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Retrospektive und prospektive Verfahren zur bildbasierten Korrektur von Patien-
tenkopfbewegungen bei neurofunktioneller Magnetresonanztomographie in Echtzeit.

Schon kleine Kopfbewegungen des Patienten wihrend neurofunktionellen Messungen mit Ma-
gnetresonanz kénnen massive Artefakte in den resultierenden Aktivierungskarten des Gehirns
verursachen. Signifikante Verbesserungen durch die Anwendung von aufwendigen Korrektur-
verfahren sind unbestritten, die oft stundenlangen Rechenzeiten behindern jedoch haufig einen
Einsatz. In Rahmen dieser Arbeit wurden Methoden fiir eine echtzeitfihige, retrospektive 3D-
Bewegungskorrektur entwickelt, welche die erforderliche Rechenzeit auf unter 25% der Mefzeit
reduzieren. Das Verfahren bendtigt bei typischen Datensétzen pro Mefvolumen = 150ms fiir
die Detektion der Bewegung und =~ 500ms fiir die Korrektur. Es wurde ein Modell iiber die
Einfliisse von Rauschen auf die Korrektur entwickelt und anhand von Simulationen und Mes-
sungen iiberpriift. Eine Detektionsgenauigkeit der entwickelten Methoden von < 200um kann
fiir die funktionelle Bildgebung belegt werden. Weiterhin wird gezeigt, daf zur Vermeidung von
Artefakten durch retrospektive Korrekturen Anforderungen an die Daten gestellt werden miissen,
die mit den heutigen Akquisitionstechniken nicht realisierbar sind. Durch die Echtzeitfdhigkeit
der entwickelten Verfahren ergibt sich weiterhin erstmals die Mdglichkeit, einer prézisen pro-
spektiven Bewegungskorrektur, welche Bewegungen kompensiert, indem die Schichtpositionen
und -orientierungen mit dem Patientenkopf mitgefithrt werden. Es konnte erstmals nachgewie-
sen werden, daft durch eine ausreichend genaue prospektive Bewegungskorrektur die theoretisch
erwarteten Verbesserungen gegeniiber retrospektiven Verfahren in der Praxis tatséchlich genutzt
werden kénnen. Ferner wurden die entwickelten Korrekturverfahren erfolgreich fiir Fragestellung-
en aufserhalb der neurofunktionellen Bildgebung verwendet.

Retrospective and prospective methods for image-based correction of patient head
motions in neuro-functional magnetic resonance tomography in real-time.

Even small patient head motion during neuro-functional measurements using magnetic resonance
can lead to large artefacts in the resulting activation maps of the brain. Whereas significant impro-
vements can be achieved using elaborate correction methods, the application is often impractical
due to the long calculation times required. In this work, retrospective 3D motion correction me-
thods with real-time performance were developed, in which the required calculations are reduced
below 25% of measurement time. For typical datasets the method requires ~ 150ms for the de-
tection of motion and = 500ms for the correction. A model describing the influence of noise on
the correction procedure was developed and verified using both simulated and experimental data.
An accuracy of < 200um was determined for the application of the methods developed to func-
tional imaging. Furthermore it is shown, that the required conditions for avoiding artefacts from
retrospective motion correction cannot be fulfilled with current acquisition schemes. Because of
the real-time performance of the procedures developed, the possibility of a precise prospective
motion correction arises, which attempts to compensate for motion by moving the slice positions
and orientations with the patient head. For the first time, it was shown that a sufficiently accu-
rate prospective motion correction can provide the theoretically expected advantages compared
to retrospective methods. It was additionally demonstrated that the methods developed could
be successfully applied in other areas of clinical imaging beyond neuro-functional applications.
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Einleitung

Bei der Eroberung des Weltraums sind zwei Probleme zu 16sen:
Die Schwerkraft und der Papierkrieg.
Mit der Schwerkraft wéiren wir fertig geworden.

Wernher von Braun

Die Wurzeln der Magnetresonanztomographie liegen in der Entdeckung des magnetischen Mo-
ments des Protons in den Atomstrahl-Experimenten von Stern und Gerlach im Jahr 1924 [GER24].
Ausgehend von dieser als Spin bezeichneten Figenschaft entwickelte die Gruppe von Rabi 1937
eine Methode, bei der mit Hilfe eines Hochfrequenzfeldes eine kernmagnetische Resonanz erzeugt
wird [RAB38]. Bloch und Purcell stellten 9 Jahre spéter unabhéngig voneinander Experimen-
te vor, mit denen sie die Prézessionsbewegungen von Spins in Festkorpern nachweisen konnten
[BLO46], [PURA46]. Dies fiithrte zum Konzept der nuklearen Induktion. Die von Bloch entwickel-
ten Theorien konnten 1950 von Hahn benutzt werden, um die von ihm entdeckten Spinechos
zu erkldren [HAHS50|. Aufgrund dieser Idee konnten Relaxationsprozesse in Fliissigkeiten direkt
quantifiziert werden.

Die physikalischen Grundlagen fiir die Kernspintomographie waren damit bekannt. Es sollte
jedoch 21 Jahre dauern, bis Damadian vorschlug, die Methoden der Kernspinresonanz fiir die
Tumordiagnostik zu verwenden [DAMT71]. Im Jahr 1973 wurden dann von Lauterbur die ersten
ortsaufgelosten Messungen durchgefithrt [LAU73].

Nochmals 10 Jahre spiter waren die ersten kommerziellen Kernspintomographen erhéltlich. Es
folgte eine rasante Weiterentwicklung der Tomographen und der Anwendungsmoglichkeiten am
menschlichen Korper. Aufgrund des hervorragenden Gewebekontrastes wurden die Kernspinto-
mographen zu wichtigen Diagnoseinstrumenten der Medizin, die heute in jedem groferen Kran-
kenhaus zur Verfiigung stehen. Wihrend der prinzipielle Aufbau der ersten Geréte bis heute
erhalten blieb, wurden , Kern“ und ,Spin“ aus dem deutschen Namen der Methode verdringt
und durch Magnetresonanz (MR) ersetzt.

In der ersten Dekade der Magnetresonanztomographie stand die Morphologie und deren mdog-
lichst hochaufgeloste, kontrastreiche und schnelle Darstellung im Zentrum der Entwicklungen.
Mittlerweile hat sich die Magnetresonanztomographie zu einer Bildgebungsmodalitit weiterent-
wickelt, die weit mehr zu leisten vermag als die reine Abbildung anatomischer Zusammenhénge.
Zunehmend steht die Analyse funktioneller Fragestellungen im Fokus der Forschung. Als Beispiel
sind hier Blutfluf-, Perfusions- und Diffusionsmessungen zu nennen.

Ein ganz neues Anwendungsgebiet eréffnete Ogawa 1990 durch die Entdeckung des sogenannten
Blood Oxygen Level Dependent Effekt [OGA90]. Dieser BOLD-Effekt bewirkt im Kernspinbild
eine Helligkeitsverdnderung von durchblutetem Gewebe in Abhéngigkeit vom Sauerstoffgehalt.
Da neuronale Aktivitdt im Gehirn mit erhéhter Durchblutung verbunden ist, war es nun moglich,
Regionen im Gehirn zu identifizieren, die zum Beispiel an Handbewegungen oder der visuellen
Wahrnehmung beteiligt sind. Bis zu diesem Zeitpunkt stand fiir solche Fragestellungen nur die



Positronenemissionstomographie (PET) sowie die Messung von Gehirnstromen durch Elektro-
und Magnetoenzephalographie (EEG/MEG) zur Verfiigung. Ein PET-Experiment zur Lokali-
sierung der motorischen Areale dauert bis zu mehreren Stunden und erfordert eine wiederholte
Injektion von radioaktiven Wasser!. EEG und MEG sind nur bedingt zur Lokalisierung von Ge-
hirnfunktionen geeignet. Mit Hilfe des BOLD-Effekts kénnen zu PET vergleichbare Ergebnisse
in wesentlich kiirzerer Zeit erzielt werden. Dariiber hinaus steht in der fMRI eine bessere Orts-
und Zeitauflésung zur Verfiigung.

In der Gehirnforschung ist die sogenannte (neuro-)funktionelle Bildgebung mit Magnetresonanz-
tomographie (fMRI) zu einem Standard geworden und hat PET im Bereich von Aktivierungs-
experimenten fast vollsténdig verdréngt. In den letzten Jahren findet in wachsendem Umfang
eine klinische Anwendung der fMRI statt. Beispielsweise kénnen funktionell wichtige Areale im
Gehirn vor einer Operation identifiziert werden. Eine bessere Planung durch die Abgrenzung von
Risikostrukturen wird so mdoglich.

Bei der funktionellen Magnetresonanztomographie werden iiber einen Zeitraum von mehreren
Minuten Volumendatensdtze des Kopfes aufgenommen. Dabei wird das Gehirn unterschiedlich
stimuliert, so daf durch den BOLD-Effekt Helligkeitsdnderungen in den Datensétzen auftreten.
Die zeitlichen Helligkeitsschwankungen der einzelnen Bildpunkte werden mit Hilfe statistischer
Methoden ausgewertet, um eine Aussage iiber lokale neuronale Aktivitéit zu treffen. Diese neu-
rofunktionelle Information wird auf ein anatomisches Bild iiberlagert, so daf eine &rtliche Ein-
ordnung der Information mdéglich ist.

Ein erhebliches Problem bei der fMRI sind Kopfbewegungen wihrend der Messung. Schon kleine
Verschiebungen von wenigen hundert Mikrometern, die gerade bei Patienten kaum vermeidbar
sind, kénnen zu Falschaussagen fiihren. Bereits kurze Zeit nach den ersten fMRI-Experimenten
wurde deshalb eine Korrektur dieser Effekte gefordert. Die Schwierigkeit besteht dabei darin,
daf die Bewegungen von typischerweise weniger als 2mm und 2° kleiner sind, als die rdumliche
Auflésung der Datensiitze (=~ (3mm)3). Wihrend aufwendige Korrekturverfahren deutliche Ver-
besserungen bewirken kénnen, scheitert die Anwendung sowohl fiir Forschungszwecke als auch in
der klinischen Praxis an den oft stundenlangen Rechenzeiten.

Die als retrospektiv bezeichneten Bewegungskorrekturverfahren detektieren und korrigieren die
Daten nach der Messung anhand einer Analyse der Bilddaten selbst und werden als bildbasiert
bezeichnet. In dieser Arbeit sollen bildbasierte, retrospektive Methoden so weiterentwickelt wer-
den, daf eine Bewegungskorrektur in Echtzeit mdglich ist. Auf dem Tomographen stehen dann
schon parallel zur Messung korrigierte Daten zur Verfiigung. Dies vermeidet erhebliche zeitliche
Aufwinde und erlaubt es, das laufende Experiment anhand immer aktueller Aktiverungskarten
des Gehirns zu verfolgen. Eine Qualitdtskontrolle der Daten anhand der Bewegungsparameter
und der erzielten Aktivierung ist so bereits wihrend der Messung mdoglich.

Die Féhigkeit Bewegungen in Echtzeit zu detektieren, ermoglicht insbesondere auch die Ent-
wicklung prospektiver Bewegungskorrekturmechanismen. Bei einer prospektiven Korrektur soll
eine Nachfithrung des Mefskoordinatensystems mit den Patientenkopfbewegungen erreicht wer-
den. Patientenbewegungen treten damit in den Bildern nicht mehr auf. Den Vorteil einer Kor-
rektur in Echtzeit enthilt dieses Konzept intrinsisch. Von diesem Verfahren wird eine bessere
Unterdriickung von bewegungsinduzierten Effekten erwartet. Wahrend eine prospektive Bewe-
gungskorrektur schon seit Jahren in der wissenschaftlichen Literatur propagiert wird, ist eine
Nachfithrung des Mefkoordinatensystems bisher nicht in geniigend hoher Genauigkeit gelungen.
Im ersten Teil dieser Arbeit wird zunichst kurz in die Magnetresonanztomographie und die

'Fiir die Gehirnaktivierungsexperimente wird hierbei der 37-Strahler 10 in das Wassermolekiil H>O eingebaut
und injiziert. Bei der PET kénnen auch andere Molekiile markiert werden, so daf auch andere Stoftkreisldufe
analysiert werden kénnen.



funktionelle Bildgebung eingefiihrt. Bekannte Verfahren zur retrospektiven und prospektiven
Bewegungskorrektur werden im zweiten Teil erlautert.

Die im Rahmen dieser Arbeit erzielten Ergebnisse und Messungen folgen im dritten Teil: In Ka-
pitel 5 werden die Weiterentwicklungen der retrospektiven Korrektur zu einem echtzeitfdhigen
Verfahren dargestellt. Dies erfordert schnelle und trotzdem genaue Detektions- und Interpolati-
onsmethoden.

Die Genauigkeit der Bewegungsdetektion ist das Thema von Kapitel 6. Obwohl Bewegungskor-
rekturen mittlerweile seit 7 Jahren fiir die fMRI propagiert werden, wurden keine Genauigkeits-
messungen sondern nur einfache Simulationen durchgefiihrt. In dieser Arbeit wird deshalb ein
Modell zur Beschreibung des Einflusses von Rauschen auf die Detektion entwickelt und anhand
von Simulationen und Messungen gepriift. Anhand der Ergebnisse konnten neue Erkenntnisse
iiber die Zusammenhinge gewonnen werden, die fiir eine Limitation der Genauigkeit verantwort-
lich sind.

Eine Betrachtung von Interpolationsartefakten aus dem Blickwinkel der fMRI folgt in Kapitel 7.
Es wird deutlich, daf zur Vermeidung von fehlerhaften Interpolationsergebnissen Anforderungen
an die Daten gestellt werden miissen, die mit den heutigen Akquisitionstechniken nicht realisier-
bar sind und somit - neben weiteren sekundéren Auswirkungen von Patientenbewegungungen -
eine prospektive Korrektur der Daten erfordern.

Die Entwicklung einer bildbasierten, prospektiven Bewegungskorrektur wird in Kapitel 8 be-
schrieben. Diese baut auf den Methoden der retrospektiven Korrektur auf. Dabei werden die
fMRI-Daten selbst direkt nach ihrer Akqusition zur Detektion der aktuellen Position des Gehirns
verwendet. Es werden Messungen zur Priifung des Verfahrens mit Hilfe von Mefsphantomen und
Probandenexperimenten vorgestellt. Die Vorteile des prospektiven Ansatzes sowie die residualen
Fehler, die auch bei einer Nachfithrung des Mefskoordinatensystems auftreten konnen, werden in
Kapitel 9 nidher betrachtet.

Anschliefiend folgen sowohl Daten von Probanden als auch Patienten, anhand derer die Verbes-
serung der fMRI-Ergebnisse bei der Verwendung der Bewegungskorrekturmethoden demonstriert
wird (Kapitel 10). Die Frage, ob die bisher nur vermuteten Vorteile des prospektiven Ansatzes
in der Praxis zu Qualitdtsverbesserungen fiihren, kann hier beantwortet werden. Desweiteren
werden einige Anwendungen der entwickelten Methoden auferhalb der fMRI vorgestellt. Eine
Diskussion der Ergebnisse und ein Ausblick schliefsen die Arbeit im vierten Teil ab.






Teil 1

Grundlagen






Kapitel 1

Grundlagen der Kernspintomographie

In den Abschnitten dieses Kapitels werden die physikalischen Grundlagen der magnetischen Kern-
spinresonanz (Nuclear Magnetic Resonance = NMR) kurz zusammengefaft. Im Anschluf daran
wird die Funktionsweise eines Magnetresonanztomographen (Magnet-Resonanz-Tomographie =
MRT) erldutert, der mit Hilfe der Kernspinresonanz Schnittbilder des menschlichen Korpers
erzeugt. Ein ausfithrlicher Einstieg in die Thematik kann zum Beispiel in [ABR61], [MAN82|
und [HAA99| gefunden werden. Fiir die bei der funktionellen Bildgebung wichtige echoplanare
Bildgebung ist [SCT98] eine gute Referenz.

1.1 Grundlagen der magnetischen Kernspinresonanz

Ungeféhr % aller Atomkerne besitzen einen Eigendrehimpuls Kl grofker Null. Diese Eigenschaft
wird als Spin bezeichnet und ist bei allen Kernen mit ungerader Protonen- oder Neutronenzahl
vorhanden. Mit dem Spin ist ein magnetisches Dipolmoment i verkniipft:

i = hyl. (1.1)

Dabei ist v das sogenannte gyromagnetische Verhaltnis. Fiir die bei der NMR-Bildgebung be-
trachteten Protonen betrégt es v = 27 - 42,577 MHz/T. In einem duferen Magnetfeld B hat ein
Dipolmoment i eine potentielle Energie. Der Hamiltonoperator H lautet:

H = —jiB=—-hIB.
Sei im folgenden das dufere Magnetfeld B = (0,0, Bg) in z-Richtung ausgerichtet. Damit ergibt
sich:

H = —hyILDB,. (1.2)

H kommutiert mit I und I 2, welche einen vollstdndigen Satz kommutierender Operatoren bil-
den. Ein quantenmechanischer Zustand l&ft sich deshalb durch zwei Quantenzahlen [ und m
charakterisieren:
?|l,m) = K -1-(1+1)|1,m)
L |l,m) = h-m-|l,m). (1.3)
Dabei kann m alle Werte zwischen —/ und [ annehmen. Durch Einsetzen von Gleichung 1.3 in
1.2 kdénnen die Eigenwerte der Schrodingergleichung bestimmt werden:
H|l,m) = Ey|l,m)
mit E, = —hymBy. (1.4)
7



8 KAPITEL 1. GRUNDLAGEN DER KERNSPINTOMOGRAPHIE

Durch das dufere Magnetfeld ist die 2/ + 1-fache Entartung der magnetischen Energieniveaus
aufgehoben. Die Wechselwirkung eines magnetischen Moments mit einem Magnetfeld heifst Zee-
mann Effekt. Die Auswahlregeln lassen Uberginge mit Am = #+1 zu. Damit erfordern Uberginge
zwischen den Niveaus die Energie AFE:

AE = hyBy = hwy. (1.5)

In der hier vorliegenden Arbeit werden ausschliefslich Wasserstoffkerne bei einer Feldstirke von
By = 1,5 T betrachtet. In diesem Fall ist [ = % und es existieren zwei Energiezustinde. Die
Frequenz wy, eines Quants, das bei einem Ubergang zwischen den Energieniviaus abgestrahlt
wird, betrdgt v = 3£ = 63,866 MHz und wird Larmorfrequenz genannt. Vernachldssigt man
die Wechselwirkung der Spins miteinander, so werden die Energiezustinde entsprechend der

Boltzmann Statistik besetzt, und es gilt fiir das Verhéltnis der Besetzungszahlen:

M = eih’yBO/kBT. (16)
Ni—11)2

Es ergibt sich ein geringer Uberschuff parallel zum Magnetfeld ausgerichteter magnetischer Di-
polmomente.

1.1.1 Bewegungsgleichung eines magnetischen Moments im Magnetfeld

Fiir einen nicht zeitabhéngigen quantenmechanischen Operator wie das Dipolmoment [ gilt die
Heisenbergsche Bewegungsgleichung:

d i
Z 0 o= —[iH.
il h[u, ]

Fiir den Erwartungswert des Dipolmoments gilt somit:

S =~ H]) =~ ([T~ B, (1.7

Mit Hilfe der Vertauschungsrelationen fiir Drehimpulsoperatoren, zu denen auch der Kernspin-
operator gehort, ergibt sich:

d .
—(pg) = (§) xyB. 1.8
7 F) (i) <~ (1.8)
Bemerkenswert ist, daff man diese Gleichung auch bei einer klassischen Betrachtung eines ma-
gnetischen Moments in einem externen Magnetfeld erhélt.

1.1.2 Zeitliche Entwicklung der makroskopischen Magnetisierung

In der MRT betrachtet man keinen einzelnen Spin, sondern ein Spinensemble. Unter der Voraus-
setzung, daft die magnetischen Momente nicht miteinander wechselwirken, ist das magnetische
Moment 1 eines Spinensembles einfach der Erwartungswert der Summe der Operatoren der
magnetischen Momente fi; der einzelnen Spins:

mo= Z<ﬁ¢>=<zijm>.

)

Hierbei sind die Dipol-Dipol-, J- und die Quadrupolkopplung der Spins untereinander vernachlis-
sigt worden. Sie kénnen fiir das im menschlichen Kérper dominierende Wasser als vernachlassighar
klein gegeniiber der Zeemann Wechselwirkung angesehen werden.
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Die Magnetisierung M ist definiert als das magnetische Moment pro Volumeneinheit. Bei ei-
nem allgemeinen Probekorper sind sowohl das magnetische Moment als auch die Magnetisierung
ortsabhingige Grofen:

av

Damit ergibt sich die Bewegungsgleichung der makroskopischen Magnetisierung mit Hilfe von
1.8 zu:

dM (Z,t - -

% = - M(Z,t) x B(@,1). (1.9)
Die Magnetisierung an der Stelle Z beschreibt also eine Prizessionsbewegung um die Achse des
lokalen Magnetfeldes. Im Fall eines konstanten dufteren Magnetfeldes B = (0,0, By), wie es bei
der MRT verwendet wird, prazediert die Magnetisierung mit der Larmorfrequenz um die z-Achse
des Systems, falls sich alle Spins in der selben Phasenlage befinden. Dies ist jedoch im Normalfall

nicht gegeben, so daf in der Gleichgewichtslage nur eine Magnetisierung in z-Richtung beobachtet
wird (siehe Abschnitt 1.1.4).

1.1.3 Kernspinresonanz

Um eine Kernspinresonanz zu erzeugen, wird zusétzlich zum konstanten Magnetfeld By entlang
der z-Achse ein zirkular in der xy-Ebene polarisiertes Magnetfeld By mit der Frequenz wpgp
eingestrahlt. Fiir das gesamte dufsere Magnetfeld B (t) gilt dann:

By - cos(wp pt)
B(t) = Bl . Sin(wHFt)
By

Zur Vereinfachung betrachtet man die Bewegungsgleichungen in einem rotierenden Koordina-
tensystem, das sich mit der Frequenz wgyr um die z-Achse des Laborsystems dreht. In einem
mit der Prizessionsrichtung rotierenden System ist die Prézessionsbewegung entsprechend lang-
samer. Somit ist in diesem System nicht die Magnetfeldkomponente By in z-Richtung sichtbar,
sondern nur Bess = By — wy /7. Die Bewegungsgleichung der Magnetisierung lautet nun:

!
WO~ 40 x By
0
= - M'(t) x B . (1.10)
By —wgr/y

Fiir den Resonanzfall wgr = wr, = vBg verschwindet die z-Komponente im rotierenden System
vollstéandig. Die Bewegungsgleichung 1.10 beschreibt nun eine Drehung der Magnetisierung um
die y-Achse. Diese wird bei einer Einstrahldauer tgr des zirkular polarisierten Feldes By um den
Flipwinkel a gedreht:

a = vyBitgr. (1.11)

Die Magnetisierung des Probekérpers kann also durch die passende Einstrahlung von Hochfre-
quenz aus der z-Richtung in die xy-Ebene geklappt werden. Energetisch entspricht dies einer
Gleichbesetzung der beiden vorhandenen Energieniveaus. Ein solcher HF-Puls wird 90°-Puls
genannt. Durch Einstrahlung eines 180°-Pulses wird die Magnetisierung um 180° gedreht und
invertiert die urspriingliche Besetzung der Energieniveaus.
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Um ein Kernresonanzsignal zu erzeugen, wird im einfachsten Fall mit einer HF-Spule ein 90°-Puls
in einen Probekorper eingestrahlt. Die Magnetisierung prézediert nun mit der Larmorfrequenz in
der xy-Ebene um die z-Achse der Laborsystems. Diese Prézession induziert in der umgebenden
HF-Spule eine Spannung, das Kernresonanzsignal.

1.1.4 Relaxation und Bloch-Gleichungen

Schon in Abschnitt 1.1.2 wurde von einer Gleichgewichtslage gesprochen, bei der die Magnetisie-
rung nur noch in die Richtung des konstanten &dufseren Magnetfeldes zeigt. Nach einer Stérung
der Gleichgewichtslage durch z.B. einen 90°-Puls wiirde nach der bisherigen Bewegungsgleichung
1.9 eine ewig andauernde Prizession folgen. Eine Riickkehr in die Gleichgewichtslage ist in der
Bewegungsgleichung nicht enthalten, wird aber im Experiment beobachtet.

Deswegen wurde von Felix Bloch eine exponentielle Relaxation phdnomenologisch eingefiihrt
(siehe [BLO46]). Dabei wird angenommen, daf die Lingsmagnetisierung M, und die Quermag-
netisierung My, zu ihren jeweiligen Gleichgewichtslagen My bzw. 0 streben. Bloch erweiterte die
Bewegungsgleichungen zu:

dM, My — M, - =

= M x B
dM, My = =

= ——= M % B)gy- 1.12
i Tos 490 x By (112

Mit diesen Gleichungen sind zwei Relaxationszeiten T} und 75 eingefithrt worden. Die Zeit T} ist
ein Maf dafiir, wie schnell die Lingsmagnetisierung wieder hergestellt wird. Dies ist mit einer
Energieabgabe an die Umgebung verbunden. Deswegen wird diese Relaxation auch als Spin-Gitter
Relaxation bezeichnet.

Durch T5 wird der Verlust der Quermagnetisierung charakterisiert. Eine Quermagnetisierung ist
beobachtbar, falls die beteiligten Spins dieselbe Phasenlage besitzen. Durch gegenseitige Wech-
selwirkungen der Spins entstehen mikroskopische Magnetfeldschwankungen. Diese zerstéren die
anfinglich vorhandene Phasenkohirenz der Spins. Die Quermagnetisierung dephasiert. Dieser
Effekt wird Spin-Spin Relaxation genannt und ist ein Entropieeffekt. Mit ihm ist keine Energie-
abgabe verbunden.

Empfingt man das Kernresonanzsignal nach einer Anregung, so wird eine exponentiell abfallende
Schwingung, der sogenannten freien Induktionsabfall (Free Induction Decay = FID) beobachtet.
Die in der Empfangsspule induzierte Spannung wird durch die Prézession der Quermagnetisier-
ung erzeugt, welche mit e /7% zerfillt. Dies ist jedoch nur im idealisierten Fall eines absolut
homogenen Magnetfeldes gegeben. In der Realitdt variiert das Magnetfeld &rtlich aufgrund von
Feldinhomogenitéaten ABy(%), so da unterschiedliche Prizessionsfrequenzen der Magnetisierung
entstehen. Die Dephasierung der Quermagnetisierung wird so beschleunigt. Die Stérke dieses
Effekts héngt von der rdumlichen Verteilung der Inhomogenititen ab. Weiterhin bewirkt er eine
leichte Abweichung von der exponentiellen Zerfallscharakteristik. Die beobachtete Zerfallskon-
stante der Quermagnetisierung wird mit 7% bezeichnet:

T%* = T% + vABq. (1.13)
Die Inhomogenitit des Grundfeldes geht im allgemeinen nicht nur auf die Imperfektion des be-
nutzten Magnetsystems zuriick. Auch der in den Magneten eingebrachte Probekérper kann durch
seine magnetischen Eigenschaften zu lokalen Feldverzerrungen fithren. Dadurch sind lokale An-
derungen der Ti Zeit moglich. Wie sich im folgenden Kapitel zeigen wird, ist dies die Grundlage
der funktionellen Bildgebung.
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1.1.5 Das Spinecho

In der MRT gibt es sehr viele Moglichkeiten, ein Kernresonanzsignal mit unterschiedlichsten
Eigenschaften zu erzeugen. Eine der bekanntesten ist das Hahn’sche Spinecho (siehe [HAH50|,
das zur Bestimmung der T5-Zeit dient.

Signal

Oexp(-t/T2)

Abbildung 1.1: Schematische Darstellung des Spinecho Experiments. Die Magnetisierung zerféllt
nach dem 90° Puls mit 7%. Durch den 180° Puls werden die Spins zur Zeit T rephasiert. Die
Amplitude des Spinechos ist durch die T Zeit bestimmt.

Klappt man mit einem 90°-Puls die Magnetisierung in die xy-Ebene, so tritt Querrelaxation auf.
Die Magnetisierung dephasiert, lduft also auseinander (sieche Abbildung 1.1). Der FID fillt, wie
im vorhergehenden Abschnitt beschrieben, erheblich schneller ab, als die durch T charakterisierte
Zerfallskurve. Die Phaseneffekte, die durch die Inhomogenititen des Magnetfeldes entstehen, sind
reversibel. Strahlt man nach einer Zeit Tg/2 einen 180°-Puls ein, so wird die Magnetisierung,
wie in der Abbildung verdeutlicht, um die y-Achse des rotierenden Koordinatensystems gedreht.
Die zuvor auseinanderlaufenden Phasen streben nun wieder zusammen und erreichen bei der
Echozeit T wieder eine maximale Phasenkohérenz, und es entsteht das sogenannte Spinecho.
Die durch die Spin-Spin Relaxation verlorene Quermagnetisierung wird nicht wieder hergestellt;
das Echo erreicht bei Tr die Hohe der durch 15 charakterisierten Zerfallskurve.

