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1 Einleitung

Die Untersuchung mechanischer Gewebeeigenschaften ist in Form der manuellen
Palpation oder Abtastung eines der &ltesten Diagnoseverfahren der Medizin. Der
Untersuchende nutzt dabei die Tatsache aus, dass gewisse Krankheitsbilder die me-
chanischen Eigenschaften des betroffenen Gewebes verdndern. Das Potential der
Abtastung wird mafigeblich durch die Fahigkeiten des Untersuchenden bestimmt,
weshalb an einer Vielzahl von Ansétzen gearbeitet wird, um mechanische Gewebeeigen-
schaften technisch zu erfassen und abzubilden [Park11]. Der Palpation sehr &hnliche
Verfahren erzeugen quasi-statische Deformationen durch mechanischen Druck oder
Ultraschall und bilden diese anschlieSend sonographisch oder mit Hilfe der Magnet-
resonanztomographie (MRT) ab [Ophi91; NighO1; Radi08; McDa08]. Durch Vergleich
mit Referenzgewebe konnen aus der resultierenden Deformation lokale Festigkeits-
unterschiede aufgefunden und ggf. weiter klassifiziert werden. Wie die Abtastung
benotigen diese Verfahren einen direkten Zugang und sind daher auf oberflichennahes
Gewebe beschrénkt.

Das menschliche Gehirn ist durch den Schédel geschiitzt und verhindert einen direkten
Zugang. Dennoch ist zu erwarten, dass auch Erkrankung des Gehirns die mechanischen
Gewebeeigenschaften beeinflussen.

Die meisten Erkenntnisse {iber das mechanische Verhalten von Hirngewebe stammen
aus Untersuchungen an entnommenem Material (in vitro). Die Artikel von Cheng et
al. und Chatelin et al. geben einen guten Uberblick iiber die materialwissentschaftli-
chen Untersuchungen und Ergebnisse von in vitro Proben [Chen08; Chat10]. Durch
uneinheitliche Probenpréparation, Untersuchungsbedingungen und Modellannahmen,
welche die Ergebnisse wesentlich beeinflussen, weisen die Literaturangaben fiir Hirn-
gewebeparameter eine weite Streuung iiber mehrere Groflenordnungen auf. Zudem ist
die Ubertragbarkeit von in vitro Ergebnissen auf in vivo Eigenschaften umstritten
[Metz70; Gefe04; Hrap08; Chat10].

In wenigen Studien wurden materialwissenschaftliche Untersuchungen in vivo am ge-
offneten Schédel von Tieren vorgestellt [Lel1895; Metz70; Mill00]. Unter der Annahme
der Ubertragbarkeit fiir den Einsatz am Menschen [Schi09], sind diese Methoden
aufgrund der hohen Invasivitit auf unausweichliche Eingriffe beschrénkt und nicht zu
reinen Forschungszwecken geeignet.
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Die bislang einzige Methode zur nichtinvasiven Untersuchung der Festigkeit des Ge-
hirns in vivo wird Magnetresonanz-Elastographie (MRE) genannt [Muth95; Muth96].
Dabei werden iiber eine Bissplatte oder eine vibrierende Unterlage Scherwellen im Kopf
erzeugt und die Wellenausbreitung durch das Gehirn mit Hilfe der MRT aufgezeich-
net. Mit Inversionsalgorithmen kann die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Scherwelle
extrahiert werden, aus der wiederum der komplexe Schubmodul G* berechnet werden
kann [Glas12]. Da fiir die Losung dieses inversen Problems eine Reihe vereinfachende
Modellannahmen notwendig sind [Doyl12], variieren die in der Literatur beschriebenen
Werte fiir Hirngewebe erheblich [Gree08; Krus08; Glas12]. Die rdumliche Auflosung
der MRE betrigt im Allgemeinen rund ein Drittel bis ein Fiinftel der nativen MRT-
Auflésung und kann durch Anregung mit héheren Frequenzen verbessert werden.
Fiir Messungen am Kopf muss die stark ddmpfende Wirkung der Hirnfliissigkeit
und der Kopfhaut beriicksichtigt werden, welche mit steigender Frequenz ebenfalls
zunimmt [Maril0; Fran54]. Aufgrund des umgebenden harten Schédels sind auflerdem
immer nur duflere Anregungen moglich, sodass mit der MRE realistisch nur globale
Informationen gesammelt werden kénnen.

Zum Verstandnis von Krankheitsverlaufen und der Fritherkennung von neurodegenera-
tiven Erkrankungen, beispielsweise den Friithstadien der Alzheimerkrankheit [Braa91],
wire eine verbesserte Auflosung hilfreich.

Neben der Krankheitsdiagnose ist die detaillierte Kenntnis mechanischer Parameter
von (gesundem) Hirngewebe fiir Computersimulationen von grofier Bedeutung [Mill11].
Geeignete Modelle konnten zu einem besseren Verstédndnis der Vorgénge bei Schidel-
Hirn-Traumata fithren [Ho09; Mean14], zur Untersuchung von Krankheitsmechanismen
genutzt werden [Chenl1] und wichtige Daten fiir die Operationsplanung und computer-
assistierte Neurochirurgie (Telerobotik) liefern [Mill00].

In dieser Arbeit wird eine neuartige, nichtinvasive Methode zur Untersuchung visko-
elastischer Eigenschaften von Hirngewebe in wvivo vorgestellt. Die spezielle Kon-
struktion aus hartem Schéddel und weichem Gehirn wurde genutzt, um den aus
der Rheologie bekannten Kriechversuch auf eine Messung von Hirneigenschaften zu
iibertragen. Durch Absenkung des Kopfes um bis zu drei Millimeter wurde das Kréfte-
gleichgewicht aus wirkender Gravitationskraft und Riickstellkréften des Gewebes fiir
kurze Zeit gestort. Als Reaktion auf diese innere Anregung folgte das System mit einer
gewebeabhéingigen Deformation in einen neuen Gleichgewichtszustand. Nach beendeter
Absenkung fand eine Riickdeformation in den Ausgangszustand statt, welche ebenfalls
durch die viskoelastischen Eigenschaften gepriagt wurde. Die Bewegungsmuster der
erzeugten Relativbewegungen zwischen verschiedenen Teilen des Gehirns und dem
Schédel enthielten so implizit Informationen iiber mechanische Eigenschaften und
wurden mit Hilfe eines MR-Tomographen ortsaufgelost abgebildet. Eine qualitative
Analyse war anschlieffend ohne weitere Modellannahmen moglich.



Zur Durchfithrung wurden drei Prototypen entwickelt und gebaut, durch die eine
Kopfabsenkung innerhalb eines MR-Tomographen erméglicht wurde. Durch geeig-
nete Synchronisation konnte mit Hilfe einer bewegungssensitiven MRT-Sequenz die
erzeugte Deformation und Riickdeformation untersucht werden.

Das Verfahren wurde zum Patent angemeldet (W02013104755 A1) [Pat13] und der
Ethik-Kommission der medizinischen Fakultdt Bonn vorgelegt, die gegen die geplanten
Messungen keine Bedenken erhob. Die mit dem Ethikantrag erarbeitete Probanden-
information ist im Anhang A.1 zu finden.

Mehrfach verwendete medizinische und materialwissenschaftliche Fachbegriffe sind in
dieser Arbeit kursiv gedruckt und werden im Glossar erlédutert.






2 Theoretische Grundlagen

Dieses Kapitel beginnt mit einer kurzen Einfiithrung in die Anatomie des Kopfes mit
besonderem Augenmerk auf die mechanische Konstruktion. Der interessierte Leser
sei dariiber hinaus an Lehrbiicher der Anatomie oder Neuroanatomie verwiesen, z.B.
[Prom)].

Anschliefend werden die grundlegenden Konzepte der Rheologie und deren Anwen-
dungsbereiche beschrieben, welche den Bezug auf die Untersuchung viskoelastischer
Eigenschaften des Gehirns erkennen lassen.

Im dritten Teil werden die physikalischen Grundlagen der Magnetresonanztomo-
graphie erldutert, welche im Rahmen dieser Arbeit als bildgebendes Verfahren genutzt
wurde.

2.1 Anatomie des Kopfes

2.1.1 Grundlagen

Das menschliche Gehirn ist der Teil des Zentralnervensystems, der sich im knochernen
Schédel befindet, und kann grob in vier Abschnitte unterteilt werden (Abbildung
2.1):

e GroBhirn (Telencephalon)
e Zwischenhirn (Diencephalon)

e Hirnstamm (Truncus cerebri), bestehend aus Mittelhirn (Mesencephalon), Briicke
(Pons) und verldangertem Mark (Medulla oblongata)

e Kleinhirn (Cerebellum)

Das GroBhirn wiederum wird sagittal in zwei Hélften unterteilt. Die beiden sogenann-
ten Hemisphdren sind iiber den Balken (Corpus callosum) miteinander verbunden.
Die Oberfliche der Hemisphdren wird durch zahlreiche Windungen (Gyri) und Furchen
(Sulci) konturiert, welche zur Vergroerung der Oberflache dienen.
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Abbildung 2.1: Sagittalschnitt durch das Gehirn. Das Gehirn kann in vier Bereiche
unterteilt werden: Grof$hirn, Zwischenhirn, Hirnstamm und Kleinhirn. Das Grof3hirn wird
sagittal in zwei Hemisphédren unterteilt, welche tiber den Balken miteinander verbunden
sind. Die Oberflache ist durch Windungen und Furchen konturiert. Im Inneren des Gehirns

befindet sich das Ventrikelsystem, in dem die CSF gebildet wird. (Quelle: [Gray], Abb. 715)

Graue und weile Substanz

Beim Hirngewebe kann aufgrund seiner Zusammensetzung zwischen grauer und
weifler Substanz unterschieden werden. Die graue Substanz besteht iiberwiegend
aus Zellkorpern von Neuronen und Gliazellen, die untereinander neuronale Netze
bilden. Sie befindet sich im &ufleren Bereich — der Grofhirnrinde — sowie inneren
Kerngebieten — den Basalkernen. Die weifle Substanz wird durch die Fortsétze von
Neuronen (Axone) gebildet und dient als Verbindung verschiedener Areale. Die weile
Féarbung entsteht durch Fett in Myelinscheiden, welche als elektrische Isolation der
Neuronen dienen. Der Balken sowie der innere Teil des Gehirns bestehen aus weifler
Substanz.

Hirnhiute, CSF und Ventrikel

Das Gehirn wird von drei Hirnhéuten (Meningen) umgeben (vgl. Abbildung 2.2). Die
innere Schicht wird von der Pia mater gebildet, eine direkt mit der Oberfliche des
Gehirns verwachsene Haut aus zartem Bindegewebe. Sie ist impermeabel und folgt
allen Furchen der Oberflache bis in die Tiefe.

Die duflere Schicht wird Dura mater genannt und liegt mit ihrer Auflenseite dem
Schédelknochen innen direkt an. Sie besteht aus straffem, faserreichen Bindegewebe
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und beinhaltet die vendsen Blutleiter des Gehirns, z.B. den Sinus sagittalis superior.
Auf der Innenseite bildet die Dura mater Duplikaturen aus: Die Falz cerebri ist eine
Duraplatte, welche zwischen den Groflhirnhemisphéren liegt und bis fast zum Balken
reicht. Eine weitere Duplikatur ist das Tentorium cerebelli, das als Trennung zwischen
GroBhirn und Kleinhirn dient. Die Dura mater unterteilt so den Schiadelinnenraum
und gibt dem Gehirn Halt.

Die mittlere Hirnhaut heifit Arachnoidea. Sie liegt der Dura mater innen an oder
bildet Wélbungen in sie hinein (Pacchioni-Granulationen). Sie besteht aus lockerem,
weiflem Bindegewebe und gibt der ,Spinngewebshaut“ ihren Namen. Arachnoidea und
Pia mater sind mit zahlreichen bindegewebigen Bélkchen verbunden, die das Gehirn
vor iiberméfliger Bewegung schiitzen. Die Arachnoidea iiberbriickt im Gegensatz zur
Pia mater die Furchen in groffem Bogen, sodass zwischen den beiden H&uten ein
Zwischenraum entsteht, der Subarachnoidalraum. Pia mater und Arachnoidea werden
zu den weichen Hirnhduten (Leptomeninx) zusammengefasst, wihrend die Dura mater
auch harte Hirnhaut (Pachymeninx) genannt wird.

Im Inneren des Gehirns befindet sich das Ventrikelsystem (innerer Liquorraum) in
dem der Liquor cerebrospinalis (kurz: CSF') hauptséchlich gebildet wird und zirkuliert.
Durch Offnungen kann die CSF in den Subarachnoidalraum (duBerer Liquorraum;
Gehirn und Riickenmark) abfliefen und wirkt zwischen den gefalteten Hirnhduten als
,Fliissigkeitskissen zum Schutz vor Stéflen [Wycid7]. Die Resorption der CSF' in das
venose GefiaBsystem erfolgt entlang der Abgénge der Spinalnerven (Wirbelsdule) oder
in den Pacchioni-Granulationen.

2.1.2 Natiirliche Bewegungen im Gehirn

Das Gehirn wird iiber ein komplexes Arteriennetz mit frischem, sauerstoffreichem
Blut versorgt. Der Abtransport von Stoffwechselprodukten und Kohlendioxid erfolgt
iiber ein ebenso komplexes Venennetz [Ito05]. Neben dieser Zirkulation gibt es drei
Arten von pulsierender Bewegung im Gehirn:

1. Aufgrund des Herzschlages und der damit einhergehenden Blutdruckvariation
schwankt der Blutfluss mit dem Puls. Diese Pulsation bewirkt die grofite Varia-
tion [Wagsl1].

2. Die Atmung fiihrt zu einer Pulsation mit der Atemfrequenz [Ral811].

3. Die spontane Erweiterung und Verengung der Gefifle wird Vasomotorik genannt
und hat eine von Atmung und Herzschlag unabhéngige Frequenz.

Die Pulsationen fithren zu einer Stromung der CSF von Produktionsort (iiber-
wiegend Ventrikel) nach Resorptionsort (iiberwiegend Spinalkanal und Pacchioni-
Granulationen) [DiCh64; Sher86; Grei93; Grei96].



2 Theoretische Grundlagen
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Abbildung 2.2: Hirnhdute und CSF. Dem Gehirn liegt die Pia mater direkt auf und folgt
in alle Furchen. Die Dura mater liegt dem Schidelknochen innen an und bildet die Falx
cerebri als Trennung zwischen den Hemisphdren aus. Die Arachnoidea ist der Dura mater
innen anliegend und mit der Pia mater iiber schwammartiges Bindegewebe verbunden.
Zwischen Arachnoidea, welche die Furchen weit iiberbriickt, und der Pia mater bildet sich
der sogenannte Subarachnoidalraum, welcher mit CSF gefiillt ist und als Polster wirkt.
Durch Einwélbungen der Arachnoidea in die Dura mater, die Pacchioni-Granulationen, wird

die CSF resorbiert. (Quelle: [Gray], Abb. 1196)

2.1.3 Biomechanische Eigenschaften

Die Ergebnisse von Messungen biomechanischer Eigenschaften der verschiedenen
Gewebearten des Kopfes variieren iiber mehrere Groflenordnungen. Diese Uneinigkeit
entstammt der Schwierigkeit der Messung dieser Eigenschaften durch Verwendung
unterschiedlicher Techniken, uneinheitlicher Préparationen (bei in vitro Material)
und verschiedenen Auswertungsmodellen. Eine gute Ubersicht iiber die verwendeten
Techniken und die gewonnenen Ergebnisse ist in den Artikeln von Cheng et al. und
Chatelin et al. zu finden [Chen08; Chat10].

Generell ldsst sich sagen, dass Gehirngewebe ein komplexes, mehrphasiges Material
ist, da es aus verschiedenen Zelltypen besteht und ein sehr komplexes Blutgefafisystem
beinhaltet. Mechanisch gesehen handelt es sich um sehr weiches Gewebe, dessen Ver-
halten nichtlinear-viskoelastisch ist [Bils11; Chenll]. Bei oszillatorischen Anregungen
zeigen extrahierte Kenngrofien zudem eine starke Frequenzabhingigkeit [Fengl3].
Die Pia mater verhélt sich deutlich steifer als Hirngewebe und hat eine vielfach
geringere Zugfestigkeit als die Dura mater [Aime04; VanN81].

Die CSF ist eine klare Fliissigkeit, deren Dichte und Viskositéit im Vergleich zu Wasser
leicht erhoht sind [Omma68].
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Die Dichte von diversen Gewebearten sind in Tabelle 2.1 zusammengefasst. Graue
und weifle Substanz zeigen keine signifikanten Unterschiede in der Dichte [Barb70].

Gewebeart Dichte in g/cm?
Schadelknochen 1,807 + 0,010
Dura mater 1,133 £ 0,010
Pia mater/Arachnoidea 1,171 £ 0,077
CSF 1,007 £ 0,009

graue/weifle Substanz 1,081 £ 0,003

Tabelle 2.1: Dichte von Gewebearten des Kopfes. Quelle: [Barb70]

2.1.4 Krankheiten mit Bezug zu mechanischen Eigenschaften
Hydrocephalus und Hamatome

CSF-Produktion, Abfluss aus den Ventrikeln und -Resorption befinden sich in einem
gesunden Gehirn im Gleichgewicht. Ist dieses durch erhchte Produktion, bzw. Abfluss-
oder Resorptionsverringerung gestort, kommt es zur Vergroflerung der Ventrikel auf-
grund einer CSF-Ansammlung, Hydrocephalus genannt. Da der Raum innerhalb des
Schédels unverdandert bleibt, geht mit der Vergroflerung der Ventrikel eine Verdichtung
des Hirngewebes einher [Chenl1].

Blutungen innerhalb des Schédels verhalten sich mechanisch dhnlich wie der Hydro-
chephalus: Die Ansammlung von Blut fithrt zu Verdrangung und Verdichtung des
benachbarten Hirngewebes.

Hirntumore

Es gibt eine Vielzahl verschiedener Hirntumore, welche z.B. aufgrund der Art des
Wachstum (verdrangend oder infiltrativ) oder ihrer Dignitat klassifiziert werden kon-
nen. Xu et al. haben mit Hilfe der MRE gezeigt, dass sich mechanische Eigenschaften
ausgewihlter Tumorarten zu denen weifler Substanz unterscheiden [Xu07].
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Multiple Sklerose und neurodegenerative Erkrankungen

Bei Multipler Sklerose (MS) handelt es sich um chronische Entziindungen der Myelin-
scheide. Wiirfel et al. haben bei einer MRE-Untersuchung von MS festgestellt, dass
sich die Viskoelastizitdt des Gehirngewebes dadurch signifikant reduziert [Wuerl0;
Schr12]. Die Ursache von MS ist bislang ungeklért.

Erkrankungen mit dem Verlust von Nervenzellen werden als neurodegenerativ be-
zeichnet und beeinflussen zwangslaufig die mechanischen Eigenschaften. Prominente
Vertreter sind z.B. die Alzheimer-Krankheit oder die Parkinson-Krankheit. Murphy et
al. haben gezeigt, dass die Alzheimer-Krankheit in einem spéten Stadium zu einer glo-
bal verringerten Festigkeit des Gehirns fithrt [Murpl1]. Das Verstédndnis von Ursache
und Verlauf vieler neurodegenerativer Krankheiten ist bestenfalls liickenhaft. Ebenso
fehlt es oftmals an zuverldssigen Methoden zur Fritherkennung dieser Krankheiten,
welche von erheblichem Nutzen sein kénnten [Prinll].

Schidel-Hirn-Traumata

Verletzungen des Gehirns aufgrund von Beschleunigungen ohne direkte Schéadigungen
des Schédels werden als Schidel-Hirn-Traumata bezeichnet. Sie treten haufig bei
Unféllen im Straflenverkehr, Sportverletzungen oder Militareinsdtzen auf.

Trotz intensiver Forschung ist das genaue Verstindnis der Vorgénge, die zu Schédel-
Hirn-Traumata fithren noch sehr liickenhaft [Mean14]. Computersimulationen kénnten
stark zum Verstdndnis der mechanischen Vorgidnge beitragen, jedoch fehlen zur
Erstellung realistischer Modelle zuverldssige mechanische Parameter [Ho09; VanD11]
(vgl. Abschnitt 2.2.3).

10
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2.2 Einfiihrung in die Rheologie

Reale Materialien verhalten sich meist nur auf sehr beschrinkten Skalen, unter streng
definierten Bedingungen, oder in manchen Féllen auch gar nicht, wie die physikalischen
Modelle des starren Korpers, des ideal-elastischen Materials, oder der idealen Fliissig-
keit. Die Rheologie (griechisch: rhéo ,flieBen” und ldgos ,Lehre”) beschiftigt sich mit
dem FlieB- und Deformationsverhalten von Materie. In rheologischen Materialmodellen
werden die idealen Eigenschaften in Form der drei Grundkorper — Feder, Démpfer und
Reibelement — miteinander kombiniert und machen reales Materialverhalten beschreib-
und vorhersagbar.

2.2.1 Materialmodelle
Die drei Grundkérper

Die ideale Feder reagiert auf eine anliegende Spannung oy mit einer instantanen, elasti-
schen Dehnung e, welche proportional zur anliegenden Spannung ist (vgl. Abbildung
2.3). Die Proportionalitidtskonstante F heiit Federkonstante oder Elastizitdtsmodul.
Es gilt das Hookesche Gesetz:

og = FE- Eel- (21)

Liegt die Spannung nicht mehr an, kehrt das sogenannte ,, Hooke-Element“ in seine
Ausgangslage zuriick.

Das ,,Newton-Element® bildet den idealen Dampfer. Er reagiert auf eine anliegende
Spannung o mit einer FlieBbewegung (vgl. Abbildung 2.4). Die Flieigeschwindigkeit
Evis 1St hierbei proportional zur anliegenden Spannung, die Proportionalitéitskonstante
heilt Viskositat n:

Op=1" ém’s- (22)
Fiir eine konstante Spannung o gilt somit fiir die Dehnung &,;,:
t
Evis = — = 0. (23)
n

Irreversible Deformation wird mit dem Reibelement modelliert. Liegt eine anliegende
Spannung ¢ unterhalb der FlieBgrenze o, verhélt sich das ,,St. Venant Element® wie
ein starrer Korper und deformiert nicht (ep = 0). Ubersteigt die Spannung o die
FlieBgrenze o, kommt es zur plastischen Deformation ep(t) (vgl. Abbildung 2.5). Es
gilt:

fii
p = 0 iro <op (2.4)
e(t) fiir o > op.

