.1: Coronale Ansicht vor und nach Inhomogenitatskorrektur mit
unterschiedlichen Algorithmen sowie Sequenzen. Die Reihen zeigen die jeweilige
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Spalten zeigen die Parameterkombination des jeweiligen Algorithmus mit dem geringsten
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links nach rechts den Koeffizienten der Variation der weillen Substanz, der grauen
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Gewebearten. 76

Abbildung 6.2: Graphische Darstellung des Koeffizienten der Variation des Putamen und
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Algorithmus-basierte Korrektur wurde mit SPM (griin), N3 (blau) und N4 (rot)
durchgefiihrt. Als Referenz dient eine MP2RAGE (violett). 78
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zwischen weiRer Substanz und Putamen. Die Uberkorrektur der Intensitit ist im
posterioren Anteil des Putamen in (a) deutlich zu erkennen, wodurch sich auch das

Pallidum sowie der Thalamus erheblich schlechter von der weilRen Substanz abgrenzt. 79

Abbildung 7.1: Flussdiagramm des Registrierungsprozesses der ,Advanced Normalization
Tools“  (ANTs) unter Verwendung eines Multiauflésungsverfahrens  und
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Datensatze. (c) Median der rauschgefilterten Daten. (d) Median der rauschgefilterten
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Abbildung 8.4: Darstellung der Oberflachenpositionierung. In Rot sind die Oberflachen
dargestellt, welche basierend auf den heruntergesampelten Daten mit einer isotropen
Auflésung von 1 mm erstellt wurden. In Gelb sind die Oberflachen dargestellt, welche
basierend auf den nativen Daten mit einer isotropen Auflésung von 250 um erstellt

wurden. 105
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