In dieser Betrachtung wurde vernachléssigt, daft nicht nur die Querrelaxation, sondern auch die
Diffusion in der betrachteten Probe die Amplitude des Spinechos festlegt. Hierfiir sei auf die
weiterfithrende Literatur verwiesen (|JABR61|, [HAA99]).

1.2 Bildgebung in der Kernspintomographie

Die bisher vorgestellte Technik verwendet die gesamte im Magnetfeld befindliche Probe fiir die
Erzeugung des Signals. Bei der Tomographie soll aber das Kernresonanzsignal ortlich aufgeldst
werden. Es gibt viele Moglichkeiten, Echos zu erzeugen und eine Ortskodierung zu realisieren.
Allen Verfahren ist jedoch gemein, dafs HF- und Gradientenpulse geschaltet werden. Die Kombi-
nation aller fiir die Bildaufnahme notwendigen Pulse in ihrem zeitlichen Zusammenhang nennt

man Bildgebungssequenz.



12 KAPITEL 1. GRUNDLAGEN DER KERNSPINTOMOGRAPHIE

1.2.1 Der Magnetresonanztomograph

Die heutigen kommerziellen Magnetresonanztomographen sind im dhnlich zu den in der Physik
und Chemie benutzten NMR-Spektrometern aufgebaut, besitzen jedoch einige Ergénzungen. Die
vier Grundbausteine eines Magnetresonanztomographen werden im folgenden kurz beschrieben.

Der Grundfeldmagnet Der Grundfeldmagnet erzeugt ein konstantes Magnetfeld mit hoher
rdumlicher Homogenitéat. Mit Hilfe dieses Magnetfeldes ist die Polarisation der Atomkerne mit
Spin im Mefivolumen moglich. Die rdumliche Homogenitdt des Magnetfeldes ist durch Konstruk-
tion, Fertigungstoleranzen sowie durch Riickwirkungen des Untersuchungsobjektes bestimmt. Die
ersten zwei Effekte werden durch im Magnet montierte Eisenbleche, die sogenannte passive Shi-
mung, korrigiert. Um die Genauigkeit noch weiter zu erhohen und auf Anderungen durch den
Patienten reagieren zu konnen, sind sogenannte Shimspulen integriert. Diese aktive Shimung
erlaubt eine Korrektur des Magnetfeldes in erster und zweiter Ordnung.

Das Gradientensystem Mit Hilfe des Gradientensystems kdnnen rédumlich linear ansteigen-
de Zusatzfelder in variabler Stérke zusétzlich zum Grundfeld generiert werden. Dadurch 1afst
sich lokal die Larmorfrequenz beeinflussen, wodurch eine Ortskodierung der Signale aus dem
Untersuchungsobjekt moglich wird.

Das Hochfrequenzsystem Mit Hilfe des Hochfrequenzsystems kann durch abgestrahlte HF-
Pulse die Kernresonanz angeregt werden. Weiterhin dient das HF-System dem Empfang der
Kernresonanzsignale, die digitalisiert an ein Rechnersystem weitergeleitet werden. Zum Sende-
und Empfangsbetrieb kann die selbe Spule verwendet werden. Um ein mdoglichst starkes Signal
zu empfangen, ist es sinnvoll, die Empfangsspule mdglichst nahe an die zu untersuchende Region
heranzubringen. Deswegen gibt es verschiedene Lokalspulen, die an die Form von Kopf, Knie etc.
angepalst sind.

Das Rechnersystem Das Rechnersystem steuert den gesamten Ablauf der Untersuchung. Es
speichert die vom HF-System empfangenen Daten ab und berechnet daraus Bilder, die fiir die
weitere Bearbeitung gespeichert werden. An der Bedienkonsole wird der Ablauf der Untersuchung
geplant, und die Ergebnisbilder konnen angezeigt sowie bearbeitet werden.

1.2.2 Erzeugung eines ortsabhingigen Magnetfeldes

Um alle drei rdumlichen Koordinaten auflésen zu kénnen, werden drei verschiedene Techniken
benutzt, die alle durch das Gradientensystem realisiert werden. Das Gradientensystem des Mag-
netresonanztomographen ermoglicht es, dem homogenen Hauptmagnetfeld By lineare Feldgradi-
enten aufzuprigen. Fiir eine Gradientenstirke € ergibt sich also ein ortabhingiges Magnetfeld:

0
B(#,G) = 0 : (1.14)
By+G-%

Die Stéarke und Wirkungsdauer dieser Gradienten sind unabhéngig voneinander wahlbar. An
dieser Stelle soll darauf hingewiesen werden, daf Gleichung 1.14 die Maxwellgleichungen (Diver-
enzfreiheit) nicht erfiillt. Diese Tatsache kann in der MR Bildgebung oft vernachlissigt werden.
Bei der echoplanaren Bildgebung sind jedoch Abbildungsfehler moglich, die in Kapitel 9 ausfiihr-
licher erldutert werden.
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1.2.3 Wahl der Schichtebene

Zundchst wird mit Hilfe des Gradientensystems eine Schicht aus dem Mefvolumen ausgewihlt.
Damit nicht das gesamte Probevolumen mit einem 90°-Puls angeregt wird, ist gleichzeitig zum
HF-Puls der Schichtselektionsgradient geschaltet. Die Resonanzbedingung wgprp = wy ist nur
in einer diinnen Schicht erfiillt, die senkrecht zum Schichtselektionsgradienten liegt. Ohne Be-
schrinkung der Allgemeinheit sei diese Schicht parallel zur xy-Ebene. Das resultierende Feld in
z-Richtung ist dann B, = By, + G, - z. Strahlt man also einen Hochfrequenzpuls im Frequenzfen-
ster wyr = Aw ein, so ist die Schichtposition durch wgr und die Schichtdicke durch Aw gegeben
(siehe Abbildung 1.2). Durch die Anwendung des Schichtselektionsgradienten ist nun zwar nur ei-

w

4 WHE=Wo+HYG,Z

Awy

Abbildung 1.2: Schichtselektion durch Einstrahlung von Hochfrequenz, die aufgrund des Gradi-
enten nur in einer diinnen Schicht die Bedingung der magnetischen Kernresonanz erfiillt.

ne diinne Schicht durch den eingestrahlten HF-Puls angeregt worden, jeder Spin rotiert aufgrund
des Gradienten an jeder Stelle mit einer anderen Frequenz. Deshalb wird die Quermagnetisierung
dephasiert.

Diese Dephasierung kann durch einen Gradienten —G, und der Dauer ¢5/2 in guter Ndherung
aufgehoben werden. Fiir die exakte Erkldrung sei auch hier auf die weiterfithrende Literatur
verwiesen. Anschaulich wird der grofste Teil der Quermagnetisierung zum Zeitpunkt ¢,/2 er-
zeugt. Wihrend der restlichen Pulsdauer erhalten die angeregten Spins eine ortsabhéngige Phase
ps = %fyz fos G, dt, entsprechend dem zusédtzlichen lokalen Magnetfeld G,z. Diese Phase kann
durch einen umgekehrten Gradienten halber Dauer zuriickgebildet werden. Man nennt diesen
Gradienten auch Refokussierungsgradient.

1.2.4 Frequenz- und Phasenkodierung

Das Problem der Ortsauflosung wurde durch die Schichtselektion von drei auf zwei Dimensionen
vermindert. Eine Bildgebungssequenz wiirde nun das Integral der Magnetisierung in der gewé&hl-
ten Schichtebene liefern. Um die restliche Ortskodierung durchzufiihren, wird nach der Schichts-
elektion fiir den Zeitraum ¢, der sogenannte Phasenkodiergradient geschaltet. Dieser liegt senk-
recht zum Schichtselektionsgradienten; in diesem Fall sei die y-Richtung gewihlt. Liege nun nach
der Schichtselektion eine konstante Phase im gesamten Schichtvolumen vor. Es ergibt sich durch
die Einstrahlung des Phasenkodiergradienten eine ortsabhingige Phase ¢p = vy fg” Gydt = kpy.
Fiir die Quermagnetisierung in der Schicht gilt nun:

M, = My, ek (1.15)
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Schlieflich wird wiahrend des Empfangs der Echos ein dritter Gradient, der Frequenzkodiergra-
dient Gy, geschaltet, der in diesem Beispiel in x-Richtung liegt. Seine Anwesenheit wéhrend des
Echoempfangs sorgt fiir unterschiedliche Larmorfrequenzen entlang der x-Achse; die Position ist
also durch die Echofrequenz kodiert. Fiir das empfangene Gesamtsignal S aus der angeregten
Schicht gilt nun:

S(ky, ky) = c-//Mmy-ei(kfmJ“kpy)dmdy. (1.16)

Die Beziehung 1.16 liefert die Fouriertransformierte der Magnetisierungsverteilung. Letztere kann
durch eine inverse Fouriertransformation ausgerechnet werden (vgl. Kapitel 4). Durch wiederholte
Messung mit unterschiedlichen Phasenkodiergradienten werden die Rohdaten S(kp, kf) gemessen.
Der Raum, in dem die Rohdaten anfallen, wird k-Raum genannt. Da die Rohdaten die Fourier-
tranformierte des Bildes darstellen, werden die k als Wellenzahlen interpretiert. Niedrige k-Werte
beschrieben dabei die groben Objektstrukturen, die héheren Werte reprisentieren feine Struk-
turen. Die Signalintensitét ist im Zentrum (ky = k, = 0) des k-Raums maximal, da hier der
Phasenkodiergradient null ist und der Frequenzkodiergradient das Signal vollstéindig rephasiert
hat. Fiir hohere k-Werte wird die Magnetisierung durch die immer gréferen Kodiergradienten
zunehmend iiber das Mefsobjekt hinweg dephasiert, so daf die empfangene Signalamplitude sinkt.

1.2.5 Die Gradientenecho-Sequenz

Der Ablauf einer sogenannten Gradientenecho-Sequenz ist in Abbildung 1.3 dargestellt. Durch
mehrfache Messung mit unterschiedlichen Phasenkodiergradienten (G,), wird der k-Raum abge-
tastet.

A
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Abbildung 1.3: Ablaufdiagramm einer Gradientenechosequenz. Diir die Akquisition eines Bildes
werden mehrere Gradientenechos mit unterschiedlichen Phasenkodiergradienten (G,) erzeugt.

Zuerst wird mit dem Gradienten G, das Volumen selektiv angeregt. Anschlieffend wird die Kern-
magnetisierung mit G, phasenkodiert und mit G, ausgelesen. Parallel zum Phasenkodiervorgang
wird mit —G, ein Phasengang aufgepragt (Vorphasierung), der wihrend des Ausleseintervalls re-
phasiert wird und zum Gradientenecho fiihrt.

Da in dieser Sequenz kein 180°-Puls wie bei der Spinecho Sequenz verwendet wird, ist diese Se-
quenz Ty sensitiv. Die Zeit vom Anregungspuls bis zu dem Zeitpunkt, an dem die Magnetisierung
rephasiert ist, definiert die Echozeit Tg.
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Mit einem Ablauf dieser Sequenz wird eine y-Zeile des k-Raumes ausgelesen, die mit dem Pha-
senkodiergradienten ausgewahlt wurde. Es sind nun n Wiederholungen nétig, um den k-Raum
in einer Auflésung von n Punkten in Phasenkodierrichtung abzutasten und den k-Raum zweidi-
mensional abzutasten. Danach kann mit Hilfe einer Fouriertransformation ein Bild rekonstruiert
werden. Ein Bildpunkt des Ergebnisses wird als Voxel (abgeleitet von VOlume ELement und dem
Wort Pixel) bezeichnet.

1.2.6 Datenakquisition

Zur Akquisition der Daten, werden die Kernresonanzsignale mit Hilfe einer HF-Spule empfangen.
Um ein moglichst starkes Signal zu erhalten, werden oft Lokalspulen verwendet, die moglichst
nahe an das zu untersuchende Objekt gebracht werden. Wichtig ist, daf es eine starre Phasen-
kopplung zwischen Sender und dem Empfanger auf der Resonanzfrequenz gibt. Es kommen dabei
phasenempfindliche Empfianger zum Einsatz, so dafs Betrag und Phasenlage des Resonanzsignals
ermittelt werden kdnnen.

Das empfangene, analoge Signal wird nun mit der Resonanzfrequenz gemischt, um eine Demo-
dulation des Signals zu bewirken. Dies bewirkt eine Transformation in das rotierende Koordi-
natensystem. Schliefslich werden die Signale digitalisiert und zur Rekonstruktion mittels einer
Fouriertransformation in einem Rechnersystem weiterverarbeitet.

Durch den Auslesegradienten G, wird die Resonanzfrequenz im auszulesenden Bereich (Field of
View; FoV) entlang der Ausleserichtung linear verdndert. Insgesamt wird ein MR-Signal mit der
Bandbreite BW erzeugt, das zu G, proportional ist:

BW = ~G FoV (1.17)

Auf diese Bandbreite wird das Empfangssystem eingestellt. Um ein Signal zu digitalisieren, daf
die analoge Information vollstindig reprasentieren kann, muf die Abtastfrequenz entsprechend
dem Abtasttheorem mindestens doppelt so hoch, wie die héchste im analogen Signal enthaltene
Frequenzkomponente.

Liegen Teile des Mefsobjekts auferhalb des FoV, werden hohere Frequenzen erzeugt als durch
Gleichung 1.17 angegeben wird. Die darus resultierenden Abtastfehler &uftern sich als Einfaltun-
gen. In den rekonstruierten MR Bildern ragen Objektbereiche, die auf der einen Bildseite aus
dem FoV herausragen, auf der anderen Seite wieder in das Bild hinein. Dadurch kann es zu
Uberlagerungen zwischen Bild und iiberfalteter Information kommen. FoV und Objektposition
miissen deshalb geeignet gewihlt werden, um Uberfaltungen zu vermeiden.

1.2.7 Wirkung wiederholter HF-Pulse

In der MRT werden HF-Pulse in kurzer Folge ausgesendet, um mdoglichst schnell viele Abtastun-
gen in kurzer Zeit durchfiihren zu kénnen. Bisher wurde davon ausgegangen, daf der HF-Puls
auf eine vollstdndig relaxierte Magnetisierung trifft. Dies ist bei einer schnellen HF-Pulsfolge
nicht mehr der Fall; die T -Relaxationszeit kann je nach Gewebetyp mehrere Sekunden betragen.
Da bei wiederholter Einstrahlung von HF-Pulsen nicht die gesamte Magnetisierung relaxiert ist,
kann vom folgenden HF-Puls nur ein Teil der zuvor vorhandenen Magnetisierung angeregt wer-
den; das Signal wird schwécher. Nach einigen HF-Pulsen stellt sich ein Gleichgewichtszustand
(Steady-State) ein, der von den Relaxationszeiten und dem Flipwinkel abhéngig ist. Bei einer
schnellen HF-Pulsfolge ist es sinnvoll, mit Anregungspulsen zu arbeiten, die kleiner als 90° sind
(Ernst-Winkel), um das optimale Signal zu erhalten. Bei der funktionellen MRT werden wegen
der verglichen mit T langen Zeit zwischen den fiir eine spezifische Schicht relevanten HF-Pulsen
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meistens 90° Pulse verwendet; es sei deshalb auf die angegebene Literatur verwiesen. Dennoch
spielen sogenannte Steady-State Effekte bei der funktionellen Bildgebung eine Rolle, wie sich in
Kapitel 9 zeigen wird.

1.2.8 Die EPI-Sequenz

Die Idee des Echo Planar Imaging (EPI) besteht darin, die komplette Ebene im k-Raum durch
eine modifizierte Gradientenechosequenz mit nur einer einzigen HF-Anregung abzutasten (siehe
[MANT77]). Dabei mufs das komplette Ausleseintervall in einem Zeitraum ablaufen, der in der
Grofenordnung von T liegt. Stark vereinfacht kann man das EPI Experiment als eine kompri-
mierte Gradientenechosequenz auffassen. Der Anfang der Messung ist deshalb mit der Gradien-
tenechosequenz vergleichbar (Punkte 1-3; Abbildung 1.4). Am Ende der Abtastung der ersten
k-Raum-Zeile wird der Phasenkodiergradient nochmals kurz geschaltet (4) und dann die néchste
k-Raum-Zeile mit umgekehrten Frequenzkodiergradienten ausgelesen.
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Abbildung 1.4: EPI-Sequenz und der entsprechende Verlauf der k-Raum Trajektorie

Dieser Wechsel zwischen Phasenkodiergradient und Frequenzkodiergradient mit alternierendem
Vorzeichen wird fortgesetzt, bis die gesamte k-Raum Ebene abgetastet wurde. Die Auslesezeit
fiir eine 64264 Matrix kann mit den heutigen Tomographen auf ungefihr 30ms reduziert wer-
den. Die einzelnen Gradientenechos, die im Verlauf der EPI Messung mit einer unterschiedlichen
Phasenkodierung akquiriert werden, haben unterschiedliche Echozeiten. Der Bildkontrast in den
rekonstruierten Bildern wird im wesentlichen von den zentralen k-Raum-Zeilen bestimmt. Die
effektive Echozeit wird deshalb bei der EPI-Sequenz als die Zeit von der HF Anregung bis zur
Mitte der zentralen k-Raum-Zeile definiert. Den zeitliche Abstand entlang der k-Raum Trajekto-
rie von einem Echozentrum zum néichsten bezeichnet man als Echo-Echo-Abstand. Der reziproke
Wert der Zeit, die fiir die gesamte Abtastung benétigt wird, gibt die Bandbreite der Sequenz
in Phasenkodierrichtung an. Typische Werte liegen hier zwischen 20...40H z pro Pixel. Durch
diese geringe Bandbreite ist die EPI-Sequenz anfillig fiir eine Reihe von Artefakten, die sich als
Verzerrungen und Verschiebungen entlang der Phasenkodierrichtung im Bild manifestieren.



Kapitel 2

Grundlagen der funktionellen
Bildgebung mit MR

Nachdem die grundlegenden Prinzipien der Bildgebung mit Hilfe eines Magnetresonanztomo-
graphen erklart wurden, wird in diesem Kapitel erlautert, wie es mit dieser Technik mdglich ist,
aus Anderungen der lokalen Blutoxygenierung und sowie des Blutflusses auf neuronale Aktivi-
tét im Gehirn zu schliefen. Diese Bildgebungstechnik wird mit dem Akronym fMRI (functional
Magnetic Resonance Imaging) bezeichnet. Detailliertere Einfithrungen in die Thematik, insbe-
sondere in die statistische Auswertung und die biochemischen Prozesse des Gehirns, kénnen in
[HOL94], [FRI96b] und [ROLI7| gefunden werden.

2.1 Verhalten des Gehirns bei neuronaler Aktivitat

Das Gehirn besteht hauptséchlich aus drei Zelltypen: Neuronen, Glia-Zellen und Gefifizellen.
Im menschlichen Gehirn befinden sich ungefihr 10'? Neuronen, die Informationen speichern und
iibertragen. Die Zahl der Glia-Zellen ist ca. dreimal grofer. Diese umgeben die Neuronen und ha-
ben keine direkten informationsbezogenen Aufgaben. Sie sind fiir spezielle biochemische Synthe-
sen, Energiespeicherung, elektrische Isolation sowie die Erhaltung von ionischen Gleichgewichten
verantwortlich. Die Gefdfizellen stehen im Zusammenhang mit der Versorgung des Gewebes mit
lebenswichtigen Néhrstoffen wie Sauerstoff, Zucker, Aminosduren etc.

Bei neuronaler Aktivitdt laufen elektrische Signale zwischen den Neuronen. Ein Neuron hat
einen Signalausgang, das sogenannte Axon und einen oder mehrere Signaleingéinge, sogenannte
Dendriten. Die Axonen sind mit Dendriten anderer Neuronen verbunden. Elektrischen Effekte
beruhen auf Anderungen der Ionenverteilung an der Zellmembran der Neuronen. Die Konzen-
tration positiver und negativer Ladungen im Intrazellularraum unterscheidet sich stark von der
Konzentration auferhalb. Die Neuronen sind im Ruhezustand durch eine fast undurchléssige
Membran nach aufen isoliert. In diesem Fall herrscht ein Ubergewicht negativer Ladungen im
Inneren der Nervenzelle, welches ein Ruhepotential von ca. —70 mV gegeniiber der Umgebung zur
Folge hat. Bei Aktivierung 6ffnen sich in der Neuronenmembran kurz selektiv spezielle Ionenkané-
le, so daR positiv geladene Na™' Tonen eindringen kénnen und die Zellmembran depolarisieren
konnen; ein zeitlich scharf begrenztes elektrisches Signal von weniger als 1 ms Dauer entsteht
(Aktionspotential). Dieses Signal verursacht die Ausschiittung sogenannter Neurotransmitter am
Ende des Axons. Der Neurotransmitter kann einen anregenden oder hemmenden Einfluft auf
das Nachbarneuron haben. Wird das Ruhepotential durch den Neurotransmitter z.B. stérker ne-
gativ, so nimmt der Abstand zum Schwellenpotential (Potential, das erreicht werden mufs, um
die schlagartige Offnung der Natriumkanile zu bewirken; Alles-oder-Nichts-Prinzip) zu. Nach der
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Auslésung eines Aktionspotentials befinden sich die Neuronen in einer kurzen Refraktarphase, zu
der keinerlei Aktivierung der Natriumkanéle moglich ist. Die Wahrscheinlichkeit, daft ein Neuron
ein Aktionspotential erzeugt, hangt von der Summe der hemmenden und anregenden Einfliisse
ab. Die Neuronen konnen somit die ,,Schaltschwelle ihrer Nachbarneuronen modifizieren und

erméglichen so eine Signalverarbeitung.

2.1.1 Funktionseinheiten des Gehirns

Das Gehirn verbindet in seiner funktionellen Organisation die Prinzipien der Integration und
Spezialisierung. Einerseits finden sich im Gehirn Regionen, die relativ unabhéngig und eigen-
stindig fiir gewisse Funktionen verantwortlich sind. Andererseits sind Félle beobachtet worden,
in denen das Gehirn auch nach der Entfernung bestimmter Gehirnregionen weiterhin die kom-
plette Funktion erfiillt. Die Frage, ob iiber das Gehirn verteilte Neuronen Funktionen realisieren,
ist bis heute nicht geklért; eine Lokalisierung von Funktionen ist aber unumstritten. So ist bei
starker motorischer Aktivitét eine besondere neuronale Aktivitit kleiner Gehirnbereiche gegeben.
Da diese Bereiche beim gesunden Menschen an dhnlichen Positionen liegen, kénnen funktionelle
Karten des Gehirns erstellt werden, wie sie beispielsweise Abbildung 2.1 zeigt.
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Abbildung 2.1: Motorischer Homunculus mit verzerrter Darstellung entsprechend der ungleichen
Représentation im primédr-motorischen Kortex (aus [STH97])

Schon simple Aufgaben, wie das Beurteilen einer visuellen Szenerie, erfordern die Beteiligung
mehrerer Bereiche. Die funktionelle Verbindung von verschiedenen Arealen zur Aufgabenbewél-
tigung wird bei der funktionellen Bildgebung nicht direkt sichtbar. Man erkennt nur eine erhéhte
neuronale Aktivitdt in diesen Zentren. Die spezielle Funktion und der funktionelle Zusammen-
hang muf durch verschiedene Experimente festgestellt werden. Bei einer Handbewegung sind
zum Beispiel Aktivierungen im Bereich der motorischen und der sensomotorischen Zentren im
Grofhirn sowie der motorischen Bereiche im Kleinhirn sichtbar. Weiterhin zeigt sich eine Akti-
vitdtszunahme in einem Zentrum, welches der Bewegungsplanung zugerechnet wird.

Mit Hilfe der MRT 1dft sich keine Ortsauflosung in der Grofenordnung einzelner Neuronen
erreichen. Damit sind fiir die MRT Effekte einzelner Neuronen unsichtbar. Ublicherweise wird
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bei der fMRI mit Ortsauflésungen von (1,5...3 mm)? gearbeitet. Dies bedeutet, daf nur eine
lokale Aktivitét einer grofsen Anzahl von Neuronen festgestellt werden kann. Ein neuronales
Netz, welches als eine verarbeitende Einheit die geforderte Leistung durch eine ortlich relativ
gleichméfig verteilte Aktivitat erbringt, wiare mit den Methoden der fMRI nicht analysierbar.
Eine aufgabenbezogene und lokale Reaktion des Gehirns ist hierfiir erforderlich.

2.1.2 Blutfluf und himodynamische Antwortfunktion

Schon 1890 stellten Roy und Sherrington die Hypothese auf, dak der regionale cerebrale Blut-
fluft (rCBF) sich den metabolischen Anforderungen neuronaler Aktivitdt anpafst [ROL97]. Diese
Korrelation zwischen neuronaler Aktivitit und Anderungen des rCBF ist mittlerweile in vielen
Experimenten bestétigt worden [RAI76].

Bei neuronaler Aktivitét steigt der lokale Sauerstoffverbrauch um ca. 5% an. Der rCBF erhoht
sich hingegen um 30-50% und das regionale cerebrale Blutvolumen steigt um ca. 10% an. Die
Ursachen dieser neurovaskuldren Kopplung sind nicht vollsténdig geklédrt, da die Zunahme des
Sauerstoffverbrauchs fiir die Erklérung der starken Zunahme des rCBF in géngigen Modellen
nicht ausreicht. Das Blut erfiillt jedoch weitergehende Aufgaben als den reinen Energie- und Sau-
erstofftransport, so dafs andere Stoffversorgungen oder -abtransporte verantwortlich sein kénnten.
Die Zunahme des rCBF hat eine 6rtliche Ausdehnung von ca. (1,5...3 mm)?; jedoch schwanken
die Literaturangaben. Der rCBF reagiert zeitlich verzégert auf neuronale Aktivitdt. Die hdmo-
dynamische Antwortfunktion 1dft sich wie folgt beschreiben: In den ersten 1 — 2 Sekunden nach
einer neuronalen Aktivierung nimmt die lokale Sauerstoffkonzentration ab; die Konzentration
von desoxygeniertem Hamoglobin nimmt zu. Danach steigert sich der Blutfluk und damit der
lokale Sauerstoffgehalt. Der Anteil von Oxyhdmoglobin im Gewebe erreicht sein Maximum nach
6 — 8 s. Bei ldngeren Stimulationen bleibt der erhdhte rCBF bestehen, wenn das Gehirn sich
nicht an den Reiz gewohnt. Nach dem Ende der Stimulation erfolgt die Abnahme des rCBF mit
etwa 10 s Dauer etwas langsamer als der Anstieg.

Insgesamt fiihrt neuronale Aktivitéit also zu dem Resultat einer reduzierten Konzentration von
Desoxyhémoglobin im Gewebe.

2.2 Auffinden neuronaler Aktivitat

2.2.1 Blut als korpereigenes Kontrastmittel

Ogawa erkannte 1990, dafs Blut aufgrund der Abhangigkeit der Suszeptibilitdt vom Sauerstoffge-
halt als kérpereigenes Kontrastmittel eingesetzt werden kann [OGA90]. Dabei wird ausgenutzt,
daft Oxyh@moglobin diamagnetisch und Desoxyhémoglobin paramagnetisch ist. Desoxyhdmoglo-
bin besitzt im Gegensatz zu Oxyhdmoglobin eine unterschiedliche Eletronenkonfiguration im 3d
Orbital des Eisenatoms, welches fiir die Anderung der magnetischen Eigenschaften verantwortlich
ist. Wahrend sich beim Oxyh&moglobin 6 Elektronen gepaart auf den unteren drei Energieni-
veaus des 3d Orbitals befinden, sind beim Desoxyh&moglobin vier dieser Elektronen ungepaart.
Dadurch wird das diamagnetische Oxyh&moglobin zu paramagnetischem Desoxyh&moglobin, was
den Feldverlauf eines dufieren Magnetfeldes dndert. Eine Erhéhung der Konzentration von Des-
oxyh@moglobin fiihrt zu stérkeren lokalen Magnetfeldgradienten und verkiirzt die T3 Zeit.

Dieser Effekt wird als Blood Oxygen Level Dependent Effekt (BOLD Effekt) bezeichnet. Durch
die Anwendung einer T3 sensitiven Bildgebungstechnik, wie dem Echo Planar Imaging, kén-
nen Signalinderungen aufgrund der unterschiedlichen T3 Zeiten gemessen werden. Die optimale
Echozeit Tg, bei der der maximale Kontrast zwischen neuronal aktiviertem Zustand und dem
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Ruhezustand auftritt, kann durch Modellenrechnung abgeschétzt werden (vgl. [HAA95]). Expe-
rimentell hat sich in Ubereinstimmung mit dem Modell eine Echozeit von ungefihr 50 — 60 ms in
einem 1,57 Magnetfeld als optimal erwiesen (siehe z.B. [FRA93] und [LEB95]). Bei neuronaler
Aktivierung konnen lokal Signalunterschiede von bis zu 5% beobachtet werden.