11



2 Theoretische Grundlagen

oA
0o
> 1
p
> 1
(a) Hooke-Element (b) Deformationsverhalten

Abbildung 2.3: Die Feder oder das ,,Hooke-Element® ist der Modellkérper der idealen
Elastizitét und regiert auf eine Spannung oy mit einer instantanen Dehnung e. Bei Entlastung
stellt sich ohne Verzogerung der Ausgangszustand ein.

[
T :,

(a) Newton-Element (b) Deformationsverhalten

O
00
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~

Abbildung 2.4: Ideale Viskositéit wird durch den Dampfer, ,,Newton-Element“ genannt,
modelliert. Er zeigt eine FlieBbewegung so lange eine Spannung anliegt und verbleibt bei
Entlastung in der letzten Stellung.

Y
OfF|---------=-—=-=--|------- F---
> 1
€ A
> 1
(a) St.-Venant-Element (b) Deformationsverhalten

Abbildung 2.5: Das Reibelement ist der Modellkérper der irreversiblen Deformation. Liegt
die Spannung unter der Flieligrenze o geschieht nichts, ist die wirkende Spannung grofier,
verhélt sich das ,,St.-Venant-Element“ wie eine Fliissigkeit und verbleibt anschliefend im
deformierten Zustand.
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2.2 FEinfiihrung in die Rheologie

Viskoelastizitit

Reale Materialien zeigen gleichzeitig sowohl elastische als auch viskose Anteile in ihrem
Verhalten, man nennt sie viskoelastisch. Man unterscheidet zwischen viskoelastischer
Fliissigkeit, welche nach Ende der Belastung eine bleibende Deformation beibehélt,
und viskoelastischem Festkorper, der bei Entlastung in den anfinglichen Zustand
zuriick geht. Viskoelastizitédt kann in einfachster Weise durch Kombination von einer
Feder und einem Dampfer simuliert werden.

Eine Reihenschaltung von Feder und Démpfer ist in Abbildung 2.6 dargestellt und
wird ,,Maxwell-Element® genannt. Die Dehnung ¢ setzt sich additiv aus dem elastischen
und dem viskosen Anteil zusammen. Formal gilt:

1 t
e vis — | & — ) . 2.5
Eel + € (E+7]> o) ( )

Da es sich um einen irreversiblen Deformationsprozess handelt, wird mit dem Maxwell-
Element viskoelastische Fliissigkeit simuliert.

Das Verhalten eines viskoelastischen Festkorpers lasst sich durch Parallelschaltung
einer Feder und eines Dampfers beschreiben, welche durch einen starren Rahmen
miteinander verbunden sind. Wird das sogenannte , Kelvin-Voigt-Element” durch eine
Spannung oy belastet, konnen die beiden Einzelelemente nur gleichzeitig und in selbem
Mafe deformiert werden. Dies bedeutet, dass die Feder verzogert auf die Spannung
reagiert, da sie durch den Dampfer gebremst wird. Das Deformationsverhalten folgt
einem exponentiellen Verlauf:

]. _Ey

avezﬁ(l—e n)-ag. (2.6)
Die maximale Deformation &,,,, wird analog zum Hooke-Element durch den Elastizi-
tatsmodul der Feder £ bestimmt.

Bei Entlastung wird das Bestreben der Feder in den Ausgangszustand zuriickzukehren

auch von dem Dampfer verzogert, sodass die Riickdeformation ebenfalls exponentiell
erfolgt (vgl. Abbildung 2.7).

Zur realistischeren Beschreibung realen Materialverhaltens, kénnen die zuvor ge-
nannten Modellkérper beliebig kombiniert werden. Eine hédufig genutzte Kombina-
tion heifit ,,Burgers-Element“ und besteht aus einer Reihenschaltung aus Maxwell-
Element und Kelvin-Voigt-Element. Die Deformation aufgrund einer anliegenden
Spannung setzt sich additiv aus den Einzeldeformationen zusammen (vgl. Abbildung
2.8):

11 » ¢
e ve vis — | & — (1 - /r2/ B> — ) . 2.7
Ee + Eve +€ (E1+E2( e )+m) o (2.7)
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oA
00
> 1
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> 1
(a) Maxwell-Element (b) Deformationsverhalten

Abbildung 2.6: Viskoelastische Fliissigkeit. Die Reihenschaltung aus Feder und Dampfer
wird ,,Maxwell-Element* genannt. Die Deformation setzt sich additiv aus dem elastischen
und viskosen Anteil zusammen. Bei Entlastung verbleibt eine irreversible Deformation.

O\
0o
L=l > 1
81\
gmax
>
(a) Kelvin-Voigt-Element (b) Deformationsverhalten

Abbildung 2.7: Viskoelastischer Festkorper. Das ,,Kelvin-Voigt-Element® ist eine Parallel-
schaltung von Feder und Dampfer, die starr miteinander verbunden sind. Bei Belastung wird
die spontane Auslenkung der Feder durch den Dampfer gebremst. Die Deformation verliuft
exponentiell bis zur maximalen Deformation &,x, welche durch den Elastizitéitsmodul der
Feder bestimmt wird. Die Riickdeformation in den Ausgangszustand wird gleichermafien
gebremst und verlduft ebenfalls exponentiell.
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OA
00
> 1
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o > {
(a) Burgers-Element (b) Deformationsverhalten

Abbildung 2.8: Realistischeres Materialverhalten. Eine Reihenschaltung von Maxwell-
und Kelvin-Voigt-Element wird ,,Burgers-Element“ genannt. Die Deformation setzt sich aus
den Einzeldeformationen der farblich markierten Elemente zusammen.

Spannungsarten und Spannungstensor

In der bisherigen Beschreibung wurde der Begriff der Spannung ¢ in Form einer
Dehnung eingefiihrt. Spannungen kénnen auch als Stauchung, Scherung oder Torsion
wirken. Die eingefiihrten Gleichungen kénnen weiterhin genutzt werden, die jeweili-
gen Proportionalitétskonstanten werden iiblicherweise jedoch anders bezeichnet (z.B.
Schubmodul G). Ebenfalls ist zu beachten, dass Materialien je nach Belastungsart
sehr unterschiedlich reagieren kénnen.

Die Beschreibung des Materialverhaltens verlief bisher eindimensional. Bei inkom-
pressiblen Materialien fithren Dehnungen entlang einer Achse zu Stauchungen ent-
lang der beiden anderen Raumachsen (Querkontraktion). Fiir eine exakte Beschrei-
bung von dreidimensionalen Deformationen ist die Verwendung von Spannungs-
tensoren zu empfehlen. Da im Rahmen dieser Arbeit ausschliefilich qualitative Ana-
lysen von Deformationen betrachtet werden, wird zur dreidimensionalen mathema-
tischen Beschreibung viskoelastischen Verhaltens z.B. an [Blan60] und [Maco94]
verwiesen.
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2.2.2 Rheologische Untersuchungsmethoden

In Lehrbiichern der Rheologie, wie z.B. [Mezgl0], findet man drei typische Unter-
suchungsmethoden fiir viskoelastische Materialien, welche im Folgenden kurz vorge-
stellt werden.

Kriechversuch Der Kriech- oder Zeitstandversuch untersucht das Materialverhal-
ten durch Analyse der Deformation bei einer vorgegebenen Spannungssprungfunktion.
In den Abbildungen 2.6 bis 2.8 ist somit auf der rechten Seite jeweils das Material-
verhalten im Kriechversuch abgebildet. Das gewiinschte Modell wird anschliefend an
die gemessene Deformationskurve angepasst und liefert quantitative Werte fiir die
genutzten Grundelemente. Die zeitlich verzogerte Deformation und Riickdeformation
wird auch als Retardation bezeichnet.

Relaxationsversuch Wird eine Deformation oder Deformationsrate vorgegeben
und die dazu benétigte Spannung gemessen, spricht man von einem Relaxations-
versuch (vgl. Abbildung 2.9). Im Falle von ideal elastischem Verhalten bleibt die
benotigte Spannung o um eine Dehnung € zu erreichen konstant (vgl. Gleichung
(2.1)). Ideal viskoses Material weist eine Spannungsspitze auf bis die vorgegebene
Dehnung erreicht ist und verbleibt anschliefend ohne Spannung in diesem Zustand.
Viskoelastische Materialien zeigen fiir vorgegebene Dehnung Relaxationskurven der
Spannung. Im Falle von viskoelastischer Fliissigkeit relaxiert die Spannungskurve
vollstédndig, bei viskoelastischen Festkorpern verbleibt eine Gleichgewichts-Spannung.
Eine Quantifizierung kann durch mathematische Beschreibung der Relaxationskurven
erfolgen.

€ o
€0

A

fe
B

> > 1
tl tl

(a) Deformationsvorgabe (b) Relaxationskurven

Abbildung 2.9: Im Relaxationsversuch wird eine Deformations-Sprungfunktion vorge-
geben und die benoétigte Spannung o gemessen. Nach einer Spannungsspitze relaxieren
viskoelastische Festkorper (A) bis zur Gleichgewichtsspannung o, wihrend viskoelastische
Fliissigkeiten (B) vollsténdig relaxieren und zur Aufrechterhaltung einer Deformation keine
Spannung mehr benodtigen. Materialeigenschaften kénnen aus der Form der Relaxationskur-
ven extrahiert werden.
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2.2 FEinfiihrung in die Rheologie

Oszillationsversuch Viskoelastische Materialien lassen sich auch oszillatorisch
untersuchen. Dabei wird eine sinusférmige Spannung o oder Deformation € vorgegeben
und die Phasenverschiebung ¢ der jeweils anderen Grofie gemessen (vgl. Abbildung
2.10). Ideal-elastische Materialien weisen keine Phasenverschiebung auf (6 = 0°), rein
viskoses Verhalten bedeutet 6 = 90°. Fiir viskoelastische Materialien gilt 0° < § < 90°.
Es ist zu beachten, dass eine gemessene Phasenverschiebung nur fiir eine gewéhlte
Ostzillationsfrequenz giiltig ist.

Abbildung 2.10: Im Oszillationsversuch wird die Phasenverschiebung § zwischen Spannung
o und Deformation € bei sinusférmiger Vorgabe einer dieser Groflen gemessen. Viskoelastische
Materialien liegen in ihrem Verhalten zwischen dem ideal-elastischen (6 = 0°) und ideal-
viskosen (d = 90°) Fall.

2.2.3 Modelle fiir Hirngewebe

Das viskoelastische Verhalten von entnommenem Gehirngewebe wurde in einer Viel-
zahl von Studien mit den im vorangegangenen Abschnitt beschriebenen Methoden
untersucht und modelliert [VanD11]. Galford und McElhaney haben das Verhalten von
Gewebeproben der Kopfhaut, Dura mater und Gehirngewebe rheologisch untersucht
und mit dem Burgers-Element modelliert [Galf70].

Die Ubereinstimmung zwischen Modell und Messung kann durch Verwendung komple-
xerer Materialmodelle verbessert werden, eine Abweichung zum realen Verhalten bleibt
aber dennoch meistens vorhanden. Die Griinde dafiir liegen in der vereinfachten Annah-
me von linearem Materialverhalten. Tatséchlich hingt die Deformation haufig nicht nur
von der Spannung, sondern auch zusétzlich von der Deformationsrate und -amplitude
ab. Das Hookesche Gesetz findet meist nur Anwendung bei Dehnungen von wenigen
Prozent. Bei groBleren Deformationen kénnen , hyperelastische Materialmodelle* ver-
wendet werden, welche einen nicht-linearen Zusammenhang zwischen Spannung und
Dehnung beriicksichtigen. Zur Beschreibung von Gehirnmaterial wurden beispielsweise
das Mooney-Rivlin-Modell in [Ho07] oder das Fung-, Gent- und Ogden-Modell in
[Rash12] verwendet. Nichtlineare-Modelle die ebenfalls viskose oder plastische Anteile
verwenden sind in [Mill99] und [ElSa08] beschrieben. Allgemein lésst sich festhal-
ten, dass komplexere Modelle zwar das Materialverhalten detaillierter modellieren,
jedoch deutlich mehr Parameter benétigen bzw. liefern und dadurch ggf. das System
iiberparametrisieren und eine Vergleichbarkeit erschweren.
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2.3 Magnetresonanztomographie

Die Magnetresonanztomographie, kurz MRT, ist ein bildgebendes Verfahren der medi-
zinischen Diagnostik. Sie basiert physikalisch auf der Kernspinresonanz, welche im
Folgenden erldutert wird. Im Rahmen dieser Arbeit wird nur auf die wichtigsten
Begrifflichkeiten und Grundlagen der MRT eingegangen. Fiir ein tieferes Verstdndnis
sei an Lehrbiicher wie z.B. [Flow12; Reis92; K6ch98] verwiesen.

2.3.1 Kernspinresonanz

Das Proton als Wasserstoffkern besitzt einen Kernspin von I = 1/2. Aufgrund seiner
elektrischen Ladung geht damit ein magnetisches Moment /i einher. Es gilt:

i =~hl. (2.8)

Das , gyromagnetische Verhéltnis“ betrigt v = 27 - 42,6 MHz/T und ist eine teilchen-
abhingige Konstante.

Befindet sich das Proton in einem &ufleren Magnetfeld éo (sei EO = By - €,), so
konnen nur zwei diskrete Orientierungen zu éo eingenommen werden: die parallele
(1) und antiparallele (}) Ausrichtung (Kern-Zeeman-Aufspaltung). Fiir die beiden
Ausrichtungen ergeben sich folgende diskrete Energieniveaus:

1
EWW = F57hBo (2.9)

Fiir einen Ubergang zwischen den beiden Energieniveaus muss ein Photon mit der pas-
senden Energie AE = vhB, absorbiert bzw. emittiert werden. Quantenmechanisch ist
die exakt parallele Ausrichtung zu EO nicht erlaubt, sodass es zu einer Prézessionsbewe-
gung des magnetischen Moments ;i um die Bo-Achse kommt. Die Prézessionsfrequenz
wy, wird ,,Larmorfrequenz® genannt und es gilt:

& = - By. (2.10)

Die Besetzung der Energieniveaus erfolgt im thermischen Gleichgewicht nach der

Boltzmann-Statistik:
NT vhBy AE
A — f— 2.11
NT TP < knT ) P (kBT> (2.11)

mit N+ als Besetzungszahl der Energieniveaus, der Boltzmann-Konstante kp =
1,38 - 1072 J/K und der Temperatur 7.
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Abbildung 2.11: Kern-Zeeman-Effekt. Das Proton kann aufgrund seines Kernspins I und
dem damit verbundenen magnetischen Moment i in einem dufleren Magnetfeld By nur zwei
diskrete Orientierungen einnehmen. Im thermischen Gleichgewicht erfolgt die Besetzung
dieser Energlemveaus nach der Boltzmann-Statistik. Der energetisch giinstigere Zustand E'
(parallel zu Bo) wird im Vergleich zum antiparallelen Zustand E} hiufiger besetzt, sodass
sich eine Netto-Magnetisierung MO parallel zu By bildet. Durch Absorption bzw. Emission
eines Photons mit der Energie AE konnen Ubergiinge zwischen den beiden Niveaus induziert
werden.

Die Experimente dieser Arbeit wurden an einem MR-Tomographen mit By = 1,5T
und bei Korpertemperatur 7" = 310 K durchgefiihrt. Damit betriagt w;, = 27-63,9 MHz
und der Boltzmann-Faktor etwa 1+107°. Pro Gramm Wasser tragen somit ca. 10'8
polarisierte Protonen zu einer Netto-Magnetisierung parallel zu By bei und es kann zu
einer klassischen Betrachtung einer makroskopischen Magnetisierung M iibergegangen

werden:
=i (2.12)

Wird zusétzlich zum statischen Feld é@ ein transversales, mit wy, rotieriendes Wech-
selfeld By angelegt (Br(t) = By - (sin(wyt) - €, + cos(wpt) - é,) ), konnen Ubergiinge
zwischen den beiden Energieniveaus induziert werden. In der klassischen Betrach-
tungsweise bewirkt ET, dass der Magnetisierungsvektor M spiralférmig aus der
Gleichgewichtslage herausgedreht wird. Die Einstrahldauer von Br bestimmt den
Auslenkungswinkel. Die Einstrahlung des transversalen Wechselfeldes wird HF-Puls
genannt. Wird die Einstrahldauer so gewéhlt, dass eine Auslenkung um 90° erfolgt,
spricht man von einem 90°-Puls, entsprechendes gilt fiir den 180°-Puls.

Die rotierende Quermagnetisierung Mxy, also die Projektion der Magnetisierung M
auf die z-y-Ebene, induziert in einer fiir diese Ebene sensitiven Empfangsspule eine
messbare Induktionsspannung.
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2.3.2 Relaxation

Nach der Einstrahlung des Wechselfeldes Br befindet sich das Spin-System in einem an-
geregten Zustand. Durch zwei wesentliche Wechselwirkungsarten, mit unterschiedlichen
Zeitskalen, kann das System in den Grundzustand relaxieren.

Langsrelaxation

Die wihrend des HF-Pulses aufgenommene Energie kann iiber Wechselwirkung der
Kernspins mit den benachbarten Atomen und externen Feldern an die Umgebung
abgegeben werden. Die Wiederherstellung der z-Komponente der Magnetisierung im
Gleichgewichtszustand M, erfolgt nach:

M, (t) = My~ (1 — exp(~/n). (2.13)

Die charakteristische Zeit T} wird Léngsrelaxationszeit genannt. Historisch begriindet
wird die Langsrelaxation auch als Spin-Gitter-Relaxation bezeichnet.

Querrelaxation

Unmittelbar nach der Anregung durch den HF-Puls prézedieren die einzelnen Kern-
spins in Phase. Diese Phasenkohérenz geht dadurch verloren, dass die Kernspins
untereinander wechselwirken (Spin-Spin-Wechselwirkung): Jedes magnetische Moment
[l bewirkt eine lokale Anderung des statischen Feldes By. Die benachbarten Kernspins
befinden sich so in leicht unterschiedlich starken Feldern, wodurch sich auch die
Larmorfrequenzen &, unterscheiden (vgl. Gleichung (2.10)) und das Spinensemble aus-
einander lduft. Die Zeitkonstante dieses Prozesses heifit T5- oder Querrelaxationszeit!.
Es gilt:

May(t) = My (0) - exp(~4/12). (2.14)

!Die hier eingefiihrte T5-Zeit beschreibt den tatsichlichen Signalabfall, welcher neben den Quer-
relaxationsmechanismen auch den gleichzeitig stattfindenden Einfluss der Lingsrelaxation be-
riicksichtigt.

20
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Die Relaxationszeiten T} und T} sind materialabhéingig. Eine Ubersicht der Relaxations-
zeiten von einigen Gewebearten ist in Tabelle 2.2 zu finden.

Gewebeart T, in ms 7T, in ms
CSF 2400 160
graue Substanz 920 100
weile Substanz 780 90
Hirntumor (Meningeom) 400 80
Metastase 1800 85
Fettgewebe 260 80

Tabelle 2.2: Relaxationszeiten 77 und 75 fiir einige Gewebearten bei Bp=1,5T. Quelle:
[Koch98]. Detailliertere Angaben sind z.B. in [Reis92] zu finden.

2.3.3 Spin-Echo

Tatséchlich verlauft der Signalabfall meist deutlich schneller, als in Gleichung 2.14
beschrieben wird, da zeitlich konstante Inhomogenitiaten des dufleren Feldes By eine
zusétzliche Dephasierung bewirken. Dieser schnellere Signalabfall wird durch die
effektive Zeitkonstante T beschrieben.

Mit Hilfe sogenannter Spin-Echos kann die Dephasierung aufgrund zeitlich konstanter
Inhomogenitaten riickgéngig gemacht werden [Hahn50]: Kernspins mit lokal hoherer
Feldstéarke prazedieren schneller, analog fiihrt lokal geringere Feldstérke zu niedrigerer
Préazessionsgeschwindigkeit und das Spinensemble lduft auseinander. Ein 180°-Puls
nach der Zeit t£/2 spiegelt das Spin-System entlang der z-Achse. Die zuvor ,schnelleren’
Spins befinden sich dadurch hinter den ,langsamen®. Die Feldinhomogenitéten, und
damit die Préazessionsgeschwindigkeiten, sind unverdandert, sodass das Spinensemble
rephasiert und nach der Zeit tg ein Echo entsteht, dessen Signalamplitude mit der
Zeitkonstanten Ty abgenommen hat (vgl. Abbildung 2.12). Die Zeit tg wird Echozeit
genannt.

¢
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Abbildung 2.12: Erzeugung von Spin-Echos. Der 90°-Puls klappt den Magnetisierungs-
vektor M in die x-y-Ebene, wo er mit 7, oszilliert. Zeitlich konstante Magnetfeldinhomo-
genititen fithren zur Dephasierung des Spin-Ensembles und einem Abfall der Signalamplitude
mit der Zeitkonstanten 75 (rote Kurve). Wird nach der Zeit ts/2 ein 180°-Puls geschaltet, so
bewirkt dieser eine Spiegelung des Spin-Systems. Die Prézessionsfrequenzen variieren immer
noch gleichermaflen und fiithren zu einer Rephasierung zum Zeitpunkt ¢z. Die Spin-Spin-
Wechselwirkungen konnen nicht riickgéngig gemacht werden, sodass die Signalamplitude
mit der Zeitkonstanten Ts abfillt (griine Kurve).
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2.3.4 Tomographie

Fiir den Einsatz als bildgebendes Verfahren ist es notwendig, das Kernspinsignal
seinem Ursprung im Koérper zuzuordnen. Im Folgenden wird beispielhaft fiir jede
Raumrichtung eine andere Kodiermoglichkeit vorgestellt.