Da das Abtastintervall der EPI-Sequenz fiir ein Bild mit 642 Punkten Auflssung nur ca. 30 ms
dauert, wird nach einem 90° HF-Puls 35 ms gewartet, bevor die Datenaufnahme beginnt. Das
Zentrum des k-Raumes wird dann durch die Trajektorie der EPI-Sequenz (Abbildung 1.4) nach
50 ms abgetastet. Ein Volumendatensatz des Gehirns aus 48 Einzelschichten kann so in ca. vier
Sekunden aufgenommen werden. Oft wihlt man zur Reduktion der Datenmenge eine geringere
Anzahl von Schichten aus einem Gebiet, in dem man Aktivierung vermutet. Es ist sinnvoll die
Datensétze mit einem zeitlichen Mindestabstand von mehreren Sekunden zueinander aufzuneh-
men. Dadurch wird eine ausreichende Relaxation sichergestellt, so dafs nur geringe Steady-State
Effekte durch Kopfbewegungen oder Blutfluft entstehen kénnen. Durch die grofte Repetitionszeit
Tr und die Groke der Voxel von (3 mm)? erreichen die EPI-Bilder trotz der langen Echozeit ein
akzeptables Signal im Vergleich zum Rauschen.

Eine hohere raumliche Auflssung als 642 Punkte pro Schicht erh6ht das Rauschen in den Bildern,
zum anderen wird aber die Signaldnderung grofser, da die Partialvolumeneffekte geringer werden
[FRA93]. Bei einer sukzessiven Erhéhung der Auflésung wird also die gesteigerte Signaldifferenz
irgendwann im Rauschen versinken, so daf hierfiir die Aufnahmetechnik verbessert werden miifite.
Hohere Auflssungen als 1282 Punkte sind auch wegen der intrinsischen Auflssung des BOLD-
Effektes umstritten.

2.2.2 Das fMRI-Experiment

Die Signaldifferenz zwischen aktiviertem Zustand und Ruhezustand betrigt nur wenige Prozent
und liegt damit in der Gréfsenordnung des Rauschens und von Driften, die durch Anlage, Kopf-
bewegungen und physiologische Verdnderungen in den Zeitreihen der Bilder vorliegt. Deswegen
miissen im fMRI-Experiment Wechsel zwischen Aktivierung und Ruhe durchgefiihrt und die Da-
ten aus den unterschiedlichen Zusténden gemittelt werden, um die Beteiligung einer bestimmten
Gehirnregion statistisch signifikant nachweisen zu kénnen.

Hierzu wird typischerweise mit Hilfe einer EPI-Sequenz ungefihr alle 3 — 4 s ein Volumenda-
tensatz aufgenommen. Durch geeignete Experimente kénnen fiir einige Anwendungen aber auch
erheblich hohere zeitliche Auflosungen realisiert werden (z.B. [SCH95], [MEY01]). Da der BOLD
Effekt 6 — 8s nach Stimulusbeginn die maximale Kontrastdnderung bewirkt und der Abfall in
den Normalzustand wiederum ca. 10 s benétigt, werden hiufig wechselnde Stimulations- und
Ruhephasen von je 30 — 60 s Dauer verwendet (sog. Blockdesign). Das gesamte fMRI-Messung
dauert je nach Anwendung zwischen 3 Minuten fiir einfache Aktivierungsexperimente (= 60 Vo-
lumendatensiitze) und bis zu einer Stunde fiir komplexe Versuche in Forschungsszenarien (= 103
Volumendatensitze).

Wie eine Stimulation und dafiir verwendete Apparaturen im einzelnen auszusehen hat, hangt
davon ab, welche Gehirnregion auf welche Art und Weise gereizt werden soll (siehe z.B. [LIN96|,
[THEO1a]). Fiir Forschungszwecke werden oft sehr komplizierte Abldufe benutzt, die zum Teil
auch eine Reaktion des Patienten ermdoglichen. Bei diesen Experimenten zeigt sich ein aktivier-
tes Areal teilweise erst nach der Mittelung iiber viele Experimente und Versuchspersonen. Fiir
Untersuchungen vor chirurgischen Eingriffen zur Abgrenzung von Risikostrukturen werden eher
einfache Stimulationen verwendet, die eine starke Aktivierung bestimmter Gehirnregionen her-
vorrufen.

Fiir diese Arbeit wurden zumeist sogenannte Fingertapping Experimente durchgefiihrt (vgl.
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[SCH93]), bei denen der Patient wihrend der Stimulationsphase in moglichst schneller Folge
zwei Finger in der folgenden Sequenz zusammenfiihrt: (Daumen=1; Zeigefinger=2; ...) 1-2; 1-3;
1-4; 1-5; 1-4; 1-3; 1-2; usw. Wihrend der Ruhephase findet keine Fingerbewegung statt. Dieses
Experiment liefert zum einen sehr zuverléssig Aktivierungen und fiihrt zum anderen fast ebenso
zuverléssig zu den eigentlich unerwiinschten Kopfbewegungen (siehe [BAU96]|, Abschnitt 3.1.2),
deren Auswirkungen durch eine Bewegungskorrektur entfernt werden sollen. In Abbildung 2.2 ist
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Abbildung 2.2: Verlauf des Grauwertes eines einzelnen Voxels in einem neuronal aktiven Bereich
im Vergleich zum Stimulationsparadigma iiber einen Zeitraum von 3 Minuten.

der zeitliche Verlauf der Grauwerte eines Voxels im motorischen Kortex wihrend eines solchen
Experiments dargestellt. Die verzégerte Antwort des BOLD-Kontrastes auf die Stimulation ist
in dieser Zeitreihe klar erkennbar. Es muft angemerkt werden, daf die hier gezeigte Aktivierung
einen sehr guten Fall darstellt. Normalerweise sind die Zeitreihen nicht so deutlich mit dem
Stimulationsparadigma korreliert; die Signalschwankungen betragen 1 — 2%.

2.3 Die Auswertung

Nach der Datenaufnahme muf entschieden werden, ob die Zeitreihe eines Voxels der BOLD-
Antwort des Stimulationsparadigmas in passender Weise entspricht. Am Ende der Auswertung
soll deswegen eine Wahrscheinlichkeit fiir die Aktivitét eines Voxels angegeben werden konnen.
Hierzu werden die Signalunterschiede zwischen Ruhe- und Aktivierungsphasen mit Hilfe stati-
stischer Methoden quantifiziert. Fiir die Details {iber dieses komplexe statistische Problem wird
an dieser Stelle auf die iibliche Literatur zur Statistik verwiesen; insbesondere aber auf [FRI95b]
und [WORD95|.

2.3.1 Die Verwendung statistischer Tests

Im einfachsten Fall werden die Mittelwerte der Graustufen eines Voxels wihrend der Stimula-
tionsphasen mit den Mittelwerten wiahrend der Ruhephasen verglichen. Da zu Beginn und zum
Ende einer Stimulation aufgrund der Verzogerung der himodynamischen Antwort kein sofortiger
Wechsel der Voxelwerte zu erwarten ist, werden die jeweils ersten Bilder nach einem Wechsel
des Aktivierungszustandes ignoriert. In diesem Zeitraum hat der BOLD-Kontrast sein Minimum
bzw. Maximum erreicht (sieche Abbildung 2.3). Es stellt sich die Frage, ob die so gewonnenen
Mittelwerte im Rahmen ihrer Varianzen vertriglich sind, ob also die Nullhypothese, daf keine
Aktivierung vorliegt, zutrifft. Diese Frage kann unter gewissen Voraussetzungen mit Hilfe von
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Abbildung 2.3: Stimulationsparadigma (Oben); Idealisierte BOLD Antwort (Mitte); Verwendete
Werte fiir die Aktivitéts- und Ruhephase (Unten)

statistischen Tests beantwortet werden. Beim Priifen einer Nullhyothese anhand eines Test sind
zwei Fehlentscheidungen moglich. Es kann sowohl falsche Aktivitdt angezeigt werden, weil die
Nullhypothese zu Unrecht abgelehnt wird (Fehler erster Art), als auch reale Aktivitdt verloren
gehen, weil die Nullhypothese zu Unrecht beibehalten wird (Fehler zweiter Art).

Der sogenannte Student’s t-Test vergleicht die Mittelwerte z; und Z zweier unabhingiger Zu-
fallsstichproben mit dem Umfang n aus gaufverteilten Grundgesamtheiten. Die Varianzen der
Mittelwerte sind durch o7 und oy gegeben. Bei gleichem Umfang der Stichproben wird der ¢ Wert
nach folgender Formel berechnet:

| 21 — 79 |
/0’%+0’% '
n

Fiir ungleiche Umfénge der beiden Stichproben gilt eine leicht modifizierte Formel (siehe z.B.
[SAC96|). Der ¢t Wert ist ein Mah fiir die Kompatibilitdt der Mittelwerte. Grékere Werte von ¢
zeigen eine grofere Abweichung der Mittelwerte voneinander an. Sind die o.g. Voraussetzungen
erfiillt, so kann der ¢ Wert mit Hilfe der Student’s t-Verteilung in eine Wahrscheinlichkeit p der
Vertréglichkeit mit der Nullhypothese umgerechnet werden:

p(t,v) zl—m/<1+§) " da (2.2)

t = (2.1)

Dabei ist v = n — 2 die Anzahl der Freiheitsgrade. Der Wert von p(¢,r) wird mit Hilfe von
numerischen Approximationen berechnet.

Das Problem bei der Verwendung der t-Statistik liegt darin, daf die Voraussetzungen des Tests
nicht konsequent erfiillt sind. Die Einzelmessungen der Voxel sind nicht voneinander unabhingig.
Aufgrund von Steady-State Effekten ist der Grauwert eines Voxels zu einem Zeitpunkt von den
vorherigen Messungen abhéngig. Weiterhin stammen die Stichproben nicht aus gaufiverteilten
Gesamtheiten. Wére das Rauschen der Zeitreihenpunkte in der Aktivitdts- bzw. Ruhephase weifs,
so wire diese Vorausetzung erfiillt. Dies ist nur in erster Ndherung der Fall.
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Das Problem der Abweichung von der Gaufverteilung kann durch die Verwendung verteilungs-
unabhéngiger Verfahren geldst werden. Hier ist der Kolmogorov-Smirnoff-Test zu nennen, der
die Mefswerte hinsichtlich der Frage, ob sie aus derselben Grundgesamtheit stammen, vergleicht.
Fiir die Beschreibung sei hier auf die iibliche Literatur zur Statistik verwiesen (z.B. [SAC96]).
Das Problem der Abhéngigkeit der Mefswerte der Stichproben bleibt auch hier bestehen, so daf
die Anwendung dieses Test ebenfalls nicht einwandfrei ist und kritisiert wird (siehe [AGU9S]).
Zudem ist die Trennschérfe dieser Methoden geringer.

2.3.2 Korrelation mit einer Modellfunktion

Anstatt, wie in Abbildung 2.3 gezeigt, bestimmte Bilder aus der Analyse der Daten auszuschliefsen
und einen statistischen Test anzuwenden, ist es auch moglich, die gemessenen Daten mit einer
Modellfunktion zu vergleichen. Dazu muf die erwartete BOLD Antwort m; auf das vorgegebene
Stimulationsparadigma mit Hilfe eines Modells berechnet und mit den gemessenen Werten wy
korreliert werden. Der Pearson Korrelationskoeffizient r ist definiert als:

> (my —m)(wy — W)

\/Et:(tmt - m)2\/§t:(w1t — a0 (2.3)

T =

Der Wert von r liegt zwischen —1 und 1 und gibt ein MaR fiir die Giite der Ubereinstimmung
zwischen Modell und Mefsdaten an. Ein Wert von r mit dem Betrag 1 bedeutet einen perfekten
linearen Zusammenhang der Form m; = a - wy + b. Das Vorzeichen von r gibt das Vorzeichen der
Steigung a an. Der Korrelationskoeffizient kann mit Hilfe des folgenden Zusammenhanges in einen
t-Wert umgerechnet werden, der mit Hilfe von Gleichung 2.2 und v = n — 2 Freiheitsgraden in
eine Wahrscheinlichkeitsaussage umformuliert werden kann. Eine Korrelation mit einer Rechteck-
Funktion liefert dann dasselbe Ergebnis wie ein t-Test.

n—2
1—7r2

t = r (2.4)
Auch bei der Korrelation sind Abweichung von der Gaufverteilung nicht erlaubt. An dieser Stelle
sind die Spearman Rang Korrelation und das sogenannte Kendall 7 zu nennen (z.B. in [PRE92]),
die dem Kolmogorov-Smirnoff-Test in ihren statistischen Eigenschaften dhneln.

2.3.3 Auswirkungen von Filtern

Vor der Anwendung der statistischen Verfahren ist es oft notig, die gemessenen Daten zu filtern,
also gewisse Frequenzbereiche zu unterdriicken. Radumliche Tiefpaffilter vermindern das Rauschen
in den Voxelzeitreihen, da sie im Prinzip Mittelwerte aus mehreren Voxeln berechnen. Der Preis
hierfiir ist eine verminderte Ortsauflésung.

Zeitliche Filter sollen langsame Driften, die in den Zeitreihen vorhanden sind, entfernen. Diese
kénnen ihre Ursachen beispielsweise in Warmedriften des Tomographen oder langsamen physio-
logischen Verdnderungen haben. Deswegen kann es sinnvoll sein, niederfrequente Frequenzkom-
ponenten aus den Zeitreihen zu entfernen.

Es muf jedoch beachtet werden, daf eine einfache zeitliche Filterung die Anzahl der Freiheits-
grade der Zeitreihe verdndert. Anschaulich gesprochen sind nach der Filterung nicht mehr alle
Verldufe der Zeitreihe mdglich, d.h. deren Variationsmoglichkeiten sind eingeschrinkt. Dies mufs
bei der Berechnung der Wahrscheinlichkeitswerte beriicksichtigt werden, da ansonsten zu signifi-
kante Werte ermittelt wiirden.
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2.3.4 Das General Linear Model

Abschliefend soll das General Linear Model (GLM) vorgestellt werden (siehe [FRI95b|). Dieser
- wie der Name schon sagt - sehr generelle Ansatz kann zur Berechnung eines t-Test, einer Kor-
relation oder komplizierterer Modelle verwendet werden. Die zugrunde liegende Idee des GLM
ist eine moglichst optimale Darstellung der gemessenen Daten mit Hilfe einer Reihe von Modell-
funktionen. Diese Modellfunktionen beschreiben zu erwartende Effekte in den Zeitreihen, wie die
BOLD-Aktivierung selbst oder auch niederfrequente Anlagendriften. Ziel des ersten Schrittes der
Analyse ist es, die gemessene Zeitreihe im Sinne der kleinsten Quadrate mdglichst gut durch eine
Linearkombination der Modellfunktionen zu approximieren.

Dazu werden die Modellfunktionen in die Spalten einer Designmatrix G eingetragen. Die Ko-
effizienten zur Berechnung der optimalen Linearkombination werden im Vektor b eingetragen,
dessen Dimension der Spaltenanzahl der Matrix G entspricht. Hat man das optimale b gefunden,
so gilt fiir die gemessene Zeitreihe im Vektor -

Z ~ G-b+err (2.5)
o 2
mit err = ‘G-b—:ﬁ" = min.

Dieses stark iiberbestimmte Gleichungssystem lafst sich mit einem in Abschnitt 4.1.2 zu einem
anderen Zweck néher erlduterten Verfahren 16sen. Es gilt:

1

bt = (GT-G) -GT-7 (2.6)

Damit ist die optimale Linearkombination bestimmt. Das Ergebnis gibt allerdings keinerlei Aus-
kunft dariiber, wie gut die Mefsdaten durch das Modell approximiert werden kénnen. Dazu wird
die Differenz € des MeRwertevektors mit dem durch die optimale Linearkombination gegebenen
Vektor gebildet:

¢ = G-b—1. (2.7)

Da in der Matrix G viele Effekte dargestellt werden kénnen, die fiir die fMRI Analyse ohne Belang
sind (z.B. Driften), wird ein Kontrastvektor & definiert, der fiir die interessierenden Modellfunk-
tion eine 1 und sonst 0 enthélt. Fiir Vergleiche zwischen zwei verschiedenen Modellfunktionen
innerhalb einer Designmatrix (z.B. zur Modellierung unterschiedlicher Antworten in unterschied-
lichen Gehirnarealen), enthélt der Vektor eine 1 fiir die eine Funktion und fiir die andere —1.
Ohne auf die Details, die in [FRI95b| gefunden werden konnen n#her einzugehen, kann eine
t-Statistik berechnet werden:

o = — (2.8)

\/02 2 (GT-G) e
Dabei ist die Anzahl der Freiheitsgrade gegeben durch:
v = N — Rang(G).

Héufig wird diese Technik zur Implementierung von Hochpafsfiltern fiir die Zeitreihen eingesetzt,
indem niederfrequente Driften als nicht interessierende Modellfunktionen aufgenommen werden.
Die Problematik der Anderung der Freiheitsgrade durch die Filterung kann damit umgangen
werden. Auch dieses sehr populdre Verfahren geht von einer Gaufverteilung des Rauschens und
einer Unabhéngigkeit der Mefiwerte aus.



Kapitel 3

Grundlegendes zur Bewegungskorrektur

In diesem Kapitel werden einige grundlegende Uberlegungen zur Ursache von Bewegungen und
deren Korrektur vorgestellt. Am Ende wird erlautert, warum retrospektive Korrekturen gemes-
sener Daten mit einer Genauigkeit unterhalb des Diskretisierungsabstandes iiberhaupt funktio-
nieren konnen.

3.1 Auswirkungen von Bewegungen

Bei der funktionellen Bildgebung mit Magnetresonanztomographie soll die zeitliche Entwicklung
des Signals von Gehirnbereichen in einer Zeitreihe von MR-Bildern mdoglichst ungestort beob-
achtet werden. Bewegt sich der Patient wihrend der Messung, so wird die Zeitreihe eines Voxels
dadurch gestort, daf Nachbarvoxel teilweise oder ganz seinen Platz einnehmen. Dies kann zu
einem starken systematischen Fehler in den Zeitreihen fithren. Letztendlich entstehen in der sta-
tistischen Auswertung fehlerhafte Signifikanzen. Ein grofer Teil des systematischen Fehlers durch
die Bewegungen kann mit Hilfe der Approximation entfernt werden, daf sich das aufgenommene
Objekt wahrend der Messung nur wie ein starrer Korper bewegt.

3.1.1 Ursachen von Objektbewegungen

Die in einer zeitlichen Folge aufgenommenen dreidimensionalen Volumina koénnen aus verschie-
denen Griinden gegeneinander verschoben, verdreht oder verformt sein. Fiir die Bewegung in den
aufgenommenen Bilddaten kommen sowohl durch den Patienten als auch durch den Tomogra-
phen bedingte Griinde in Frage. Zum einen bewegt sich der Patient wihrend einer fMRI-Messung.
Diese Bewegungen sind in den allermeisten Fillen kleiner als 2 —3mm; sie reichen jedoch fiir eine
deutliche Verénderung der Zeitreihen der Voxel aus, wie in Abschnitt 3.1.2 gezeigt wird. Wé&hrend
der Messung wird der Patient zwar durch mechanische Fixierungshilfen an Bewegungen gehin-
dert, diese verhindern jedoch nur grobe Bewegungen. Den Patienten in der ndtigen Exaktheit zu
fixieren, ist bisher nur mit sogenannten stereotaktischen Rahmen gelungen, bei denen der Kopf
durch Verschraubungen in den Schidelknochen gehalten wird.

Desweiteren ist der Patient nicht die einzige Ursache fiir Positionsdnderungen in den MR-Bildern,
so dak eine Bewegungskorrektur in jedem Fall erforderlich ist. Die EPI-Sequenz mit 64? Punkten
Auflésung und einem Echo-Echo-Abstand von 625us hat in Phasenkodierrichtung eine Bandbrei-
te von ungefdhr 25 Hertz pro Pixel. Diese Bandbreite ist in der Grofenordnung des durch techni-
sche Imperfektionen verursachten Anlagendrifts, die innerhalb der Dauer eines fMRI-Experiments
von 30 Minuten mdglich ist. Dies fiihrt zu einer Verschiebung der Bilder in Phasenkodierrichtung,
der typischerweise in den Grofenordnung von einem Voxel liegt.
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Auch Herzschlag und Atmung des Patienten verursachen Bewegungen und eine Verformungen
des Gehirns. Diese Pulsationen des Gehirns sind kritisch, da lokale Verformungen nicht durch eine
Bewegungskorrektur, die von einer Bewegung eines starren Korpers ausgeht, entfernt werden kon-
nen. Die Grofenordnung ist nach [FRI96a] gering gegeniiber der Voxelgréfe. Durch die Atmung
wird aber auch die Grofe der Lunge verdndert. Diese unterschiedlich grofe Luftblase modifiziert
den Fluk des Magnetfeldes durch den Kopf. Dies kann in erster Niherung zu Anderungen der
Signalintensitdt in den Bildern fiihren.

Sowohl die Atmung als auch der Herzschlag haben eine nachweisbare Auswirkung auf die fMRI-
Mefsreihe, die allerdings erheblich geringer als die Effekte der Patientenbewegung sind. Es gibt
Publikationen, in denen Verfahren zur Korrektur dieser Effekte beschrieben werden. Diese Me-
thoden basieren jedoch nicht auf einer Bewegungskorrektur, sondern versuchen als Korrektur
erster Ordnung zum Herzschlag und zur Atmung korrelierte Signale aus den einzelnen Zeitreihen
zu entfernen. Diese Problematik wird deshalb nicht im Rahmen dieser Arbeit betrachtet (siehe
z.B. |GLOO00]).

Es gibt noch eine Reihe weiterer Artefakte und sekundérer Effekte, die aufgrund von Bewegun-
gen des Kopfes die echoplanare Bildgebung beeinflussen. Eine detailliertere Beschreibung dieser
Effekte auf die fMRI-Zeitreihe kann in Kapitel 9 gefunden werden.

3.1.2 Wirkung von Bewegungen

Die dargestellten Effekte fiihren also Bewegungen in die Zeitreihe von Bildern ein, die Verschie-
bungen und Rotationen von zumeist weniger als 2mm und 2° verursachen. Da die Auswertung
funktioneller MR Bildserien die Zeitreihen einzelner Voxel betrachtet, stellt sich die Frage, wie
stark diese Zeitreihen durch Bewegungen gestort werden kénnen. Geht man davon aus, daf die
beobachteten funktionellen Areale mehrere gleichartige Voxel {iberdecken, so ist eine kleine Be-
wegung zunéchst nur im Randbereich des aktiven Gebietes kritisch. Ein EPI-BOLD Datensatz
enthilt aber deutliche anatomische Kontraste. So liefert ein typisches Bild im Bereich der cere-
brospinalen Fliissigkeit (CSF, Fliissigkeit die das Gehirn umgibt) einen ungeféir doppelt so hohen
Grauwert wie in grauer Gehirnsubstanz. Normalerweise sind die Grauwertspriinge zwischen be-
nachbarten Voxeln nicht extrem. Nimmt man einen Sprung von 500 auf 750 an, so bewirkt eine
Translation um % eines Voxels eine Verdnderung des Grauwertes von 500 auf 525 (Abbildung
3.1). Dabei wird als sehr einfache (aber inkorrekte) Approximation angenommen, daf ein Voxel
die Durchschnittsinformation des von ihm abgedeckten Volumens zeigt.

750

525

Abbildung 3.1: Wirkung einer Translation um den zehnten Teil eines Voxels in einer einfachen
Approximation.

Bei einer typischen Voxelgréke von (3 mm)? ist dies gleichbedeutend mit einer Translation um
300 pm und einer Signalschwankung von 5%. Ebenso bewirkt der BOLD Effekt eine Anderung
des Grauwertes der Voxel bis maximal 5%. Die Notwendigkeit einer Bewegungskorrektur ist
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somit direkt ersichtlich, da aus typischen Datensétzen geschitzte Bewegungen erfahrungsgeméfs
deutlich grofer als 300 pm sind.

Prinzipiell kritisch sind h&ufige und schnelle Bewegungen, da hier im schlimmsten Fall die kom-
plette Information der Zeitreihe zerstért wird. Vorhandene neuronale Aktivitét bleibt so eventuell
unerkannt (Fehler zweiter Art). Solche Bewegungen treten jedoch in der Praxis aufgrund der Fi-
xierung des Kopfes nicht auf. Typisch sind hingegen langsame Driften. Die Zeitreihen werden
hierdurch zwar veréndert, zeigen aber noch die Charakteristik des Stimulationsparadigmas.
Wiren Bewegung und Stimulation statistisch unabhéngige Prozesse, so liefe sich die Bewegungs-
problematik durch lange Mefsreihen erheblich vermindern, da sich die Effekte herausmitteln wiir-
den. Dies ist jedoch nicht der Fall. Abbildung 3.2 zeigt die Korrelation zwischen Stimulationspa-
radigma und der Bewegung. (Die dargestellte Bewegung wurde mit den in den folgenden Kapiteln
beschriebenen Bewegungskorrekturverfahren ermittelt.) Diese Korrelation ist nicht in jedem Fall
so deutlich gegeben, aber insbesondere bei motorischen und geistig anspruchsvollen Experimen-
ten hiufig zu beobachten. Bei Patienten tritt diese Korrelation verstiarkt auf, da diese durch ihre
Erkrankung - zum Beispiel bei der Ausfithrung motorischer Aufgaben - beeintréichtigt sind. Die
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Abbildung 3.2: Korrelation zwischen Stimulationsparadigma und Bewegung (in x-Richtung). Die
Rauten zeigen an, ob der Patient in den jeweiligen Phasen des dreiminiitigen Experiments die
Finger bewegt hat (rechte y-Achse). Die Linie gibt die Kopfposition (linke y-Achse) an, die
erkennbar mit der Stimulation schwankt.

Zeitreihe zeigt so im Endeffekt die Charakteristik eines funktionell aktiven Areals. Dies kann zu
einer nicht tatséchlich vorhandenen Anzeige von Aktivitét fithren (Fehler erster Art).

Diese Korrelationsproblematik kann durch die Anwendung einer Bewegungskorrektur weitgehend
entfernt werden. Der zuvor als schlimmster Fall angenommene direkte Kontrastsprung der Grau-
werte von 500 auf 750 ist im Normalfall nicht so drastisch gegeben. Auferdem bewirkt die sinc-
féormige Punktbildfunktion, daf der Voxel signifikante Informationsanteile aus seiner Umgebung
trégt. Um die Einfliisse der Bewegung auf die Zeitreihen zumindest unter die Auswirkungen des
BOLD-Effekts zu reduzieren, ist eine Reduktion der Bewegung auf ungefihr +300 pm notwendig.

3.2 Prinzipielle Moglichkeit einer Bewegungskorrektur sowie Li-
mitationen

Da die Auswirkungen der Bildbewegungen die Zeitreihen der Voxel erheblich verdndern konnen,
ist es das Ziel, die Bewegung moglichst gut zu kompensieren. Dazu gibt es zwei unterschiedliche
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Ansitze: Es ist moglich, die die Werte der Bewegungsparameter retrospektiv, d.h. riickblickend
nachdem der Mefprozefs abgeschlossen ist, zu bestimmen und dann mit Hilfe einer Interpolation
auf die Datensédtze geeignet zu drehen und zu verschieben. Alternativ sollen im Rahmen dieser
Arbeit Verfahren entwickelt werden, die es erlauben, das Meftkoordinatensystem vorausschauend
mit den Kopfbewegungen mitzufiithren. Im Idealfall wiren die Bewegungen in den Bildern bei
einem solchen prospektiven Verfahren nicht mehr vorhanden.

Allen retrospektiven Bewegungskorrekturen ist gemeinsam, daf ein Volumendatensatz aus der
Zeitreihe von Datensédtzen einer fMRI-Messung ausgewéhlt wird. Dieser Datensatz dient als Refe-
renz; alle anderen Volumendatensitze sollen mit Hilfe der Korrekturverfahren méglichst akkurat
an diese Referenz angepaftt werden. Zur Korrektur wird davon ausgegangen, daf die Kopfbewe-
gungen wihrend des Mefivorgangs in den Volumendaten nur Rotations- und Translationseffekte
bewirken. Weitere Einfliisse der Patientenbewegung auf das bildgebende Verfahren werden bei
der Bewegungskorrektur ignoriert. Die Naherung, dafs sich die Unterschiede in den einzelnen Vo-
lumendatensétze durch die Bewegung eines starren Korpers beschreiben lassen, erlaubt es, einen
erheblichen Teil der bewegungsinduzierten Artefakte zu entfernen.