Selektive Schichtanregung

Eine Anregung des Spin-Systems erfolgt nur im Resonanzfall. Die benétigte Frequenz
wr, hingt dabei proportional von der Feldstiarke B ab (Gleichung (2.10)). Wird dem
statischen Magnetfeld By nun in 2-Richtung ein Gradientenfeld G, iiberlagert, ist die
Resonanzbedingung nur noch fiir eine bestimmte z-Position erfiillt.

wr(z) =7 (Bo+ G, - 2) (2.15)

Aus dem gesamten Volumen kann so eine bestimmte Schicht ausgewéhlt werden.

Frequenzkodierung

Fiir die Kodierung in z-Richtung wird wihrend der Signalauslese ein weiterer Gradient
G, geschaltet. Das empfangene Signal setzt sich dann aus z-abhéngigen Frequenz-
anteilen zusammen, deren Amplituden durch eine Fourier-Transformation ihrer x-
Position zugeordnet werden kénnen.

wr(z) =7 (By+ Gy - 1) (2.16)

Phasenkodierung

Nach der Anregung durch einen 90°-Puls befindet sich das Spin-System in Phase.
Durch ein Gradientenfeld G, der Dauer tg, wird die Phasenlage A¢, entlang der
y-Richtung veréndert:

Ag, =7 -Gy tg, . (2.17)

Nach N-facher Wiederholung der Messung mit verschiedenen, bekannten Gradienten-
stdrken G, und den daraus resultierenden Amplitudenstirken kann die Ortsinformation
von N-Positionen rekonstruiert werden.
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Gradientenechos

Neben den zuvor beschriebenen Spin-Echos konnen Echos auch durch geschickte
Gradientenschaltung erzeugt werden. Dazu wird ein erster Gradient genutzt, um eine
Spin-Dephasierung zu erzeugen. Ein entgegengesetzt geschalteter Gradient gleicher
Dauer bewirkt im Anschluss die Rephasierung und es entsteht ein Gradientenecho.
Der Einfluss zeitlich konstanter Feldinhomogenitdten wird dadurch nicht aufgehoben
und die Signalamplitude der Gradientenechos nimmt mit 77 ab.

MRT-Sequenzen

Eine zeitliche Abfolge von HF-Pulsen und verschiedenen Gradienten zur Erzeugung
von Schnittbildern wird Sequenz genannt. Eine gute Ubersicht iiber verschiedene
Sequenzen ist in [Bern04] zu finden. Die im Rahmen dieser Arbeit genutzte Sequenz
wird in Abschnitt 4.6.1 detailliert beschrieben und erldutert.
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3 Neuer Ansatz: Kriechversuch im
Kopf

In diesem Kapitel wird die konzeptionelle Idee der Durchfiithrung eines Kriechversuchs
innerhalb des Kopfes erlautert. Die drei wesentlichen Bestandteile dieser Untersu-
chungsart — viskoelastisches Material, die Applikation einer Spannung und die Messung
der Deformation — werden im Folgenden anhand eines Gedankenexperimentes in Bezug
zum menschlichen Kopf und der verwendeten Technik gebracht.

3.1 Viskoelastische Kopplung

Gehirngewebe kann als viskoelastisches Material beschrieben werden. Das Gehirn selbst
ist iiber die Hirnh&dute und die CSF' viskoelastisch an den Schidelknochen gekoppelt.
Dieser ist, im Vergleich zum weichen Gehirn, als starr anzusehen. Unterteilt man
den Schédelinnenraum gedanklich in eine Vielzahl von Volumenelementen, kann das
System durch viskoelastische Kopplung jedes Volumenelementes mit seinen Nachbarn
beschrieben werden.

3.2 Innere Anregung

Eine Anregung dieses Systems von auflen, ist durch den schiitzenden, harten Schédel-
knochen, nur bedingt méoglich. Eine innere Anregung kann durch Stérung des Kréfte-
gleichgewichts aus wirkender Gravitationskraft Fg; und Riickstellkraft des Gewebes
F » erzielt werden': Befindet sich der Kopf zum Zeitpunkt ¢; in Ruhe, wenn man
beispielsweise auf dem Riicken liegt, so gilt F; = G. Das Gehirn hilt sich selbst
in Form und wird vom Schédel und den Hirnh&duten an einer Position festgehalten.
ﬁg und die Riickstellkraft F, r, die das Gehirn hélt, befinden sich im Gleichgewicht
(Fg = —FpR).

Eine Stérung des Systems kann nun dadurch erreicht werden, dass der gesamte Kopf

'Im Folgenden werden Krifte im Bezugssystems des Kopfes mit ﬁR und ﬁg bezeichnet, wihrend
die unverinderte Gravitationskraft im Laborsystem mit G abgekiirzt wird
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3 Neuer Ansatz: Kriechversuch im Kopf

zum Zeitpunkt tp,; abgesenkt wird. Ein Absenken bedeutet eine verringerte Wirkung
der Gravitationskraft im Kopf (|Fy| < |G|). Im freien Fall gilt |F| = 0, fiir einen
beschleunigten Fall kehrt sich entsprechend die Richtung um. Wahrend der Scha-
del zur Zeit t5 der vorgegebenen Absenkbewegung folgt, kriechen die viskoelastisch
gekoppelten Volumenelemente im Bezugssystem des Kopfes in einen neuen Gleich-
gewichtszustand. Diese Deformation (Kriechvorgang) dauert solange an, bis sich ein
Gleichgewicht aus vermindert wirkender Gravitationskraft Fe(t5) und Riickstellkraft
Fr(ts) eingestellt hat.

Zum Zeitpunkt t5 erreicht der Kopf die untere Zielposition und es gilt wieder | Fig| = |G|
Der Schédel befindet sich instantan in Ruhe, wéhrend sich die viskoelastisch gekoppel-
ten Volumenelemente noch im deformierten Gleichgewichtszustand der verminderten
Gravitationskraft befinden. Es folgt die Riickdeformation (Kriecherholungsphase) mit
einer Relativbewegung zwischen Volumenelementen und Schéiidel in den urspriinglichen
Gleichgewichtszustand (vgl. Abbildung 2.7).

Eine so erzeugte Storung und Wiederherstellung der wirkenden Kréfte entspricht dem
in Abschnitt 2.2.2 beschriebenen Kriechversuch und ist schematisch in Abbildung 3.1
dargestellt.

3.3 Messung der Deformation

Im Bezugssystem des Kopfes bewirkt eine Absenkung Relativbewegungen zwischen
den Volumenelementen untereinander und dem Schédel (vgl. Abbildung 3.1b unten).
Diese Retardation jedes einzelnen Volumenelementes ist dabei von der lokalen visko-
elastischen Kopplung abhéngig: Steiferes Gewebe fiihrt zu geringerer Relativbewegung
als weiches Gewebe.

Im Laborsystem kann fiir jedes Volumenelement und den Schédel eine charakteristi-
sche Trajektorie beobachtet werden (vgl. Abbildung 3.1b oben). Umgekehrt kénnen
bei Kenntnis der Relativbewegungen Riickschliisse auf die viskoelastische Kopp-
lung gezogen werden. Deformation und Riickdeformation kénnen mit Hilfe einer
bewegungssensitiven MRT-Sequenz gemessen werden. Pro Aufnahme wird dabei der
Positionsunterschied zwischen zwei Zeitpunkten registriert. Durch Verschiebung des
Absenkzeitpunktes tg, in Bezug zur Sequenz kann die gesamte Absenkbewegung
untersucht werden. Die Funktionsweise der Sequenz wird in Abschnitt 4.6.1 detailliert
beschrieben.
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3.3 Messung der Deformation
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(a) Gehirngewebe (rot und griin) ist viskoelastisch an den harten Schédel (blau) gekoppelt.
Die einfachste Modellbeschreibung eines viskoelastischen Festkorpers ist mit Hilfe des Kelvin-
Voigt-Elementes moglich. Befindet sich der Kopf in Ruhe (¢;), befinden sich die wirkende
Gravitationskraft F; und Riickstellkraft des Gewebes Fr im Gleichgewicht. Eine Absenkung
des Kopfes (t3) fithrt zu einer Verringerung von ﬁg. Neben der Abwirtsbewegung kommt es
durch die Stérung des Kréftegleichgewichts zu einer Relativbewegung zwischen Gewebe und
Schédel in einen neuen Gleichgewichtszustand, abhéngig von der viskoelastischen Kopplung.
Nach Erreichen der unteren Position (¢3) ist die Verringerung von Fg aufgehoben und die
Riickdeformation in den Ausgangszustand beginnt.
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(b) Die Retardation kann in verschiedenen Bezugssystemen beschrieben werden: Im Laborsystem
(oben) zeigen sich fiir unterschiedliche Kopplung charakteristische Trajektorien von der oberen in die
untere Position. Im Bezugssystem des Kopfes (unten) bedeutet dies Relativbewegungen zwischen
Gewebe (rot und griin) und Schidel (blau). Mit Hilfe einer bewegungssensitiven MRT-Sequenz lassen
sich Deformation und Riickdeformation untersuchen.

Abbildung 3.1: Schematische Darstellung des Kriechversuchs im Kopf.
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4 Aufbauten & Methodik

Im Rahmen dieser Arbeit wurden drei Prototypen entwickelt und gebaut, um den zu-
vor beschriebenen Kriechversuch in einem MR-Tomographen durchzufiihren. In diesem
Kapitel werden zunéchst die allgemeinen Anforderungen an den gesamten Versuchsauf-
bau erldautert, bevor die verwendete Ansteuerung und die drei Prototypen vorgestellt
werden. AnschlieBend werden die Mess- und Auswertungsmethoden der durchgefiihrten
Messungen am MR-Tomographen sowie im Labor beschrieben.

4.1 Allgemeine Anforderungen

Fiir den Einsatz der MR-Tomographie als bildgebendes Verfahren werden ein méglichst
homogenes Magnetfeld hoher Feldstéirke (iiblicherweise 0,5T bis 3T) und geringe
elektromagnetische Storquellen benotigt. Aus diesem Grund befinden sich der Magnet,
sowie Sende- und Empfangsspulen in einem elektromagnetisch Untersuchungsraum,
wéhrend sich die gesamte Steuerelektronik auflerhalb im sogenannten Kontrollraum
befindet. Bei der Verwendung von Aufbauten innerhalb eines MR-Tomographen diirfen
aufgrund des starken Magnetfeldes in keinem Fall magnetische Materialien verwendet
werden. Der Einsatz von nichtmagnetischen Metallen ist ebenfalls moglichst gering
bzw. von der zu untersuchenden Region fern zu halten, da diese die Homogenitat des
Magnetfeldes storen und wihrend der bendtigten Magnetfeldgradienten Wirbelstréome
erzeugen konnen. Diese Storquellen fithren haufig zu Bildartefakten.

Die fiir den Kriechversuch benétigte Absenkung des Kopfes sollte durch eine Mechanik
aus Kunststoff erreicht werden, welche pneumatisch iiber eine Schlauchleitung aus
dem Kontrollraum gesteuert wurde.

Zur Synchronisation von Absenkung und MRT-Sequenz kann prinzipiell ein Trigger
vom MRT-System bereitgestellt werden. Gréfere Unabhéngigkeit vom verwendeten
System und breitere Betriebsfenster sollten jedoch durch einen autark funktionieren-
den Aufbau erméglicht werden. Aufler der Installation einer geeigneten MRT-Sequenz,
wurde an keiner Stelle in das MRT-System eingegriffen werden, sodass eine spétere
Verwendung an Systemen verschiedener Hersteller einfach umzusetzen ist.

Die in dieser Arbeit vorgestellten Prototypen wurden derart konstruiert, dass sie
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4 Aufbauten & Methodik

innerhalb der Standardkopfspule (Siemens Healthcare, Head Matrix Coil) des verwen-
deten MR-Tomographen (Siemens Healthcare, MAGNETOM Avanto 1,5 T) betrieben
werden konnten.

4.2 Elektropneumatische Ansteuerung

Im Kontrollraum erzeugte eine Membranpumpe (Vacuubrand, MZ2D) Uber- bzw.
Unterdruck in zwei Behéltern mit einem Volumen von jeweils ca. 15 Litern. Beide
Driicke wurden durch mechanische Druckregler (Eigenbau; Genauigkeit ca. 0,1 kPa)
unabhéngig eingestellt und auf zwei Manometern angezeigt. In beiden Druckleitungen
folgte jeweils ein Drosselventil, sodass der Durchfluss individuell einstellbar war. Die
Unterdruckseite wurde durch ein elektrisch gesteuertes Schaltventil geschlossen, wel-
ches durch einen Schaltpuls gedffnet werden konnte. Die Uberdruckseite war mit einem
normal gedffneten Schaltventil' versehen, welches durch den Schaltpuls geschlossen
wurde. Die Ausginge der Schaltventile wurden zusammengefiihrt und iiber eine ge-
meinsame Leitung (PVC Gewebeschlauch) mit den Prototypen im Untersuchungsraum
verbunden. Manuelle Notentliiftungsventile fiir das Untersuchungspersonal sowie den
Probanden erméglichten schnelle Unterbrechung bei Fehlverhalten oder Unwohlsein.
Zur Synchronisation mit der MRT-Sequenz wurden die HF-Pulse des MR-Tomographen
mit einer Breitbandantenne an der Aulenwand des Untersuchungsraumes registriert.
Das Koaxialkabel der Antenne wurde um einen Ferritkern gewickelt um eine Drossel
(Mantelwellensperre) zu realisieren. Diese unterdriickte die Einspeisung von Stor-
signalen in den elektromagnetisch abgeschirmten Untersuchungsraum. Durch eine
Offnung wurde das Antennenkabel in den Kontrollraum geleitet, wo das aufgefan-
gene Signal der HF-Pulse verstérkt, gleichgerichtet, integriert, diskriminiert und in
Triggerpulse umgewandelt wurde. Ein digitaler Verzogerungsgenerator (BNC, Digital
Delay Generator)? ermoglichte millisekundengenaue Verzogerungen und eine folgende
Zeit-Logik-Einheit (Le Croy, Model 222) generierte einen TTL-Puls gewiinschter
Lange, welcher zur Steuerung der Schaltventile diente.

Zur Anzeige der Absenkung wurde das Licht von bis zu drei Leuchtdioden iiber
Lichtwellenleiter an die Prototypen gefithrt und dort positionsabhéngig abgeblendet.
Das Restlicht wurde zuriick in den Kontrollraum geleitet, mit Hilfe von Photodioden
detektiert und gemeinsam mit den HF-Pulsen auf einem Digital-Oszilloskop angezeigt.
Eine ausfiihrlichere Beschreibung der jeweiligen optischen Uberwachung ist in den
Abschnitten der einzelnen Prototypen zu finden.

Die beschriebene Ansteuerung ist schematisch in Abbildung 4.1 dargestellt.

Werwendung ab Prototyp 3. Vorher: Dauerhaft gesffnet mit geringem Offnungsquerschnitt des
Drosselventils.
2Verwendung ab Prototyp 2. Vorher: Analoge Verzégerung mit PSI, DT 104.
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Abbildung 4.1: Die Ansteuerung der drei verwendeten Prototypen war nahezu identisch
und kann in Elektrik (schwarz), Pneumatik (blau) und Optik (rot) unterteilt werden.
Die HF-Pulse des MR-Tomographen wurden mit einer Antenne aufgefangen und zu einem
verzogerten TTL-Puls aufbereitet. Mit Hilfe einer Membranpumpe und Druckreglern wurden
in getrennten Zweigen Uber- bzw. Unterdruck erzeugt. Ein normal gedffnetes Schaltventil
auf der Uberdruckseite und ein normal geschlossenes Schaltventil auf der Unterdruckseite
waren {iber eine gemeinsame Zuleitung mit dem Prototypen innerhalb des MR-Tomographen
verbunden. Der TTL-Puls steuerte die Schaltventile und bewirkte ein Umschalten zwischen
Uber- und Unterdruck in der Zuleitung. Eine optische Positionsiiberwachung, an bis zu drei
Stellen, wurde durch Abblendung eines Lichtsignals realisiert und wird in den Abschnitten
der einzelnen Prototypen beschrieben.
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4 Aufbauten & Methodik

4.3 Prototyp 1

Bei dem ersten Prototypen wurde die Absenkung des Kopfes durch einen Klapp-
mechanismus realisiert, dessen Aufbau schematisch in Abbildung 4.2 dargestellt ist.
Zwischen dem festen Teil, im Folgenden ,Basis® genannt, und dem beweglichen Teil,
der ,Klappe“, befanden sich zwei Schlauche aus Butylkautschuk, welche mit der
Zuleitung der Pneumatik verbunden waren. Lag Uberdruck an, waren die Schlduche
aufgepumpt und die Klappe befand sich in der oberen Position. Wurde durch den
TTL-Puls auf Unterdruck geschaltet, entleerten sich die Schlauche und die Klappe
senkte sich ab. Der Hub konnte stufenlos im Bereich einiger Millimeter durch eine
Stellschraube justiert werden.

Schlauch
Klappe Hoheneinstellung
Rotationsachse Blende
Basis Strahlaufweiter

Abbildung 4.2: Schematischer Aufbau von Prototyp 1. Die Absenkung des Kopfes wurde
durch einen Klappmechnismus ermdoglicht, welcher durch Aufpumpen und Entleeren von
zwei Schlduchen gesteuert wurde. Der maximale Hub war einstellbar und die Bewegung
wurde optisch iiberwacht.

Die Basis bestand aus POM und wurde auf der Unterseite derart bearbeitet, dass sie in
etwa der Rundung der verwendeten MRT-Kopfspule entsprach. Die exakte Anpassung
erfolgte durch eine 3 mm dicke Gummimatte und formbare Glasfaserspachtelmasse
(Presto, Glasfaser-Spachtel). Die Klappe bestand ebenfalls aus POM und wurde durch
eine GFK-Platte verstiarkt. Zur Fixierung des Kopfes diente ein mit der Klappe fest
verbundener Innenteil eines Fahrradschutzhelmes aus expandiertem Polysterol (EPS).
Dieser wurde in seiner Form leicht angepasst und bot hohe Festigkeit bei geringem
Gewicht. Eine perfekte Anpassung an den Hinterkopf des Probanden wurde durch
individuell hergestellte Unterlagen aus Glasfaserspachtelmasse erzielt. Eine zusétzliche,
seitliche Fixierung wurde durch kleine Schaumstoffkissen in Keilform erreicht. Die
Dicke der Apparatur betrug an der Stelle des Hinterkopfes in der unteren Position ca.
40mm (vgl. Abbildung 4.3a).

Die Synchronisation zwischen Absenkbewegung und MRT-Sequenz wurde mit Hilfe
einer optischen Positionsanzeige iiberwacht und eingestellt. Dazu wurde das Licht einer
Leuchtdiode (LED) iiber einen Kunststoff-Lichtwellenleiter vom Kontrollraum in den
Untersuchungsraum gefithrt. Mit Hilfe eines an der Basis befestigten Strahlaufweiters
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und entsprechendem Lichtkollektor (beide Eigenbau aus PMMA), sowie einer an der
Klappe montierten Blende (vgl. Abbildung 4.3b), wurde das Licht positionsabhingig
abgeblendet und durch einen weiteren Lichtleiter zu einer Photodiode (Burr-Brown
Products, OPT101PG4) zuriick in den Kontrollraum geleitet. Um die Einwirkungen
von Streulicht der Raumbeleuchtung zu minimieren, wurde die LED mit einer Frequenz
von ca. 30 kHz betrieben und das Ausgangssignal der Photodiode mit einem Bandpass
gefiltert. Das detektierte Lichtsignal wurde gemeinsam mit den HF-Pulsen der MRT-
Sequenz auf einem digitalen Oszilloskop angezeigt und erlaubte die Synchronisation
zwischen Absenkung und Bildaufnahme.

natikanschliisse

m Lkl

Blende \

Lialtleiter “~¥ v / Kollektor Strahlaufweiter
(a) (b)

Abbildung 4.3: (a) Prototyp 1 in der MRT-Kopfspule. (b) Ansicht der Riickseite mit
Hoheneinstellschraube, Pneumatikanschliissen und optischer Positionsmessung.
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4.4 Prototyp 2

Mit Prototyp 2 sollte, im Gegensatz zur Kippung bei Prototyp 1, eine lineare Absen-
kung des Kopfes ermdoglicht werden. Aufgrund der stark begrenzten Platzverhéltnisse
im Inneren der Kopfspule wurde bei der Neukonstruktion besonderes Augenmerk
auf eine geringe Bauhohe gelegt. Dariiber hinaus sollte der bewegte Teil bei hoher
Steifigkeit eine moglichst geringe Masse aufweisen, um die Erschiitterung der Liege
beim Auftreffen und damit verbundene Bewegungsartefakte zu minimieren.

Die Funktionsweise der Linearbewegung ist in Abbildung 4.4 gezeigt. Der unbewegli-
che Teil des Prototypen bestand aus einem Halbring an den eine diinne Basisplatte
geschraubt war. Beide Teile wurden derart aus POM gefertigt, dass sie exakt in die
Kopfspule passten. Auf der Oberseite der Basis befanden sich zwei Hubschlduche,
welche pneumatisch aufgepumpt und evakuiert werden konnten. Der Halbring bein-
haltete neben den Pneumatikanschliissen noch zwei Fiihrungskolben, welche ebenfalls
pneumatisch auf und ab bewegt werden konnten. Den Schlduchen und Kolben frei
aufliegend, befand sich eine Schale aus aramidfaserverstiarktem Kunststoff, welche im
Eigenbau hergestellt wurde. Das Laminat bestand aus jeweils fiinf Lagen Aramid-
fasergewebe (R&G Faserverbundwerkstoffe GmbH, Kevlar ® 49 T) auf der Ober-
und Unterseite sowie einer 3mm dicken Aramid-Wabe (R&G, Panda™) in der Mitte,
welche in einer Kunststoffmatrix aus Epoxydharz (R&G, Epoxydharz L und Hérter
L) gebunden waren. Die Aushértung erfolgte nach Herstellerangaben unter Druck in
einer erwarmten, aus Aluminium gefertigten Negativform, sodass die Gesamtdicke
gleichméflig 5 mm betrug.

Im Bereich der Fiihrungskolben war die Unterseite der Schale mit zwei kegelféormigen
POM-Bauteilen versehen, welche durch zwei gleich geformte Aussparungen in den
Kolben die Position in der Ebene exakt festlegten.

Bei anliegendem Uberdruck waren die Schliuche aufgepumpt und die Kolben aus-
gefahren, sodass sich die Schale in oberer Position befand. Wurde auf Unterdruck
geschaltet, entleerten sich die Hubschlduche, die Kolben senkten sich ab und die frei
aufliegende Schale folgte der Absenkbewegung.

Zur Feinabstimmung der Bewegung befanden sich im Halbring vier Einstellschrauben
mit der Moglichkeit zur Durchflussdrossellung.
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Aramidschale

Fiithrungskolben

Basis

Hubschlduche Halbring

Abbildung 4.4: Vereinfachte Explosionszeichung von Prototyp 2. Durch pneumatisch
gesteuerte Hubschlduche und Fiihrungszylinder konnte die freiaufliegende Aramidschale
linear auf und ab bewegt werden.
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Die obere Position wurde durch drei Anschlidge aus POM und Kunststoffschrauben
definiert, welche sich oberhalb der Fiihrungskolben sowie mittig am anderen Ende der
Schale befanden. Fiir Prototyp 2 war ein Hub von ca. 0,5 mm bis 3 mm vorgesehen.
Die Bauhohe an der Stelle des Hinterkopfes konnte auf 10 mm reduziert werden. Eine
Gesamtansicht ist in Abbildung 4.5 dargestellt.

Eine optische Positionsmessung wurde dhnlich zu Prototyp 1 an zwei Messpunkten
oberhalb der Fithrungskolben durchgefiihrt, um asymmetrisches Absenkverhalten aus-
zuschlieBen. Aus praktischen Griinden wurde auf ummantelte Lichtleiter (HITRONIC®),
POF Simplex PE) mit Kunststoffsteckverbindungen (Hirschmann, OVK Opto Quick)
umgestellt. Die Strahlaufweiter und Lichtkollektoren wurden dem Maximalhub ange-
passt und an den Anschlidgen befestigt (vgl. Abbildung 4.6).

Anschlag links

Lichtleiteranschliisse Pneumatikanschliisse

Abbildung 4.5: Prototyp 2. Durch die Verwendung von aramidfaserverstarktem Kunststoff
wies die bewegliche Schale hohe Festigkeit bei geringem Gewicht auf. Optische Positions-
messungen an den seitlichen Anschldgen wurden zur Synchronisation genutzt und zeigten
asymmetrisches Absenkverhalten an. Die Einstellung des Maximalhubs erfolgte an drei
Positionen.
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Hoheneinstellschraube

Lichtleiteranschliisse
Strahlaufweiter

Blende
Kollektor

Schale

Halbring

Abbildung 4.6: Optische Positionsmessung und Hoheneinstellung bei Prototyp 2.

4.5 Prototyp 3

Der dritte Prototyp ist in Abbildung 4.7 dargestellt und kann als Weiterentwicklung
von Prototyp 2 gesehen werden. Das Konzept des linearen Hubs einer Aramidschale
durch pneumatisch gesteuerte Hubschlauche wurde beibehalten. Die Basis bestand
aus POM und wurde im Vergleich zu Prototyp 2 an den Réndern verstiarkt. Eine
Linearfiihrung wurde durch Verwendung von vier Blattfedern aus 1,5 mm dickem GFK
realisiert, welche an der beweglichen Schale und einem angepassten Halbring (aus
Polyamid) befestigt waren. Es wurde eine neue Schale hergestellt, welche ebenfalls
aus einem Aramidsandwichlaminat bestand und Befestigungsmoglichkeiten fiir die
Blattfedern enthielt. Im unteren Bereich wurde die Schale auf eine Dicke von 7mm
verstirkt, an den Seiten betrug die Dicke 5 mm. Zusétzlich wurden POM-Bauteile
integriert, welche zur Héheneinstellung und Positionsmessung dienten. Die Hubbe-
grenzung ist in Abbildung 4.8 veranschaulicht. Der maximale Hub wurde durch vier
Senkschrauben aus POM definiert, welche durch die Basis an der Schale verschraubt
wurden. Die Basis war an der Unterseite mit 90°-Profilsenkungen versehen, sodass
durch die konischen Schraubenkopfe neben dem Hub auch die Position in der Ebene
bestimmt wurde. Durch Wahl der Einschraubtiefe konnte der Hub bei anliegendem
Uberdruck stufenlos eingestellt werden. Um eine freie Absenkung bei der Umschaltung
auf Unterdruck zu gewéhrleisten, musste die Kopfdicke der Senkschrauben passend
zur Tiefe der Profilsenkung in der Basis gewéhlt werden. Fiir Prototyp 3 war ein
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Hubbereich von 0,5mm bis 1,5 mm vorgesehen, die Gesamtdicke unterhalb des Hin-
terkopfes betrug 15 mm.

Die Bewegung wurde an drei Stellen — aus Sicht eines Probanden links, rechts und oben
— durch Abblendung eines Lichtsignals gemessen. Aufgrund des geringen Hubes von ca.
I mm wurden die Enden der Lichtleitfasern (Faser-Kerndurchmesser: 1 mm) direkt
gegeniibergestellt. Der Verlauf der Lichtleiter, sowie die Positionen der Blenden und
Anschlussstecker sind in Abbildung 4.9 dargestellt. Auf Modulation des Lichtsignals
wurde aufgrund von geringer Anfilligkeit gegeniiber Streulicht verzichtet. An den
Messpositionen links und rechts wurden die Blenden an GFK-Stangen geklebt. Diese
wurden an der Schale befestigt und ermdoglichten neben giinstigeren Anschlussposi-
tionen fiir Sende- und Empfinger-Lichtleiter eine Untersetzung des unerwiinschten
Einflusses von Horizontalbewegungen. An der oberen Messposition war die Blende
durch einen Halter aus POM mit der Schale verbunden. Uber den Winkel zwischen
Blendenkante und Vertikale konnte der sensitive Messbereich gewahlt werden. In allen
Ergebnissen dieser Arbeit wies die Blende eine Schnittkante mit 45°-Winkel auf. Die
relative Position zwischen Blende und Lichtleitern konnte an allen drei Stellen {iber
Kunststoffschrauben justiert werden.

Aramidschale Blattfedern

Halbring

Blattfedern
Pneumatikanschliisse

Abbildung 4.7: Gesamtansicht von Prototyp 3. Zur Linearfiihrung der Aramidschale
dienten vier Blattfedern aus GFK.
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Gewindebohrung

Aramidschale

Basis POM-Senkschraube
90°-Profilsenkung

Abbildung 4.8: Schnittansicht der Hubbegrenzung. Vier Senkschrauben aus POM wurden
durch 90°-Profilsenkungen in der Basis mit der Aramidschale verschraubt. Durch Variation
der Einschraubtiefe konnte der maximale Hub stufenlos im Bereich von 0,5 mm bis 1,5 mm
eingestellt werden. (Zur besseren Ubersicht sind nur die &uferen Senkschrauben dargestellt.)

Justageschrauben
Messposition oben i

GFK-Stangen

Lichtleiter

Messposition links

9 1
Messpositmi

Abbildung 4.9: Optische Positionsiiberwachung von Prototyp 3 durch Abblendung an
drei Messpunkten. Die Blenden an den Messpositionen links und rechts wurden iiber GFK-
Stangen mit der Schale verbunden, um giinstigere Messpositionen zu erméglichen und den
Einfluss unerwiinschter Horizontalbewegung zu unterdriicken. Durch Lichtleiter wurden
glinstige Anschlussmoglichkeiten fiir die obere Messposition geschaffen.
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4.6 Messungen am MRT

4.6.1 Bewegungssensitive MRT-Sequenz

Die verwendete, bewegungssensitive MRT-Sequenz (,nin_ep2d_diff_v4a“) wurde von
Jirgen Finsterbusch (Universitatsklinikum Hamburg-Eppendorf) programmiert und
zur Verfiigung gestellt. Die Funktionsweise ist schematisch in Abbildung 4.10 dar-
gestellt und wird im Folgenden anhand der Grundlagen aus Abschnitt 2.3 erldutert:
Ein 90°-Puls mit gleichzeitig geschaltetem Gradienten in z-Richtung (G,) bewirkte
die Anregung einer Schicht in der xz-y-Ebene. Ein 180°-Puls mit gleichzeitigem G,
zur Zeit tg/2 fithrte zu einem Spin-Echo nach weiteren tg /2. Die Echozeit tg wurde
vom Benutzer eingestellt. Neben dem so erzeugten Spin-Echo wurden durch schnell
geschaltete Gradienten in z-Richtung (G,.) Gradientenechos erzeugt und die Fre-
quenzkodierung vorgenommen. Fiir die Phasenkodierung wurden zwischen den Echos
Gradienten in y-Richtung geschaltet (G, ). Die Technik schnell geschalteter Gradienten
zur Erzeugung multipler Gradientenechos und nur einem 90°-Anregungspuls wird
,single-shot echo planar imaging® (kurz: EPI) genannt.

Bewegungssensitivitidt wurde durch zwei zusétzliche Gradienten, einen vor und einen
nach dem 180°-Puls ermoglicht[Stej65]. Durch einen Feldgradienten der Stirke G wur-
de an der Stelle x ein Phasenversatz A¢ akkumuliert [Bern04]:

Ap = ’y/o G(t) - x(t) dt. (4.1)

Nach der Spiegelung des Systems durch den 180°-Puls, konnte der zweite Gradient
die Phasenverstimmung riickgéingig machen, wenn die Position  unverandert blieb.
Fand in der Zeit zwischen den Gradienten eine Bewegung des Spin-Systems von Az
statt, so konnte der Phasenversatz aufgrund der Ortsabhéngigkeit nicht komplett
riickgdngig gemacht werden. Fiir zeitlich konstante Gradienten und der N&herung
gleichformiger Bewegung wihrend den Gradienten, gilt:

Ap=~y-G-6§-Ax, (4.2)

mit dem gyromagnetischen Verhaltnis 7, der Gradientenstéirke G und der Gradienten-

linge 0. Ein gebréuchliches Maf fiir die Bewegungssensitivitit einer Sequenz ist der

b-Wert:

b= (GO (A3, (43)

welcher neben den bisher genannten Groflen zusétzlich den Gradientenabstand A
enthélt.
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Position

Abbildung 4.10: Schematische Darstellung der bewegungssensitiven Sequenz (nach
[Fins12]). Wahrend der 90°- und 180°-Anregungspulse wurden Gradienten in z-Richtung
zur Schichtauswahl geschaltet. Durch geschickte Schaltung von Gradienten in z- und y-
Richtung war es moglich, mehrere Gradientenechos zu erzeugen und ein Bild mit nur einer
Anregung zu erhalten. Bewegungssensitivitdt wurde durch zwei zusétzliche Gradienten
erreicht (schraffiert), von denen einer vor und einer nach dem 180°-Puls angeordnet war: Der
erste Gradient fithrte zu einer positionsabhéngigen Dephasierung entlang der z-Richtung.
Durch den 180°-Puls wurde das System gespiegelt und der zweite Gradient konnte die
Dephasierung riickgéingig machen, wenn sich die z-Position nicht geédndert hatte. Fand eine
Bewegung zwischen dem Zeitpunkt des ersten und des zweiten Gradienten statt, verblieb
ein Phasenversatz A¢, dessen Betrag durch die Gradientenstirke GG und -linge & bestimmt
wurde und proportional zur Positionsédnderung Ax war. Die erwarteten charakteristischen
Trajektorien bei einer Absenkung des Kopfes (rot und blau; vgl. Abbildung 3.1) wurden in
Darstellungen der Phase sichtbar. Durch Variation von Atgg, der Zeit zwischen 90°-Puls
und Absenkzeitpunkt, konnte der zeitliche Verlauf der Bewegung untersucht werden.
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Da sich Fett und Wasser aufgrund ihrer magnetischen Suszeptibilitdt in ihrer Lar-
morfrequenz leicht unterscheiden, wurde zur Vermeidung von Bildartefakten vor der
eigentlichen Sequenz ein sogenannter Fettsiattigungspuls geschaltet, welcher den Ein-
fluss von Fett unterdriickte.

Eine Messung lieferte jeweils zwei rdumlich aufgeloste Darstellungen derselben Schicht:
Im sogenannten ,, Amplitudenbild“® wurde die Signalstiirke jedes einzelnen Volumen-
elementes abgebildet, wohingegen im , Phasenbild*“ die Phasenlage dargestellt wurde.
Die verwendete Sequenz verfiigte iiber die Moglichkeit der Interpolation, wobei die
Pixelauflosung in beiden Raumrichtungen jeweils verdoppelt werden konnte. Jede
Messung begann mit 8 bis 12 nicht verwendeten Vorbereitungsdurchlaufen, damit sich
Spin- und Pneumatiksystem in einem reproduzierbaren Zustand befanden. Messungen
einer Schicht wurden im zeitlichen Abstand von tg (Repetitionszeit) wiederholt. Die
Amplitudenbilder konnten anschlieBend einzeln oder gemittelt ausgegeben werden.
Phasenbilder konnten ausschliefllich einzeln gespeichert werden.

4.6.2 Aufbau

Die MRT-Messungen wurden am Forschungszentrum Life&Brain (Bonn) durchgefiihrt.
Die elektropneumatische Ansteuerung wurde geméafl Abbildung 4.1 im Kontroll-
raum des MR-Tomographen aufgebaut. Durch Offnungen in der Zwischenwand zum
Untersuchungsraum wurden ein BNC-Kabel, fiir den Anschluss der Antenne, der
PVC-Schlauch sowie Sende- und Empfingerlichtleiter gefiihrt. Die Antenne wurde an
der Aulenwand des Untersuchungsraumes befestigt. Die Prototypen wurden in der
Kopfspule platziert, horizontal ausgerichtet und mit Klebeband fixiert. Der Proband
lag in Riickenlage auf der MRT-Liege und mit dem Kopf auf den jeweiligen Prototy-
pen innerhalb der Kopfspule (siehe Abbildung 4.11). Bei Prototyp 1 erfolgte weitere
Fixierung des Kopfes durch Schaumstoftkeile, ab Prototyp 2 wurde ein Vakuumkissen
verwendet. Neben dem iiblichen Notfallball, um die MRT-Messung zu unterbrechen
und auf sich aufmerksam zu machen, erhielt der Proband ein manuelles Notentliiftungs-
ventil zur sofortigen Unterbrechung der Pneumatikleitung. Das Untersuchungspersonal
konnte {iber eine Sprechanlage mit dem Probanden kommunizieren und steuerte die
MRT-Sequenz und die Absenkbewegung aus dem Kontrollraum.

3Bei den verwendeten Sequenzparametern handelt es sich um T»-gewichtete Amplitudenbilder.
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Abbildung 4.11: Die MRT-Messungen erfolgten in einem unverdnderten Siemens
MAGNETOM Avanto 1,5T mit der Standardkopfspule. Die Prototypen befanden sich
jeweils unterhalb des Probandenkopfes (auf dem Bild ist der erste Prototyp zu sehen). Uber

den Notfallball und die manuelle Notentliiftung konnte der Proband die Messung und die
Pneumatikleitung unterbrechen.
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4.6.3 Bildauswertung

Die Amplituden- und Phasenbilder wurden im DICOM-Format ausgegeben (DICOM:
Digital Imaging and Communications in Medicine). Diese enthielten neben den Bild-
daten noch Zusatzinformation (z.B. Patientendaten, Sequenzinformationen etc.) und
hatten eine Farbtiefe von 12 bit. Da die Anzeige am Monitor oder ein Druck auf eine
Farbtiefe von 8 bit beschrinkt sind, musste eine Reskalierung durchgefiihrt werden.
Fand keine weitere Bildbearbeitung statt, wurde der Dynamikbereich einfach auf die
256 Graustufen verteilt.

Wenn ein Dynamikbereich von 27 nicht ausreicht, kommt es bei Messungen von
Phasensignalen zu Phasenspriingen. Ein Messwert von 27 + € wird so félschlicherweise
als € identifiziert. Da es sich bei reinen Phasenspriingen nur um Fehler in der Darstel-
lung handelt, konnen diese prinzipiell rechnerisch entfaltet werden. Ein von Sebastian
Theilenberg implementiertes Programm zur Phasenentfaltung auf Basis des Goldstein
Algorithmus’ (nach [Ghig98]) wurde fiir die Auswertung in dieser Arbeit genutzt. Dazu
wurden die Phasenbilder zundchst maskiert, da im Bereich ohne Signal keine Phase
extrahiert werden konnte und diese Bereiche mit stochastischem Rauschen gefiillt
waren. AnschlieBend wurden die Bildwerte durch 4095 geteilt, da das Programm
einen Wertebereich von 0 bis 1 benétigte. Nach der Entfaltung lieferte das Programm
Bildinformationen im Textformat als 32 bit Gleitkommazahlen. Eine Dynamik von 27
entsprach dabei dem Wert 1, hohere entfaltete Phasenwerte entsprechend hoheren
Werten.

Die weitere Bildbearbeitung und -auswertung wurde mit dem Programm ImageJ und
der Plug-in-Sammlung Fiji durchgefiihrt [IJ; Fiji]. ImagelJ ist ein gemeinfreies Pro-
gramm zur Bildanalyse des National Institute of Mental Health (Bethesda, Maryland,
USA). Die Besonderheit des Programms liegt in den vielféltigen Erweiterungsmaoglich-
keiten durch eine sehr einfache Makrosprache und eine Vielzahl von bereits vorhan-
denen, speziell auf die Auswertung von medizinischen und wissenschaftlichen Bilder
angepassten Plug-ins. Die Plug-in-Sammlung Fiji fasst dabei einen héufig genutzten
Plug-in-Satz zusammen, spezielle Probleme lassen sich durch einzelne vorhandene
oder selbst entwickelte Plug-ins l6sen [Barb05].

Die Textdateien wurden eingelesen und in das Tagged Image File Format (TIFF)
umgewandelt, da dieses 32bit-Daten verarbeiten kann und als Bildstandard weit
verbreitet ist. Weitere Vorteile von TIFF sind, dass die Speicherung von Bildserien
in einer Datei moglich ist und die Reskalierung auf die 8 bit-Ausgabe definiert und
gespeichert werden kann. Um die Vergleichbarkeit von Bildern zu gewéhrleisten, wur-
de die Reskalierung bei der Ausgabe als Windows Bitmap (BMP) fiir alle direkt zu
vergleichenden Bilder einheitlich durchgefiihrt. Der zugrunde liegende Dynamikbereich
wird bei allen gezeigten Bildern genannt. Mittelungen, Berechnungen der Standard-
abweichung und die Ausgabe von Werten einzelner Pixel oder ROIs wurden mit den
integrierten Funktionen von ImageJ erzeugt.
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Format Farbtiefe Wertebereich

DICOM 12 bit 0 bis 4095
Textdatel & TIFF 32 bit Gleitkommazahl
BMP & Darstellung & bit 0 bis 255

Tabelle 4.1: Ubersicht der Farbtiefen und Wertebereiche verwendeter Dateiformate.

4.7 Labormessungen

Alle Prototypen wurden vor dem MRT-Einsatz im Labor getestet und eingestellt.
Dazu wurde eine Form angefertigt, welche eine zur Kopfspule identische Innenform
aufwiefl. Die Prototypen wurden darin auf gleiche Weise montiert und angesteuert.
Ein Pulser (Philips, PM5715) generierte die TTL-Steuerpulse. Durch ein Bleigewicht
mit einer Masse von ca. 5kg wurde das Gewicht des aufliegenden Kopfes simuliert
[Yoga09].

Die Genauigkeit der optischen Positionsanzeige wurde fiir den dritten Prototypen mit
Hilfe einer Hochgeschwindigkeitskamera (Optronis, CR600x2) und einer mechanischen
Messuhr (Hoffmann, Garant 432110) untersucht. Dazu wurde die Messuhr iiber den
optischen Messstellen montiert und mit der Hochgeschwindigkeitskamera gefilmt.
Durch die Verwendung des gleichen Triggers fiir die Schaltventile, das Oszilloskop
und die Kamera, wurde die Synchronisierung und ein Vergleich der angezeigten mit
der tatsdchlichen Position ermoglicht.
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In diesem Kapitel wird ein Auszug der durchgefithrten Messungen prisentiert, welcher
stellvertretend die Entwicklung der technischen Moglichkeiten und den Einfluss einiger
gewihlter Parameter aufzeigen soll.

5.1 MRT-Messungen mit Prototyp 1

Die in diesem Abschnitt présentierten Messungen wurden bei einem freiwilligen,
gesunden, ménnlichen Probanden im Alter von 66 Jahren aufgenommen. Abbildung
5.1 zeigt drei transversale Schnittbilder derselben Schicht, die unter Verwendung von
Prototyp 1 aufgenommen wurden. Die Bilder wurden auf den interessanten Bereich
ausgeschnitten und maskiert. Links ist ein Amplitudenbild als Mittelung von zehn Auf-
nahmen dargestellt, in der Mitte und rechts sind Phasenbilder aus Einzelaufnahmen
gezeigt. Sie unterscheiden sich darin, dass das Bild auf der rechten Seite ohne Absen-
kung des Kopfes aufgenommen wurde, wiahrend beim mittleren Bild ein Absenken
des Kopfes vorausging. Die Synchronisierung wurde so eingestellt, dass der Klapp-
mechanismus die untere Position vor dem 90°-Puls erreicht hatte (Atgg > 0). Der Hub
an der Einstellschraube betrug 3 mm. Die Sequenzparameter waren: tg = 1000 ms,
tgp = 150ms, G = 6,64mT/m, § = 20ms, A = 86ms, FOV: 256 mm x 208 mm,
PixelgroBe: 2mm x 2mm (interpoliert auf 1 mm x 1mm), Schichtdicke: 5 mm.