Der erste Schritt der Bewegungskorrektur ist die Bestimmung der Positionen der einzelnen Volu-
mina zueinander. Dies geschieht bei einer retrospektiven Korrektur anhand der Bilddaten selbst.
Dies mag zunéchst erstaunlich erscheinen, da die EPI Datensétze aus Voxeln mit einer Kanten-
linge um 3mm bestehen. Zuvor wurde dargelegt, dafs Bewegungen ungefahr auf den zehnten Teil
der Voxelgroke genau korrigiert werden sollen.

Wiéhrend das Samplingtheorem aussagt, daf in den einzelnen digitalisierten Bildern keinerlei
Ortsinformation unterhalb des Diskretisierungsabstandes mehr vorliegt, sind trotzdem sehr ge-
naue Informationen {iber die relative Position der Bilder enthalten.

In Abschnitt 4.2.2 wird die sogenannte sinc-Interpolation beschrieben. Diese erlaubt es aus den
diskreten Werten, die komplette analoge Information, die in den urspriinglichen Daten vorhanden
war, zu rekonstruieren (sog. Whitakker’sche Rekonstruktion). Dies setzt voraus, daf die analogen
Daten einem idealen Abtastprozeft unterzogen wurden. Neben Rauschfreiheit und Abwesenheit
von systematischen Abweichungen wird gefordert, daft die Daten vor der Digitalisierung passend
in ihren maximalen Frequenzkomponenten beschrédnkt wurden.

Die Rekonstruktion der analogen Information ist in der Praxis zwar nicht perfekt, aber mit gewis-
sen Abweichungen méglich. Die analoge Information von zwei Bildern erméglicht die Bestimmung
einer Verschiebung der Bilder gegeneinander mit beliebiger Genauigkeit.

Die wichtige Erkenntnis aus der Whitakker’schen Rekonstruktion ist die Tatsache, daf die Genau-
igkeit einer Bewegungsbestimmung aus den grob aufgeldsten Bilddaten nicht durch die Voxelgréfe
limitiert ist, sondern alleine durch Rauschen und Bildartefakte eingeschrénkt wird.

Ebenso ist eine retrospektive Korrektur der Daten moglich. Kann die analoge Information zu-
riickgewonnen werden, so ist es moglich, Zwischengitterpunkte im Abtastgitter zu berechnen, die
einem verschobenen oder gedrehten Datensatz entsprechen.
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Kapitel 4

Verfahren zur Bewegungskorrektur der
Daten

Die Technik der retrospektiven Korrektur von Kopfbewegungen, also der Korrektur der Daten
nach der Datenakquisition, wurde fiir die fMRI schon bald nach den ersten Experimenten gefor-
dert (siehe [HAJ94|) und gehort mittlerweile zum Standardumfang einer fMRI-Auswertung.
Fast alle in der Literatur beschriebenen Verfahren bedienen sich des Modells des starren Kérpers.
Die meisten Verfahren lassen sich auch problemlos auf weitere Freiheitsgrade wie beispielsweise
affine Transformationen erweitern. Allerdings wird der Vorteil dieser zusétzlichen Freiheitsgrade
gemeinhin als gering erachtet. Dies deutet darauf hin, daf die zusédtzlich modellierten Transfor-
mationen wenig geeignet waren, um die Einfliisse von Bewegungen zu eliminieren, welche {iber
die starre Korper Niherung hinausgehen (z.B. in [MRGO00]).

Um eine retrospektive Bewegungskorrektur durchzufiihren, miissen zwei Probleme gelost wer-
den. Zum einen muf fiir jeden Volumendatensatz ermittelt werden, welche Bewegungsparameter
7u einer moglichst guten riumlichen Ubereinstimmung zwischen anzupassenden Daten und Re-
ferenzdaten fithren (Abschnitt 4.1). Als zweiter Schritt ist eine moglichst gute Interpolation
erforderlich, welche es erlaubt, die gemessenen digitalen Daten entsprechend der detektierten
Parameter zu drehen und zu verschieben (Abschnitt 4.2).

Erheblich eleganter als eine Manipulation gemessener Daten erscheint der Ansatz, die Daten
so zu akquirieren, dafs die Effekte der Patientenbewegung in den Mefidaten nicht sichtbar sind.
Die zu Grunde liegende Idee einer solchen prospektiven Bewegungskorrektur (Abschnitt 4.3) ist
die Nachfiihrung des Mefkoordinatensystems mit den Patientenbewegungen. Das zu untersu-
chende Volumen kann bei der MR im wesentlichen mit einer frei wihlbaren Orientierung von
Schichtselektions-, Phasenkodier- und Ausleserichtung abgetastet werden. Es ist somit denkbar,
die Lage der zu messenden Schichten wihrend der gesamten fMRI-Untersuchung immer so zu
justieren, dafs keinerlei Relativbewegungen mehr zwischen dem Koordinatensystem des Gehirns
und dem der Messung auftritt.

4.1 Bewegungsdetektion

Ziel einer Bewegungsdetektion ist die Bestimmung von Bewegungsparametern, die es erlauben
die gemessene Volumendaten moglichst optimal an einen Referenzdatensatz anzupassen. Ein
grundlegendes Problem ist dabei die exakte Definition des Begriffes ‘optimal’. Eine optimale An-
passung bedeutet sicherlich eine Anpassung, die ein Ergebnis liefert, welches den Referenzdaten
moglichst nahe kommt. Allerdings unterscheiden sich bei der fMRI die gemessenen Volumina
durch Rauschen, Artefakte und auch aufgrund des zu messenden BOLD-Effekts bedingte, lokale
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Helligkeitsschwankungen voneinander.

FEin wesentlicher Schritt zur Entwicklung eines Bewegungsdetektionsverfahrens ist die Definition
einer Abstandsfunktion, welche die Giite der rdumlichen Anpassung der Daten aneinander wider-
spiegeln soll. Die Art der verwendeten Abstandsfunktion ist dabei von der Anwendung abhingig,
fiir die die Bewegungskorrektur verwendet werden soll. Mit Hilfe des Bewegungsdetektionsalgo-
rithmus wird versucht, die Parameter zu ermitteln, die fiir die Abstandsfunktion einen minimalen
Wert ergeben.

Generell lassen sich Bewegungsdetektionsverfahren in Bild- und k-Raum-basierte Verfahren sowie

iterative und nicht iterative Verfahren einteilen.

4.1.1 Separationsansatz mit k-Raum-Verfahren

Bei dieser Gruppe von Bewegungsdetektionsverfahren werden die Eigenschaften der Fourier-
transformation ausgenutzt (siche [CHE94|, [KAS96], [MAA97], [THE98|, [KRA99]). Wird eine
Funktion f(#) um einen beliebigen Vektor @ verschoben, so ergibt sich folgender Zusammenhang
zwischen f(Z + @) und der Fouriertransformierten f(k):

!

fE+ad) = / F( )_€f2mi£(f+a‘)dl§;‘
ker?

— / F(F) - 22wk e=2mikTqf;
FeR? (k)

-

Eine Verschiebung des Bildes im Ortsraum dufert sich also in einer zusatzlichen Phase ¢(k) der
Fouriertransformierten. Eine Rotation im Ortsraum um den Winkel § bewirkt dieselbe Drehung
der Fouriertransformierten. Wahrend also eine Translation nur die Phase der Fouriertransfor-
mierten dndert, wirkt sich eine Rotation auf Betrag- und Phaseninformation aus. Dies erlaubt
es, das Problem der Bewegungsdetektion in Rotation und Translation im k-Raum zu separieren.
Alle Algorithmen dieser Art bestimmen deshalb zunéchst die Rotationsparameter mit Hilfe des
Spektrums (d.h. dem Betrag der Fouriertransformierten) der Volumendatensétze, um Transla-
tionseffekte zunéchst auszuklammern. Summiert man einen Kreisring im Spektrum entlang der
Radien auf (sieche Abb. 4.1), so erhdlt man eine eindimensionale Funktion g(¢). Zwei gegeneinan-
der verdrehte Bilder liefern so zwei gegeneinander verschobene Funktionen g;(¢) und g2(¢). Da
die Bilddaten im Ortsraum reell sind, ist der k-Raum symmetrisch. Die ,,untere” Hélfte ist aus der
,oberen* rekonstruierbar und kann fiir die nachfolgenden Betrachtungen weggelassen werden, da
sie keinerlei zusdtzliche Information enthélt. Die Verschiebung der beiden Funktionen g;(¢) und
92(¢) kann beispielsweise mit Hilfe von Kreuzkorrelationsmethoden sehr genau bestimmt werden
(siehe [IMAA97|, [THE98|) und ist direkt proportional zum Rotationswinkel. Die Abstandsfunk-
tion bei dieser Technik erreicht also fiir eine minimale Differenz der Spektren auf den Kreisringen
ihren optimalen Wert.

Im dreidimensionalen Fall fiithrt eine dquivalente Summation entlang der Radien zu einer zwei-
dimensionalen Information auf einer Kugeloberfliche. Da diese Information nun mit drei Frei-
heitsgraden (z.B. den Eulerwinkel) zwischen Referenzdaten und anzupassenden Daten optimiert
werden muf, ist keine einfache Bestimmung der Rotationswinkel mehr méglich. Fiir kleine Dreh-
winkel, wie sie bei der fMRI auftreten, kdnnen die Freiheitsgrade durch geeignete Projektionen
hinreichend entkoppelt und auf das 2D Problem zuriickgefithrt werden ([THE98|). Zur allge-
meineren Losung des Problems muf auf eine mehrdimensionale, iterative Optimierungstechnik
zuriickgegriffen werden ([KRA99|). Hierzu ist es erforderlich, die spektrale Information mehrfach
zu rotieren, also zu interpolieren. Da die k-Raum-Information - im Gegensatz zu den Bilddaten
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Rekonstruierbar
wegen Symmetrie

Abbildung 4.1: Summation entlang der Radien

selbst - sehr viele Spriinge aufweist, liefern einfache Interpolationsroutinen keine ausreichende
Qualitét. Die Rechnung wird somit relativ zeitaufwendig.

Nachdem die Rotationsparameter bestimmt wurden, ist es moglich, die Daten so zu drehen, daf
sich Referenz und anzupassende Daten nur um eine Translation unterscheiden. Sowohl im Orts-
wie auch im k-Raum separiert dieses Problem durch Projektion auf die Achsen eines orthogonalen
Koordinatensystems, so daft die Translationsparameter beispielsweise durch Kreuzkorrelations-
methoden bestimmt werden konnen.

Die k-Raum-basierten Detektionsmethoden erscheinen aufgrund der Separation von Rotation
und Translation attraktiv. Weiterhin sind die Algorithmen im 2D-Fall sowie bei kleinen Rotatio-
nen auch im 3D-Fall nicht iterativ, so daf eine hohe Rechengeschwindigkeit realisierbar erscheint.
Allerdings ist bei der retrospektiven Anwendung auf Betragsbilder im Gegensatz zu bildbasierten
Verfahren immer der Aufwand fiir die Fouriertransformation jedes gemessenen Volumendaten-
satzes erforderlich.

Die Genauigkeit der k-Raum-Bewegungsdetektionsmethoden fiir die Zwecke der fMRI ist wis-
senschaftlich kaum untersucht worden; eine grobe Schétzung von 100um anhand von Messungen
und Simulationen kann in [THE98| gefunden werden.

Ebenso wie die Vorteile der k-Raum-Techniken durch die Eigenschaften der Fouriertransforma-
tion gegeben sind, beruht hierauf auch deren stérkste Einschrinkung. Alle k-Raum-Verfahren
betrachten zumindest fiir die Bestimmung der Rotationsparameter die Fouriertransformierte der
Bildinformation. Verlassen nun Teile des Mefobjekts das Mefvolumen, so dndert sich die Fou-
riertransformierte komplett, da Betrag und Phase jedes k-Raum-Punktes von der gesamten Bild-
information abhéngig sind (Nicht-Lokalitét). Somit kénnen die vorgestellten Algorithmen nur
funktionieren, wenn das Mefobjekt komplett im Mefvolumen liegt und auch - trotz Bewegungen
- darin verbleibt. Diese Voraussetzung ist bei einer dreidimensionalen Korrektur in der fMRI nie
exakt zu erfiillen, da der Patient zumindest mit dem Hals immer aus der Mefvolumen herausragen
wird. Weiterhin treten bei Kopfbewegungen im Halsbereich lokale Verformungen auf, so dafs die
Néaherung des starren Korpers verletzt wird. Mit Einschrénkungen kénnen die k-Raum-Techniken
fiir die Bewegungsdetektion bei der fMRI verwendet werden.

4.1.2 Gaufi-Newton-Verfahren

Die genannten Limitationen der k-Raum-Techniken lassen sich mit bildbasierten Detektionsalgo-
rithmen vermeiden, wie sie in diesem und im néchsten Abschnitt vorgestellt werden. Die Vorteile
der Separabilitét der Detektion in Translation und Rotation sowie der nicht-iterativen Losungs-
bestimmung werden dabei aufgegeben.
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Bei der neurofunktionellen Bildgebung werden mit Hilfe der Bewegungskorrektur viele Volu-
mendatensitze korrigiert, die alle fast identische Information zeigen. Die zu korrigierenden Be-
wegungen sind klein. Diese Voraussetzungen legen die Verwendung sogenannter Gauf-Newton-
Verfahren nahe (siehe z.B. [FR195a], [FRI96a]). Die Ahnlichkeit der aneinander anzupassenden
Volumina motiviert, als Abstandsfunktion einfach die Summe der quadrierten Differenzen zwi-
schen den Datensétzen zu minimieren. Diese Optimierung muf nicht fiir den kompletten Vo-
lumendatensatz durchgefiihrt werden. Zum einen kénnen Bereiche, die sich nicht modellgeméfs
verhalten und auch nicht fiir die fMRI-Analyse interessant sind (z.B. Halsbereich) ausgeklammert
werden. Zum anderen ist es mdglich, nur eine Untermenge der zur Verfiigung stehenden Voxel
zu verwenden, um die Rechenzeit zu optimieren.

Notiert man die Untermenge der fiir die Optimierung zu verwendenden Voxel in Vektoren, so
erhilt man als Kriterium:

> |Xi = Yi(o, by, 2,7y, 2)]F = min.

)

Hierbei sei X der Vektor der zu betrachtenden Punkte im Referenzvolumen sowie ¥ der Vek-
tor mit den korrespondierenden Punkten aus dem an die Referenz anzupassenden Volumen. Die
Parameter von Y geben relative Positionsénderung - beispielsweise in Rotationen um die Ko-
ordinatenachsen und Translationen entlang der Achsen - von Y gegeniiber der Referenzposition
an.

Prinzipiell wére es nun mdglich, den Wert der Summe durch ein allgemeines, mehrdimensionales
Optimierungsverfahren (z.B. Nelder-Mead-Verfahren, siehe z.B. [PRE92|) zu minimieren, um
optimale Werte fiir die Bewegungsparameter ¢, ¢y, ¢,,z,y, z zu finden.

Da die Bewegung zwischen Referenz und anzupassenden Daten als klein angenommen wird, bietet
sich wegen einer besseren Konvergenz ein Gaufs-Newton-Verfahren an. Hierzu wird die Transfor-
mation des Volumendatensatzes X durch eine Taylorentwicklung erster Ordnung approximiert
(sieche [FRI95a]): !

Y = X+J-g+err(p) (4.1)
ox; ox;
op1 "' Opm
mit J = : .
0xX, 0xX,
dp1 " Opm

Der m-dimensionale Vektor p enthélt dabei die Transformationsparameter; im Falle des Modells
der Starren-Korper-Bewegung die 6 Parameter ¢, ¢y, ¢.,x,y, z. Der Fehlerterm err(p) steht fiir
die Fehlerfunktion mit Termen hoherer Ordnung. Dieser wird fiir den vorliegenden Fall kleiner
Bewegungen vernachlissigt.

Die partiellen Ableitungen %;Q

i in der Jacobi-Matrix J geben die Anderung des Wertes von
Voxel X; beziiglich einer kleinen Transformation um den Parameter p; an. Diese Ableitungen
konnen durch Anwendung von kleinen Werten des jeweiligen Parameters p; um die Nullage auf
die relevanten Voxel von X mit Hilfe eines Differenzenquotienten geschétzt werden:

aXz (X(-HD]) —X(—p]))z

~
~

(9pj 2pj

Praktisch bedeutet dies, daf ein um den Parameter +p; sowie —p; transformierter Datensatz
interpoliert werden mufs. Diese Interpolation wird {iblicherweise linear durchgefiihrt (z.B. in

!Eigentlich ist die umgekehrte Transformation von ¥ auf X gesucht; der Vorteil dieses Ansatzes wird spiter
ersichtlich.
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[FRI95a]); die Qualitat dieser Interpolation hat sich in der Praxis fiir diese Anwendung als
ausreichend erwiesen.

Unter Verwendung dieser Schitzung fiir die Jacobi-Matrix J ist es nun mdoglich, die Bewe-
gungsparameter p’ zu bestimmen. Gleichung 4.1 ist ein stark {iberbestimmtes Gleichungssystem
(n =~ 10%...10°-m), dessen Losung im Sinne der kleinsten Quadrate mit Hilfe der Moore-Penrose-

Pseudoinversen ermittelt werden kann:

Y ~X+J-
= JT (Y -X)

Sy

%

JU TP

JT . J ist eine m x m Matrix, welche invertierbar ist, wenn der Rang der Jacobi-Matrix m ist.
Diese Bedingung ist fiir das Bewegungsdetektionsproblem normalerweise erfiillt - selbst wenn die
Volumendatensétze nur Rauschen enthalten. Fiir das Modell des starren Korpers ist m = 6, so
dak die Inverse ziigig berechnet werden kann. Die Bewegungsparameter kénnen durch folgende
Beziehung geschéitzt werden:

JUJg.p =~ JT. (Y = X)
=7 JT)hgT (V= X). (4.2)
N——————

Moore-Penrose Pseudoinverse

Die so ermittelten Parameter p stellen eine erste Schiatzung der Transformation dar, die notwen-
dig ist, um die Referenzdaten X an einen Volumendatensatz Y anzupassen. Diese Anpassung ist
eigentlich die Umkehrung der urspriinglich beabsichtigten Transformation von Y auf die Refe-
renzdaten X. Der gewahlte Weg stellt jedoch keinen Nachteil dar, da die inverse Transformation
problemlos auf Y mit Hilfe einer Interpolation angewendet werden kann. Der Vorteil des um-
gekehrten Ansatzes von Gleichung 4.1 zeigt sich in den folgenden iterativen Losung. Um die
Schétzung von p’ zu verbessern, wird der mit der inversen Transformation interpolierte Daten-
satz Y’ erneut auf Gleichung 4.2 angewendet. Daraus ergibt sich eine neue Losung p’; die gesamte
Transformation ist ppey = P’ + Paz- Fiir diese zweite Iteration und auch alle folgenden bleibt die
Jacobi-Matrix J und somit auch die Pseudoinverse (JT . J)fl

die Jacobi-Matrix auf die anzupassenden Daten Y beziehen, so miifiten die Matrix sowie die

- JT unverindert. Wiirde sich

Pseudoinverse fiir jede Iteration neu berechnet werden. Insbesondere bleiben bei dem gew&hlten
inversen Ansatz die Matrizen auch fiir die Bewegungsdetektion aller weiteren Volumendatensét-
ze mit dem selben Referenzvolumen identisch, so daf die Berechnung der Jacobi-Matrix und
der Pseudoinversen nur ein einziges Mal fiir die Korrektur eines kompletten fMRI-Datensatzes
durchgefiihrt werden mufs.

Die Anzahl der Iterationen, die erforderlich sind, um eine ausreichend prézise Schitzung der
Transformationsparameter p fiir fMRI-typische Bewegungen zu ermitteln, ist in den publizierten
Algorithmen festgelegt (z.B. auf 8 bei [FRI95a], [FRI96a]). Trotz dieser relativ geringen Iterati-
onstiefe und der Tatsache, daf die oben genannten Matrixoperationen nur ein einziges Mal aus-
gefiihrt werden miissen, sind géngige Implementierungen des Gauf-Newton-Verfahrens langsam
verglichen mit dem Anspruch einer Echtzeitkorrektur. Mit modernen Computersystemen sind fiir
die Bewegungskorrektur eines fMRI-Datensatzes, der in wenigen Minuten gemessen werden kann,
Rechenzeiten von mehreren Stunden iiblich (siehe [KLO99]). Dennoch haben sich diese Algorith-
men in der Forschung durchgesetzt und gehoren heute zu einer Standard-fMRI-Auswertung. Fiir
den Einsatz in der klinischen Routine sind solche Rechenzeiten nicht akzeptabel.
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4.2 Interpolation

In den vorhergehenden Abschnitten wurden verschiedene Verfahren zur Bestimmung von Bewe-
gungsparametern zweier EPI-Datensétze gegeneinander erldutert. Der folgende Schritt ist nun
die Korrektur eines der Datensétze mit den gefundenen Werten der Bewegungsparameter. Der
Tomograph liefert ein diskretes Bild. Stellt man sich vor, diese diskreten Informationen liegt
auf den Kreuzungspunkten eines Gitters, so ist es die Aufgabe der Interpolation, méglichst gute
Werte fiir Zwischengitterpunkte anzugeben. Diese Fragestellung ergibt sich bei einer beliebigen
Rotation und Translation eines Bildes. Im folgenden werden die wichtigsten bild- und k-Raum-
basierten Interpolationsmethoden fiir die fMRI vorgestellt. Diese unterscheiden sich beziiglich
Geschwindigkeit und Qualitdt voneinander. In einigen Féllen wird hier nur der eindimensionale
Fall diskutiert; die Erweiterung auf zwei bzw. drei Dimensionen ist dann trivial.

Im Bildraum hingt der Wert eines Zwischengitterpunktes anschaulich von dem Wert der ihn
umgebenden Gitterpunkte ab. Die bildraumbasierenden Interpolationen (linear — 4.2.1; sinc —
4.2.2) konnen deshalb als eine Ortsraumfaltung formuliert werden. Dies wiederum bedeutet eine
Multiplikation im k-Raum. Es zeigt sich in Abschnitt 4.2.2, dafs die Fouriertransformierte des
optimalen Faltungskerns ein Rechteck ist. Die dargestellten Methoden messen sich deshalb immer
an diesem optimalen Interpolationskern. Neben den bildbasierten Interpolationen werden in der
Literatur verschiedene k-Raum-Verfahren (— 4.2.3) beschrieben, welche eine gute Ergebnisqua-
litdt bei akzeptabler Rechengeschwindigkeit liefern.

4.2.1 Lineare Interpolation

Bei der linearen Interpolation wird der Wert eines Zwischengitterpunktes bestimmt, indem man
die beiden direkten Nachbarpunkte mit ihrem Abstand zum Zwischengitterwert gewichtet. Die-
se Interpolation arbeitet im Vergleich zu anderen Interpolationsmethoden sehr schnell. Bei der
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Abbildung 4.2: Interpolationskern und dessen Spektrum fiir die lineare Interpolation

linearen Interpolation ist der Kern, mit dem die Bilddaten zur Interpolation gefaltet werden, ein



4.2. INTERPOLATION 37

Dreieck der Hohe eins und der Breite zwei, dessen Maximum auf dem zu ermittelnden Zwischen-
gitterpunkt liegt. Die Hohe des Dreiecks an den Nachbarpunkten liefert die Gewichtungsfakto-
ren. Abbildung 4.2 zeigt sowohl den Kern als auch dessen Spektrum im Vergleich zum optimalen
Spektrum. Die Approximation des Rechteckspektrums ist mangelhaft; das Spektrum fillt im
Endbereich des Rechtecks zu stark ab. Dies fithrt zu einer Tiefpafsfilterung der Daten, die sich
bei linear interpolierten Bildern deutlich mit dem Auge erkennen lift. Diese Filterung ist fiir die
Zwecke der fMRI nicht akzeptabel. Insbesondere hingt die Stirke der Filterung von der Lage
des zu interpolierenden Zwischengitterpunktes ab. Liegt der Punkt genau in der Mitte zwischen
den Stiitzstellen, so wird die Filterung maximal. Wie Bild 4.2 veranschaulicht, fithrt dieser Ef-
fekt im Fall einer Rotation zu einer ortsabhéngigen Stéirke der Filterung (vgl. Abschnitt 4.2.4
und Abbildung 4.5). Da bei der fMRI die Patientenbewegung und damit die Rotationsparameter
zeitabhéngig sind, fithrt die lineare Interpolation zu einer zeit- und ortsabhéngigen Filterung
der Daten. Bessere Interpolationsverfahren kénnen Bewegungsartefakte in den Ergebnisbildern
erheblich stirker reduzieren.

4.2.2 sinc-Interpolation

Da die gesamte Information eines bandbeschrénkten kontinuierlichen Signals in einer endlichen
Menge von Punkten enthalten ist, stellt sich direkt die Frage nach der Rekonstruktion der Infor-
mation, die zwischen den Abtastwerten liegt.

Zur Diskretisierung wird eine Funktion f(z) betrachtet. Eine gerade Anzahl N aufeinanderfol-
gender Punkte, die einen Bereich von N - Az erfassen, seien definiert durch:

j e —N/2..N/2-1  zj=j-Az;  f;j=f(z)

Die Abtastwerte ergeben damit die Funktion fa(z).

N/2—1

fae) = Y fla)-da— jA)

j=—N/2
Hierbei sei §(0) = 1 und sonst 0. In der digitalen Signalverarbeitung ist es tiblich, im diskreten Fall
(Summen) die gegebene Definition des d(¢) zu benutzen. Dies ist dquivalent zu einem Integral iiber
den Bereich der Summe unter Verwendung der Dirac’schen Deltafunktion. Im kontinuierlichen
Fall wirkt 6(¢) also wie die Dirac’sche Deltafunktion; bei Summen dagegen wie zuvor angegeben.
Damit ergibt sich fiir die Fouriertransformierte der Abtastwerte:

) = [ faw)- s

00 N/2-1

= k) = / S @) 0o — jAz) - e2kedy
o0 J=—N/2
N/2—1

:>f(k) — Z f(&)_e%riijm‘

j:*N/Q z;

Es entsteht eine kontinuierliche Funktion, welche sich als Folge der Diskretisierung mit der Fre-
quenz ﬁ wiederholt. Es kann folgender Zusammenhang zwischen der Fouriertransformierten
der kontinuierlichen und diskretisierten Funktion gefunden werden:

N/2-1

falw) = Y flz)-6(z — jAz)

j=—-N/2
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1 T
- f(x)Ax comb (Am)
N/2-1
mit comb( ) Z d(z — jAz)
j=—N/2
= fa(k) = f( ) * comb (Az - k)
N/2-1
- Am 3 f<k——). (4.3)
j=—N/2

Diese periodische Fouriertransformierte entspricht der Fouriertransformierten der kontinuierli-
chen Funktion, welche jedoch mit einer Kamm-Funktion gefaltet wurde. Ist nun die Fouriertrans-
formierte beschrankt, so daf sich die einzelnen Spektren durch die Faltung nicht {iberschneiden
(vgl. Abb. 4.3), ist das urspriingliche Spektrum von f(z) rekonstruierbar. Dieses ist der Fall
(vollstindige Abtastung), wenn fiir | k| > 5z keine Beitréige von f(k) mehr existieren. Die
kritische Frequenz ﬁ wird Nyquistfrequenz ky,, genannt.

Es ist leicht ersichtlich, daf das Spektrum der kontinuierlichen Funktion aus dem Spektrum der
Abtastwerte erhalten werden kann, wenn man dieses mit einem idealen Tiefpaft H multipliziert.