Das Amplitudenbild wies im DICOM-Format einen maximalen Wert von 239 auf und
wurde dementsprechend skaliert. In der dargestellten Schicht oberhalb der Ventrikel
sind die beiden Hemusphdren klar voneinander getrennt. Aufgrund der Windungen
und Furchen ist ein komplexes Muster aus hellen und dunklen Bereichen zu erken-
nen. Die Phasenbilder stellen die relative Vertikalbewegung der Volumenelemente
zueinander dar und sind auf den gleichen Dynamikbereich von 27 skaliert. Das rechte
Bild ohne vorausgegangene Absenkung zeigt einen nahezu homogen Grauwert. Eine
Trennung der Hemisphdren ist nicht zu erkennen, Furchen oder Windungen sind
bestenfalls an sehr wenigen Stellen auszumachen. Das nach der Absenkung aufgenom-
mene Phasenbild (Mitte) weist eine deutlich erhéhte Anzahl an Strukturen auf. Eine
Trennung der Hemisphdren ist durch dunkle Pixel im Bereich der Falr cerebri klar zu
identifizieren. Weitere, {iberwiegend helle Strukturen lassen sich, durch Vergleich mit
dem Amplitudenbild, eindeutig vorhandenen Furchen zuordnen.
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Amplitudenbild Phasenbild mit Absenkung Phasenbild ohne Absenkung

Abbildung 5.1: Vergleich von Amplitudenbild sowie Phasenbildern mit und ohne voraus-
gegangener Absenkung. Im identischen Ausschnitt der gleichen Schicht zeigen die drei Bilder
sehr unterschiedliche Kontraste. Im Amplitudenbild sind die Trennung der Hirnhélften, sowie
die komplexe Struktur von Windungen und Furchen klar zu erkennen. Die Phasenbilder
zeigen, im Grauwert kodiert, relative Bewegungen in der Vertikalen. Das Phasenbild ohne
vorausgegangene Absenkung besitzt einen nahezu homogenen Grauwert. Strukturen sind
nicht sichtbar. Die Aufnahme mit zuvor durchgefiihrter Absenkung zeigt eine eindeutige
Trennung der Hemisphdren, sowie zahlreiche Strukturen, welche durch Vergleich mit dem
Amplitudenbild den Furchen zugeordnet werden koénnen. Die Absenkung wurde derart
synchronisiert, dass die untere Position vor dem 90°-Puls erreicht worden war (Atgg > 0).

48



5.2 MRT-Messungen mit Prototyp 2

5.2 MRT-Messungen mit Prototyp 2

Abbildung 5.2 zeigt MRT-Aufnahmen eines freiwilligen, gesunden, méannlichen Proban-
den im Alter von 27 Jahren. Die Bilder zeigen auf der linken Seite Amplitudenbilder
von allen drei Korperebenen. In der Mitte sind Phasenbilder mit vorausgegangener
Absenkung des Kopfes dargestellt, wihrend die entsprechenden Phasenbilder ohne
Bewegung auf der rechten Seite abgebildet sind. In den koronalen Schnittbildern (d bis
f) sind die Lagen der transversalen (a bis ¢) und sagittalen Aufnahmen (g bis i) durch
weifle Markierungen an den Réndern gekennzeichnet. Alle Bilder sind Mittelungen aus
jeweils 20 Einzelaufnahmen und auf gleiche Grofle ausgeschnitten. Die Amplituden-
bilder wurden auf Rohdatenwerte von 0 bis 518 skaliert. Die Phasenbilder enthielten
teilweise Phasenspriinge und wurden daher, wie in Abschnitt 4.6.3 beschrieben, mas-
kiert und vor der Mittelung entfaltet. Der dargestellte Dynamikbereich entspricht
2m. Der Hub betrug 1 mm und die untere Position wurde vor dem 90°-Puls erreicht
(Atgp > 0). Die Sequenzparameter waren: tp = 2500 ms, tg = 150 ms, G = 4,88 mT /m,
d =20ms, A = 80ms, FOV: 256 mm x 224 mm, PixelgroBe: 2 mm x 2 mm (interpoliert
auf 1 mm x 1 mm), Schichtdicke: 5 mm.

Die Amplitudenbilder zeigen den komplexen Aufbau des Gehirns. Bereiche mit héhe-
rem Wasseranteil haben groflere Signalstérke, sodass die mit CSF gefiillten Bereiche
der Ventrikel und Furchen heller dargestellt werden. Der knocherne Schédel tragt
nicht zum Signal bei und ist daher auch nicht zu erkennen. Die Kopfhaut ist teilweise
schwach erkennbar, der iiberwiegende Signalanteil wurde durch die Fettsattigung
unterdriickt. Ohne vorausgegangene Absenkung des Kopfes sind die Phasenbilder
nahezu ohne Kontrast. Die einzigen erkennbaren Strukturen kénnen dem Ventrikel-
system zugeordnet werden. Leichte Verldufe von oben nach unten in (c) und von links
nach rechts in (f) und (i) haben keinen erkennbaren Ursprung im Amplitudenbild.
Die Aufnahmen nach durchgefiihrter Absenkung unterscheiden sich deutlich von den
Phasenbildern auf der rechten Seite. Eine Trennung der Hirnhélften ist eindeutig
auszumachen, wihrend die Bereiche innerhalb der Hemisphdren dunkel sind und hell
umrandet werden. Das Ventrikelsystem ist in (e) sichtbar, weitere im Amplitudenbild
aufzufindende Strukturen sind nur schwach zu erkennen. In den Bereichen an denen
zuvor Phasenspriinge entfernt wurden, kommt es zu Kanten, welche bereits in den
Rohdaten vorhanden waren. Im transversalen Schnitt (b) duflern sich diese als Bild-
artefakt radial um die Mitten der Hemisphdren verteilt. In den Schnitten (e) und (h)
umranden die Artefakte die jeweils dunkelsten Bereiche.
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(b)

(d) (f)

(2) (h) (i)

Abbildung 5.2: Amplituden- sowie Phasenbilder mit und ohne vorausgegangener Absen-
kung des Kopfes (von links nach rechts) in drei Kérperebenen. Die Lage der transversalen
und sagittalen Aufnahmeebene sind in der koronalen Abbildung durch weifle Markierungen
gekennzeichnet. Der Messeffekt in (b), (e) und (h) ist eindeutig bei Vergleich mit den
jeweiligen Phasenbildern ohne Bewegung ersichtlich und duflert sich konsistent durch dunkle
Bereiche innerhalb der Hemisphdren mit heller Umrandung. Sichtbare stufenartige Uber-
giange von hell nach dunkel sind Artefakte aufgrund der Phasenentfaltung, welche an den
Stellen der Phasenspriinge entstanden sind. Die bewegliche Schale hat die untere Position
vor dem 90°-Puls erreicht (Atgg > 0).
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5.3 Labormessungen mit Prototyp 3

In diesem Abschnitt werden Messungen mit Prototyp 3 unter Laborbedingungen
prasentiert, welche die Genauigkeit der Positionsanzeige, die Reproduzierbarkeit
der Absenkbewegung und die Abhéngigkeit von verschiedenen Parametern darstel-
len.

5.3.1 Messbereich der optischen Positionsanzeige

Zur Uberpriifung des Messbereichs der Positionsanzeige wurde die bewegliche Schale
in einer Stellung fixiert und die Position der Blenden manuell variiert. Jede der drei
Messstellen wurde einzeln vermessen. Zum Anschluss wurden moglichst kurze Licht-
leiter verwendet, um deren Einfluss auf die Messung gering zu halten. Die Helligkeit
der Leuchtdioden wurde durch die angelegte Spannung so gewéhlt, dass die Aus-
gangsspannung der Photodiode Upyet, ohne Blende bei ca. 5V lag. Die Schnittkanten
der verwendeten Blenden wiesen einen Winkel von 45° zur vertikalen Bewegungs-
richtung auf. Zu Beginn der Messung wurden die Blenden so tief justiert, dass sie
das Signal komplett abblendeten (Uppoto = 0V). Uber die J ustageschrauben wurde
die Blendenposition in 0,05 mm-Schritten erhoht und mit einer Messuhr kontrolliert.
Abbildung 5.3 zeigt die Abhéngigkeit der Photospannung Upypet, von der relativen
Blendenposition. Lineare Anpassungen wurden zur Vergleichbarkeit mit dem erhofften
proportionalen Zusammenhang ebenfalls aufgetragen.

Die Messungen an allen drei Messstellen zeigen nahezu identisches Verhalten. Die
Messbereiche, in denen die Messung gute Ubereinstimmung mit dem linearen Verlauf
zeigt, betragen gleichméflig ca. 1,2 mm. Die Steigungen der Anpassungsgeraden wer-
den durch die maximale Photospannung bestimmt und koénnen iiber die Helligkeit der
Leuchtdioden reguliert werden.
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Abbildung 5.3: Messbereich der Positionsanzeige. Aufgetragen ist die Ausgangsspannung
der Photodiode gegen die relative Blendenposition. In einem Bereich von ca. 1,2 mm zeigen
die Kurven aller drei Messstellen nahezu lineares Verhalten.

5.3.2 Vergleich von angezeigter und tatsichlicher Position

Die Qualitéat der Positionsanzeige sollte unabhéngig durch ein anderes Messverfahren
bestéitigt werden. Fiir jede Messstelle wurde synchron zur optischen Messung die
Position mit Hilfe einer Hochgeschwindigkeitskamera bestimmt. Eine analoge Messuhr
wurde dazu oberhalb der Messstellen positioniert, sodass der Messtaster die bewegliche
Schale beriihrte. Das Gesichtsfeld der Kamera wurde so gewéhlt, dass ein Teil der
Schale sowie die Anzeige der Messuhr gleichzeitig mit einer Auflosung von 512 x 512
Pixeln aufgenommen werden konnten. Der TTL-Puls zur Steuerung der Schaltventile
wurde als gemeinsamer Trigger fiir Oszilloskop und Kamera genutzt. Die optische
Messung wurde fiir die Dauer von vier Sekunden mit 100000 Datenpunkten auf
dem Oszilloskop dargestellt. Die Hochgeschwindigkeitskamera wurde mit einer Bild-
aufnahmefrequenz von 2000 Hz betrieben und lieferte so 8000 Bilder in der gleichen
Zeit. Die Messungen wurden bei einem Uberdruck von p, = 17,3kPa gegeniiber dem
Luftdruck und entsprechendem Unterdruck von p_ = —17,7kPa durchgefiihrt. Der
eigentlichen Messung gingen mehrere Bewegungszyklen mit einer Repetitionszeit von
tr = 3000 ms voraus, damit die Vergleichbarkeit zu den MRT-Messungen gewéhrleistet
war. Der maximale Hub wurde auf 0,6 mm eingestellt.

Die Abbildungen 5.4 und 5.5 zeigen die gewonnenen Ergebnisse fiir die drei Messstellen.
Es sind jeweils die durch Kamera und Messuhr bestimmte Position (schwarze Qua-
drate), sowie die Ausgangsspannung der Photodioden Uppeyo (farbige Kurven) gegen
die Zeit aufgetragen. Da es sich um eine relative Positionsmessung handelte, wurde
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die Position im oberen Zustand mit 0 mm festgelegt. Neben der Blende beeinflussten
auch zeitlich konstante Verluste im Lichtleitersystem die Amplitude von Upygio. Die
Ordinaten der Photospannung wurden daher fiir jede Messstelle individuell angepasst.
Aus Griinden der Ubersicht wurden nur jeder 20. Messwert der Oszilloskopdaten und
ca. 80 von der Messuhr abgelesene Werte dargestellt.

Im Vergleich zwischen angezeigter und tatséchlicher Position zeigen die Kurven der
Messstellen links und rechts sehr gute Ubereinstimmung im Rahmen der Fehlerto-
leranzen. Diese sind durch Ableseungenauigkeit von der Messuhr (0,01 mm) sowie
Rauschen auf dem Spannungssignal gegeben. Bei der Messposition oben ist die Uber-
einstimmung fiir den Bereich zwischen —0,15 mm und —0,75 mm ebenfalls sehr gut.
Die Abweichung im Bereich von 0 mm bis —0,15 mm konnte im Nachhinein durch
eine falsch justierte Blende erklédrt werden, die sich in diesem Bereich nicht mehr im
linearen Messbereich befand.
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Abbildung 5.4: Vergleich von tatséchlicher Position und optischer Anzeige fiir die Mess-
stellen links (oben) und rechts (unten). Die durch Hochgeschwindigkeitskamera und Messuhr
bestimmten relativen Werte wurden auf die obere Position normiert (linke Ordinate) und
die Skalen der rechten Ordinaten entsprechend angepasst. Die Werte beider Messverfahren
wurden gegen die Zeit aufgetragen und zeigen im gesamten Bereich sehr gute Ubereinstim-
mung.
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Abbildung 5.5: Messstelle oben. Positionsmessung durch Hochgeschwindigkeitskamera und
Photospannung Upyet, der optischen Anzeige aufgetragen gegen die Zeit. Die Abweichung
im Bereich von 0 mm bis —0,15 mm wurde durch eine falsch justierte Blende verursacht. Im
iibrigen Bereich stimmen beide Messungen sehr gut iiberein.

5.3.3 Reproduzierbarkeit der Absenkung

In unverédndertem Aufbau wurde die Anhebung und Absenkung des Bleigewichts
im Abstand von tg = 3000 ms wiederholt. Zehn Absenkungen wurden willkiirlich
ausgewéhlt und das Spannungssignal einer Photodiode bei gleichem Triggerzeitpunkt
fiir einen Messbereich von vier Sekunden auf dem Oszilloskop gespeichert. Fiir die
Messstelle links wurden fiir jeden Zeitschritt, im Abstand von 0,04 ms, Mittelwert
und Standardabweichung der Photospannung der zehn Durchldufe berechnet und in
Abbildung 5.6 gegen die Zeit aufgetragen. Da insbesondere die Absenkung von groflem
Interesse ist, zeigt Abbildung 5.7 die gleiche Kurve im Zeitbereich von 0,02s bis 0,1 s.
Die Kurve folgt im Bereich von 0,03 s bis 0,06 s etwa parabelformigem Verlauf bevor sie
bei ca. 0,08 s zu einem lokalen Maximum ansteigt. Es folgt Schwingungsverhalten fiir
etwa 0,2s bevor die Kurve stetig bis zum Ausgangswert ansteigt. Nach 3s wiederholt
sich der Verlauf. Die Standardabweichung ist im gesamten Bereich nahezu konstant
und gering im Vergleich zum Signalrauschen.
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Abbildung 5.6: Zeitlicher Verlauf der Photospannung Uppeto an der Messstelle links.
Dargestellt sind Mittelwert und Standardabweichung aus zehn Bewegungszyklen. Die

Standardabweichung ist im gesamten Bereich nahezu konstant und gering im Vergleich zum
Signalrauschen.
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Abbildung 5.7: Zeitlicher Verlauf der Photospannung Upyet, wihrend der Absenkung an
der Messstelle links. Im Bereich von 0,03 s bis 0,06 s nahm die Photospannung parabelférmig

ab, bevor sie oszillatorisches Verhalten zeigte. Die Standardabweichung ist gering im Vergleich
zum Signalrauschen.
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5.3 Labormessungen mit Prototyp 3

5.3.4 Einfluss des Unterdrucks und der Repetitionszeit

In Abbildung 5.8 ist der zeitliche Verlauf der Photospannung Upy,., fiir verschiedene
Unterdruckeinstellungen p_ dargestellt. Die dargestellten Kurven wurden aus jeweils
einer Absenkung gewonnen.

Der qualitative Kurvenverlauf kann durch einen parabelférmigen Abfall gefolgt von
einem lokalen Maximum beschrieben werden und ist fiir die vier Unterdriicke identisch.
Quantitativ zeigte sich, dass schwécherer Unterdruck zu einem fritheren Beginn und
steilerem Abfall der Kurve fiihrte. Die Hohe des lokalen Maximums sank mit stérkerem
Unterdruck. Nach 0,1 s hatten alle Kurven einen nahezu identischen Wert erreicht.

I
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Abbildung 5.8: Zeitlicher Verlauf der Photospannung Upyet, fiir verschiedene Unterdriicke
p— wahrend der Absenkung. Bei qualitativ gleichem Verhalten fiihrte stérkerer Unterdruck

zu spéaterem Beginn des Abfalls und flacherer Flanke gefolgt von einem tieferen lokalen
Maximum.
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5 Ergebnisse

Bei einem Uberdruck von p, = 17,3kPa und einem Unterdruck von p_ = —14,7kPa
wurde die Repetitionszeit ¢t variiert und deren Einfluss untersucht. Jeder Messung
gingen ausreichende Bewegungszyklen voraus, bis gleichméfiges Verhalten erreicht
war. Abbildung 5.9 zeigt den zeitlichen Verlauf der Photospannung Upyet, im Bereich
von 0s bis 4s fiir vier verschiedene Repetitionszeiten. Die jeweils erste Absenkung im
Bereich von 0,02s bis 0,1s ist in Abbildung 5.10 dargestellt.

Die maximal erreichte Hohe stieg mit léngerer Repetitionszeit. Die Kurven fiir tz =
2000 ms, 3000 ms und 3800 ms zeigen gleichen Beginn und gleiche Steilheit der abfal-
lenden Flanken. Der Zeitpunkt des Erreichens der unteren Position und des lokalen
Maximums sind zur Ausgangshéhe passend verschoben. Alle drei Kurven steigen
mit dhnlichem Verlauf an bevor sich die Absenkung mit gewéhlter Repetitionszeit
wiederholt. Die Kurve fiir £z = 1000 ms zeigt qualitativ das gleiche Bewegungsmus-
ter, jedoch sind Maximalhche und Steilheit deutlich geringer. Die tiefste Position
wurde bei geringster Repetitionszeit erreicht und stieg mit léngerer Repetitionszeit.

300 '380(;ms
3000 ms
2000 ms
250 |1 1000ms
%
= 200
ng 150
100
50

Abbildung 5.9: Variation der Repetitionszeit tg und zeitlicher Verlauf der Photospannung
Uphoto- Die Kurven zeigen bis zum wiederholten Absinken dhnliches Verhalten und steigen
anschliefend mit gleichem Bewegungsmuster zur Ausgangshdhe an.
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Abbildung 5.10: Einfluss der Repetitionszeit ti auf den zeitlichen Verlauf der Photospan-
nung Uppeto wihrend der Absenkung. Die Ausgangshohe stieg mit ldngerer Repetitionszeit.
Eine Anderung der Flankensteilheit ist erst bei tr = 1000 ms zu erkennen.

5.4 MRT-Messungen mit Prototyp 3

Die Messungen dieses Abschnitts wurden bei einem freiwilligen, gesunden, méannlichen
Probanden im Alter von 28 Jahren durchgefiihrt. Der eingestellte Uberdruck betrug
py = 17,3 kPa, der Unterdruck p_ = —17,7 kPa. Der maximale Hub wurde auf 0,6 mm
eingestellt. Die iiber alle folgenden MRT-Aufnahmen unverdnderten Sequenzparameter
waren: tg = 3000ms, tg = 120ms, FOV: 256 mm x 192 mm, Pixelgrofie: 2 mm x 2 mm,
Schichtdicke: 5 mm.

5.4.1 Bestimmung des relativen Absenkzeitpunktes

Zur Analyse des zeitlichen Verhaltens der Deformation und Riickdeformation nach
einem Absenkvorgang muss die von auflen vorgegebene Bewegung in zeitlichen Bezug
mit der MRT-Sequenz gebracht werden. Einen méglichen Bezugspunkt bietet der 90°-
Anregungspuls, da er als logischer Startpunkt der Bilderzeugung gesehen werden kann.
Mit Hilfe der Speicherfunktion des Oszilloskops konnte fiir eine beliebige Einstellung
des digitalen Verzogerungsgenerators ein zeitlicher Bezug zwischen den HF-Pulsen
der MRT-Sequenz und des, durch die Positionsanzeige bekannten, Startpunkts der
Absenkung hergestellt werden. Aus diesem Zusammenhang konnte dann der relative
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5 Ergebnisse

Absenkzeitpunkt fiir jede Verzogerungsdauer berechnet werden. Abbildung 5.11 zeigt
eine Oszilloskopaufnahme fiir die Verzégerungszeit tpey = 2955 ms. Die vertikale
Skala und Anordnung war so gewéhlt, dass alle Kurven gut sichtbar waren. Auf dem
schwarzen Antennensignal sind die 90°- und 180°-Anregungspulse klar zu erkennen
und liegen zeitlich bei 38,75 ms und 98,75 ms. Die farbigen Linien représentieren die
Messstellen der Positionsanzeige. Zur Bestimmung des Startzeitpunktes der Absenk-
bewegung wurden fiir jede Messstelle zwei lineare Anpassungen durchgefithrt und
ebenfalls mit dargestellt. Die Ausgangshche wurde durch eine angepasste, konstante
Funktion bestimmt. Die fallende Flanke wurde mit einer linearen Funktion approxi-
miert. Der Schnittpunkt beider Geraden wurde als Startpunkt der Absenkbewegung
fiir alle drei Messstellen berechnet. Fiir die Messstelle links wurde ein Wert von
98,65 ms ermittelt, entsprechend rechts: 99,69 ms und oben: 96,85 ms. Aufgrund der
leicht abweichenden Werte der einzelnen Messstellen und fiir eine méglichst einfache
Darstellung in den folgenden Abschnitten wurde der Startzeitpunkt auf 97,75 ms
gendhert. Die relative Lage von Startpunkt der Absenkbewegung und 90°-Puls wird
im Folgendem mit Aty angegeben und betrégt fiir die eingestellte Verzogerung somit
Atgp(2955) = —59ms. Ein negativer Wert von Atgy bedeutet, dass die Absenkung
nach dem 90°-Puls startete.

|
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Abbildung 5.11: Oszilloskopansicht fiir die Verzogerungszeit tpelay = 2955 ms. Aus dem
Positionssignal der drei Messstellen wurde der Absenkzeitpunkt bestimmt und in Bezug zu
den HF-Pulsen im Antennensignal gesetzt.
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5.4 MRT-Messungen mit Prototyp 3

5.4.2 Variation der Gradientenparameter

Fiir den Absenkzeitpunkt Atgy = 51 ms wurde der Einfluss der Gradientenparameter
untersucht. Die verwendete Sequenz erlaubte die Vorgabe von b-Wert, Gradientenlédnge
d und Zeit zwischen Ende des ersten und Beginn des zweiten Gradienten (A — §) im
technisch moglichen Bereich. Die zuvor eingefiihrten Parameter — Gradientenstérke
G und Gradientenabstand A — kénnen mit Hilfe von Gleichung 4.3 aus der Vorgabe
berechnet werden.

Einfluss der Gradientenstirke

Fiir die Gradientenldnge 6 = 10 ms und den Gradientenabstand A = 50 ms wurde
der b-Wert im Bereich von 0s/mm? bis 400s/mm? variiert und der Einfluss auf die
Amplituden- und Phasenbilder untersucht.

Abbildung 5.12 zeigt Amplitudenbilder fiir die verschiedenen Gradientenstérken. Die
Bilder sind Mittelungen aus jeweils zehn Einzelaufnahmen und zeigen den gleichen
Ausschnitt. Die Skalierung wurde anhand des stéarksten Amplitudenwertes von 945
und fiir alle Bilder gleich gewéhlt.

Das rechte Bild mit G = 0 mT/m wurde ohne bewegungssensitive Gradienten aufge-
nommen und dient als Referenz. In den folgenden Bildern wurde der gewéhlte b-Wert
mit jeder Aufnahme um 100s/mm? erhéht. Mit steigender Gradientenstéirke wird das
Bild sichtbar dunkler, was eine geringere Amplitudenstéirke bedeutet.

Fiir eine quantitative Analyse dieses Signalabfalls wurde in Abbildung 5.13 der Verlauf
des Amplitudenwertes von Zeile 55 (weile Markierungen in Abbildung 5.12) fiir die
verschiedenen Gradientenstirken aufgetragen.

Bei geringer Gradientenstéirke zeigen die Kurven drei klare Maxima an den Posi-
tionen der Furchen und zwischen den Hirnhélften mit erhchtem Fliissigkeitsanteil.
Mit steigender Gradientenstiarke wird die relative Hohe der Maxima kleiner. Fiir
G = 34,61 mT/m ist der Amplitudenwert an den Positionen der Furchen geringer
als die Umgebung und sie erscheinen im Bild dunkler. Im Bereich des Hirngewebes
verlauft der Amplitudenwert fiir jede Gradientenstérke nahezu konstant, sinkt jedoch
mit groflerer Gradientenstérke.
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5 Ergebnisse

0mT/m 17,30 mT/m 24,47mT/m 29,97mT/m 34,61 mT/m

Abbildung 5.12: Vergleich von Amplitudenbildern fiir verschiedene Gradientenstérken
G. Die aus zehn Einzelaufnahmen gemittelten Bilder zeigen den gleichen Ausschnitt und
wurden auf den gleichen Dynamikbereich skaliert. Mit steigender Gradientenstirke werden
die Aufnahmen dunkler. Die weiflen Markierungen rechts und links zeigen die Position von
Zeile 55 an, deren Amplitudenverlauf in Abbildung 5.13 dargestellt ist.
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Abbildung 5.13: Amplitudenabhéngigkeit der Zeile 55 fiir verschiedene Gradientenstérken
G (in mT/m). Die drei sichtbaren Spitzen befinden sich an den Positionen von Furchen,
bzw. der Trennung zwischen den Hirnhé&lften und besitzen aufgrund ihres Fliissigkeitsanteils
eine hohere Signalamplitude. Der Amplitudenwert im Bereich des Hirngewebes ist nahezu
konstant. Mit steigender Gradientenstéirke G wird der Amplitudenwert kleiner.
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5.4 MRT-Messungen mit Prototyp 3

In Abbildung 5.14 sind die zugehorigen Phasenbilder dargestellt. Die Bilder wur-
den maskiert, entfaltet und aus zehn Einzelaufnahmen gemittelt. Der dargestellte
Dynamikbereich entspricht 4.

Das ohne bewegungssensitive Gradienten (G = 0mT/m) aufgenommene Bild dient als
Referenz und zeigt keinen sichtbaren Kontrast. Mit bewegungssensitiven Gradienten
bildete sich ein Bildkontrast aus, welcher im oberen Bereich zu dunkleren Hemisphdren
und heller Falz cerebri fithrte. Im unteren Bildbereich war der Effekt genau gegen-
sitzlich mit helleren Hemisphdren und dunkler Trennlinie. Groflere Gradientenstérke
erhohten den hervorgerufenen Effekt.

Der Phasenverlauf von Zeile 55 ist fiir die verschiedenen Gradientenstéirken in Ab-
bildung 5.15 dargestellt. Die Referenz mit G = 0mT/m zeigt einen leichten Anstieg
mit steigender x-Position. Mit den Gradienten der Bewegungssensitivitéit bildeten
sich zwei Maxima im Bereich der Hemisphdren und einem Minimum zwischen den
Hirnhélften aus. Die Hohe der Maxima stieg mit der Gradientenstéirke. Ein leichter
Anstieg mit steigenden x-Werten ist in allen Kurven zu erkennen.

0mT/m 17,30 mT/m 24,47mT/m 29,97 mT/m 34,61 mT/m

Abbildung 5.14: Abhéngigkeit der Phasenbilder von der Gradientenstéirke G. Die Bilder
sind Mittelungen aus zehn Aufnahmen und auf einen Dynamikbereich von 47 skaliert. Ohne
bewegungssensitive Gradienten (G = 0mT/m) weist das Phasenbild trotz Absenkung keinen
Kontrast auf. Mit bewegungssensitiven Gradienten wurde ein Kontrast erzeugt, welcher mit
steigender Gradientenstérke zu nahm. Im oberen Bildbereich erscheinen die Hemisphdren
dunkler als die Falx cerebri im Bereich dazwischen. Im unteren Bildbereich kehrt sich der
Effekt um und fiihrt zu helleren Hirnhélften und dunkler Trennlinie. In Abbildung 5.15
wird der Verlauf der Phase in Zeile 55 untersucht, deren Position durch weifle Markierungen
angezeigt wird.
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Abbildung 5.15: Phasenabhingigkeit der Zeile 55 fiir verschiedene Gradientenstéirken G
(in mT/m). Mit bewegungssensitiven Gradienten bilden sich zwei Maxima im Bereich der
Hemisphdren aus, deren Amplituden mit hoherer Gradientenstérke steigen.

Variation von Gradientenlinge 6 und Gradientenabstand A

Fiir einen konstanten b-Wert von 400s/mm? und Atgy = 51 ms wurden Gradienten-
lange 0 und Gradientenabstand (A —4) in den moglichen Einstellbereichen variiert und
der Einfluss auf die Phasenbilder qualitativ beurteilt. Die wéhlbaren Parameterkom-
binationen ergaben sich aus der maximalen Gradientenstirke von ca. G = 35mT/m,
der fiir einen Gradienten minimal benotigten Zeit (aufgrund der Schaltzeiten) und
dem in der Sequenz fiir die Bewegungskodierung verfiigharen Zeitbereich. Abbildung
5.16 zeigt die aufgenommenen Phasenbilder und die zugehorigen Parameter. Die dar-
gestellten Bilder sind Mittelwerte aus zehn entfalteten Einzelaufnahmen und besitzen
einen Dynamikbereich von 4,67.

Die Phasenbilder kénnen visuell in drei Gruppen eingeteilt werden. Die Bilder (a) bis
(c) weisen eine starke Asymmetrie zwischen rechter und linker Hirnhélfte auf, hier
ist die Trennlinie iberwiegend heller als die Umgebung. Die Bilder (d) und (e) sind
symmetrisch und weisen helle Zentren innerhalb der Hemisphdren und Verldaufe zu
den AuBenbereichen auf, wobei die Trennlinie iiberwiegend dunkel ist. Eine eindeutig
dunkle Trennung und helle Hemisphdren ohne klares Zentrum zeigen die Bilder (f) bis
(h). Die in allen Bildern enthaltenen Bildartefakte entstammen den Phasenspriingen

in den Rohdatenbildern.
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(c)

(e) (f) (2) (h)
Bild 0 in ms A in ms (A —¢) in ms G in mT/m
(a) 13,8 28,8 15 34,82
(b) 15 30 15 31,52
(c) 19,6 44,6 15 92,77
(d) 10 50 40 34,61
(e) 15 55 40 92,29
(f) 19,6 99,6 40 16,59
(g) 8,6 67,6 59 34,17
(h) 10 69 59 29,17

Abbildung 5.16: Variation der Gradientenparameter bei b = 400 s/mm?. Die Phasenbilder
wurden aus zehn entfalteten Einzelbildern gemittelt und auf einen Dynamikbereich von
4,67 skaliert. Die Bilder lassen sich qualitativ in drei Gruppen einteilen: Die Bilder (a)
bis (c) weisen eine starke Asymmetrie auf und besitzen eine iiberwiegend helle Trennlinie
zwischen den Hirnhélften. (d) und (e) sind symmetrisch und zeigen helle Zentren innerhalb
der Hemisphdren mit einem Verlauf nach aufien und eine meist dunkle Trennlinie. (f) bis
(h) sind ebenfalls symmetrisch und haben eine dunkle Trennlinie. Ein Zentrum der helleren
Hemisphdren ist nur bedingt vorhanden.
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5.4.3 Variation des Absenkzeitpunktes

Abbildung 5.17 zeigt Phasenbilder von verschiedenen Absenkzeitpunkten. Fiir die
Aufnahme wurden laufend zehn Bilder mit Absenkung, gefolgt von fiinf Bildern ohne
Absenkung erzeugt. Die Verzogerungszeit wurde dabei nach 15 Aufnahmen veréndert.
Eine reproduzierbare Bewegung der Aramidschale wurde mit dem jeweils dritten
Absenkvorgang erreicht, weshalb die ersten drei Bilder fiir jede Verzogerungszeit
verworfen wurden. Die Bildverarbeitung der iibrigen sieben Aufnahmen bestand aus
Maskierung, Entfaltung und Mittelung. Alle Bilder wurden gleich ausgeschnitten und
auf einen Dynamikbereich von 47 skaliert. Die Parameter der bewegungssensitiven
Gradienten waren: G = 2229mT/m, § = 15ms und A = 55 ms.

Die dargestellten Bilder decken einen zur Sequenz relativen Zeitbereich von Atgy =
—84 ms bis 66 ms ab. Die Verzégerungen wurden so gewahlt, dass die Bewegung der
Aramidschale entweder erst nach dem ersten bewegungssensitiven Gradienten startete
(Atgy < —52ms) oder bereits vor dem 90°-Puls beendet war (Atgy > 0).

Fiir Atgg = —84ms zeigt das Phasenbild nahezu keinen Kontrast. Mit steigendem
Atgy wird die Trennung der Hirnhélften immer deutlicher als helle Linien erkennbar.
Ab Atgy = —69ms kommt ein Verlauf von dunkel nach hell aus den Mitten der
Hemisphdren hinzu. Die beiden Zentren dieses Verlauf wandern bis Atgg = 26 ms
von oben nach unten. Im Bereich von Atgy = 21 ms bis 31 ms wechselt das relative
Helligkeitsverhéltnis zwischen Trennlinie und Mitte der Hemisphdren. Die nun helleren
Zentren wandern ebenfalls bis Atgg = 66 ms von oben nach unten. Ab Atgqg = 56 ms
erscheint die Trennlinie im oberen Bereich heller als die Hirnhélften und im unte-
ren Bereich dunkler. An den Stellen von Phasenspriingen in den Rohdaten zeigen
sich in fast allen gemittelten Bildern Bildartefakte. Das zugehorige Amplituden-
bild sowie ein gemitteltes Phasenbild ohne Absenkung werden in Abbildung 5.18
gezeigt.
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—69 ms —64 ms —62ms

41 ms 46 ms 51 ms 56 ms 61 ms 66 ms

Abbildung 5.17: Phasenbilder zu verschiedenen Absenkzeitpunkten Atgg. Die Bilder
wurden aus mehreren, entfalteten Aufnahmen gemittelt. Der Dynamikbereich betrigt
einheitlich 47. Mit steigendem Atgy wird zu Beginn eine helle Trennlinie zwischen den
Hemisphdren sichtbar. In beiden Hirnhélften bilden sich mittig dunkle Bereiche aus, welche
nach auflen und zur Trennlinie hin verlaufen. Zwischen Atgy = 26 ms und 31 ms wechselt
das Helligkeitsverhéltnis. Die nun hellen Zentren der Verldufe innerhalb der Hemisphdren
bewegen sich, wie die dunklen Zentren zuvor, von oben nach unten.
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Amplitudenbild Phasenbild ohne Absenkung

Abbildung 5.18: Im Amplitudenbild der untersuchten Schicht sind die zur Auswertung
genutzten Pixel farblich und die verwendete Referenzregion mit einem schwarzen Balken
markiert. Die Beschriftung gibt die Pixelpositionen der ausgeschnittenen Bilder an. Das
Phasenbild ohne Absenkung wurde aus 118 Aufnahmen gemittelt und auf einen Dyna-

mikbereich von 47 skaliert. Der markierte Pixel wurde zur Untersuchung der Phasenlage
verwendet (vgl. Abbildung 5.19).

68



5.4 MRT-Messungen mit Prototyp 3

5.4.4 Untersuchung der Phasenstabilitit

Eine direkte Vergleichbarkeit von Phasenbildern mit verschiedenen Absenkzeitpunkten
ist nur moglich, wenn die Referenzphase des MR-Tomographen fiir jede Aufnahme
gleich ist. Aus den Phasenbildern ohne Absenkung, der zuvor beschriebenen Messung,
wurde die Phasenlage eines einzelnen Pixels (x:75, y:55; roter Punkt in Abbildung
5.18) sowie der, iiber das ganze Bild gemittelten Phase untersucht. Die Phasenlage
von 118 Einzelaufnahmen ist in Abbildung 5.19 dargestellt.

Der Phasenwert des ausgewéhlten Pixels liegt in jedem Bild iiber dem der gemittelten
Phase. Die Differenz ist nahezu konstant, die Phasenlage variiert in einem Bereich
von 7/2. Periodisches Verhalten ist nicht zu erkennen, insbesondere fiir jeweils finf
Bilder (aufgrund der Aufnahmeart).

i
px 75,55 ——
Mittelwert

¢/27r

0,2 - .

0 | | | |
0 20 40 60 80 100 120

Bildnummer

Abbildung 5.19: Phasenlage in Bildern ohne Absenkung. Fiir 118 Einzelbilder wurde die
Phasenlage von Pixel (75,55) sowie der Bildmittelwert bestimmt und gegen die Bildnummer
aufgetragen. Der Phasenwert des einzelnen Pixels ist in allen Bilder etwas grofer als der
Mittelwert. Die Phase beider Kurven verteilt sich ohne erkennbares Muster auf einen Bereich
von /2.
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5 Ergebnisse

5.4.5 Positionsabhingigkeit der Retardation

Aufgrund der nicht konstanten Referenzphase des MR-Tomographen war ein direkter
Vergleich zwischen Bildern von verschiedenen Absenkzeitpunkten nicht moglich. Um
dennoch den zeitlichen Verlauf der hervorgerufenen Bewegung zu untersuchen, wurde
der Phasenunterschied zwischen jeweils einem Pixel und einer Referenzregion inner-
halb des Bildes fiir jedes Einzelbild untersucht. Die Positionen der untersuchten Pixel
sind durch farbige Punkte in Abbildung 5.18 gekennzeichnet. Der schwarze Balken
im Bereich der Falr cerebri markiert die Referenzregion, deren Phasenwert gemittelt
wurde.

Fiir jedes Einzelbild wurde die Differenz der Phasenwerte von Einzelpixel und Referenz-
region berechnet. Die Ergebnisse aller Einzelbilder mit gleichen Aufnahmebedingungen
(mit/ohne Absenkung und Absenkzeitpunkt) wurden gemittelt und die Standard-
abweichung berechnet. Abbildung 5.20 zeigt den zeitlichen Verlauf von Messungen
mit und ohne vorausgegangener Absenkung. Um unabhéngige Langzeiteffekte, wie
etwaige Einflilsse von Magnetfeldvariationen, zu reduzieren, wurde die Differenz der
Kurven berechnet und ebenfalls aufgetragen.

Wie in Abbildung 5.17 zeigt sich Atgp-abhéngiges Verhalten des ausgewéhlten Pixels
bei Bildern mit vorausgegangener Absenkung und nahezu konstante Werte ohne
vorherige Absenkung. Die Differenz der Kurven zeichnet somit den Verlauf der Kurve
mit Absenkung nach, startet jedoch bei einem Phasenunterschied von 0.

Abbildung 5.21 zeigt den Verlauf der normierten Phasendifferenz der drei untersuchten
Pixel in Abhéngigkeit von Aty im direkten Vergleich.

Alle Kurven beginnen bei dem Wert 0 und zeigen einen Atgg-abhéngigen Verlauf. Die
Amplituden der Kurven unterscheiden sich bereits nach kurzer Zeit. Fiir steigende
Atgy kommen unterschiedliche Nulldurchgénge und Lagen der Extrema hinzu.
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5.4 MRT-Messungen mit Prototyp 3
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Abbildung 5.20: Relativbewegung zwischen Pixel (75,55) und der Referenzregion in
Abhéngigkeit des Absenkzeitpunktes Atgg. Um den Einfluss von Feldinhomogenitidten zu
unterdriicken wurde fiir jeden Absenkzeitpunkt die Differenz des Phasenwertes der Bilder
mit und ohne Absenkung berechnet. Das normierte Bewegungsprofil zeigt im Gegensatz zu
der Aufnahme ohne vorherige Absenkung komplexes, zeitabhéngiges Verhalten.
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Abbildung 5.21: Vergleich der Relativbewegungen von drei Pixeln und der Referenzregion.
Aufgetragen ist die gemittelte Differenz des Phasenwertes mit und ohne Absenkung gegen
den Absenkzeitpunkt. Alle Kurven zeigen unterschiedliche Verlidufe. Insbesondere fiir grofiere
Atgg unterscheiden sich die Kurven deutlich in Amplitude, Nulldurchgang und Lage der
Extrema.
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6 Diskussion

In diesem Kapitel werden die erarbeiteten Methoden und Ergebnisse diskutiert.
Beginnend mit der Absenkung des Kopfes, welche die innere Anregung erzeugt, wird
anschliefend die Messung der Deformation mit Hilfe der bewegungssensitiven MRT-
Sequenz diskutiert, bevor abschlieBend die Erkenntnisse iiber das viskoelastische
Verhalten von Hirngewebe erlautert werden.

6.1 Absenkung des Kopfes

6.1.1 Elektropneumatische Ansteuerung

Der in Abschnitt 4.2 beschriebene Aufbau wurde zur flexiblen Schaltung und Steue-
rung der Prototypen entwickelt. Durch iiberwiegende Verwendung von pneumatischen
Standardbauteilen wurden fiir das Versuchsstadium sowohl von Beginn an breite Be-
triebsfenster ermdglicht als auch die Weichen fiir Erweiterungsmoglichkeiten gestellt.
In der beschriebenen Konfiguration muss beachtet werden, dass der vorgesehene,
zuverldssige Betriebsbereich nicht {iberschritten wird. Liegen die Anforderungen aufler-
halb der Moglichkeiten, so ist eine Erweiterung oder der Austausch von einem oder
mehrerer Bauteile problemlos umzusetzen.

Die zur Synchronisation genutzte Signalaufbereitung und Verzégerung wurden eben-
falls aus Standardbauteilen aufgebaut und kénnten bei Bedarf einfach erweitert werden.
Im beschriebenen Aufbau war eine Synchronisation im Submillisekundenbereich zu
erreichen.

Die prasentierten Messungen haben gezeigt, dass die Bildaufnahme durch die Antenne
und die Gerédte im Kontrollraum nicht gestort wurde.

6.1.2 Evolution der Prototypen

Mit dem ersten Prototypen sollte gezeigt werden, dass eine pneumatisch gesteuerte
Absenkung des Kopfes innerhalb der MRT-Kopfspule moéglich und der vermutete
Effekt darstellbar ist (vgl. Gedankenexperiment in Kapitel 3).

Die Konstruktion von Prototyp 1 bestand iiberwiegend aus POM, welches einfach zu
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6 Diskussion

bearbeiten war, aber eine vergleichsweise geringe Steifigkeit aufwies. Die resultierende
Bauhohe von ca. 40 mm war fiir den Betrieb im begrenzt verfiigharen Platz in der
MRT-Kopfspule am Maximum (siche Abbildung 4.11).

Wihrend des Hebe- und Senkvorganges fiihrte das weiche Material aufgrund der
mechanischen Belastung des aufliegenden Kopfes zu unkontrollierten Verformungen
der Klappe und damit nur zu bedingter Reproduzierbarkeit. Vor Beginn jeder Messung
musste der Kopf des Probanden sorgfiltig ausgerichtet und mit den Schaumstoftkeilen
fixiert werden, um stérenden Bildartefakten aufgrund von seitlicher Bewegung vorzu-
beugen. Die gegossene Kopfauflageform aus Glasfaserspachtelmasse bot eine sehr gute
Anpassung an den Hinterkopf, benotigte jedoch nach der Formgebung ca. 30 Minuten
Zeit zum Aushérten.

Die Absenkung durch eine Rotation zu erreichen, bot den Vorteil, dass nur ein
Freiheitsgrad fiir die Bewegung zur Verfiigung stand und somit auch die Héhenein-
stellung sowie die Positionsmessung nur an einer Stelle benotigt wurden. Nachteilig
ist anzumerken, dass die Reproduzierbarkeit eines konstanten Hubs fiir verschiedene
Probanden nur sehr schwer sicher zu stellen war, da der maximale Hub vom Abstand
zur Drehachse abhing. Innerhalb der Messung eines Probanden variierte der maximale
Hub ebenfalls in den Aufnahmen verschiedener transversaler Schichten.

Die Ergebnisse in Abbildung 5.1 zeigen, dass eine stérungsfreie Absenkung innerhalb
der MRT-Kopfspule méglich war und bestétigen die vorhergesagte Relativbewegung
zwischen verschiedenen Volumenelementen des Gehirns und dem Schédel.

Der zweite Prototyp ermoglichte durch seine verédnderte Konstruktion eine lineare
Absenkung. Durch die Verwendung von aramidfaserverstiarktem Kunststoff, welcher
im Vergleich zu POM bei geringerem Gewicht eine hohere Steifigkeit aufwies, konnte
eine deutlich geringere Bauhohe von 10 mm erzielt werden. Die Kopffixierung mit
Hilfe des Vakuumkissens war einfach zu handhaben. Da es sich bei dem verwendeten
Vakuumkissen um originale Zubehérware handelte, war die Form und Grofle des
Kissens nicht perfekt fiir die Verwendung mit dem Prototypen abgestimmt.