S(K)

Sa(K)
A

Knyg Knyq k

Abbildung 4.3: Qualitative Darstellung des kontinuierlichen (oben) und diskreten (unten) Spek-
trums sowie des Tiefpasses im bandbeschrinkten Fall

Mit Gleichung 4.3 erh&lt man

H(k) = Am-rect( >:>ﬁ(x):sinc (w-Aiw),

um f des kontinuierlichen Falls durch H (k) - f4(k) zu rekonstruieren. Da die Multiplikation von

Nyq

zwei Fouriertransformierten im Frequenzraum &dquivalent zu einer Faltung der Funktionen ist,
gilt im Bildraum:

f(x) = fa(x)*sinc (7r : Aiw)

- Z FA(jAz) - sinc <w-%>. (4.4)

"
-2

Durch die Rechenvorschrift 4.4 14ft sich nun die Funktion f(x) zu jedem beliebigen Punkt
x €[—N/2- Az ... (N/2 — 1) - Az] aus den Abtastwerten f4 errechnen; der Zwischengitterpunkt
ist mit der nun verfiigbaren kontinuierlichen Information in bestmoglicher Weise bestimmt. Die
Fouriertransformierte der sinc-Funktion ist ein Rechteck. Das Spektrum des optimalen Interpo-
lationskerns ist also, wie oben schon angedeutet, eine Rechteckfunktion. Da die sinc-Funktion
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Ortsraumachse
— abgeschnittene sinc-Funktion
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Abbildung 4.4: Interpolationskern fiir die sinc-Interpolation der 10 Gitterpunkte zu jeder Sei-
te beriicksichtigt. Um Uberschwinger zu vermeiden, muf der Kern mit einem Hanningfenster
begrenzt werden und darf nicht einfach abgeschnitten werden. Die Spektren verdeutlichen die
Abweichungen zum idealen Kern.

mit 1/z abfallt, kann zur Beschleunigung der Rechnung der Einflufs des sinc oberhalb einer ge-
wissen Grenze als unwesentlich angenommen werden. Die Interpolation lduft nun so ab, daf -
wie auch bei den Interpolationen zuvor - die sinc-Funktion mit den Intensitdten an den Gitter-
punkten gefaltet wird. Ublicherweise werden bei dieser Interpolation 3 bis 5 Nachbarpunkte zu
jeder Seite des Zwischengitterpunktes beriicksichtigt (siehe [FRI95a]). Da fiir die dreidimensio-
nale Interpolation bei 10 Punkten schon 10% = 1000 Punkte beriicksichtigt werden miissen, ist
diese Interpolation sehr langsam. Bei fMRI-Datensitzen entstehen bei groferen Kernen leicht
Rechenzeiten von Stunden (siehe |[KLO99]). Kerngrofen deutlich oberhalb von 10 Punkten sind
deswegen selbst fiir Forschungszwecke nicht verwendbar.

Betrachtet man den Interpolationskern und das Spektrum in Abbildung 4.4, so fallen die Uber-
schwinger bei der abgeschnittenen sinc-Funktion auf. Diese kénnen, wie in der Abbildung gezeigt,
durch die Multiplikation eines Hanningfensters mit der sinc-Funktion stark vermindert werden.
Die Multiplikation im Ortsraum bedeutet eine Tiefpaffilterung im E—Raum, so dafs die hochfre-
quenten Uberschwinger im Spektrum unterdriickt werden. Dies hat den Nachteil, daf die abfal-
lende Flanke im Spektrum an Steilheit verliert. Dadurch wird auch die schwache Tiefpaffilterung
der Daten durch die sinc-Interpolation verstiarkt. Der Vergleich mit der linearen Interpolation
zeigt, daf hier allerdings erheblich bessere Ergebnisse erzielt werden koénnen (vgl. Abschnitt 4.2.4
und Abbildung 4.5).
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4.2.3 k-Raum-Interpolationen

Alle bisher vorgestellten Interpolationsverfahren fithren eine Ortsraumfaltung aus. Es wire sinn-
voll, diese Ortsraumfaltung zu ersetzen und als Multiplikation im k-Raum durchzufiihren. Allge-
mein tritt bei einem Interpolationsproblem die Schwierigkeit auf, daf die Zwischengitterpunkte
nichtidentische Abstidnde zu ihren Nachbarn haben. Im Gegensatz zu einer vdllig allgemeinen
Interpolation sind die Zwischengitterpunkte bei einer Rotation und Translation mit einer Syste-
matik positioniert. Dies 1aft sich ausnutzen.

Den einfachsten Fall stellt die Translation dar. Hier sind die Positionen aller Zwischengitter-
punkte zu ihren nichsten Nachbarn identisch. Da eine Translation im Ortsraum identisch mit
einer Zusatzphase im k-Raum ist (Abschnitt 4.1.1), kann man die Translation im k-Raum durch
die Multiplikation der Fouriertransformierten mit einer Translationsphase ausdriicken. Fiir eine
beliebige Translation um den Vektor # folgt durch einfaches Einsetzen:

- 1 P —ori(k-&
f(@) = me(k)'e ik B[N (4.5)
k
FE+D) = % Zf(,;;) g 2mi(RB)/N | 2mi(RD/N (4.6)
k

Fiir die Interpolation muf also nur die Fouriertransformierte des Bildes punktweise mit der
Translationsphase multipliziert werden. Durch eine inverse Fouriertransformation erhélt man
das verschobene Bild (Fourier-Shift-Theorem). Interessant an dieser Interpolationstechnik ist die
Tatsache, dafs das eigentliche Problem der Interpolation im Fall von Translationen sozusagen
umgangen wird, da mittels Gleichung 4.5 eine exakte Losung berechnet werden kann.

Obwohl der vorgestellte Prozefs der Fourier-Interpolation aufwendig erscheint und die Interpola-
tion auf einen indirekten Weg realisiert, ist das Ergebnis verglichen mit einer sinc-Interpolation
schnell berechenbar. Dies ist darauf zuriickzufiithren, daf diskrete Fouriertransformationen sehr
effizient durch den Algorithmus der Fast Fourier Transformation (FFT; siehe [BRI74|, [STE94])
berechnet werden konnen. Je nach verwendeter Grofe der Datensédtze und der Kerngrdfe der
sinc-Interpolation ist eine 20-100 mal schnellere Berechnung durch die Fourier-Interpolation zu
erwarten.

Um das Verfahren der Fourier-Interpolation auf Rotationen zu erweitern, sind verschiedene Ver-
fahren vorgeschlagen worden ([EDD96], [COX97], [COX99]). Im folgenden werden die Algorith-
men dargestellt, welche den geringsten Rechenaufwand erfordern und damit fiir eine Echtzeitan-
wendung der Bewegungskorrektur besonders geeignet erscheinen; eine Darstellung der anderen
Verfahren kann in den Orginalarbeiten sowie in [THE98] gefunden werden.

Eine sehr effektive Erweiterung der Fourier-Interpolation auf Rotationen ist nach Eddy im zweidi-
mensionalen Fall durch die Zerlegung der Rotationsmatrix in drei Scherungen mdoglich [EDD96]:

COs ¢ —singp _ 1 —tan¥ \ .1 0\ (1 —tan¥ ‘ (A7)
sing  cosp 0 1 singp 1 0 1

Eine Scherung bewirkt eine Translation der Zeilen des Bildes entlang einer Koordinatenachse,
wobei die Translation entlang der anderen Achse zeilenweise anwéchst. Die Translationen kénnen
durch zeilenweises Anwenden des eindimensionalen Fourier-Shift-Theorems durchgefiihrt werden.
Somit kann die Rotation auch mit Hilfe des Fourier-Shift-Theorems durchgefiihrt werden. Eine
zusétzliche Translation kann durch Multiplikation einer Translationsphase bei der Scherung ent-
lang der y-Achse und einer der Scherungen entlang der x-Achse ohne Zusatzaufwand realisiert
werden. Der Algorithmus muf insgesamt auf ein Bild 6 Fouriertransformationen anwenden (zwei
FFTs pro Scherung) und jede Fouriertransformierte mit Phasenfaktoren multiplizieren.
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Der Algorithmus kann auf drei Dimensionen erweitert werden, indem die komplette Rotationsma-
trix in zweidimensionale Rotationen um die drei Koordinatenachsen zerlegt wird. Der Datensatz
kann dann sukzessive mit dem obigen Algorithmus bearbeitet werden; es sind insgesamt 18 FFTs
notwendig, um die 3 Scherungen pro Korrdinatenachse zu realisieren. Nachteilig bei diesem Ver-
fahren ist die Beschrankung auf isotrope Voxel. Bei MR-Untersuchungen allgemein - aber auch
insbesondere bei der fMRI - ist es iiblich, Mefparameter zu wéihlen, bei denen die Voxelgrdhe
in Auslese- sowie Phasenkodierrichtung ungleich der Schichtdicke ist. Betrachtet man die Voxel
idealisiert als Quader, so ist das oben angegebene Verfahren auf den seltenen Fall von Wiirfeln
beschrinkt. Betrachtet man nimlich eine Rotation beispielsweise um die Phasenkodierrichtung
im Falle eines quaderférmigen Voxels, so bewegen sich die Voxel im isotropen Datenraum auf
elliptischen Bahnen um die Rotationsachse.

Um also das Scherungsverfahren wie in der Literatur beschrieben, allgemein anwenden zu kénnen,
ist zunéchst eine Interpolation durchzufiihren, welche die gemessenen Daten in ein isotropes
Gitter tiberfiihrt. Dies ist aufwendig und erhoht den Speicherbedarf.

Eine Abhilfe stellt die allgemeinere Zerlegung fiir den dreidimensionalen Fall von Cox dar (siehe
[COX99]). Man kann beweisen, daf sich - auch fiir den Fall einer nicht isotropen Abtastung - die
Transformationsmatrix durch Scherungen der folgenden Form darstellen 1afst:

1 aq 51 1 0 0 1 0 0
Si(ar,p1) = 0 1 0 |Sag,B2)=1| aa 1 f[a | S3(as,f3) = 0 1 0
0o 0 1 0 0 1 ag 0 [

Diese Scherungen konnen wieder mit Hilfe des Fourier-Shift-Theorems realisiert werden, wie
folgendes Beispiel anhand S; demonstriert:

T c4a-y+p1-z
Si(a,p1) - |y = Y
z z

Folglich werden durch S; alle Punkte in x-Richtung um «; -y + (31 - z verschoben. Wie in [COX99]
bewiesen wird, ist es moglich fiir die betrachteten Félle eine Zerlegung der Transformationsmatrix
Ain S;-8;- S - S; mit i,5,k € 1...3 zu finden.

Leider divergiert die Losungen in manchen Féllen, so daf es erforderlich ist, die Permutation
von S; - S -+ Sk - S; zu finden, bei der die Parameter «; ;x,3; jx minimal sind. Die Divergenz
der Parameter deutet darauf hin, daft bei diesem Verfahren Rotationen in manchen Fillen durch
verhéltnisméhig grofe Translationen (im Vergleich zum Verfahren von Eddy) dargestellt werden
miissen. Im weiteren Verlauf der Arbeit wird gezeigt, dafs die Grofe der Translationen die Stérke
der Interpolationsartefakte bedingt, so daf das dreidimensionale Verfahren von Cox nicht in
jedem Fall optimal erscheint.

4.2.4 Einfacher Vergleich von Interpolationsergebnissen

Qualitativ ist der Vorteil des Fourier Verfahrens gegeniiber einer linearen Interpolation an den
Ergebnisbildern mit dem Auge erkennbar. Abbildung 4.5 zeigt den Vergleich zwischen linearer
und Fourier-Interpolation. Es ist evident, dafs die lineare Interpolation eine Tiefpaffilterung ver-
ursacht. Im zentralen Bereich, um den die Bilder gedreht wurden, ist diese Filterung geringer, weil
hier die urspriinglichen Gitterpunkspositionen kaum verdndert wurden. Die Fourier-Interpolation
verdndert die Eigenschaften des Bildes nicht erkennbar. Eine sinc-Interpolation mit einer Grofe
des Faltungskern von 11 liefert bei deutlich ldngerer Rechenzeit ein zur Fourier-Interpolation
vergleichbares Ergebnis.
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Abbildung 4.5: Vergleich einer linearen mit einer Fourier-Interpolation. Zur Demonstration wurde
das Original dreimal um 2° gedreht.

4.3 Verfahren zur prospektiven Korrektur der Daten

Um eine prospektive Bewegungskorrektur zu realisieren, sind zwei Probleme zu 16sen. Zum einen
muf eine Berechnung sowie Anpassung der Gradienten- und Hochfrequenzpulse der Mefsequenz
in Echtzeit moglich sein, um den zu messenden Schichtblock mit den Gehirnbewegungen mit-
fiihren zu kénnen. Die dafiir notwendige Funktionalitdt, HF- und Gradientenpulse wihrend der
Messung zu modifizieren, ist auf neueren Industriegerdten vorhanden. Prinzipielle Schwierigkei-
ten bereitet die Detektion der aktuellen Position des Gehirns in allen 6 Freiheitsgraden eines
starren Korpers parallel zur Messung, ohne letztere zu stéren. Weiterhin ist es notwendig, hohe
Genauigkeiten in der Grofsenordnung von 100um zu erreichen.

4.3.1 Detektion von Markern mittels Optik und Hochfrequenz

Bei dieser Gruppe von Detektionsverfahren wird versucht, die Position von Markern zu bestim-
men, welche vor der fMRI-Untersuchung am Patientenkopf befestigt wurden. Kann die Position
von drei Markern hinreichend genau bestimmt werden, so ist es moglich, die Lage der von ihnen
definierten Ebene und somit eines starren Korpers zu bestimmen.

Vorgeschlagen wurde zum einen die optische Detektion von Markern. Bei interventionellen MR
Untersuchungen werden zur Positionsbestimmung der Marker wahrend der Messung stereoskopi-
sche Kamerasysteme eingesetzt. Diese erreichen allerdings nur Genauigkeiten von wenigen Mil-
limetern (siehe [ZHA99|) und sind damit fiir die Zwecke der fMRI ungeeignet. Ein alternativer
Aufbau besteht aus drei Halbleiterlasern, welche Reflektoren bestrahlen [EVI99|. Die reflektier-
ten Strahlen fallen auf hochauflssende Halbleiterdetektoren zuriick (siehe Abbildung 4.6). Die
Reflektoren selbst sind wie ein sog. Katzenauge aufgebaut, so daft die Laserstrahlen immer par-
allel zur Einfallsrichtung reflektiert werden. Mit diesem Aufbau kann die Position der Marker
mit einer Auflésung von 100um bestimmt werden. Ein Nachteil des Verfahrens ist die kompli-
zierte Handhabung. Zunichst miissen die Marker in geeigneter Weise am Kopf des Patienten
befestigt werden. Weiterhin ist es erforderlich, die Laser so zu justieren, daft deren Strahlen auf
die Reflektoren fallen.

Alternativ zur optischen Detektion wurde eine Positionsbestimmung von Markern mit Methoden
der MR vorgeschlagen ([EVI97|, [DER98]). Die Marker bestehen dabei aus kleinen wassergefiill-
ten Proben; die Relaxationszeiten werden mit Hilfe von Kupfersulfat relativ kurz eingestellt. Die
Proben sind mit kleinen Spulen umgeben, so dafs ein MR Signal lokal empfangen werden kann
(siehe 4.7). Jede der drei Empfangsspulen der Marker benétigt einen eigenen HF-Empfangskanal
am Tomographen. Vor der bildgebenden Messung wird eine kurze Navigationsmessung durchge-
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Abbildung 4.6: Optische Detektion der Kopfposition. Drei Halbleiterlaser bestrahlen Reflektoren
am Patientenkopf. Die reflektierten Strahlen fallen auf hochauflésende Halbleiterdetektoren (nach
[EVI99]).
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Abbildung 4.7: Die Lokalisationsspule umfaft eine kleine Wasserprobe. Die Kondensatoren
(Cs,Cp) dienen zur Abstimmung auf die Resonanzfrequenz; die PIN-Diode D wird zum ver-
stimmen des Schwingkreises bendtigt.

fiihrt. Dazu wird mit Hilfe der Ganzkorperspule das gesamte Mefivolumen mit einem geringen
Flipwinkel dreimal hintereinander angeregt. Anschliefend wird jeweils ein Gradientenechosignal
mit dem Auslesegradienten in x,y und in z-Richtung erzeugt. Eine entsprechende Messung zu
Positionsbestimmung kann in weniger als 50ms durchgefiihrt werden. Da die Lokalisationsspulen
nur Signal aus ihrer direkten Umgebung aufnehmen, ergibt sich in den fouriertransformierten
Mefsdaten fiir jeden Lokalspulenkanal ein Peak an der Stelle, an der sich der Marker befindet.
Auch bei diesem Verfahren konnen Genauigkeiten von ungefdhr 100um fiir fMRI typische Be-
wegungen erreicht werden. Nach der eigentlichen Positionsbestimmung werden die Schwingkreise
an den Markern durch Bestromen der angeschlossenen PIN-Dioden verstimmt, so dafs diese bei
der nachfolgenden bildgebenden Messung nicht resonant sind. Inwiefern die dreifache Anregung
des Mefvolumens zur Positionsbestimmung die fMRI-Messungen beeinflufst, ist bisher nicht un-
tersucht worden.

4.3.2 Detektion mittels orbitaler Navigatorechos

Als Alternative zu einer markerbasierten Detektion wurde die Verwendung von orbitalen Na-
vigatoren (ONAYV) fiir die prospektive Korrektur von fMRI-Daten vorgeschlagen (siehe [FU95],
[LEE96], [LEE98|, [WAR99], [WAR00]). Dieses Verfahren hat starke Ahnlichkeiten mit den k-
Raum-Techniken zur retrospektiven Bewegungskorrektur, welche in Abschnitt 4.1.1 beschrieben
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wurden. Die auf Kreisringen im Spektrum liegende Information wird hier jedoch nicht berechnet,
sondern mit Hilfe der ONAVs direkt gemessen.

Dazu werden vor der bildgebenden Messung, dhnlich wie bei der Detektion mittels HF-Markern,
drei kurze Gradientenecho-Experimente durchgefiihrt. Diese dienen dazu, drei zueinander senk-
rechte, kreisférmige Trajektorien im k-Raum abzutasten. Wie bei der retrospektiven Variante
wird eine Analyse der Betrige der k-Raum Daten auf den Kreisringen mit Kreuzkorrelations-
methoden durchgefiihrt. Eine Rotation bewirkt auch hier eine Translation der Betragsdaten auf
dem Kreisring.

Diese Auswertung ist in aller Strenge nur im zweidimensionalen Fall giiltig. Beispielsweise fiihrt
eine Rotation um eine Koordinatenachse zwar zu einem modellgeméfien Verhalten des zur Ro-
tationsachse senkrechten ONAV; die anderen ONAVs enthalten jedoch nach der Rotation nicht
mehr dieselbe k-Raum-Information (siehe Abbildung 4.8). Bei einer allgemeinen Rotation ver-

hélt sich sogar kein ONAV modellgeméfs. Fiir den Fall kleiner Bewegungen ist die unvollstandige

==

Abbildung 4.8: Anschauliche Darstellung zur Visualisierung der unvollstdndigen Entkopplung
der Rotationen durch orbitale Navigatoren (Ringe). Dreht sich das Spektrum (symbolisiert durch
Wiirfel) um die vertikale Achse, so wird die Information auf dem oberen Navigator modellgeméf
rotiert. Die anderen Navigatoren enthalten je nach Gréfse der Rotation komplett andere Daten.

Entkopplung der Rotationen voneinander nicht so problematisch, daf das Verfahren scheitert.
Das Verfahren bestimmt von der Tendenz richtige Rotationsparameter, wenn die Anderung der
spektralen Information bei dieser Rotation so gering ist, daf sich die ONAV-Information nicht
wesentlich dndert. Dies ist fiir Bewegungen von wenigen Grad und Millimetern der Fall. Allerdings
ist die Genauigkeit nicht sehr hoch. Deshalb muf ein messend iteratives Verfahren verwendet wer-
den. Mit Hilfe der ONAVs wird eine erste Schétzung der Bewegungsparameter errechnet. Danach
wird ein zweiter Satz ONAVs in einem Koordinatensystem aufgenommen, welches entsprechend
der ersten Schétzung nachgefiihrt wurde.

Sind die Rotationen bestimmt worden, so kann die ONAV-Information so interpoliert werden,
daf im Idealfall keine Rotation gegeniiber der Referenzmesssung mehr besteht. Die verbleiben-
den Differenzen in der Phaseninformation werden zur Bestimmung der Translationsparameter
mit Hilfe des Fourier-Shift-Theorems genutzt. Die komplette Positionsbestimmung kann auf die
beschriebene Weise in unter 400ms durchgefiihrt werden.

Aufgrund der Eigenschaften der Fouriertransformation ergeben sich Probleme, welche auch schon
bei der retrospektiven Variante angedeutet wurden (Abschnitt 4.1.1). Da zumindest im Halsbe-
reich durch Bewegungen Teile des Mefobjekts das abgetastete Volumen verlassen oder neu hin-
zukommen, verindert sich die spektrale Information. Die Anderung ist abhiingig davon, wieviel
signalgebendes Material in Relation zum im Mefivolumen befindlichen Material von der Bewe-
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gung betroffen ist. Die so erzeugten Signaldnderungen widersprechen der Pramisse des vollsténdig
im Mefsvolumen enthaltenen Mefobjekts, welche fiir alle k-Raum-basierten Detektionstechniken
gefordert werden mufs.

Abbildung 4.9: Sagittales Schnittbild durch den Kopf. A: FLASH Bild mit T = 6,1ms und
Tr = 1500ms - B: Wie A jedoch mit Fettsattigung - C: Multiplanare Rekonstruktion transversaler
EPI Schichten (Tr = 60ms). Die Bilder A und B enthalten deutliche Signalanteile Hals und
Rachenbereich.

Bei der Anwendung einer retrospektiven Korrektur auf EPI-Bilder ist aufgrund der relativ hohen
Echozeit kaum Signal auferhalb des Gehirns vorhanden und damit das Modell n&herungswei-
se erfiillt. Nur das Riickenmark, welches wenig zur Gesamtinformation beitrigt, ragt aus dem
abgetasteten Volumen heraus (Abbildung 4.9). Mit den ONAVs wird allerdings die k-Raum-
Information 5-10 Millisekunden nach der Anregung zur Positionsbestimmung genutzt ([WAR99,
[WARO00]). Bei einer entsprechend geringen Relaxation tragen Anteile von Hals und Rachenraum
noch deutlich zur Gesamtinformation bei. Ferner bewegt sich der Hals- und Nackenbereich bei
einer Kopfbewegung nicht wie das Gehirn. Abbildung 4.9 zeigt, daf die Primisse der k-Raum
Detektion damit entsprechend schlechter erfiillt wird.
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Kapitel 5

Entwicklung echtzeitfahiger
retrospektiver Verfahren

Zu den retrospektiven Verfahren sind eine grofe Zahl an Veroffentlichungen seit der ersten um-
fassenderen Diskussion der Bewegungsproblematik erfolgt (|[HAJ94]). Wiahrend relativ schnell
gezeigt werden konnte, daf sich die Qualitdt der Ergebnisbilder durch Bewegungskorrekturen
deutlich verbessern 1afst, sind bis heute die stundenlangen Rechenzeiten qualitativ hochwerti-
ger Algorithmen insbesondere auch in der klinischen Routine ein praktisches Problem (siehe
[KLO99)).

Fiir ein echtzeitfahiges retrospektives Korrekturverfahren miissen schnelle Bewegungsdetektions-
und Interpolationsalgorithmen entwickelt werden. Unter Echtzeit wird hier verstanden, daf die
Rechenzeit fiir die Bildrekonstruktion sowie Bewegungskorrektur eines Volumendatensatzes gerin-
ger als die Mefzeit ist: Die fMRI-Daten liegen, so schnell wie die Messung fortschreitet, komplett
nachverarbeitet auf dem Tomographen vor.

Fiir eine schnelle Bewegungsdetektion waren dazu zeitweilig die in Abschnitt 4.1.1 vorgestellten
k-Raum-Techniken aktuell ([CHE94], [KAS96], [MAA97], [THE98], [KRA99]). Wie schon in Ka-
pitel 4 angefiihrt, bringen die k-Raum-basierten Detektionen eine Reihe von Einschréankungen mit
sich, so dafs diese Methoden nicht die gesuchte Losung darstellen. Derzeit sind zur Losung allge-
meiner Bildregistrierungsprobleme sogenannte Kreuzentropieverfahren (siehe [VIO95]|, [KIM99])
populér. Diese Techniken erfordern einen erhdhten Rechenaufwand sowie durch die statistische
Natur des Verfahrens eine grofse Anzahl an Pixeln bzw. Voxeln in den Datensétzen. Die relativ
niedrig aufgeldsten fMRI-Daten und der Wunsch nach hohen Genauigkeiten bieten hier keinen
optimalen Ausgangspunkt. Die Losung wird in dieser Arbeit deshalb in der Weiterentwicklung
der Gauk-Newton-Verfahren gesucht, welche in Abschnitt 4.1.2 erldutert wurden.

Wiéhrend die k-Raum-Verfahren fiir das Bewegungsdetektionsproblem nicht die geeignete Losung
darstellen, sind die k-Raum-basierten Interpolationsverfahren sehr gut geeignet. Sie kombinieren,
wie in [THE98| und [THE99b| publiziert werden konnte, eine gute Ergebnisqualitit in Kombi-
nation mit hoher Rechengeschwindigkeit. Die existierenden Limitationen dieser Techniken (siehe
4.2.3) werden in dieser Arbeit durch Verbesserungen behoben. Eine Verwendung der weit ver-
breiteten, aber langsamen sinc-Interpolation kann damit vermieden werden.

5.1 Erweiterung und Beschleunigung der Bewegungsdetektion

Die Gauf-Newton-Verfahren erscheinen am besten fiir die Zwecke der fMRI geeignet zu sein. Al-
lerdings sind diese Verfahren, wie sie hdufig in der Literatur und auch in Abschnitt 4.1.2 beschrie-
ben werden, nicht immer stabil. Um das Konvergenzverhalten zu verbessern, ist es notwendig, das
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Modell um globale Intensitdtsschwankungen zu erweitern. Fiir eine Echtzeitanwendung der Bewe-
gungsdetektion ist zudem als wesentlicher Schritt eine deutliche Beschleunigung der Berechnung
um den Faktor 50 notwendig, um die publizierten Rechenzeiten bekannter Implementierungen
ausreichend zu verringern (vgl. [KLO99]).

5.1.1 Erweiterung des Gaufi-Newton-Verfahrens fiir globale Intensititsschwan-
kungen

In den bisherigen Beschreibungen des Bewegungsdetektionsproblems wurde davon ausgegangen,
daf ein fMRI-Datensatz aus einer zeitlichen Folge von EPI-Bildern besteht, welche im wesent-
lichen identisch sind. Als Ursachen fiir eine zeitliche Variation der Daten wurden bisher im
Zusammenhang mit der Bewegungskorrektur neuronale Aktivierung und Patientenbewegungen
erwiahnt. Weitere patientenbedingte Quellen fiir eine zeitliche Varianz sind Blutfluk, Pulsation
des Gewebes, Atmung. Anlagenseitig miissen Rauschen sowie Driften beachtet werden. An dieser
Stelle sind die Auswirkungen der Stérungen auf die Bilddaten wichtig. Da die echoplanare Bild-
gebung in ca. 30ms ein Bild akquiriert und erlaubt, in weniger als 4s einen Volumendatensatz
des Gehirns aufzunehmen, erzeugen die genannten Varianzquellen kaum zusédtzliche Artefakte im
Bild, da die Effekte langsam verglichen mit der Akquisitionsgeschwindigkeit sind. Es entstehen
hauptséchlich scheinbare Bewegungen sowie Helligkeitsschwankungen zwischen den Bildern. Er-
stere werden durch die Bewegungskorrektur eliminiert; letztere konnen in erster Naherung als
global modelliert werden.

Insbesondere gehen Helligkeitsschwankungen auf zwei Quellen zuriick. Zum einen &ndert sich zu
Beginn einer fMRI-Messung der Bildkontrast, da die Magnetisierung der Probe in den Steady-
State iibergeht. Die Anderungen aufgrund des Ubergangs in den Steady-State sind von der Ver-
teilung der Relaxationszeiten in der Mefprobe abhingig. Deshalb ist die Helligkeitséinderung im
Bild vom Gewebetyp abhéngig und damit lokal unterschiedlich. Der Ansatz einer globalen In-
tensitdtsdnderung ist hier nicht exakt; er ist aber vollig ausreichend, um eine stabile Konvergenz
der Bewegungsdetektion zu erreichen. Fiir die Auswertung der fMRI-Daten werden diese vom
Einschwingen beeintréichtigten Bilder meistens verworfen.

Desweiteren driften sowohl HF-Sender als auch der Empfinger wihrend einer fMRI-Untersuchung.
Wihrend ein Empfingerdrift nur zur einer globalen Skalierung des Signals fiihrt, ist dies bei einem
Senderdrift nur niherungsweise der Fall. Andert sich die Sendeamplitude, so wird der Flipwinkel
des Anregungspulses modifiziert, so daf sich generell eine von den Relaxationszeiten und somit
lokal abhingige Signalinderung ergibt. Die fiir die fMRI verwendeten Flipwinkel betragen nor-
malerweise 70 — 90°, wodurch sich eine Anderung der Sendeamplitude nur sehr gering in der
resultierenden Quermagnetisierung dufert. So fithrt eine Anderung der Flipwinkels von 90° um
1% zu einer Signalfluktuation von 0,01%. Da die Schwankungen der bildgebenden Quermag-
netisierung recht gering sind, kénnen die resultierenden Intensitétsschwankungen in sehr guter
Néherung als global identisch angesehen werden.

Modellierung linearer, globaler Intensititsschwankungen

Ziel dieses Abschnittes ist es, den in Abschnitt 4.1.2 vorgestellten Gauf-Newton-Algorithmus
so zu erweitern, dal lineare globale Intensitdtsschwankungen im Modell enthalten sind. Der
bisherige Ansatz ist, die Differenz der Datensétze zu minimieren. Dazu wird die Transformation
linearisiert und die Losung iterativ bestimmt. Fiir ein an die Referenz X anzupassendes Volumen
Y wurde die Least-Squares-Losung fiir den Vektor der Transformationsparameter ¢ durch Lésung
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der folgenden Gleichung bestimmt:

. . dX
X =vy-—(2=).7

Eine lineare, globale Intensitdtsschwankung gegeniiber der Referenz kann durch einen zusitzli-
chen Parameter ¢ ausgedriickt werden:

S L [dX
X = i Y- [2Z].¢ 5.1
i (dq) q (5.1)

Diese Gleichung muf nun in der Form A-Z = b dargestellt werden, um analog zu dem bisherigen

5.1 1aRt sich wie folgt umschreiben:

- (8

X = A-F

Verfahren mit Hilfe der Moore-Penrose-Pseudoinversen eine Losung finden zu kénnen. Gleichung

y).(?) (5.2)
d

Die Jacobi-Matrix d—{qf wird um eine Spalte erweitert, in der das anzupassende Bild eingetragen
wird; der Vektor der Transformationsparameter wird um das Intensitétsverhéltnis ergénzt. Die

Losung von Gleichung 5.2 wird dquivalent zu Abschnitt 4.1.2 bestimmt:

= A X=A4A'"A.7

= 7= (4'-4)7". At X (5.3)
Die Transformationsparameter 7 kénnen nun mit Hilfe von Gleichung 5.3 geschitzt werden.
Anschliefend wird der anzupassende Datensatz Y mit Hilfe einer Interpolation entsprechend
der geschitzten Transformation modifiziert. Der interpolierte Datensatz wird zu einer erneuten
Schitzung der Transformationsparameter mittels Gleichung 5.3 benutzt. Das Verfahren wird
iteriert, bis eine ausreichende Konvergenz der Losung gefunden ist (siehe 5.1.2).

Entwicklung der Intensitdtsschwankungen in eine Potenzreihe

Generell kann der zuvor vorgestellte Ansatz einer globalen, linearen Skalierung auf weitergehen-
de Modelle ausgedehnt werden. Dies ist sinnvoll, wenn Datensdtze aneinander angepafit werden
sollen, die ein unterschiedliches Kontrastverhalten haben. Unter der Voraussetzung, dafs értlich
korrespondierende Grauwerte in den Datensitzen mit Hilfe einer nicht ortsabhingigen Funkti-
on auf den Referenzdatensatz angepafst werden konnen, ist eine Bewegungsdetektion moglich.
Allgemein ist diese Voraussetzung in der MR-Bildgebung nicht erfiillt. Durch geeignete Wahl
der Bildgebungsparameter lassen sich problemlos Bilder erzeugen, bei denen unterschiedlichen
Gewebetypen identische oder verschiedene Grauwerte zugeordnet werden. Eine eindeutige Trans-
formation der Grauwerte zwischen den Bildern existiert dann nicht. Fiir den Fall, dafs die Bild-
gebungsparameter sich nicht zu stark zwischen den einzelnen Datensétzen unterscheiden, kann
man von der Existenz einer eindeutigen Grauwert-Transformation ausgehen und das im folgenden
vorgestellte Verfahren verwenden.

Als Beispiel soll die Grauwert-Transformation in eine Potenzreihe entwickelt werden. Gleichung
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5.1, welche eine lineare Transformation realisiert, wird wie folgt erweitert:

1 Y Y2
- 1 Yy 22 dX
X = 10 - . + 47 - . + 49 - . +...—|—=1-q (5.4)
: : : dq
1 Y, Y?
Konstm:t:zr Term Linear;; Term Quadrati;gher Term
Wiederum kann Gleichung 5.4 in der Form A -7 = b dargestellt werden:
1| v | v !
. dX\ | 1| Yo | V2 !
X = | (&) 72 .14l (5.5)
dq : : : 19
1Y, | Y? .

Der Parametervektor kann damit gemé&ft Gleichung 5.3 bestimmt werden.

5.1.2 Echtzeitfihige Berechnung der Lisung

Mit Hilfe der Modellierung von Intensitétsschwankungen ist zwar eine stabile Berechnung der
Bewegungsparameter moglich; allerdings ist durch die zusétzlichen Freiheitsgrade zunéchst der
Rechenaufwand verglichen mit der Darstellung aus Kapitel 4 weiter erhoht worden.

Eine Moglichkeit die Berechnung zu beschleunigen besteht darin, das Konvergenzverhalten des
iterativen Gaufs-Newton-Verfahrens zu verbessern. Schon relativ friith wurde vorgeschlagen, die
aneinander anzupassenden Datensétze vor der Bewegungsdetektion raumlich zu filtern [FRI95a].
Auch die zuvor erwihnte echtzeitfihige Bewegungskorrektur wendet dieses Verfahren an [COX99].
Durch die Filterung werden die hohen Ortsfrequenzen in den Datensitzen stark unterdriickt,
so dafs nur die grobe Objektstruktur erhalten bleibt. Durch dieses Vorgehen werden die lokalen
Ableitungen in der Jacobi-Matrix geringer; lokale Ausreifter werden vermindert. Weiterhin erhéht
die Filterung das Verhiltnis von Signal zu Rauschen auf Kosten der Ortsauflosung. Daf ein solches
Vorgehen die Konvergenz des Algorithmus erheblich beschleunigen kann, ist intuitiv klar. Es ist
zumindest fragwiirdig, ob es fiir eine Bewegungsdetektion sinnvoll ist, die hohen Ortsfrequenzen
zu unterdriicken. Letztlich tragen gerade diese Anteile der Daten die Ortsaufldsung und sind
damit fiir eine hohe Genauigkeit einer Bewegungsdetektion relevant.

Ein weiterer Ansatz zur Reduzierung der Rechenzeit ist die Limitierung der Anzahl der Ite-
rationen auf eine fixe Anzahl. Allerdings werden dadurch bei geringer Iterationstiefe grofsere
Bewegungen nicht erkannt, oder im anderen Fall unnétig hohe Rechenzeiten erzeugt.

Die zwei beschriebenen Verfahren zur Reduktion der Rechenzeit haben beide einen negativen
Einfluf auf die Ergebnisqualitdt. In den folgenden Abschnitten werden Schritte vorgestellt, die
eine Berechnung einer Gauf-Newton Bewegungsdetektion in Echtzeit ohne Finschrankungen er-
lauben.

Formulierung als Update-Algorithmus

Der wichtigste Schritt zur Beschleunigung der Berechnungen ist die Formulierung des Problems
als sogenannter Update-Algorithmus. Die Idee eines solchen Verfahrens ist es, die Losung fiir
jeden zu einem Problem hinzugefiigten Wert inkrementell anzupassen, anstatt eine komplett neue
Berechnung auszufiihren. Im vorliegenden Fall kann durch ein solches Vorgehen die Berechnung
groker Matrizen vermieden werden. Fiir die Gleichungen 5.2 und 5.3 zeigt Abbildung 5.1 das



5.1. ERWEITERUNG UND BESCHLEUNIGUNG DER BEWEGUNGSDETEKTION 53
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Initialisiere # mit Werten, die eine ldentitatstransformation
definieren.

Y

Anwenden der durch den Parametervektor # definierten
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Abbildung 5.1: Flukdiagramm der Gauf-Newton Bewegungsdetektion.

Ablaufdiagramm der Bewegungsdetektion. Wird der Algorithmus wie gezeigt kodiert, erzeugt das
Programm zunéichst die Matrix A, welche im gewihlten Fall 7 Spalten (6 Bewegungsparameter +
Intensitétsverhéltnis) und ungefdhr 100.000 Zeilen enthélt. Diese Matrix wird nun transponiert
und mit der Originalmatrix A multipliziert; es entsteht eine 7x7 Matrix, welche invertiert werden
muf. Die Multiplikation von A’ - X resultiert in einem nur 7 dimensionalen Vektor.

Alle Zwischenergebnisse miissen jedoch nicht berechnet werden. Es erscheint sinnvoller, die Werte
von A' - A und A? - X direkt zu erzeugen. Dies kann erreicht werden, wenn man diese Berech-
nungen mit der Interpolation von Y kombiniert. Die Anzahl der zu interpolierenden Punkte Y;
ist identisch mit der Zahl der Zeilen der Matrix A. Fiir jeden Wert Y; gilt:

Y, = Az,

Die Eintriige der Matrix (A’ - A) werden nun zu Beginn mit Nullen initialisiert; danach wird fiir
die Matrix fiir jedes 7 aktualisiert:

(AtA)zk = (At'A)ik"i_Aj,i'Aj,k mit 7,k e1...7. (56)

Die Matrix (A’ - A) ist symmetrisch, so daf es nur notwendig ist die 28 Eintriige des unteren
Dreiecks zu berechnen. In der selben Art und Weise wird fiir jedes j der Vektor (A? - X) aktua-
lisiert:

(AtX>1 = (At'X>i+Aj,i'Xj- (57)

Durch die vorberechneten Gréfien ist der Parametervektor 7 mit dem folgenden Gleichungsystem

bestimmbar:

C-7 = d
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mit C = A'-Aundd= A'-X.

Die Losung dieses Gleichungsystems mit 7 Unbekannten erfordert im Vergleich zu den vorher
genannten Operationen einen zu vernachlédssigenden Anteil an der Gesamtrechenlast.

Wird der Algorithmus wie in diesem Abschnitt vorgeschlagen kodiert, kénnen Rechenzeiten von
unter 50ms pro Iteration bei einer Grofe der Matrix A von 100.000x7 erreicht werden (Datensatz:
64x64 Matrix, 25 Schichten; verwendeter Rechner: Pentium III, 1GHz Takt). Typischerweise
sind bei der Korrektur eines fMRI-Datensatzes mit relativ kleinen Kopfbewegungen bis zu 15
Iterationen pro Volumen notwendig. Eine Echtzeitverarbeitung der Daten ist also moglich, da
die Bewegungsdetektion im gewéhlten Beispiel mit ca. 750ms ungefdhr dreimal schneller als die
Datenakquisition ablduft.

Definition eines Konvergenzkriteriums

Eine weitere Beschleunigung des gesamten Ablaufs ist durch die Definition eines verbesserten
Konvergenzkriteriums moglich, so dafs eine der Problemstellung angepafte Zahl von Iterationen
verwendet wird. Es ist moglich als Konvergenzkriterium die Unterschreitung einer bestimmten
Varianzschwelle im Differenzdatensatz festzulegen:

v = 3 ((%-7) - (F7)

N —1+4
=1

Abbildung 5.2 zeigt den iterativen Anpassungsprozefs fiir eine relativ grofe Rotation von 30°.
Man kann erkennen, daft der Prozef der Anpassung im wesentlichen monoton ist. Statt also ein

Abbildung 5.2: Visualisierung des iterativen Detektionsprozesses bei einer Rotation um mehr als
30 Grad. Die Bilder zeigen eine Schicht aus einem Datensatz nach 0. ..50 Iterationschritten. Die
gestrichelte Linie zeigt die Aufsenkontur des Referenzdatensatzes.

Varianzkriterium zu verwenden, kann auch einfach die Anderung der Parameterschitzung fiir
jeden Iterationsschritt beobachtet werden. Andert sich diese Schiitzung iiber mehrere Iterationen
nicht mehr, kann man von einer Konvergenz des Problems ausgehen. In der Praxis hat es sich
bewihrt, die Iteration abzubrechen, wenn die Anderungen aller Eintrige des Parametervektors
3 mal hintereinander kleiner als 10™* Voxel bzw. Grad ist.
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Automatische Selektion einer relevanten Untermenge von Voxeln

Nicht alle Voxel in einem Datensatz tragen in gleicher Weise zu einer Bewegungsdetektion bei.
Es ist anschaulich klar, daft eine Kante mehr Information trégt als eine isointense Flache. Da die
Jacobi-Matrix Gradienten- also Kanteninformation enthélt, ist es moglich, die relevanten Teile
eines Datensatzes zu detektieren, in dem die Jacobi-Matrix spaltenweise nach der Grofse der Ein-
trage sortiert wird. Fiir jeden Freiheitsgrad werden dann mehrere tausend der groften Eintrige
identifiziert und die korrespondierenden Voxel zur Bewegungsdetektion verwendet. Ebenso ist es
denkbar, die Zeilen aus der Jacobi-Matrix zu entfernen, deren Fehlen den Wert der Determinante
von A!- A am wenigsten verindert.

Diese attraktiv erscheinenden Verfahren haben fiir die fMRI Nachteile. Abbildung 5.2 zeigt den
typischen Kontrast in einem fMRI-Datensatz; die stdrksten Kanten in den Bildern sind hier am
Rand des Gehirns sowie am Rand der Ventrikel. Beide Strukturen sind aber nicht ideal zur De-
tektion der gesamtem Gehirnbewegung geeignet. Die cerebrospinale Fliissigkeit in den Ventrikeln
pulsiert durch den Herzschlag deutlich, wodurch Anderungen der Ventrikelform verursacht wer-
den. Der dufiere Rand der Gehirns ist durch Suszeptibilitdtsartefakte beeintréchtigt. Insbesondere
im frontalen Bereich der Gehirns ist das EPI-Bild durch Stauchungen und Signalausléschungen
beeintrichtigt. Diese Artefakte treten hauptséchlich in Phasenkodierrichtung auf. Da eine La-
gednderung des Kopfes im allgemeinen auch die Richtung der Phasenkodierung beziiglich des
Gehirns dndert, werden Form und Aussehen der Artefakte modifiziert (vgl. Kapitel 9). Weiterhin
bewirkt eine Kopfbewegung auch eine Anderung des magnetischen Flusses, so daf sich die loka-
len By-Felder und damit die EPI-Artefakte verdndern. Dieser Effekt dufert sich wiederum stark
an den von Suszeptibilitdtsproblemen betroffenen Arealen. Unter Betrachtung dieser Problema-
tik erscheint es nicht sinnvoll, nur die stirksten Kanten des EPI-Bildes zur Bewegungsdetektion
heranzuziehen.

Ein weiterer wichtiger Aspekt sind die Aufenflichen eines Datensatzes. Wihrend in den einzelnen
Schichten das Mefsobjekt bei der fMRI komplett im abgetasteten Bereich liegt, ist dies in Schicht-
selektionsrichtung nicht der Fall. Oft werden nur Teile des Gehirns von der Messung erfaft. Eine
Kopfbewegung in Schichtselektionsrichtung fiithrt also dazu, daft im Randbereich Gehirnareale in
das abgetastete Volumen hinein- oder aus diesem herausfallen. Folglich miissen die anzupassenden
Datensétze im Rahmen der Bewegungsdetektion so verschoben und gedreht werden, daft Teile
der gemessenen Information aus dem Datensatz herausgeschoben werden. Ebenso gibt es Berei-
che, in denen keinerlei Information zur Verfiigung steht, weil die entsprechende Information nicht
im urspriinglichen Datensatz vorhanden ist. Solche Bereiche werden normalerweise mit Nullen
gefiillt. Korrespondieren diese Areale bei der Bewegungsdetektion allerdings mit Gehirnarealen
im Referenzdatensatz, so steigt die Differenz der Daten stark an; die Abstandsfunktion wird un-
zuldssig beeinflufst. Es hat sich in dieser Arbeit als sinnvoll herausgestellt, an den Aufsenflichen
des Datensatzes die Bereiche im Referenzdatensatz generell von der Detektion auszuschliefsen,
welche wihrend der Detektion keiner ortlich korrespondierenden Information gegeniiber stehen.

Den zuvor aufgestellten Forderungen kann recht einfach Rechnung getragen werden, wenn man
beispielsweise um den Intensitédtsschwerpunkt im Referenzdatensatz einen QQuader positioniert,
welcher ungefdhr den Bereich des Gehirns abdeckt. In den durchgefiihrten Experimenten haben
sich Quader mit 30.000 Punkten Inhalt fiir eine fMRI-Bewegungsdetektion bewihrt. Mit dieser
Untermenge von Voxeln sowie unter Verwendung des zuvor erliuterten Konvergenzkriteriums,
lassen sich mit der in diesem Kapitel beschriebenen Implementierung der Bewegungsdetekti-
on Rechenzeiten von unter 150ms pro Volumendatensatz auf den genannten Rechnersystemen
erreichen.
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5.2 Erweiterung und Beschleunigung der Interpolationsverfahren

Neben der Beschleunigung der Bewegungsdetektion ist fiir eine echtzeitfihige Bewegungskorrek-
tur eine schnelle und qualitativ hochwertige Interpolation erforderlich. In der wissenschaftlichen
Literatur der letzten Jahre wird die Losung relativ einmiitig in den k-Raum-basierten Interpo-
lationsverfahren gesehen ([EDD96|, [COX97|, [COX99], [THE9S8|, [THE0Oc|). Neben Techniken
zur Beschleunigung der sinc-Interpolation werden in den folgenden Abschnitten Methoden vor-
gestellt, die eine schnelle und artefaktarme k-Raum Interpolation ermdglichen, ohne Vorausset-
zungen an die Datenakquisition zu stellen.

5.2.1 sinc-Interpolation

Die sinc-Interpolation ist trotz ihres vergleichsweise hohen Rechenaufwands immer noch sehr
verbreitet. Es erscheint nicht moglich, dieses Verfahren mit heutigen Rechnersystemen fiir eine
Echtzeit-fMRI-Auswertung zu verwenden. Dennoch ist es mdéglich, die Berechnung durch Aus-
nutzen von Symmetrien deutlich zu beschleunigen.

Wie in Abschnitt 4.2.2 beschrieben wurde, wird bei der sinc-Interpolation der zu interpolierende
Datensatz mit einer sinc-Funktion gefaltet, wobei das Maximum der Funktion an der Stelle des zu
rekonstruierenden Gitterpunkts liegt. Um die Rechenzeit auf ein sinnvolles Maft zu beschrénken,
ist es erforderlich, die sinc-Funktion auf einen kleinen Bereich zu beschrianken, da sonst fiir die
Rekonstruktion eines einzelnen Zwischengitterpunkts jeweils der komplette Datensatz verarbeitet
werden muf. Dazu wird die sinc-Funktion gemeinhin, wie in Abschnitt 4.2.2 beschrieben, mit
einem Hanning-Fenster multipliziert. Fiir eine dreidimensionale Interpolation ergibt sich:

N N N
1 2 2 2 . .
f(ﬁE,y,Z) - Norm ‘ 3 ‘ZN kZ fA(ZAiE,_]Ay,k'AZ)
1:—5‘7:7? ——

. T Ax ‘
stnc | 7A$
S/L'nc <7r . w) . . <1 + COS <7r . l))

Ay n

) z—k-Az k

Sinc <7I' . T) . . <1 + cos <7T . E)) . (58)

Hierbei dient Norm der Normierung der Summe und entspricht obiger Summe ohne den f4-Term.

(v (v 5))

MOl — M= b= N2

Bei der Verwendung dieser Formel werden N Nachbarpunkte fiir jeweils jede Koordinate vor und
hinter dem Zwischengitterpunkt zur Rekonstruktion genutzt; also insgesamt (2 - N)3 Werte.
Aufserhalb dieses Bereichs ist das Hanning-Fenster auf Null abgefallen, so daf sich hier keine
Beitrage ergeben. Wird einfach Gleichung 5.8 fiir eine sinc-Interpolation benutzt, so miissen fiir
jeden Summanden 6 trigonometrische Funktionen berechnet werden; insgesamt sind also 6-(2-N)?
Berechnungen auszufiihren. Da die heutigen Prozessoren bis zu 150 Takte fiir die Berechnung
eines Sinuswertes benotigen, ist eine entsprechend realisierte sinc-Interpolation langsam.

Die Berechnung kann relativ einfach beschleunigt werden, in dem die zu berechnenden Sinuswerte
genauer analysiert werden (|[THE99a|). Die Sinus-Terme aus Gleichung 5.8 kénnen wie folgt

zerlegt werden:
, Tz —1-Ax
sin | ms ————
Az

= sin(w- é) - cos (- 1) —cos (wé) - sin (- 1) .
=(—1) =0
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In dieser Differenz lassen sich die trigonometrischen Faktoren sehr einfach schreiben, da i ganz-
zahlig ist. Insbesondere féllt der letzte Term komplett weg; im ersten Term ist das Argument des
Sinus von i unabhingig und muf nur einmal berechnet werden. Der Term (—1)* kann mit Hilfe
einer bitweisen UND-Verkniipfung (&) wie folgt schnell berechnet werden:

J 1 falls i gerade .
1) — .
= { —1 falls i ungerade } 2 (i&1) + 1.

Weiterhin sind fiir die sinc-Interpolation die Werte des Hanningfensters zu berechnen. Die Werte
dieses Fensters kénnen durch ein Polynom 8. Grades approximiert werden:

%- <1+cos <7r%>) ~ a-iP+b-i®+e it +d-it e

Da i ganzzahlig ist, konnen die Potenzen schnell berechnet werden. Werden die Koeffizienten
geeignet bestimmt, ist der Fehler in den Interpolationsergebnissen durch diese Approximation
kleiner als 10~%.

Aus Gleichung 5.8 ist weiterhin ersichtlich, dafs die einzelnen Zeilen nur jeweils von einer der
Variablen 4,5 oder k abhéngen. Fiir jeden zu interpolierenden Punkt kénnen die durch die drei
Zeilen entstehenden 3- (2- N) Faktoren vorberechnet werden, so daf die eigentliche Faltung ohne
aufwendige Mathematik gerechnet werden kann. Insgesamt kann die sinc-Interpolation durch die
beschriebenen Verfahren gegeniiber der direkten Implementierung von Gleichung 5.8 fiir einen
Datensatz mit 64x64x48 Voxel von 3 Minuten auf 32 Sekunden pro Volumen beschleunigt werden.

5.2.2 Fourier-Interpolation

Mit Hilfe der Fourier-Interpolation ist es moglich, die notwendigen Berechnungen fiir den o.g.
Datensatz nochmals ungefdhr um einen Faktor 90 zu beschleunigen und damit erheblich schneller
auszufithren als heutige MR-Systeme Daten akquirieren konnen (vgl. Abschnitt 5.3). Dies erlaubt
zum einen eine Bewegungskorrektur in Echtzeit bei den heute verwendeten Matrixgrofen (642
und 128?) ohne weitere Einschrinkungen an das MeRprotokoll. Zum anderen kann die Aufga-
be der Bewegungskorrektur beispielsweise vom Bildrekonstruktionsrechner des MR-Gerédtes mit
ausgefithrt werden; ein eigenes Rechnersystem nur fiir die Zwecke der Echtzeit-fMRI ist nicht
mehr notwendig.

Schnelle Fouriertransformation reeller Daten

Fiir die Bewegungskorrektur von fMRI-Daten werden die rekonstruierten Betragsbilder benutzt.
Die Eingangsdaten fiir die Interpolation sind also reell. Um eine Interpolation im k-Raum durch-
fiihren zu konnen, werden zur Transformation der Daten FFT-Algorithmen eingesetzt. Ublicher-
weise sind diese Algorithmen so beschrieben und implementiert, daft komplexe Daten transfor-
miert werden. Fiir den Fall reeller Eingangsdaten bedeutet dies, daft die Halfte der Daten Null
ist. Es ist bekannt, daf die FFT von n reellen Datenpunkten durch eine komplexe FFT der Liange
Z implementiert werden kann (z.B. [BRI74], [PRE92]). Diese Technik reduziert die Rechenzeit

2
fiir eine Fourier-Interpolation fast um die Hélfte.

Rotation und Translation nicht-isotroper Datensitze

In Kapitel 4 sind zwei Verfahren fiir eine Fourier-Interpolation von fMRI-Daten vorgestellt wor-
den ([EDD96|, [COX99]). Beide Techniken haben den Ansatz, Rotationen durch Scherungen
darzustellen, gemeinsam. Allerdings haben beide Verfahren erhebliche Nachteile.
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Die von Cox eingefiihrte Methode verwendet dreidimensionale Scherungsoperationen zur Darstel-
lung der Rotation auch fiir den Fall nicht-isotrop gemessener Daten. Allerdings divergiert diese
Darstellung fiir bestimmte Rotationen, so daf es erforderlich ist, die Permutation der Scherungs-
operationen zu finden, welche die geringsten Scherungsparameter verwendet. Insgesamt stellt
diese Methode keine befriedigende Losung des Problems dar, da im Vergleich zum Verfahren
von Eddy grofe Scherungsparameter verwendet werden miissen. Im weiteren Verlauf der Ar-
beit wird gezeigt, daft dies nachteilig ist, weil die Gréfse der Scherungsparameter die Stérke der
Interpolationsartefakte bedingt.

Die von Eddy fiir die fMRI propagierte Methode behandelt in ihrer urspriinglichen Form nur
den Fall einer zweidimensionalen Bewegungskorrektur. Die Erweiterung auf drei Dimensionen ist
trivial, in dem der zu drehende Datensatz sukzessive mit Hilfe von zweidimensionalen Rotationen
um alle drei Koordinatenachsen gedreht wird. Dieses Verfahren hat zwar den Vorteil, die auszu-
fiihrende Rotation durch kleine Scherungen zu realisieren, allerdings funktioniert dies, wie haufig
in der Literatur beméngelt wird (z.B. [COX99]), nur im Fall isotrop gemessener Daten (d.h.
kubischer Voxel). Im Prinzip ist es zwar denkbar, die fMRI-Daten immer so zu akquirieren, daf
diese Voraussetzung erfiillt ist, allerdings wére diese Limitation gegen die {ibliche Verfahrensweise
bei MR Untersuchungen kaum durchzusetzen.

Im folgenden wird eine einfache Erweiterung des Verfahrens von Eddy fiir den Fall nicht-isotroper
Voxel erldutert, welche in [THEO0Oc| publiziert wurde. Sei zun#chst ein zweidimensionaler Da-
tensatz gegeben, dessen Voxel die Kantenlingen a,b haben. Um das Verfahren der Fourier-
Interpolation wie in Abschnitt 4.2.3 beschrieben anwenden zu konnen, ist es erforderlich, den
Datensatz so zu verzerren, daf ein isotropes Gitter vorliegt:

(v) = (57 0)-(0)

In diesem isotropen Gitter kann die Rotation der gemessenen Daten um den Winkel ¢ mit Hilfe
des Eddy-Verfahrens erfolgen; anschliefend wird das nicht-isotrope Gitter wiederhergestellt:

< Lrot > .

Yrot
1 _ P _ P
- 0 ‘ 1 tan 5 ‘ ‘1 0 . 1 tan 3 v 0 (5.9)
0 1 0 1 sing 1 0 1 01

~ (. ~/

-~

Verzerrung Rotation Entzerrung
x
_ < cos(¢)  —y -sin(p) ) _ < z )
~ \ v -sin(p) cos(¢p) y )

Im Prinzip ist die direkte Anwendung von Gleichung 5.9 zwar mdglich, aber wenig sinnvoll. Der
Vorgang der Verzerrung, der zweimal durchgefiihrt wird, erfordert selbst wieder eine Interpo-
lation, da Zwischengitterpunkte berechnet werden miissen. Um eine hohe Ergebnisqualitit zu
erzielen, miifte hierfiir z.B. eine sinc-Interpolation verwendet werden; dann konnte aber direkt
das komplette Interpolationsproblem mit dieser relativ langsamen Technik gelost werden. Es ist
jedoch moglich, die komplette in Gleichung 5.9 angegebene Transformation als Produkt dreier
Scherungen darzustellen:

Trot B 1 —%-tan% . 1 0\ 1—%-tan% (=
Yrot B 0 1 v-singp 1 0 1 Y

- (i ) () e
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Also kann ein nicht-isotrop gemessenen Datensatz ebenso wie ein isotroper mit drei Scherungen
gedreht werden. Eine Interpolation auf ein isotropes Abtastgitter ist nicht notwendig. Eine Er-
weiterung dieses Verfahrens auf drei Dimensionen kann nun wieder durch sukzessive Rotation
des Datensatzes um alle drei Koordinatenachsen erfolgen. In der weiteren Beschreibung wird zur
Vereinfachung von dem fMRI-typischen Fall ausgegangen, daf die Schichtdicke ungleich der Vo-
xelkantenlénge in der Schicht ist, hingegen die Abtastung innerhalb einer Schicht isotrop erfolgt.
Eine dreidimensionale Rotation eines Datensatzes erfordert nach dem beschriebenen Verfahren
9 Scherungsoperationen, bei denen Fouriertransformationen in jeder Koordinatenrichtung mehr-
fach ausgefiihrt werden. Allerdings ist die Anzahl der Transformationen in jede Richtung nicht
identisch, da eine zweidimensionale Rotation zwei Scherungen in x-Richtung (1. und 3. Matrix
in Gleichung 5.10) und nur eine Scherung in y-Richtung (2. Matrix in Gleichung 5.10) erfordert.
Vom mathematischen Standpunkt aus, sind alle Scherungen im Prinzip identisch; sie erfordern
den gleichen Aufwand. Tatsdchlich sind die Rechenzeiten fiir Scherungen in unterschiedlichen
Koordinatenrichtungen stark unterschiedlich. Dieses Faktum ist durch die Architektur der heu-
tigen Computer bedingt. Speicherzugriffe in ein kleines Segment des Speichers kénnen durch
die sogenannten Caches sehr schnell durchgefiihrt werden; Zugriffe iiber einen grofsen Speicher-
bereich sind verhéltnisméfig langsam. Ein wiirfelférmiger Tensor T}, . mit der Kantenlédnge L
wird beispielsweise folgendermafien im linear adressierten Speicher abgelegt:

Tyy. = Inhalt von Adresse((z-L+vy)-L+z).