Das Konzept der Absenkung von Prototyp 2 sah vor, dass nur die obere und untere
Position in der Ebene durch die Fithrungskolben und die Anschlédge definiert wurden.
Wihrend der Absenkung lag die bewegliche Schale samt Kopf frei auf den Schléduchen
auf. Ungleichméfige Ausrichtung des Kopfes auf der Schale fiihrte zu unerwiinschten
Bewegungen in der Horizontalen und damit zu Bildartefakten, sodass auf gleichméflige
Ausrichtung geachtet werden musste.

Die verwendeten Anschldge mussten aufgrund der Hubbegrenzung von oben an den
Réndern der Schale angeordnet werden, wihrend sich die Angriffsfiiche der Hub-
schlduche mittig iiber die gesamte Léange der Schale verteilte. Dieses Ungleichgewicht
fithrte zu einer Hebelwirkung, welche die diinne Basis bei jedem Hub- und Senkzyklus
deutlich sichtbar verformte. Eine dhnliche, schwichere Hebelwirkung wurde durch
die zentral wirkende Gewichtskraft des Kopfes und die Hubkolben an den Réandern
erzeugt, welche zu einer Stauchung der Schale nach innen fiihrte.

Bei der Gestaltung von Prototyp 3 wurde durch Anderung und mittige Anordnung
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6.1 Absenkung des Kopfes

der Hoheneinstellung die Hebelwirkung durch Hubschlduche und Hubbegrenzung
deutlich minimiert. Durch Verstédrkung der Basis und der Aramidschale fanden wéh-
rend der Hub- und Senkbewegung keine oder nur sehr geringe Verformungen statt.
Die Bauhohe betrug moderate 15 mm. Durch Verwendung der Blattfedern war die
Schale zu jeder Zeit gefiihrt und verringerte ungleichméfiige Absenkung rechts und
links. Eine Kippung von oben nach unten (aus Sicht des Probanden) konnte durch die
vorhandene Fiithrung nicht reguliert werden. Ungleichmé&fige Belastungen der Schale
konnten den Hub um 0,1 mm beeinflussen.

6.1.3 Optische Positionsmessung

Die Kombination aus Lichtleitfasern ohne Ummantelung und Strahlaufweitern sowie
Kollektoren aus PMMA (Verwendung mit Prototyp 1; vgl. Abbildung 4.3) zeigte,
dass eine schnelle Positionsanzeige innerhalb der MRT-Kopfspule prinzipiell moglich
ist. Durch Streulicht aufgrund der Raumbeleuchtung war es nétig, die Leuchtdioden
frequenzmoduliert zu betreiben und anschliefend zu filtern. Der Betrieb mit Frequenz-
generator und Filter war grundsétzlich moglich, das resultierende Spannungssignal
zur Anzeige am Oszilloskop war dabei jedoch durch die Amplitudenmodulation
positionsabhingig verbreitert und nicht mehr intuitiv verstiandlich. Die Anderung der
Photospannung bei Beginn und Ende der Absenkung war erkennbar.

Die bei Prototyp 3 realisierte Positionsmessung lieferte intuitiv verstdndliche und
genauere Werte, da die Spannungswerte proportional zur Position waren und durch
ummantelte Lichtleitfasern auf eine Frequenzmodulation verzichtet werden konnte.
Bei Verwendung von Blenden mit einer 45°-Kante gab es einen nahezu linearen
Messbereich von ca. 1,2mm (vgl. Abbildung 5.3). Der Vergleich von Positionsanzeige
und Positionsbestimmung mittels Hochgeschwindigkeitskamera und Messuhr (vgl.
Abschnitt 5.3.2) lieferte sehr gute Ubereinstimmung, wenn eine korrekte Justage der
Blenden erfolgte (Abbildung 5.4). Der Vergleich von angezeigter und tatséchlicher
Position an der Messstelle oben zeigt das Ergebnis einer nicht korrekt eingestellten
Blende, bei der die gemessene Photospannung in Sittigung ging (Abbildung 5.5). Wenn
neben der qualitativen Anzeige der Absenkbewegung auch quantitative Positions-
angaben erforderlich sind, so ist das Spannungssignal in der oberen und unteren
Stellung der beweglichen Schale mit Hilfe einer Messuhr o.4. zu eichen. Aufgrund der
linearen Abhéngigkeit von Position und Photospannung kann damit das tatsédchliche
Bewegungsprofil rekonstruiert werden. Zur Untersuchung des Absenkverhaltens in
Abhéngigkeit verschiedener Einflussfaktoren wurde auf eine Eichung verzichtet und nur
der qualitative Verlauf untersucht. Erfordert eine Messung einen grofleren Messbereich,
so kann neben der Moglichkeit von Strahlaufweitern auch durch Variation des Winkels
an der Blendenkante der Messbereich individuell eingestellt werden.

Allgemein gilt, dass der Betrieb von Leucht- und Photodioden im Kontrollraum
und die Verbindung {iber Lichtleitfasern in den Untersuchungsraum eine giinstige,
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6 Diskussion

zuverlassige, metallfreie, schnelle und genaue Methode ist, um Bewegungen innerhalb
eines MR-Tomographen zu untersuchen. Die beschriebene technische Umsetzung
ist nicht auf das in dieser Arbeit dokumentierte Projekt beschrinkt, sondern kann
universell fiir jede Art der Bewegungsanalyse eingesetzt werden. Weiter konnen beliebig
viele Messstellen und alle moglichen Richtungen simultan betrieben werden. Neben der
beschriebenen Untersetzung durch Verwendung der GFK-Stangen konnen bei Bedarf
auch Ubersetzungen verwendet werden, um den Messbereich der Problemstellung
anzupassen.

6.1.4 Trajektorie der Absenkung

Mit der Entwicklung der Prototypen wurde die Absenkdistanz von ca. 10 mm auf ca.
0,6 mm reduziert. Diese Verringerung erhohte den Komfort des Probanden und ver-
kiirzte die Dauer der inneren Anregung. Bei der Wahl des eingestellten Maximalhubs
musste bei Verkiirzung der Anregung darauf geachtet werden, dass der gewiinschte
Messeffekt erhalten blieb.

Der Betrag der inneren Anregung war durch Wahl der Absenkgeschwindigkeit zu
beeinflussen. In dem beschriebenen Aufbau war der freie Fall als theoretisch schnellste
Absenkung moglich, langsamere Absenkungen fiihrten entsprechend zu schwécherer
Anregung.

Auf die Trajektorie der Absenkung konnte durch Parameterwahl im Pneumatiksystem
Einfluss genommen werden (vgl. Abschnitt 5.3.4). Die Untersuchung der Abhéngigkeit
der Trajektorie vom gewéhlten Unterdruck ist in Abbildung 5.8 dargestellt. Die Tat-
sache, dass geringerer Unterdruck zu steileren Kurven fiihrte, ist dadurch zu erkléren,
dass das verwendete Schaltventil auf der Unterdruckseite bei starkerem Unterdruck
eine grofere Gegenkraft beim Offnen erfuhr und dadurch langsamer 6ffnete. Sind
die erreichbaren Trajektorien fiir zukiinftige Messungen nicht ausreichend, sollte ein
Austausch durch ein leistungsstarkeres Schaltventil erwogen werden. Die Abhéngigkeit
der Bewegungskurve von der Repetitionszeit in den Abbildungen 5.9 und 5.10 erfiillte
die Erwartungen: Das Pneumatiksystem bendétigte nach einem Schaltvorgang eine
gewisse Zeit, um das System aufzupumpen und dadurch die obere Ausgangsposi-
tion der Schale zu erreichen. Wurde die benotigte Zeit unterschritten, so begann die
Absenkung bei einer geringeren Ausgangshche. Die bei dieser Konfiguration fiir die
MRT-Messungen gewéahlte Repetitionszeit von 3000 ms stellte einen guten Kompro-
miss zwischen Absenkdistanz und bendétigter Messzeit dar. Deutlich kiirzere Zeiten
waren aufgrund der Verwendung der EPI-MRT-Sequenz nicht erforderlich, da diese
ebenfalls Repetitionszeiten im Bereich von 2000 ms bis 3000 ms zur sicheren Bild-
aufnahme bendtigte. Der Einfluss der Drosselventilstellungen, der Schaltventilzeiten
und -betriebsspannungen sowie des eingestellten Uberdrucks wurden im Rahmen
dieser Arbeit nicht weiter untersucht, konnten sich jedoch ebenfalls auf die Form der
Bewegungskurve auswirken.
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6.1 Absenkung des Kopfes

Die Abbildungen 5.6 und 5.7 zeigen die Reproduzierbarkeit der Absenkung von
zehn, willkiirlich ausgewéhlten Zyklen unter Laborbedingungen. Im Vergleich zum
Signalrauschen einer einmaligen Absenkung (vgl. schwarze Kurve bei —17,7kPa in
Abbildung 5.8) ist die Standardabweichung gering. Die gute, erreichbare Reprodu-
zierbarkeit unter Laborbedingungen spiegelt nur die Moglichkeiten der verwendeten
Technik wider. Unter realen Messbedingungen kénnen z.B. Atmung, Bewegung und
Nackenspannung des Probanden die Reproduzierbarkeit deutlich verschlechtern, da
sehr ungleichméflige Belastungen der Aramidschale einen Positionierungsfehler von
0,1 mm bewirken kénnen.

Die fiir die MRT-Messungen mit Prototyp 3 verwendete Bewegungsform ist in Ab-
bildung 5.11 fiir alle drei Messpositionen dargestellt. Der Beginn der Absenkung
zeigt bei allen drei Kurven einen parabeldhnlichen Verlauf, der fiir eine durch die
Schwerkraft erzeugte Absenkung zu erwarten war. Mittig zwischen der oberen und
der unteren Position verhalten sich die Kurven nahezu linear. Die Bewegungskurven
der Messpositionen links und rechts steigen anschliefend noch einmal an, bevor sie
die untere Position anzeigen. Fiir die Messstelle oben geht der lineare Verlauf in eine
flache Anndherung an die untere Position iiber. Der Verlauf der Bewegungskurven
am Ende der Absenkung ist durch Auftreffen und Abfedern auf den noch nicht voll-
standig entleerten Hubschlduchen zu erkldren. An der Messstelle oben fiihrten die
Klemmbefestigungen der Hubschléduche dazu, dass das Aufpumpen und Entleeren nur
in geringem Mafle den Schlauchquerschnitt énderte und somit der federnde Effekt
ausblieb. Im mittleren Bereich traf die Aramidschale bei der Absenkung auf die
elastischen Schlduche und wurde starker abgefedert.

Die Bestimmung des Absenkzeitpunktes iiber lineare Anpassungen ist eher als Ab-
schiatzung zu verstehen, da die resultierenden Kurven nur visuell einen linearen Verlauf
zeigten, welcher jedoch keinen theoretischen Ursprung hatte. Sollte fiir spétere Mes-
sungen ein exakter zeitlicher Bezug zwischen MRT-Sequenz und Absenkzeitpunkt
benotigt werden, so ist eine andere Art der Bestimmung zu empfehlen. Da in dieser
Arbeit der Absenkzeitpunkt nur zum Verstdndnis des qualitativen, zeitlichen Zusam-
menhanges benotigt wurde, war die erreichbare Genauigkeit ausreichend.

Der Vergleich der Bewegungskurven und ermittelten Absenkzeitpunkte zeigte, dass
die erzeugte Absenkung zu keiner Rotation in der transversalen Ebene fiihrte, da
diese durch die verwendeten Blattfedern unterdriickt wurde. Das leicht abweichende
Bewegungsprofil an der Messstelle oben deutete an, dass neben der linearen Absenkung
auch eine Rotation in der sagittalen Ebene stattgefunden hatte.

Bei einer Diskussion der Trajektorie der Absenkung muss bedacht werden, dass es
keine Untersuchungen dazu gab, welche Vorgabe zu einem , besten* Ergebnis fiihrt,
da auch keine Aussage iiber die Qualitéit eines Ergebnisses gemacht werden konn-
te. Der direkte Vergleich von linearer Absenkung und Kippung hat gezeigt, dass
eine Rotation aufgrund des einzelnen Freiheitsgrades einfacher zu kontrollieren war,
wéhrend vergleichbare Anregungen besser durch lineare Absenkung zu erreichen
waren.
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6.1.5 Awusblick

Die allgemeinen Anforderungen an die entwickelten Prototypen setzte voraus, dass
deren Betrieb innerhalb der Standardkopfspule des MR-Tomographen stattfand. Die
Entwicklungsmoglichkeiten wurden daher konzeptionell stark eingeschrankt. Hohere
Genauigkeiten bei der Absenkung sowie ggf. erforderliche Beschleunigung iiber den
freien Fall hinaus konnten wesentlich einfacher umgesetzt werden, wenn die Méglichkeit
zur Absenkung in das Design der Kopfspule integriert werden wiirde. Durch adaptive
Regeltechnik der Pneumatik und Verwendung der optischen Positionsdaten konnte
zukiinftig eine gewiinschte Trajektorie zur Absenkung vorgegeben und erreicht werden,
welche zu einer optimalen Anregung fithrt. In einem fritheren Stadium konnte es
hilfreich sein, zu jeder Messung der Deformation auch die zugrunde liegende Absenkung
anhand der optischen Positionsmessung aufzuzeichnen. Im présentierten Stadium
ist die Kenntnis der Bewegungskurve und die Reproduzierbarkeit der Absenkung
ausreichend, um mit der Untersuchung des diagnostischen Mehrgewinns aus dem
Vergleich von gesunden und erkrankten Probanden zu beginnen.

6.2 Messung der Deformation

6.2.1 Bewegungssensitive MRT-Sequenz

Bei der verwendeten MRT-Sequenz handelte es sich im Prinzip um eine Standard-
Sequenz aus der Diffusions-Tensor-Bildgebung. Das Gradientendesign und die Moglich-
keiten zur Vorgabe der Gradientenparameter waren daher nicht speziell auf den in
dieser Arbeit beschriebenen Einsatz optimiert.

Fiir die Erzeugung der Phasenbilder waren keinerlei Modellannahmen erforderlich.
Informationen iiber unterschiedliche Gewebeeigenschaften sind den Aufnahmen in
qualitativer Form direkt zu entnehmen (vgl. Abbildung 5.1).

Die aus zehn Aufnahmen gemittelte Messung einer einzelnen Schicht, inklusive acht
vorausgehender Vorbereitungsmessungen zur Stabilisierung des Systems, konnte in
einer Zeit von weniger als einer Minute durchgefiihrt werden und stand anschlieend
direkt zur Verfiigung. Bei der Aufnahme mehrerer Schichten zu verschiedenen Absenk-
zeitpunkten kann zukiinftig durch geschickte Bildaufnahme die Zeit pro Einzelschicht
noch verkiirzt werden.

Die Homogenitét der Phasenbilder ohne vorherige Absenkung zeigt, dass die Bildauf-
nahme durch den Aufbau nicht gestort wurde (Abbildung 5.1, 5.2 und 5.18). Leichte
Verldufe des Grauwertes konnen durch Inhomogenitédten des Magnetfeldes erklért wer-
den. Dieser Einfluss kann bei Bedarf durch Messungen ohne Absenkung quantifiziert
und zur Korrektur der Messungen mit vorheriger Absenkung genutzt werden.
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Die Abbildungen 5.14 und 5.15 zeigen, dass hohere Gradientenstérken, wie erwar-
tet, einen grofleren Effekt bewirkten. Ein hoher Kontrast im Phasenbild bedeutete
geringere Phasenkohérenz, sodass die Signalamplitude abnahm (Abbildungen 5.12
und 5.13). Die Amplitudenbilder sind damit nicht von der Absenkbewegung un-
abhéngig, sondern enthalten auch indirekte Informationen iiber Deformation und
Riickdeformation des Gewebes. Ist ein Bildvergleich von Amplituden- und Phasenbild
zur Identifizierung von Strukturen geplant, so sollte ein Amplitudenbild ohne bewe-
gungssensitive Gradienten fiir den Vergleich herangezogen werden (vgl. Abbildung
5.18 links). Bei Bildaufnahmen mit stérkeren Gradienten empfanden die Probanden
subjektiv stiarkere Vibrationen des MR-Tomographen, welche zu Bildartefakten ge-
fithrt haben konnten. Dieser Einfluss wurde nicht weiter untersucht.

Zur Wahl der Gradientenstirke bot die verwandte MRT-Sequenz nur die Vorgabe des
b-Wertes (vgl. Gleichung 4.3). Fiir die vorgestellte Technik eignete sich die Angabe
dieses, aus der Diffusionsbildgebung stammenden Parameters nur bedingt zur Quantifi-
zierung. Abbildung 5.16 zeigt Messungen unter konstanter Vorgabe der Absenkung und
konstantem b-Wert. Durch Wahl unterschiedlicher Gradientenldngen und -absténde
ergaben sich die zugehdrigen Gradientenstirken. Trotz gleichen b-Wertes unterschei-
den sich die Bilder qualitativ deutlich. Im Gegensatz zu gerichteten, gleichméfBigen
Bewegungen, bei denen sich eine Quantifizierung nach Gleichung 4.3 eignet, sind fiir
die beschriebene Technik Gradientenldnge und -abstand wichtige und voneinander
unabhéngige Parameter. Bei einem Vergleich von Messungen mit unterschiedlichen
Einstellungen muss dies beriicksichtigt werden.

Die in der MRT-Sequenz verfiighare Moglichkeit der Interpolation erzeugte auf den
ersten Blick schérfere Bilder. Diese sind jedoch rein mathematischer Natur und stellen
keinen gemessenen Informationsgewinn dar. Die Option der Interpolation ist daher
bestenfalls fiir qualitative Bewertungen geeignet.

Bei Uberschreitung des Dynamikbereiches von 27 kommt es bei Phasenbildern zu
Phasenspriingen. Da diese prinzipiell nur Darstellungsfehler sind, sollten sie durch
die in Abschnitt 4.6.3 beschriebene Entfaltung korrigiert werden kénnen. Tatséchlich
kam es an den Grenzen der Phasenspriinge zu jeweils einem Wert zwischen weif} (27)
und schwarz (0). Dieser war bereits in den Rohdaten enthalten, konnte somit nicht
ohne Weiteres korrigiert werden und fithrte zu einer Kante im entfalteten Bild. Die
Ursache dieses Bildartefakts bedarf weiterer Untersuchungen.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden die Absenkzeitpunkte so gewéhlt, dass die Ab-
senkung der beweglichen Aramidschale bereits vor dem 90°-Anregungspuls beendet
war oder erst nach dem 180°-Puls begonnen hat. Die Giiltigkeit der Messungen und
Ergebnisse fiir Absenkungen im Bereich zwischen und wéhrend der HF-Pulse muss
noch gepriift werden.
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6.2.2 Vergleichbarkeit von Messungen

MRT-Messungen unter konstanten Bedingungen erzeugten Bilder mit unterschied-
lichem mittleren Phasenwert. In der durchgefithrten Messreihe ohne Absenkung des
Kopfes (vgl. Abbildung 5.19) lag die Variation ohne erkennbares Muster im Bereich
von ungefahr 7/2. Da der erwartete Messeffekt in einer &hnlichen Gréflenordnung
lag, konnten Phasenwerte von Pixeln verschiedener Bilder nicht direkt miteinander
in Bezug gebracht werden. Die verwendete MRT-Sequenz bot keine Moglichkeit
zur Ausgabe eines Referenzphasenwertes. In den Einzelbildern befanden sich keine
Strukturen, mit ausreichendem Wasseranteil zur Signalerzeugung, deren Position
konstant oder deren Bewegungskurve bekannt war, welche zur Normierung der Phase
herangezogen werden konnten. Das Einbringen eines unbewegten Gegenstandes zur
Bestimmung einer Referenzphase wire prinzipiell moglich. Im leeren Raum zwischen
Referenzmaterial und Hirngewebe koénnte jedoch keine Phase zugewiesen werden,
sodass es keinen stetigen Ubergang von Referenzmaterial zum Hirngewebe gibe.
Die Referenzphase kénnte dann um beliebige Vielfach von 27 verschoben sein. Eine
Referenzphasenmessung auflerhalb des Kopfes ist aus diesem Grund unbrauchbar.
Zur quantitativen Auswertung wurden Phasendifferenzen innerhalb von Einzelbildern
untersucht und miteinander verglichen. Auf diese Art konnten die Einfliisse von
konstanten Phasenversitzen verhindert werden.

6.2.3 Ausblick

Die Weiterentwicklung der Messtechnik sollte das Ziel einer moglichst genauen Be-
stimmung der Retardation verfolgen. Nach erfolgter Anregung muss eine Messung
der Deformation und Riickdeformation zu jedem folgenden Zeitschritt ermoglicht
werden. Bei der in dieser Arbeit beschriebenen MRT-Sequenz war es nicht moglich,
die Gradientenlage und -form zu beeinflussen. Andere Sequenzdesigns (beispiels-
weise mit bipolaren Gradienten) konnten sich positiv auf die Messgenauigkeit der
erzeugten Bewegung auswirken. Durch Angabe einer Referenzphase oder geschickter
Auswertungsprotokolle sollte zukiinftig eine Rekonstruktion der Bewegungskurve fiir
jedes Volumenelement moglich sein.

Mechanische Deformationen finden bei realen Kérpern in allen drei Dimensionen
statt, sodass neben der Aufnahme mehrerer Schichten zur Abbildung des gesamten
Gehirns auch das zeitliche Verhalten von Bewegungen in den zur Vertikalen senk-
rechten Richtungen zu einem Erkenntnisgewinn fiithren kann. Eine Untersuchung
durch Schaltung entsprechender bewegungssensitiver Gradienten kann ohne Weite-
res durchgefiihrt werden. Zur Abbildung kleiner, lokal begrenzter Verdnderungen
ist der Einsatz von Techniken mit kleinerem FOV und besserer Auflésung denkbar
[Fins09].
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6.3 Untersuchung mechanischer Eigenschaften

In Kapitel 3 wurde die Methode zur Untersuchung viskoelastischen Verhaltens von
Hirngewebe anhand eines Gedankenexperiments vorgestellt (vgl. Abbildung 3.1). Mit
Hilfe der entwickelten Prototypen konnte innerhalb eines MR-Tomographen eine inne-
re Anregung durch Absenkung erzeugt und die dadurch erzeugte Retardation durch
eine bewegungssensitive MRT-Sequenz abgebildet werden. Die vorgestellte Methode
ist nichtinvasiv und medizinisch unbedenklich. Die benétigten Beschleunigungen des
Kopfes sind um ein Vielfaches geringer als alltédgliche oder freiwillig im Sport tolerierte
Belastungen [Naun03]. Die bildgebende MR-Tomographie ist nach aktuellem Wissens-
stand fiir den menschlichen Kérper unschédlich, insbesondere da auf Kontrastmittel
und ionisierende Strahlung verzichtet werden kann.