Somit liegen also die Werte Ty, , und Ty, . im Speicher direkt nebeneinander, wohingegen
die Werte Ty, , und T y 11 L? Eintrige auseinander liegen. Um eine Scherung durchzufiihren,
miissen einzelne Zeilen in den verschiedenen Richtungen aus dem dreidimensionalen Datensatz
herauskopiert, mit Hilfe des Fourier-Shift-Theorems verschoben und wieder zuriick geschrieben
werden. Um eine mdglichst schnelle Berechnung zu erméglichen, ist es deshalb lohnenswert, die
notwendigen Scherungen so auszusuchen, daf moglichst wenige Scherungen iiber die ungiinstig
im Speicher angelegte Koordinate durchgefiithrt werden miissen. Es ist moglich, die Anzahl der
Scherungsoperationen fiir die komplette 3D-Rotation in z-Richtung auf 2 und in y-Richtung auf 3
zu reduzieren, wihrend in der am schnellsten berechnenden x-Richtung 4 Scherungen stattfinden.

Parallele Filterung sowie Interpolation von Rotationen und Translationen

Da in jeder Koordinatenrichtung Scherungsoperationen stattfinden, ist es mdglich, die fiir eine
Darstellung einer Transformation eines starren Koérpers notwendigen Translationen entlang der
Koordinatenachsen parallel zur Rotationsinterpolation durchzufithren. Nach dem Fourier-Shift-
Theorem muf dazu nur ein weiterer linearer Phasenfaktor mit den k-Raum Daten multipliziert
werden. Allerdings ist in diesem Zusammenhang zu beachten, daf die Translationsoperationen
nicht in jedem Fall mit den Scherungsoperationen vertauschen. Weiterhin vertauschen die Ro-
tationsoperation nicht. In dieser Arbeit wird folgende iibliche Konvention fiir aktive Transfor-
mationen verwendet: 1. Rotation um x-Achse (pos. Drehsinn); 2. Rotation um y-Achse (neg.
Drehsinn); 3. Rotation um z-Achse (pos. Drehsinn); 4. Translationen. Im folgenden werden alle
Vektoren und Matrizen um eine Dimension erweitert, um Translationsoperationen in der Trans-
formationsmatrix darstellen zu kénnen. Die nun festgelegte Transformation hat explizit folgende

Form:
z’ 1 0 0 Az cos(¢>) —sin(¢=) 0 O
y' _ 0 1 0 Ay sin(d=) cos(d=) 0 0 511
2’ - 0 0 1 Az | 0 0 1 0 (5.11)
1 0 0 0 1 0 0 0 1
0 0

cos(¢z) —sin(¢a)

cos(dy) 0 sin(dy)
0 1 0

0 sin(¢z)  cos(da)
0 0 0

—sin(dy) cos(dy)
0 0

= OO0Oo
=000

I

a8
N—

OO O+
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Mit Hilfe von 9 Scherungsoperationen kann diese Transformation wie folgt dargestellt werden:

1 —tan%s 0 Az+Ay-tan® 1 0 0 o 1 —tan%z 0 o0

0 1 0 0 . sing 1 0 Ay . 0 1 0 0 (5.12)
0 0 1 0 0 0 1 o0 0 0 1 0 -
0 0 0 1 0 0 0 1 0 0 0o 1

1 0 tan¢Ty —Az tand)Ty 1 0 0 1 0 tan¢7y 0

0 1 0 0 . 4 10 0 o1 0 0

0 o0 1 0 —singy 0 1 Az 0 0 1 0

0 0 0 1 0 0 0 1 0 o0 0 1

10 0 0 1 0 0 o 1 0 0 0

0 1 —tandz o | | O 1 0 | o 1 —tandz o

0 o 1 0 0  singg 1 0 0 0 1 0 .

0 o0 0 1 0 0 0 1 0 o 0 1

In diesen 9 Transformationen werden Scherungen und Translationen parallel durchgefiihrt, wobei
die Translationen immer in Scherungsrichtung durchgefiihrt werden. Dies ermdglicht die Realisie-
rung jeder der obigen Transformationen durch einmalige Anwendung des Fourier-Shift-Theorems
in einer Koordinatenrichtung. In Gleichung 5.12 sind bereits die Korrekturterme enthalten, die
aufgrund der Nichtvertauschbarkeit von Scherungen und Translationen notwendig sind (siehe
Matrix 1 und 4).

Mit Hilfe des dargestellten Verfahrens kann das Interpolationsproblem fiir Bewegungen eines
starren Korpers effizient gelost werden. Oft sollen die fMRI-Daten vor der statistischen Aus-
wertung rdumlich gefiltert werden. Es bietet sich an, diesen Nachverarbeitungsschritt mit der
Fourier-Interpolation zu verkniipfen. Da im Rahmen der Interpolation Fouriertransformationen
in alle Koordinatenrichtungen ausgefiihrt werden, kann parallel zur Manipulation der Phasenin-
formation der Betrag entsprechend einem Filterfenster (iiblicherweise eine Gauft Glockenfunkti-
on) manipuliert werden. In dieser Implementierung erfordert die zusétzliche Filterung der Daten
praktisch keinerlei zusétzliche Rechenzeit.

Vermeidung von Gibbs-Artefakten

Sowohl bei der Fourier-Interpolation als auch bei der sinc-Interpolation werden die abgetasteten
Bilddaten als zyklisch betrachtet. Fiir die sinc-Interpolation bedeutet dies, daf Teile des Fal-
tungskerns, die beispielsweise links das abgetastete Bild verlassen, von rechts wieder einfalten.
Betrachtet man die MR-Bilddaten innerhalb einer Schicht, so entspricht dieses Verhalten dem
der Bilddaten' und ist somit korrekt. In Schichtrichtung ist dieses Verhalten von Fourier und
sinc-Interpolation jedoch nicht wiinschenswert; es kann sogar zu massiven Bildartefakten fiihren.
Durch die zyklische Betrachtung der Daten entsteht eine kiinstliche Kante zwischen den Daten
der obersten und untersten Schicht. Wird nun beispielsweise der Datensatz nach unten verscho-
ben, so erscheint die Information, die das Volumen nach unten verlaftt, wieder in den oberen
Schichten.

Desweiteren kénnen an der kiinstlichen Kante Interpolationsartefakte entstehen. Das Spektrum
einer Kante, also ein Sprung in der Signalintensitdt von einem Bildbereich zum anderen, wird
durch ein Gemisch aller - insbesondere auch der hohen - Ortsfrequenzen reprisentiert. Durch
eine Verschiebung um Bruchteile eines Voxel, kann die Nyquistfrequenzkomponente nicht immer
erhalten werden (vgl. Abschnitt 7.1), so daf eine Intensitdtsschwankung von einem Voxel zum
néchsten in die Daten eingeprigt wird. Dieser Effekt wird als Gibbssches Phinomen bezeichnet.

'Dies ist strenggenommen nur unter der Voraussetzung richtig, daR kein Oversampling (Uberabtastung der Da-
ten) verwendet wird. Wird dennoch Oversampling verwendet, ist die Abweichung innerhalb der Schicht vernach-
lassigbar, da das Gehirn bei sinnvollen Schnittfithrungen nicht aus dem rekonstruierten Bildbereich herausragt.
Im Randbereich der Bilder liegt damit nur Rauschen vor.
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Im Fall einer zum Stimulus korrelierten Patientenkopfbewegung in Schichtrichtung entstehen so
stimuluskorrelierte Gibbs-Artefakte. Insbesondere bewirkt der oszillierende Charakter des Arte-
fakts schichtweise abwechselnd positive und negative Beitrige zur Bildinformation, so dafs die
duferen Schichten als positiv und negativ aktiviert erscheinen. Daf die entstehenden Artefakte
aber nicht nur die Randschichten betreffen, sondern auch in zentralen Schichten auftreten, ist in
Abbildung 5.3 zu erkennen.?

Abbildung 5.3: Ergebnis der Analyse eines fMRI-Datensatzes ohne (links) und mit (rechts) Ver-
meidung von Gibbs-Artefakten. Das linke Bild zeigt das erwartete oszillierende Muster an feh-
lerhaften Aktivierungen bis in die zentralen Schichten; die tatsdchlichen Aktivierungen in den
motorischen Arealen sind gegeniiber der rechten Darstellung deutlich reduziert.

Es ist evident, dak ein von Gibbs-Artefakten betroffenes Ergebnis gegebenenfalls schlechter als
eine nicht bewegungskorrigierte Auswertung ist. Zur Vermeidung der Problematik mufs die Kante
eliminiert bzw. in einen nicht sichtbaren Bereich verschoben werden. Bei der sinc-Interpolation ge-
schieht dies durch Abbruch der Faltung am Rand des Datenquaders. Bei der Fourier-Interpolation
ist es erforderlich, innerhalb des Algorithmus mit zusétzlichen Schichten zu arbeiten. Dazu er-
weitert man den Datenquader in Schichtrichtung auf eine grofere Zweierpotenz und plaziert die
Daten im Zentrum. Die Rédnder werden gefiillt, in dem die oberste bzw. unterste Schicht bis zum
Rand des groferen Quaders fortgefithrt werden. Normalerweise sind 16-32 zusédtzliche Schichten
ausreichend, um den Gibbs-Artefakt in die zusétzlichen Schichten zu verschieben. Durch dieses
Verfahren wird zwar mehr Rechenzeit bendtigt, allerdings ist der Mehraufwand durch eine er-
hebliche Ergebnisverbesserung (sieche Abbildung 5.3 rechts) gerechtfertigt; eine Berechnung der
Ergebnisse inklusive Bewegungskorrektur in Echtzeit ist weiterhin problemlos moglich.

5.3 Geschwindigkeit der Korrektur

Die Zeit, die fiir die Korrektur eines Volumendatensatzes bendétigt wird, ist von dessen Auflo-
sung abhéngig. Aufgrund der unterschiedlichen Iterationstiefen der Bewegungsdetektion spielt
aber auch die Grofe der Bewegungen eine Rolle. Fiir die angegebenen Zahlen wurden fMRI-

2MeRparameter: 60 Messwiederholungen in 3 Minuten, 16 Schichten, VoxelgroRe [mm3] 3x3x3.75, abwechselndes
links/rechts Fingertapping, Bewegungskorrektur mit Fourier-Interpolation, 3D Gauffilter Breite 6mm, Student’s
t-Test, Signifikanzschwelle |t| > 3.
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Datensitze aus Probanden- und Patientenmessungen verwendet, damit in der Praxis relevante
Daten ermittelt werden kdnnen.

Es wurden folgende Zeiten fiir die Korrektur eines Volumendatensatzes (Rechner: Pentium ITI,
1GHz Takt) ermittelt:

Rechenzeit/Volumen | 16 Schichten | 64 Schichten
642 Matrix < 200ms < 500ms
1282 Matrix < 500ms < 1450ms

Geht man von einem leistungsféhigen 1, 57 Magnetresonanztomographen aus, so kénnen bei einer
Echozeit von Tr = 50ms folgende Mefszeiten zur Akquisition eines Volumens erreicht werden:

Mefzeit /Volumen | 16 Schichten 64 Schichten
Anteil d. Korrektur in %
642 Matrix 1350ms| < 15% | 5400ms| < 10%
1282 Matrix 1900ms| < 25% | 7600ms| < 19%

Es ist erkennbar, daft die Korrektur erheblich schneller berechnet werden kann als die Messung
abléuft. Der Echtzeitanspruch der Korrektur kann damit gewihrleistet werden. Aufféllig ist, dafs
die Rechenzeit des Algorithmus gegeniiber der Mefizeit fiir grofere Schichtanzahlen fillt. Die
Bewegungsdetektion bendtigt aufgrund ihrer Beschrankung auf eine Untermenge von Voxeln bei
jeder Auflosung ungefihr dieselbe Rechenzeit. IThr Anteil an der Gesamtzeit wird damit bei hohe-
ren Schichtzahlen immer geringer, wihrend der Aufwand fiir die Interpolation mit der Auflésung
skaliert.

Wechselt man die Matrixgrofe von 642 auf 1282, so steigt der Aufwand hingegen an. Dies ist durch
den geringen zeitlichen Zusatzaufwand fiir eine Auflésungsverbesserung bei EPI zu erklédren. Weil
unter Beibehaltung der Echozeit bei der echoplanaren Bildgebung die Hélfte des Auslesezuges
zur Mekzeitverlangerung beitragt, konnen in einer nur 40% langeren Zeit 4 mal mehr Daten
aufgenommen werden.



Kapitel 6

Genauigkeit bildbasierter
Bewegungsdetektionsmethoden

Obwohl retrospektive Korrekturverfahren seit mehr als 6 Jahren fiir die fMRI diskutiert und stetig
verbessert worden sind, sind Angaben iiber die Genauigkeit der verwendeten bildbasierten De-
tektionsmethoden in der Literatur nur an wenigen Stellen zu finden ([JOS99], [FRI95a], [JTA95]).
Desweiteren variieren die Angaben um mehr als eine Grofenordnung und basieren auf Simulatio-
nen sowie Plausibilitdtsabschdtzungen. Genauigkeitsangaben aufgrund von MR-Messungen mit
tatséchlichen Objektbewegungen fehlen bisher ganz.

In der Literatur wird haufig das Verhéltnis von Signal zu Rauschen (SNR) als limitierender Fak-
tor fiir die Bewegungsbestimmung vermutet, in Diskussionen iiber Genauigkeit analysiert und zur
Priifung der Stabilitit von Verfahren verwendet (z.B. [FRI9a|, [COX96], [EDD96]). Deswegen
wurde im Rahmen dieser Arbeit ein Modell zur Beschreibung der Auswirkungen von statisti-
schem Rauschen auf die Genauigkeit der Bewegungsdetektion entwickelt, welches im folgenden
vorgestellt wird. Mit Hilfe der mathematischen Beschreibung kénnen simulierte Daten analysiert
und die Validitdt des Modells verifiziert werden.

Im dritten Teil dieses Kapitels werden Ergebnisse iiber die Genauigkeit bei realen Bewegungen
von Phantomen im Mefbetrieb vorgestellt, welche auch unter [THEO1c| publiziert wurden. Diese
Daten demonstrieren einerseits, dafs eine Korrekturgenauigkeit von ca. 200um fiir fMRI-typische
Bewegungen erreicht werden kann. Andererseits wird hier deutlich, dafs das SNR nicht der ent-
scheidende Faktor fiir die Limitation der Detektionsgenauigkeit in der fMRI ist.

6.1 Theoretische Betrachtung von statistischem Rauschen

Im folgenden wird ein einfaches Modell zur Beschreibung der Wirkung von statistischem Rau-
schen auf eine Bewegungsdetektion vorgestellt, welches im Rahmen dieser Arbeit entwickelt wur-
de. Dieses soll dazu dienen, die Einfliisse von statistischem Rauschen auf die Bewegungsdetektion
zu charakterisieren. Der Einfachheit halber wird dazu zunéchst von dem Problem einer Transla-
tionsbestimmung ausgegangen.

Bereits mehrfach wurde in dieser Arbeit der Ansatz verwendet, daft Translationen im Bildbereich
durch eine zusitzliche lineare Phase im k-Raum dargestellt werden konnen (siehe Gleichung 4.5).
In der Phasendifferenz zwischen zwei Datensétzen ist also die Positionsverdnderung des Objekts
enthalten. Geht man davon aus, daf die Position des Objekts zwischen zwei Akquisitionen unver-
dndert ist, so wird bei der Anwesenheit von Rauschen an einem bestimmten Punkt im k-Raum
ein Phasenwinkel ¢ detektiert (siehe Bild 6.1).

Dabei sei A ein Vektor in der komplexen Ebene, R der Vektor des Rauschens im Winkel a zu A

63
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Abblldung 6.1: k-Raum Betrachtung zum Rauschen: erd ein Vektor A durch einen Rauschvektor
R verdndert, so ergibt sich ein Winkel ¢ zwischen A und dem resultierenden Vektor A’. Da bei
statistischem Rauschen alle Phasenwinkel « mit gleicher Wahrscheinlichkeit vorkommen, wird
eine Kreisfliche abgedeckt.

und A der resultierende Vektor. Liege der Vektor A als Konvention in y-Richtung:

g:A.<(1)).

Der Vektor A’ ergibt sich durch Addition des Rauschens mit der Amplitude R im Winkel a:

# = (o) ()

Der Winkel ¢ kann nun mit Hilfe des Skalarprodukts ausgedriickt werden:

A-A
sin(gp) = —
A - A7)
Durch Einsetzen erhdlt man den Ausdruck:
sin(¢) = A+ R - cos(a)
VAZ+2-A-R-cos(a) + R?
A .
=¢ = sin! + R cos(a) . (6.1)
VA2 +2-A-R-cos(a) + R?

Geht man davon aus, daft ein statistisches Rauschen vorliegt, so sind alle Winkel a gleichermafen
wahrscheinlich. Weiterhin sollen in diesem Modell die Rauschvektoren R’ = 0... R gleichverteilt
auftreten. Bei einer Bewegungsdetektion werden statistische Methoden verwendet, um die Infor-
mation vieler Punkte miteinander zu kombinieren. Zur Bestimmung des mittleren Fehlers fiir alle
moglichen Werte von o und R ist deshalb eine Integration iiber diese Variablen notwendig.

Da fiir Gleichung 6.1 sowohl fiir die Integration iiber R als auch iiber « keine Stammfunkti-
on gefunden werden konnte, wird zunéchst eine Taylorentwicklung 4. Ordnung des Ausdrucks
?(A, R, @) nach dem Rauschen R durchgefiihrt. Dieser Ausdruck hat - etwas zusammengefafst -
die folgende Form:

[(2 -sin Tt (%) - 71') S A8 % —-2.R%2.A- ﬁ . (1 - cos2(a)) +2-R3. ﬁ . (cos(a) - cosg(a)):|

2 A3 . [ B2:sin2(a)
Az
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Da R > 0und A > 0 kénnen die entsprechenden Wurzeln iiber Quadraten sowie Betrége entfernt
werden. Damit ergibt sich der Term:

sin(a)| - R
(A, R,a) = % (A= R-cos(a)). (6.2)
Die Giite der Ndherung 6.2 gegeniiber dem urspriinglichen Arcussinus-Term 6.1 nimmt mit wach-
sendem Rauschen R ab. Abbildung 6.2 zeigt das Verhalten beider Terme fiir alle Werte des

0.25

T 1 T T 1 T
= Arcussinus-Term
e+ Taylorndherung
02 1

01— -

0.05— -

resultierende Trand ationsphase @ [radl

0 1 | 1 1 | 1
0 1 2 3 4 5 6

Phasenwinkel o des Rauschvektors R [rad]

Abbildung 6.2: Vergleich der Taylorndherung mit dem Arcuscosinus-Term bei einem SNR von 5.
Die Abweichung liegen im Promillebereich. Da die Approximation fiir héhere SNR-Werte besser
wird, ist die Taylorentwicklung fiir fMRI-typische Bilder (SNR > 20) gut erfiillt.

Winkels « fiir ein SNR von 5. Dieser SNR-Wert liegt, verglichen mit dem typischen SNR der
EPI-Daten (SNR > 20), recht niedrig und zeigt die Validitat der Approximation. Fiir Win-
kel nahe @ = 0 und a = 7 sind die Abweichungen gering, da hier der Sinus (und damit auch
der Arcussinus) nahezu linear ist. Die maximalen Abweichungen liegen erwartungsgemifs etwas
iberhalb von a = § bzw. unterhalb von a = 37” Bei diesen Werten bildet der resultierende
Vektor A’ eine Tangente an den Kreis der moglichen Rauschvektoren R (sieche Abbildung 6.1).
Im gewahlten Beispiel liegt die Abweichung in diesen Extremféllen unter 1 Promille.

Aus der Abbildung ist weiterhin erkennbar, dafs die resultierende Translationsphase spiegelsym-
metrisch beziiglich des Winkels « um 7 ist. Anschaulich entsprechen die zueinander symmetri-
schen Bereiche dem linken bzw. rechten Halbkreis in Abbildung 6.1. Weil der Sinus im Bereich
von 0. .. 7 positiv ist, kann der Betrag in Gleichung 6.2 bei einer Integration iiber diesen Bereich

weggelassen werden; damit ergibt sich fiir eine Integration iiber a und R:
R 27
san = [ [7 oA R apdaar
o Jo

R T o !
= /0 2-/0 %#-(A—R'-cos(a))dad}%'

B /R cos®(a) - R _ 2-cos(a) - R " dR'
=/ A2 A
0

R /
- / PR

0 A

2

- 9 B (6.3)

T
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Gleichung 6.3 ist, trotz der geringen Ordnung der verwendeten Taylornéherung, eine recht gute
Approximation an die tatsiichliche Losung. Dies kann mit Hilfe einer numerischen Integration! des
urspriinglichen Arcussinus-Terms (Gleichung 6.1) fiir R = 1 visualisiert werden. Der Vergleich in

04 T T T T T T T

=== Numerische Integration
=== Taylorndherung

03 [~

02 [~

mittlerer Phasenfehler [rad]

08 [~

06 [~

04—

Abweichung der Naherung [%)]

Abbildung 6.3: Vergleich der Taylorndherung mit einer numerischen Integration des Arcuscosinus-
Terms fiir R = 1 (oben). Die Abweichung der integrierten Taylorndherung (unten) liegen unter
1 Prozent.

Abbildung 6.3 zeigt eine sehr geringe Abweichung von weniger als 1 Prozent zwischen integrierter
Taylornéherung bis hin zu einem NSR-Wert von 0,4 (Noise to Signal Ratio; NSR = ﬁ) Fiir
typische NSR-Werte bei der fMRI (NSR < 0.05) ist die Differenz sogar geringer als 0,2 Promille.
Die Grofse des Signalvektors A ist von der k-Raum Position und der konkreten Form der fourier-
transformierten Daten abhingig; die mittlere Grofe des Rauschvektors R sowie dessen Phase a
ist im gewédhlten Modell des Rauschens unabhéngig von k. Da typische Spektren in der MR ein
hyperbolisches Abfallverhalten bei héheren Frequenzen zeigen, gibt es Punkte im k-Raum, wel-
che relativ hohe NSR-Werte erreichen. Diese Punkte enthalten grofitenteils Rauschen und kaum
sinnvolle Information. Deswegen werden - alleine schon zur Beschleunigung der Berechnungen -
fiir eine Bewegungsdetektion nur die Punkte verwendet, die ein ausreichendes Signal gegeniiber
dem Rauschen haben. Bei Bild- wie k-Raum-basierten Bewegungsdetektionen geschieht dies im
allgemeinen durch ein Schwellwertverfahren (vgl. auch Abschnitt 5.1.2). Es kann also davon aus-
gegangen werden, dafs die Verwendung der Taylorapproximation fiir die zur Bewegungsdetektion
verwendete Information gerechtfertigt ist.

Das Ergebnis der Integration der Taylorndherung (Gleichung 6.3) ist bemerkenswert. Der mittlere
Phasenfehler pro Kreisflache ist auch fiir hohe NSR-Werte von 0,4 in guter Ndherung unabhingig
von R. Man kann also vereinfacht davon ausgehen, daf jeder mogliche Rauschvektor R bei einer
Gleichverteilung denselben Beitrag zum mittleren Phasenfehler liefert. Eine andere statistische

'Die numerische Integration wurde mit Hilfe des Programmes Mathcad 8, MathSoft Inc. nach der offenen
Romberg-Methode durchgefiihrt. Nihere Informationen dazu kénnen beispielsweise in [PRE92] gefunden werden.
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Verteilung der Rauschamplituden R beispielsweise nach einer Gauft’schen Normalverteilung, kann
als Summation vieler schmaler Kreisringe mit unterschiedlicher Wahrscheinlichkeit aufgefatt wer-
den. Die gednderte Verteilung kann somit durch eine zusitzliche Proportionalitétskonstante in
Gleichung 6.3 in das Modell integriert werden. Die Proportionalitét zu %2 bleibt jedoch bestehen.
Nach dem Fourier-Shift-Theorem (Gleichung 4.5) bewirkt die Multiplikation eines linearen Pha-
senfaktors ¢(Az) im k-Raum eine Translation Ax:

oAz JEEERE (6.4)
= Az x ¢(Ax).

Somit gilt fiir die fehlerhaft als Translation interpretierte Phase aus Gleichung 6.3:

R2
AxFehler X I
N2

:>Axpehler X ? (6.5)

Im letzten Schritt wurden die k-Raum-Gréfsien R und A durch die aufgrund der Linearitdt der
Fouriertransformation proportionalen Ortsraumgrofen N und S (Noise und Signal) ersetzt. Es ist
also zu erwarten, daft der Fehler in der Bewegungsdetektion Az pepier aufgrund eines statistisches

. N2 .
Rauschens linear mit % anwachst.

6.2 Simulation zur Abhangigkeit von Genauigkeit und Rauschen

Das im letzten Abschnitt entwickelte Modell soll nun fiir den Fall von rein statistischem Rauschen
iiberpriift werden. Um dabei von Effekten der MR-Bildgebung sowie apparativen Einfliissen frei
zu sein und nur die Effekte von rein statistischem Rauschen zu analysieren, ist es sinnvoll, die
notwendigen Daten mit Hilfe eines Rechners zu generieren.

Dazu wurde ein fMRI-Datensatz mit 60 Volumenabtastungen? verwendet. Aus jeder der Voxel-
zeitreihen wurde der Mittelwert berechnet und dieser in die komplette Zeitreihe eingetragen.
Der Datensatz enthielt damit 60 Mal exakt identische Daten. Die so erzeugten Daten enthalten
zwar Rauschen, dieses ist jedoch in jedem Volumen identisch und kann somit im folgenden als
Bildinformation angesehen werden. Es liegt also ein Datensatz vor, der als frei von Rauschen
interpretiert werden kann und die spektralen Figenschaften eines fMRI-Datensatzes aufweist.
Die einzelnen Volumina wurden in einem ersten Datensatz in aufsteigender Reihenfolge um je-
weils 0,075mm verschoben und in einem zweiten Datensatz um 0,05° gedreht. Damit wurden
Bewegungen in einem Bereich von 0...4,425mm sowie 0°...2,95° gleichmé&fig abgedeckt, wel-
cher deutlich grofer ist als typische Bewegungen bei fMRI-Untersuchungen.

Dieser Datensatz wurde nun kiinstlich verrauscht, so daf Daten mit 7 unterschiedlichen SNR-
Werten von ca. 3 bis 1600 zur Verfiigung standen. Fiir die Erzeugung des Rauschanteils wurden
gleichméfig verteilte negative und positive Zufallszahlen erzeugt und zu den Bilddaten addiert.
Anschliefsend wurden negative Werte durch Betragsbildung entfernt, um ein Betragsrauschen zu
simulieren. Bei der Erzeugung der Zufallszahlen ist zu beachten, daf einfache Zufallszahlengene-
ratoren, wie sie beispielsweise in den meisten ANSI C-Compilern zur Verfiigung stehen, in diesem
Fall wenig geeignet sind. Die generierten Werte weisen in den meisten Fillen eine zu starke Sy-
stematik auf?®. Deshalb wurde ein von Knuth vorgeschlagener Algorithmus verwendet, der diese

*Matrix 1282, 16 Schichten, FoV 192 mm, Schichtdicke 3,75mm , zur 3D-Detektion verwendete Punkte: 13.824

3Beispielsweise erzeugt ein verbreiteter Redmonder C-Compiler Zahlen zwischen 0 und 32767. Ein einfacher
Test beweist die Unzulédnglichkeit: Man erzeuge eine Zufallszahl zwischen 0 und 65535, indem man jeweils die
unteren 4 Bit nacheinander erzeugter Zufallszahlen aneinanderfiigt. Erzeugt man so 100 Mal 65536 Zufallszahlen,
so werden iiber 25000 Zahlen (38% !) niemals erzeugt. Der Knuth’sche Generator besteht diesen Test und erzeugt
(mit extrem hoher Wahrscheinlichkeit) alle Zahlen.
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Schwichen nicht aufweist (Details kénnen beispielsweise in [PRE92] gefunden werden).
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Abbildung 6.4: Tatséchliche und detektierte Translation (links) bei relativ starken Rauschen
(SNR = 8). Die Simulation erscheint kompatibel zur Modellvorstellung: Die Abweichungen der
Bewegungsdetektion sind nicht systematisch und unabhéingig von der Grofe der Translation.