6.3.1 Natiirliche Hirnbewegungen

Bei der Auswertung der Retardation von Hirngewebe zur Beschreibung mechanischer
Eigenschaften muss der Einfluss der permanenten, natiirlichen Hirnbewegung be-
riicksichtigt werden (vgl. Abschnitt 2.1.2). Eine gute Einschitzung der Relevanz
konnte mit Hilfe von bewegungssensitiven Aufnahmen ohne zusétzliche Absenkung
gegeben werden. Abbildung 5.2 zeigt auf der rechten Seite solche Bilder von allen drei
Korperebenen. Anhand der Amplitudenbilder auf der linken Seite kénnen auffallige
Strukturen anatomisch zugeordnet werden. Im transversalen Schnittbild (c) ist kein
Kontrast vorhanden, sodass sich ein eventuell stattgefundener Transport der C'SF
von innen nach auflen herausgemittelt hat oder auf einer anderen Zeitskala oder
GroBenordnung stattfand. Im koronalen (f) sowie auch schwach im sagittalen Schnitt
(i) zeigt sich ein Kontrast im Bereich der Ventrikel. Da diese mit CSF' gefiillt sind,
ist ein gewisser Fluss auch bei ruhendem Kopf nicht verwunderlich. Bei Deutung
von Schnittbildern im Bereich der Ventrikel muss dieser natiirlichen Bewegung be-
sondere Beachtung geschenkt werden. Effekte aufgrund von Herzschlag, Atmung
und Vasomotorik wurden im Rahmen dieser Arbeit nicht ndher untersucht oder
beobachtet.

6.3.2 Viskoelastisches Materialverhalten

Bereits die Messungen mit Prototyp 1 zeigten, dass es zu der erwarteten Relativ-
bewegung verschiedener Volumenelemente kam (vgl. Abbildung 5.1). Der direkte
Vergleich der Phasenbilder aus einer Messung mit und ohne vorausgegangener Ab-
senkung beweist, dass der beobachtbare Effekt nur mit Absenkung erzielt wurde.
Aus der Relativbewegung der einzelnen Volumenelemente untereinander folgt, dass
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die Bewegung von der oberen in die untere Position zeitlich verzogert stattgefunden
haben musste und sich somit das untersuchte Gewebe viskoelastisch verhalten hat
(unter der gerechtfertigten Annahme, dass keine plastischen Deformationen durch
die Absenkung entstanden sind). Die durch den Effekt sichtbaren Strukturen lassen
sich zum einen der Falxr cerebri und zum anderen den mit CSF gefiillten Furchen
zuordnen. Trotz wenig zuverldssiger Referenzen zu den mechanischen Figenschaften
von Gewebearten innerhalb des Kopfes (vgl. Abschnitt 2.1), war fiir die Falx cerebri
aus straffem Bindegewebe und die fliisssige CSF' der grofite Unterschied zu Hirngewebe
zu erwarten und wurde bestétigt.

Die Messergebnisse mit Prototyp 2 (vgl. Abbildung 5.2) sind konsistent zu der Be-
schreibung, dass die Hirnhdute zur Fixierung des Gehirns dienen. In den Bereichen
nahe der stabilisierenden Hirnh&ute unterscheiden sich die Aufnahmen mit und ohne
Absenkung nur gering, wahrend die Relativbewegungen zu den Mitten der Hemi-
sphdren zunehmen.

Durch Variation des Absenkzeitpunktes war es mit Prototyp 3 moglich, den zeitlichen
Verlauf der Deformation und Riickdeformation zu untersuchen (vgl. Abbildung 5.17).
Die présentierten Messungen sind im Einklang zur Beschreibung fixierender Hirnhéute
und zeitlich verzogerter Bewegung des Hirngewebes. Fiir die verwendeten Gradienten-
parameter entspricht ein Phasenunterschied von 27 nach Gleichung 4.3 einer Relativ-
bewegung von 70 um. Die weitere Auswertung von drei beispielhaft ausgewéahlten
Pixeln zeigte, dass sich nicht nur die Amplituden, sondern auch der zeitliche Verlauf
der Deformations- und Riickdeformationsbewegung ortsabhéngig unterschieden (vgl.
Abbildung 5.21). Neben der viskoelastischen Kopplung mit den direkt benachbarten
Volumenelementen, enthalten die gemessenen Bewegungskurven auch Informationen
iiber die Randbedingungen (viskoelastische Kopplung aller Volumenelemente im be-
trachteten System). Inwieweit sich natiirliche oder krankhafte Verédnderungen auf
die lokale viskoelastische Kopplung oder die Randbedingungen auswirken, konnte im
Rahmen dieser Arbeit noch nicht untersucht werden.

6.3.3 Ausblick

Die Messtechnik war trotz der angeregten Verbesserungen bereits im beschriebenen
Stadium ausreichend, um mit ersten Untersuchungen des diagnostischen Potentials zu
beginnen. Zunéchst muss die Methode und deren Messergebnisse an gesunden Proban-
den auf die natiirliche Streuung hin untersucht werden. Im Rahmen der vorhandenen
oder einer dhnlichen Bewertung durch eine Ethikkommission kénnen anschliefend
Einfliisse von Geschlecht, Alter, Hirnfunktion oder anderen nicht krankheitsbedingten
Effekten auf die Retardation bewertet werden. Durch Parameteranpassung sollte ver-
sucht werden die Sensitivitdt der Messungen zu verbessern, um damit beispielsweise
Unterschiede im mechanischen Verhalten von grauer und weiler Substanz abbilden
zu konnen.
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Die Untersuchung potentiell erkrankter Personen oder Patienten mit klarem Befund
ist nur nach entsprechendem Ethikantrag und positiver Bewertung moglich. Der
Vergleich zu gesunden Probanden wird zeigen, ob Krankheiten auffillige Signaturen
in Einzelbildern oder dem zeitlichen Verhalten der Deformation erzeugen und damit
die Moglichkeit zu einer verbesserten Diagnose bieten.

Weiter scheint die Untersuchung von bislang nur unzureichend verstandenen Krank-
heiten wie beispielsweise Migriane oder Kopfschmerzen nach erhéhtem Alkoholkonsum
sehr interessant zu sein [Goad02; Bart10; Haas06].

Die Angabe quantitativer Werte setzt die Kenntnis der genauen Relativbewegung sowie
der Anregung voraus. Sind diese durch Rekonstruktion der Trajektorien aller Volumen-
elemente und Vorgabe der Absenkung bekannt, kénnen durch Computersimulationen
und einem geeigneten Materialmodell fiir jedes Volumenelement quantitative Material-
parameter berechnet werden. Umgekehrt konnen Simulation und Materialmodelle
dadurch tiberpriift werden, dass Vorhersage und resultierende Deformation miteinander
verglichen werden.
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Zusammenfassung

In dieser Arbeit wird eine Methode présentiert, welche die ortsaufgeloste Untersuchung
viskoelastischer Eigenschaften von Hirngewebe ermdoglicht.

Es werden drei Prototypen und deren elektropneumatische Ansteuerung beschrieben,
mit deren Hilfe der Kopf freiwilliger Probanden innerhalb einer MRT-Kopfspule um
bis zu drei Millimeter abgesenkt werden kann. Wahrend der Absenkung wird das
Gleichgewicht aus wirkender Gravitationskraft und Riickstellkréaften des Gewebes
gestort, sodass es zu einer Deformationsbewegung in einen neuen Gleichgewichts-
zustand kommt. Nach Erreichen der unteren Position und Wiederherstellung der
urspriinglichen Krifte, folgt eine Riickdeformation in den Ausgangszustand.

Die Relativbewegungen innerhalb des Gehirns enthalten implizite Informationen
iiber die mechanische Kopplung des Gewebes und kénnen mit Hilfe einer bewegungs-
sensitiven MRT-Sequenz abgebildet werden. Der zeitliche Verlauf kann durch Variation
des zur Sequenz relativen Absenkzeitpunktes untersucht werden.

Am Beispiel eines Prototypen wird der Einfluss einiger Einstellmoglichkeiten auf die
Absenkbewegung untersucht und diskutiert. Es werden MRT-Phasenbilder présentiert,
welche ohne weitere Bearbeitung eine qualitative Unterscheidung von Hirnfliissig-
keit und Hirngewebe ermoglichen. Messungen zu verschiedenen Absenkzeitpunkten
zeigen den Verlauf der Deformation und Riickdeformation. Durch Auswertung des
zeitlichen Verhaltens einzelner Volumenelemente wird gezeigt, dass Unterschiede
in der lokalen, viskoelastischen Kopplung zu verschiedenen Bewegungsprofilen fiih-
ren.
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universititbonn A ' life brain

Rheinische Helmholtz-Institut fur
Friedrich-Wilhelms- Strahlen- und Kemnphysik
Universitat Bonn Arbeitsgruppe Prof. Maier

Probandeninformation
zum Experiment der Studie
wUntersuchung elastischer Eigenschaften des Gehirns*

Liebe(r) Versuchsteilnehmer(in),

wir bitten Sie an unserer Studie teilzunehmen. Im Folgenden mdchten wir Sie Uber den
Ablauf des wissenschaftlichen Experiments ,Untersuchung elastischer Eigenschaften des
Gehirns” informieren. Bitte lesen Sie sich diese Informationen aufmerksam durch. Wenden
Sie sich bitte an uns, falls Sie noch Fragen haben.

Im Rahmen der Studie soll eine neuartige Aufnahmetechnik untersucht werden, welche eine
Abbildung der elastischen Eigenschaften innerhalb des Kopfes ermdglicht.

lhre Teilnahme an der Studie ist freiwillig. Sie kdnnen jederzeit Ihr Einverstandnis
zuricknehmen oder den Versuch jederzeit ohne Angabe von Grinden abbrechen.
Dadurch wird Ihnen kein Nachteil entstehen. Die gewonnenen MRT-Daten werden auf
lhren Wunsch nach Abschluss der Studie vernichtet.

Ziel des Experimentes

Mit diesem Experiment soll eine neuartige Methode der Bildaufnahme an einem
Magnetresonanztomographen (MRT) getestet werden. Mit den elastischen Eigenschaften
wird so eine neue Messgrof3e aufgenommen, welche einen hohen diagnostischen Wert fiir
eine Vielzahl von Krankheiten verspricht. Zunéchst soll aber untersucht werden, wie sich
diese neue Messgrofie bei verschiedenen Probanden verhalt.

Die Teilnahme an diesem Experiment ist mit keinem direkten Nutzen fur Sie
verbunden.

Kurziibersicht

In diesem Experiment werden MRT-Aufnahmen lhres Kopfes gemacht. Bei einigen der
Aufnahmen wird der Kopf zuvor um 1-3 mm angehoben und im freien Fall fallen gelassen.
Auf Grund der geringen Hohe und einer speziellen Auflage ist der Fall nur leicht spirbar und
nicht schmerzhaft.

Nach der Landung benétigt das Gehirn eine kurze Zeit, um in die Ausgangslage zuriick zu
kehren. Die Art dieser Rickbewegung ist ein Indikator fur die Festigkeit des Gehirns und wird
mit Hilfe einer bewegungssensitven MR-Sequenz aufgezeichnet.

Konkreter Ablauf

Wahrend der Messung liegen Sie in Rickenlage auf der MRT-Liege und der Kopf ruht auf
einem speziellen Vakuumkissen, welches sich genau lhrer Kopfform anpasst. Unter lhrem
Kopf befindet sich eine Apparatur, vor allem bestehend aus zwei Luftschlauchen, welche
lhren Kopf gefiihrt um 1-3 mm anheben und senken kann, indem die Luftschlauche mit Luft
gefullt und wieder entleert werden. Diese Bewegung erfolgt synchron zu einer MR-Sequenz,
welche die Bewegung Ihres Gehirns nach der Landung misst. Die Bewegung des Gehirns
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befindet sich im Mikrometer-Bereich (ungeféhr die Breite eines Haares). Weitere Aufgaben
mussen Sie nicht tbernehmen.

Wahrend der Messung haben Sie einen Notfallball in der einen Hand, mit dem Sie das
Personal rufen kénnen. Auf lhr Signal hin, wird die Untersuchung umgehend abgebrochen
und das Personal kommt zu lhnen. In der anderen Hand haben Sie ein Ventil, mit dem Sie
die Luftzufuhr und damit jegliche Bewegung lhres Kopfes sofort unterbrechen kénnen.

Daruber hinaus ist die Apparatur bauartbedingt derart begrenzt, dass sowohl grof3ere als
auch haufigere und schnellere Bewegungen im Falle eines technischen Fehlers nicht
moglich sind.

Technische Beschreibung der Apparatur

Die Apparatur mit der lhr Kopf gehoben und abgesenkt wird besteht im Wesentlichen aus
einer in die Empfangsspule des MRT eingepassten Kunststoffschale, auf der Ihr Kopf
aufliegt. Darunter befinden sich Luftschlauche, welche mit Luft gefullt werden kénnen und so
zu einer Anhebung des Kopfes fuhren. Wird die Luft daraus wieder evakuiert, wird damit
auch der Kopf wieder gesenkt. Die Ansteuerung erfolgt mit Hilfe einer Schaltung aus
Standard-Laborgeraten. Die Bewegung wird optisch in Echtzeit Uberwacht. Fir den Fall
technischen Versagens sind Sie durch mehrere Druckbegrenzer geschitzt, welche Netz-
und Anwender-unabhéngig reagieren.

Das verwendete Gerét ist ein Prototyp aus Eigenherstellung und besitzt daher keine CE-
Zertifizierung.

Kernspintomographie (MRT)

Wahrend der Untersuchung wird ein Bildsignal gemessen, das von einer geringen Bewegung
des Gehirns abhangig ist. Aus dem Vergleich verschiedener Bewegungsgeschwindigkeiten
kann ein Rickschluss auf die elastischen Eigenschaften von Hirnarealen gezogen werden.

Die Kernspintomographie ist ein modernes Verfahren, das eine Darstellung von
Gehirnstrukturen und Aktivierungséanderungen im Gehirn erlaubt. Sie arbeitet mit einem
starken Magnetfeld und zuséatzlichen Anregungsimpulsen. Diese sind nach heutigem
Wissensstand fir den menschlichen Kérper unschéadlich. Réntgenstrahlen und Kontrastmittel
werden nicht eingesetzt.

Nicht an der Studie teilnehmen durfen Sie, wenn einer der folgenden Punkte auf Sie zutrifft:
- Schwangerschaft
- Tragen einer Kupferspirale zur Schwangerschaftsverhiitung
- Metall-Implantate im Korper
- Tragen metallischer (magnetischer) und nicht entfernbarer Schmuckstiicke,
- Tatowierungen oder Kosmetika
- Angst vor engen Raumen (Klaustrophobie)
- Einnahme zentralnervos wirksamer Medikamente
- Alter unter 18 Jahren
- neurologische oder psychiatrische Erkrankungen
- reduzierter gesundheitlicher Allgemeinzustand

Die einzelnen Punkte werden noch genauer in dem beiliegenden Fragebogen erfasst.
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Mogliche Risiken

- Die Gerate machen wéhrend der Untersuchung laute Klopfgerausche, gegen die Sie einen
Horschutz erhalten. Trotzdem werden diese Gerdusche von manchen Probanden als
unangenehm empfunden.

- Wahrend der Untersuchung liegen Sie in einer relativ engen Roéhre und sollen sich
moglichst wenig bewegen. Auch bei Personen, bei denen zuvor keine Angst vor engen
Raumen bekannt ist, kann dies zu unangenehmen Empfindungen bis hin zur Panik fiihren.

- Die Anregungsimpulse kénnen zu einer geringfiigigen Erwarmung der Kdrpertemperatur
und damit zu Warmeempfindungen fiihren. Auch Erregungen von Nerven mit
Missempfindungen wie Kribbeln in einzelnen Korperteilen kommen vereinzelt vor.

- Die Bewegung lhres Kopfes kann, obwohl sie gering ist, zu Unwohlsein fiihren.

Bitte beachten Sie ferner:

Da bei dieser Studie eine Aufnahme des Kopfes gemacht wird, ist es mdéglich, dass dabei
zuvor nicht bekannte Veranderungen im Bereich des Gehirns oder der Ubrigen Strukturen
des Kopfes entdeckt werden. Harmlose Auffélligkeiten, die keine medizinische Bedeutung
haben, sind dabei relativ haufig (bis zu 40%). Krankhafte Veranderungen, die eine weitere
Abklarung erfordern sind seltener (in verschiedenen Untersuchungen zwischen 1 und 8%).
Sollten wir bei der Untersuchung bei Ihnen auf eine Auffélligkeit stoBen, gehen wir wie folgt
vor:

1.) Wir besprechen die Aufnahmen mit einem radiologischen Facharzt.

2.) Sollte dieser einen weiteren Abklarungsbedarf feststellen, so werden wir Ihnen eine
entsprechende Empfehlung mitteilen.

Prinzipiell ist vorstellbar, dass festgestellte krankhafte Veradnderungen weit reichende
Konsequenzen haben (z.B. eine medizinische Behandlung erforderlich machen oder bei
Versicherungen im Rahmen einer Gesundheitsprufung angegeben werden missen). Sollten
Sie mit der Mitteilung von krankhaften Auffalligkeiten daher nicht einverstanden sein, ist eine
Teilnahme an dieser Studie nicht mdéglich. Da es sich bei dieser Studie nicht um eine
medizinisch-diagnostische Untersuchung handelt, ist nicht gewéhrleistet, dass krankhafte
Veranderungen zuverléassig entdeckt werden.

Datenschutz

Die kernspintomographischen Datenséatze werden in einer MRT-Datenbank pseudonymisiert
erfasst. Dazu wird jedem Probanden eine individuelle Nummer zugeordnet, welche den
MRT-Datensétzen eindeutig zugeordnet ist. In einer weiteren Datenbank sind die Namen der
Probanden sowie die Probandennummer registriert. Der Zugang zu dieser Datenbank ist nur
dem untersuchenden Arzt Uber ein individuelles Passwort mdglich. Sollte der Proband die
Léschung seines Datensatzes aus der Datenbank wiinschen, kann der komplette Datensatz
aus der Datenbank unwiderruflich geléscht werden. Eine Zuordnung der MRT-Daten zu einer
bestimmten Person und damit zu klinischen oder demographischen Angaben ist so dann
nicht mehr méglich. Die gewonnenen Daten und das Untersuchungsmaterial werden auf
ihren Wunsch nach Abschluss der Studie vernichtet. Ein Zusammenhang zwischen den
Ergebnissen der Studie und den einzelnen Studienteilnehmern ist nicht herstellbar.

Aufwandsentschadigung
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Die Teilnahme an diesem Experiment ist freiwillig und wird nicht vergitet. Eine
Aufwandsentschadigung wird nicht gezahlt.

Versicherung

Zuletzt missen wir Sie noch darauf hinweisen, dass fir die Teilnahme an dieser Studie keine
spezielle Versicherung fur die Teilnehmer abgeschlossen wurde. Versicherungsschutz
besteht daher nur im Rahmen der Haftpflichtversicherung der Universitatsklinik Bonn, d.h.
wenn ein eventueller Schaden schuldhaft durch einen unserer Mitarbeiter verursacht wurde.

Wir wollen, dass es lhnen wahrend und nach der Untersuchung gut geht. Wenn Ihnen
irgendetwas unangenehm ist, Sie etwas nicht verstehen oder genauer wissen wollen,

informieren Sie uns bitte und fragen umgehend nach.

Fir Rickfragen stehen zur Verfiigung:
Dr. Klaus FlieRbach (Klinik fur Epileptologie, Universitat Bonn)
Prof. Dr. Karl Maier (Helmholtz-Institut fur Strahlen- und Kernphysik, Universitat Bonn)

Prof. Dr. Bernd Weber (Center for Economics and Neuroscience, Universitat Bonn)

Kontaktadressen:

Dr. Klaus FlieRbach Prof. Dr. Karl Maier Prof. Dr. Bernd Weber

Klinik fiir Epileptologie Helmholtz-Institut fiir Strahlen- und Center for Economics and
Universitat Bonn Kernphysik Neuroscience
Sigmund-Freud-Str 25 Nussallee 14-16 Nachtigallenweg 86

53127 Bonn 53115 Bonn 53127 Bonn

Telefon 0228 / 6885-264 Telefon 0228 / 73-2380 Telefon 0228 / 73-8290
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Glossar

Arachnoidea
CSF
Dignitéat
Dura Mater
Falx cerebri
FOV

GFK
Hemisphéiren
Invasiv

In vitro

In vivo
Koronal
MRE
Nichtinvasiv
Palpation
Pia mater
PMMA
POM
Retardation
ROI
Sagittal
Transversal

Ventrikel

Die mittlere, spinngewebsartige Hirhaut.

Liquor cerebrospinalis oder Hirnfliissigkeit.

Wertigkeit von Tumoren: benigne (gutartig) oder maligne (bosartig).

Die duflere, harte Hirnhaut.

Ausbildung der Dura mater zwischen den Hemisphdren.
Field of View = Gesichtsfeld.

Glasfaserverstarkter Kunststoff.

Gehirnhéften.

Untersuchung/Behandlung mit Eindringung in den Koérper.
AufBlerhalb der natiirlichen Umgebung, ,,im Glas®.

,Im lebenden Korper®.

...wird der Korper in vordere und hintere Hélfte geteilt.

Magnetresonanz-Elastographie.

Untersuchung /Behandlung ohne Eindringung in den Kérper.

Abtastung.

Die innere, diinne Hirnhaut.

Polymethylmethacrylat.

Polyoxymethylen.

Zeitlich verzogerte Deformation und Riickdeformation.
Region of Interest = Bereich von Interesse.

...wird der Korper in linke und rechte Halfte geteilt.
...wird der Korper in obere und untere Hélfte geteilt.

Produktionsort der CSF' innerhalb des Gehirns.
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