Analysiert man die detektierten Bewegungsparameter fiir verschiedene SNR-Werte, so faillt qua-
litativ die erwartete Verschlechterung der Detektion mit steigendem Rauschen auf. Wie in Ab-
bildung 6.4 erkennbar ist, sind die Abweichungen der detektierten Bewegungsparameter auch
bei Bewegungen von mehreren Millimetern und einem relativ geringen SNR-Wert von 8 nicht
von der Grofe der Translationen abhingig. Dieselbe Aussage trifft auf die Rotationsparameter
und die anderen analysierten SNR-Werte zu, so daf die Modellannahme der Unabhéngigkeit des
Detektionsfehlers von der Grofe der Bewegungsparameter gerechtfertigt erscheint.

Berechnet man fiir jeden SNR-Wert die Standardabweichung der Abweichung der jeweils 60
Translations- bzw. Rotationsbestimmung und trégt das Ergebnis gegen N?Q auf, so erhélt man
den in Abschnitt 6.1 aus dem Modell hergeleiteten linearen Zusammenhang. Betrachtet man das
Verhalten der Bewegungsdetektion anhand eines Datensatzes mit steigendem Rauschen, so ergibt
sich aus Modell wie Simulation ein quadratischer Zusammenhang zwischen NSR und Genauigkeit
(Abbildung 6.5).

Das Modell paft mit den Ergebnissen der Simulation fiir die hdheren NSR-Werte gut zusammen.
Auffillig ist jedoch, dafs es einerseits eine Verschiebung der Gerade bzw. Parabel gibt; die mit Hilfe
einer linearen Regression bestimmte Verschiebung ist fiir Translationen als auch fiir Rotationen
in einem mehr als 3o grofen Bereich signifikant. Weiterhin féllt auf, daf die Standardabweichung
fiir niedrige NSR-Werte deutlich unterhalb der Ausgleichskurven liegt.

Diese Effekte lassen sich durch Rundungsfehler erkliaren. Die Bilddaten werden in der Software
des MR-Tomographen aus Speicherplatzgriinden als Ganzzahlen verwaltet. In dem verwendeten
Datensatz hatten die Bilddaten im Objekt im Mittel einen Grauwert von ca. 500. Da die Daten
fiir die Simulation per Interpolation verschoben und gedreht wurden, sind systematische Run-
ﬁ entstanden. Nimmt man in einem einfachen Modell eine
lineare Rampe als Bildinformation an, so ist eine globale Helligkeitsdnderung dquivalent zu einer

dungsfehler in einer Stirke von =

Translation, welche im gewéhlten Fall ﬁ eines Voxels oder 3um betrdgt. Diese Abschitzung
entspricht in ihrer Grofenordnung der y-Verschiebung in den Regressionen (Abbildung 6.5). Die
Genauigkeit kann bei niedrigen NSR-Werten gesteigert werden, wenn die Bilddaten vor der Ein-
fiihrung kiinstlicher Translationen und des Rauschens um ein bis zwei Zehnerpotenzen skaliert
werden. Dadurch werden die Rundungsfehler um denselben Faktor reduziert. Diese Verbesserung
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Abbildung 6.5: Entsprechend der Theorie ist die Standardabweichung der detektierten Bewe-
gungsparameter proportional zu N?Q Dieser Zusammenhang wird von der Simulation sowohl fiir
Translationen (oben links) als auch fiir Rotationen (oben rechts) bestétigt. Der Fehler der Be-
wegungsdetektion nimmt also quadratisch mit steigendem NSR zu (unten). Die durchgezogene

Parabel wurde mit den Parametern der Ausgleichsgeraden erzeugt.

ist allerdings nicht von praktischem Interesse, da eine Genauigkeit von 6um in der Praxis schon
alleine aufgrund des Bildrauschens nicht erreicht wird.

Die in den linearen Regressionen fiir Rotation und Translation bestimmten Steigungen geben
kompatible Werte an. Fiir kleine Rotationen kann man annehmen, daf alle Punkte im Mittel um
die selbe Distanz verschoben sind, wie die Punkte, welche auf einem Kreis mit dem Radius %

liegen. Unter Benutzung der Kleinwinkelndherung des Sinus ergibt sich:

. 4
sin(¢) = Fov Az
720
= $Grad — FoV A
N—_——

=A

Folglich sollte sich die Steigung der Ausgleichsgeraden fiir die Standardabweichung der Rotation
durch Multiplikation der Steigung der Translationsgeraden mit dem Faktor A ergeben. Fiir die
verwendeten Werte ergibt sich so ein geschiitzer Wert von 4.640.2, der in guter Ubereinstimmung
mit der Simulation fiir Rotationen steht.

Betrachtet man nun die Ergebnisse der letzten zwei Abschnitte, so ist erkennbar, daf fir die fMRI
(SNR > 20) die Ungenauigkeit in der Bewegungsdetektion aufgrund von statistischem Rauschen
unter 30um sowie 30m° liegt. Damit erscheint weit mehr als die anfangs geforderte Korrektur-
genauigkeit problemlos erreichbar, solange nicht systematische Effekte der MR-Bildgebung eine
Rolle zu spielen beginnen.
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6.3 Experimentelle Bestimmung der Genauigkeit

FEines der Hauptprobleme bei dieser Art der Messungen ist die Realisierung von Objektbewegun-
gen relativ zum Mefkoordinatensystem mit der zu erwartenden Genauigkeit von wenigen zehn
Mikrometern und Milligrad. Da der Einsatz von Metall durch Wirbelstrome oder ferromagne-
tische Effekte den Bildgebungsprozess beeinflufst, wiirde es einen grofen Aufwand erfordern, eine
entsprechende Mechanik aus Plastik oder Holz zu bauen. Weiterhin sind Mefsuhren nur in Me-
tallausfithrungen verfiighar und funktionieren in einem Magnetfeld von 1,5 Tesla nicht genau. Es
ist also notwendig, einen Aufbau zu finden, der entweder ohne diese Mefsuhren auskommt oder
es erlaubt, die Uhren weit genug auferhalb des Magneten zu plazieren.

Schwierigkeiten bereitet auch die Tatsache, dafs die echoplanare Bildgebungstechnik sehr sensi-
tiv auf Schwankungen im Magnetfeld reagiert. Da die Resonanzfrequenz wihrend der Messung
driftet, kann es aufgrund der geringen Bandbreite der EPI-Sequenz in Phasenkodierrichtung (ca.
25 Hz pro Pixel bei einer 642 Matrix) durchaus zu Pseudobewegungen von 3mm in Phasenko-
dierrichtung wéihrend einer fMRI-Messung kommen. Es ist also nicht sinnvoll, Bewegungen in
dieser Richtung fiir Genauigkeitsmessungen zu verwenden. Desweiteren ist zu beachten, daf man
den Shimzustand des Systems leicht verdndern kann, indem man wihrend der Messung direkt
an die Magnetdffnung tritt und damit den magnetischen Fluf im Mefkobjekt modifiziert. Auch
auf diese Weise kann man kleine Pseudobewegungen von einigen 100um in Phasenkodierrichtung
provozieren.

6.3.1 Realisierung von Rotationen durch Drehung des Mefikoordinatensy-
stems

Wie zuvor schon angedeutet wurde, ist es schwierig, eine experimentelle Anordnung zu bauen,
die es erlaubt, ein Mefphantom definiert im Tomographen zu drehen. Da der Aufwand fiir eine
entsprechende Apparatur sehr hoch ist, wurde fiir diese Messung auf ein alternatives Verfahren
ausgewichen.

Im Prinzip ist es gleichwertig, ein Objekt beziiglich des Tomographen oder den Tomographen um
das Objekt zu bewegen. Sieht man vom Hauptmagnetfeld ab, so kann eine solche Drehung des
Mefkoordinatensystems um das Objekt problemlos realisiert werden. Da die Gradientenachsen
relativ zum Objekt durch Linearkombination der physikalisch realisierten Richtungen beliebig ge-
dreht werden konnen, ist das Mefkoordinatensystem drehbar und die Rotation bekannt. Dieser
Ansatz wird im folgenden benutzt, um eine Abschétzung iiber die Genauigkeit der Rotationsde-
tektion zu erhalten.

Die Methode ist beziiglich der folgenden Artefakte mit einer realen Objektdrehung gleichwertig:
Die bei EPI in Phasenkodierrichtung auftretenden Verzerrungen und Signalausloschungen drehen
sich mit der Rotation des Mefskoordinatensystems. Selbiges gilt fiir einen Artefakt, der gemeinhin
als %—Geis‘c4 bezeichnet wird.

Im Rahmen dieses Experiments éndert sich jedoch nicht der Fluft des Magnetfelds durch das
Objekt. Fiir eine Rotation um die Achse des Hauptmagnetfelds ist dies auch bei einer realen Ob-
jektbewegung richtig. Verkippt man das Objekt jedoch gegen das Magnetfeld, so dndert sich der
Fluft und damit der lokale Shimzustand. Dadurch verdndern sich die Verzerrungen des Objekts;
die Ndherung der Bewegung eines starren Korpers wird verletzt.

Durch die Drehung des Mefkoordinatensystems verdndert sich die Richtung der Gradientenpul-
se relativ zur Richtung des Hauptmagnetfelds. Damit entsteht - anders als bei einer Rotation

‘Der %-Geist verursacht ein zweites, schwécheres Bild, welches um die halbe Bildldnge in Phasenkodierrichtung
verschoben ist. Der Effekt beruht auf Abweichungen im Auslesezug der echoplanaren Bildgebung. Eine ausfiihrliche
Beschreibung kann in [SCT98] gefunden werden.
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5 vom MeRkoordinaten-

des Mefsphantoms - eine Abhéngigkeit der sogenannten Maxwell-Terme
system. Die daraus resultierenden Verschiebungen und Verzerrungen des Objekts beeinflussen
die Genauigkeitsmessung anders als im Fall einer Objektbewegung. Wihrend im letzteren Fall
der identische Maxwell-Effekt an einer anderen Stelle des Phantoms wirkt, werden in diesem
Experiment die Maxwell-Terme global verdndert. Die Grofie der Verzerrungen dndert sich jedoch
nicht, da die Entfernungen vom Isozentrum von der Objektposition abhéngig sind.

Diese zuvor nur kurz aufgefithrten Artefaktquellen und deren Auswirkungen werden ausfiihrlicher
in Kapitel 9 erldutert. Insgesamt verursacht eine Rotation des Mefkoordinatensystems um ein
unbewegtes Objekt nicht komplett identische Effekte vergleichen mit einer Objektbewegung. Da
die typischen Shimé&nderungen durch Kopfbewegungen gering sind und die Grofe der Maxwell-
Effekte vergleichbar ist, kdnnen aus der vorgeschlagenen Messung sinnvolle Werte abgeschitzt
werden.

Es wurden nun Rotationen um alle drei Koordinatenachsen von 0° bis 2.45° von transversal
orientierten Schichten® ausgefiihrt und so gedrehte Datensiitze von einem strukturierten Phantom
gemessen. [n Abbildung 6.6 sind die detektierten Ergebnisse gegen die bekannten Rotationswinkel
aufgetragen. Es ist erkennbar, daf die Abweichung der Bewegungsdetektion fiir kleine Drehwinkel
von einem Viertel Grad in den meisten Fillen tatséchlich eine Genauigkeit von unter 50m°
erreichen kann und damit den im vorherigen Abschnitt vorgestellten Simulationen recht nahe
kommt. Der Mittelwert der Abweichungen betrigt 40m°. Da fiir diese recht kleinen Bewegungen
die positionsabhingigen Anderungen der zuvor genannten Artefakte recht gering ausfillt, erreicht
die Bewegungsdetektion tatséchlich fast das durch das Rauschen gegebene Limit.

Geht man allerdings zu grofseren Rotationswinkeln {iber, so erkennt man deutlich die Abhén-
gigkeit der Abweichungen von der Grofe der Drehung. Desweiteren weichen die bildbasiert be-
stimmten Winkel systematisch ab. Die Detektionsgenauigkeit bei Rotationen um die z-Achse ist
im Vergleich mit den anderen Drehachsen ungefihr doppelt so hoch. Weil die z-Achse parallel zur
Richtung des Magnetfelds liegt, &ndern sich bei der z-Rotation von transversalen Schichten nur
die Verschiebung der Schichten gegeneinander. Dies hat auf die Detektion des Rotationswinkels
keinen wesentlichen Einflus. Bei Rotationen um die anderen Achsen veréindern die Maxwell-Terme
allerdings die Verzerrung des Objekts, wodurch eine stérkere Kopplung der Abweichungen an die
Grofse der Rotation erkliart werden kann.

Fiir grofere und fiir die fMRI relevante Drehwinkel (< 1—2°) ist die Grofe der Fehldetektion so-
mit klar nicht durch das Rauschen limitiert. Vielmehr dominieren positionsabhingige Artefakte
als Ursache der Abweichungen. Also grobe Abschétzung fiir die Genauigkeit der Rotationsbestim-
mung kann man 10% des Rotationswinkels angeben. Fiir fMRI typische Rotationen ist damit eine
ausreichende Prizision durch den verwendeten Algorithmus gegeben. Eine weitere Verbesserung
erscheint jedoch prinzipiell moglich, wenn es gelingt, die Positionsabhéngigkeit der Bildartefakte
zu reduzieren. Eine weiterfiihrende Diskussion zu dieser Problematik kann in Kapitel 9 gefunden
werden.

6.3.2 Messung von Objektverschiebungen mit Hilfe eines Mikrometersystems

Bei der experimentellen Bestimmung der Genauigkeit von Translationsbestimmungen wurden,
im Gegensatz zum vorhergehenden Abschnitt, reale Objektbewegungen durchgefiihrt, um dem
Fall einer Kopfbewegung méglichst nahe zu kommen.

"Die Maxwell-Terme konnen an dieser Stelle als Abweichungen der Gradienten von ihrer idealisiert als linear
und nur in z-Richtung wirksam angenommenen Form angesehen werden. Eine genauere Beschreibung der Effekte
ist in Abschnitt 9.6 zu finden.

SMatrix 642, Schichtdicke 3mm, Schichtliicke 25%, Schichtanzahl 32, Tr = 50ms, Tr = 3s
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Abbildung 6.6: Bestimmung der Genauigkeit der Rotationsschitzung durch Rotation des Mefk-
koordinatensystems fiir Drehungen um alle drei Koordinatenachsen. Die Abweichungen bei Ro-
tationen um die x- sowie die y-Achse sind ungefdhr doppelt so grofs verglichen mit Rotationen
um die z-Achse. Desweiteren ist die Giite der Detektion deutlich von der Grofe der Drehung
abhéngig.
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Ein strukturiertes Mefsphantom wurde dazu in der Kopfspule verkeilt. Eine Translation des Phan-
toms kann in diesem Aufbau durch eine manuelle Verschiebung der Patientenliege realisiert wer-
den. Bei transversal orientierten Schichten kann so eine Translation in Schichtrichtung stattfin-
den. Fiir Verschiebungen in der Schichtebene wurde eine koronare Schichtfiihrung verwendet.
Fiir Quantifizierung der Translation wurde eine digitale Mefuhr (ID-C112, Mitutoyo, Japan)
verwendet und am Patiententisch befestigt. Das Datenblatt des Geréts gibt eine Mefgenauigkeit
von +5um und eine Reproduzierbarkeit der Messung von £2um an. Durch Bestimmung einiger
Distanzen aufserhalb und innerhalb des Streufeldes des Magneten konnte bestitigt werden, daf
keine Beeinflussung des Gerétes durch Streufelder verursacht werden. Desweiteren wurden einige
EPI Messungen ohne jegliche Liegenbewegung durchgefiihrt. Der Vergleich der Liegenposition vor
und nach den Messungen bestétigte, daf die Patientenliege ihre Position durch die Vibrationen
des Mefbetriebs nicht signifikant verdndert (£2um auf der Anzeige).

Mit Hilfe dieses Aufbaus wurden Translationen bis zu 7mm ausgefithrt. Um den Bewegungs-
detektionsalgorithmus anhand artefaktarmer Bilder zu priifen wurde eine konventionelle T5-
gewichtete Gradientenechosequenz (FLASH) verwendet. Die so gemessenen Bilder” weisen keine
5-Artefakte, Verzerrungen oder Maxwell-Effekte auf.

Das schon zuvor verwendete EPI-Mefiprotokoll wurde auch hier verwendet, um Translationen in-
nerhalb der Schichtebene bis 2, 5mm sowie in Schichtrichtung bis 6mm durchzufiihren. Grofere
Translationen konnten in diesem Fall nicht durchgefiihrt werden, weil es zu erheblichen Bildarte-
fakten kam. Dies ist durch die Art des Phantoms zu begriinden. Im Mefsphantom sind durch viele
Plexiglasstdbe im Inneren starke lokale Magnetfeldschwankungen vorhanden, so daft verglichen
zum Anwendungsfall im Kopf relativ hohe Shimstrome zur Homogenisierung des Feldes erfor-
derlich sind. Nach einer groferen Objektbewegung wirkt dieser starke Shim gegebenenfalls lokal
sogar kontraproduktiv. Das Auftreten der Artefakte bei grofsen Translationen und die daraus
folgende Beschrankung der Parameter ist nicht kritisch, weil ein solcher Fall an einem Kopf nie
beobachtet wurde und die Bewegungsparameter trotz der Limitation deutlich grofer als im typi-
schen fMRI-Fall sind. Durch die Shimproblematik ist allenfalls zu erwarten, daft die Genauigkeit
fiir einen Kopf besser ausfillt, folglich also die Phantommessung etwas zu konservative Werte
ergibt.

Die Ergebnisse der FLASH und EPI Messungen sind in Abbildung 6.7 dargestellt. Bei der Verwen-
dung einer artefaktarmen FLASH-Sequenz ist fiir alle Verschiebungen eine hohe Genauigkeit der
detektierten Translationsparameter zu erkennen. Die Abweichungen scheinen durch das Bildrau-
schen dominiert. Die Abweichungen wachsen nicht mit der Grofe der Verschiebung an und sind
bis auf 50um exakt. Dieser Wert wird bei der EPI-Messung nur fiir kleine Bewegungen erreicht.
Wie bei der experimentellen Bestimmung der Rotationswinkel wichst die Abweichung systema-
tisch mit der Translation an. Auch hier kann als grobe Abschatzung fiir die Genauigkeit 10% des
Bewegungsparameters angenommen werden.

Fiir die Abweichungen kommen bei dieser Messung mehrere Artefakte in Frage. Fiir eine genauere
Betrachtung dieser Effekte wird an dieser Stelle wieder auf Kapitel 9 verwiesen. Interessant ist
die Tatsache, daf aufgrund dieser sekundéren Effekte eine Bewegungskorrektur mit den realen
Bewegungsparametern nicht optimal ist.

Wie Abbildung 6.8 demonstriert, weisen die Differenzbilder zwischen sukzessive aufgenomme-
nen Datensétzen deutlich mehr Bewegungsartefakte auf, wenn die eigentlich erheblich genaueren
Werte des Mikrometersystems zur Korrektur verwendet werden.

Dieses Faktum weist nochmals auf die Existenz und Relevanz der sekundéren Effekte hin. Weiter-
hin wird deutlich, daf die Freiheitsgrade der Bewegung eines starren Korpers zumindest teilweise

"Matrix 1282, Schichtdicke 3mm, Tx = Tms, Tr = 15ms
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Abbildung 6.7: Bestimmung der Genauigkeit der Translationsbestimmung durch Bewegung eines
Mefphantoms. Bei der FLASH Messung liefert der Detektionsalgorithmus bis auf 50um exakte
Ergebnisse. Bei Verwendung einer EPI-Sequenz wéchst der Fehler mit der Grofse der Translation
an. Verschiebungen in der Schichtebene oder senkrecht dazu erzeugen dhnliche Abweichungen.
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Abbildung 6.8: Die exakten Bewegungsparameter sind fiir die Minimierung der Differenz von suk-
zessive aufgenommenen Daten nicht optimal. Die Abbildung zeigt Differenzbilder einer Schicht
(A) bei einer Translation von 6mm in Schichtrichtung. Die Daten wurden mit den Bewegungspa-
rametern des Mikrometersystems (B) sowie mit Hilfe des Bewegungsdetektionsalgorithmus (C)
korrigiert. Es ist deutlich erkennbar, daft die Differenzen in Bild C geringer sind.

geeignet sind, um die Auswirkungen dieser Effekte durch modifizierte Bewegungsparameter zu
kompensieren. Dies ist durch die Tatsache zu begriinden, daf sowohl Shim- als auch Maxwell-
Effekte in erster und in diesem Fall recht gut giiltiger Naherung globale Translationen verursachen
(vgl. Kapitel 9).

Eine weitere interessante Folgerung aus den in Abbildung 6.7 dargestellten Ergebnissen sind die
dhnlichen Resultate bei Translationen innerhalb der Schichtebene und in Schichtrichtung. Die
nicht optimale Punktbildfunktion in Schichtrichtung behindert also auch bei der Verwendung
von Schichtliicken von 25% die Bewegungsdetektion nicht.

Da die Abweichungen in der Detektion maximal ca. 10% des Bewegungsparameters betragen,
kann eine ausreichende Genauigkeit fiir die fMRI bei Bewegungen bis zu 2 — 3 mm und Grad
gewahrleistet werden. Diese Betrachtung schieftt allerdings keine Effekte mit ein, die aus der
Korrektur der Daten (Interpolation oder Schichtnachfithrung) folgen. Dies wird im folgenden
Kapitel thematisiert.
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Kapitel 7

Minimierung von
Interpolationsartefakten

Um Kopfbewegungen, die sehr genau aus den fMRI-Daten ermittelt werden kdnnen, retrospektiv
zu korrigieren, muf ein Interpolationsverfahren angewendet werden. Durch dieses kénnen auch bei
einer idealen Abtastung Artefakte in den Bildern produziert werden. Durch das Verstdndnis der
Ursachen fiir diese Fehler konnen die Auswirkungen fiir die fMRI bei Interpolationen innerhalb
der Schichtebene abgeschéitzt werden. Einige der Artefaktquellen kénnen durch geeignete Filter
komplett vermieden werden.

Weiterhin demonstrieren die Ergebnisse dieses Kapitels die Uberlegenheit der Fourier-Verfahren
nicht nur beziiglich der schon erwdhnten hohen Rechengeschwindigkeit, sondern auch in der
Ergebnisqualitét. Die bis hier erwidhnten Resultate dieses Kapitels wurden unter [THE99b| pub-
liziert.

Problematisch fiir die Interpolation in der fMRI sind die Einfliisse der Abtastung in Schichtrich-
tung mit nicht rechteckigen Schichtprofilen und Schichtliicken sowie des T -Zerfalls der Magneti-
sierung wahrend des Auslesezuges. Bei der retrospektiven Korrektur der Daten werden Betrags-
bilder zur Interpolation verwendet. Im letzten Abschnitt des Kapitels werden die Auswirkungen
der nichtlinearen Betragsoperation ndher betrachtet.

Alle Abbildungen und Simulationen in diesem Kapitel sind zur Ubersichtlichkeit zweidimensional
durchgefiihrt worden; die Sachverhalte konnen direkt auf den 3D-Fall {ibertragen werden.

7.1 Uberfaltungen durch Interpolation

Die Fouriertransformierte eines MR-Bildes enthélt Fintrage fiir die Nyquistfrequenz. Diese Fre-
quenz ist die niedrigste Frequenz, ab der Uberfaltungen auftritt. Tastet man ein Signal unter
Beachtung des Samplingtheorems ab, so diirfen nur Frequenzkomponenten enthalten sein, die
kleiner als die Nyquistfrequenz sind. Wird ein Bild, welches nur die Nyquistfrequenz enthélt
(Abbildung 7.1), um einen halben Bildpunkt verschoben, so erhélt man ein gleichméfig gefiilltes
Bild. Der Beitrag der Nyquistfrequenz ist verschwunden - das Spektrum enthélt nur noch den
unverdnderten Nullfrequenzbeitrag, der die durchschnittliche Helligkeit des Bildes angibt.

Da ab der Nyquistfrequenz Uberfaltungen auftreten, sind die Eintrige fiir positive Nyquist-
frequenz identisch mit denen der negativen Nyquistfrequenz. Diese Frequenzkomponenten sind
komplex konjugiert zueinander und kénnen deswegen nur reell sein. Da eine Translation identisch
mit der Multiplikation eines Phasenfaktors im k-Raum ist, wird dieser Eintrag im allgemeinen
imaginédre Anteile erhalten. Der schlimmste Fall ist eine Translation um einen halben Bildpunkt.
Hier wird der Eintrag der Nyquistfrequenz sogar vollstindig imagindr. Da die Bilddaten reell

7
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sind, geht dieser imaginére Anteil verloren.

Deswegen mufs ein imaginérer Anteil fiir den Eintrag der Nyquistfrequenz verhindert werden.
Daraus ergibt sich die Forderung, die Bilder vor der Interpolation so mit einem Filter zu bear-
beiten, dak die Eintrage der Nyquistfrequenzen auf Null gesetzt werden. Durch dieses Vorgehen
verschwinden die Interpolationsartefakte bei der Translation vollsténdig. Da die Bildenergie, die
sich in der Nyquistfrequenzkomponente eines MR-Bildes befindet, gering und deren Sinngehalt
fragwiirdig ist, sind Translationsartefakte eher als theoretisches Problem anzusehen.

Abbildung 7.1: Wie das obere Beispiel zeigt, kann bei einer Translation Bildinformation verloren
gehen. Wird ein mit der Nyquistfrequenz moduliertes Bild um ein halbes Voxel verschoben, so
entsteht ein gleichmifbig gefiilltes Bild. Im unteren Teil der Abbildung wird demonstriert, dafs
die maximal im Bild darstellbare Frequenz richtungsabhéngig ist. In diagonaler Richtung kann
eine um /2 hohere Frequenz dargestellt werden.

Fiihrt man zusétzlich eine Rotation des Bildes durch, so erscheinen - trotz weggefilterter Fintrage
der Nyquistfrequenzen - relevante Artefakte. Diese sind auf die nicht isotrope Auflésung der Bilder
zuriickzufithren. Ein Punkt in einer ,,Ecke* des E-Raums bewirkt im Bild diagonale Linien, die
V2 mal enger liegen, als die eines Punktes, der auf einer der Koordinatenachsen liegt (siche
Abbildung 7.1).

Es kann in einem kartesischen k-Raum eine Frequenz dargestellt werden, die v/2 grofer ist als die
Nyquistfrequenz, jedoch nicht in jeder Raumrichtung. Die maximale Ortsraumfrequenz vy,q. ()
ist also winkelabhéngig. Sei ¢ der Winkel zu einer Koordinatenachse, so gilt:

_ \/i'VNyq
Vmaz(¢) = cos(9) T sin(9) (7.1)

mit ¢ € [Og]

Der Term im Nenner stellt die y-Koordinate des um den Winkel ¢ gedrehten Vektors (1,1) dar.
Rotiert man nun ein Bild, so gibt es Bereiche, deren Ortraumfrequenzen nach der Drehung nicht
mehr darstellbar sind. Dies kann, wie im néchsten Abschnitt demonstriert wird, zu Einfaltungen
fithren.
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7.2 Einfaltungen durch Bildrotationen bei verschiedenen Inter-
polationsmethoden

Zur Demonstration der Effekte bei einer Rotation wurden vier verschiedene Interpolationsverfah-
ren angewendet. Eine sinc-Interpolation mit einer in der Praxis verwendeten Kerngrofe (11) er-
moglicht den Vergleich zu der derzeit gingigen Technik. Um die Effekte bei wachsender Kerngréfie
zu verdeutlichen, wurde eine praktisch aus Rechenzeitgriinden nicht verwendbare Grofe (64) an-
gewendet. Die Eigenschaften der k-Raum Interpolationen werden mit einer Chirp-z-Interpolation
([STE94], [COX97]), die fiir diesen Zweck implementiert wurde, sowie der zuvor schon erwéhnte
Fourier-Interpolation verdeutlicht.

Fiir die Visualisierung der Ergebnisse wurde ein Bild verwendet, welches nur zwei Punkte enthalt.
Diese Bilddaten wurden mit den verschiedenen Algorithmen um 17° und 45° rotiert. Aus den
Ergebnisdaten wurde ein Spektrum berechnet. Im Prinzip sollte das Spektrum nach der Rotation
- ebenso wie vorher - eine Wellenstruktur zeigen.

In Abbildung 7.2 sind die Interpolationsergebnisse fiir alle vier Methoden dargestellt.

Abbildung 7.2: Darstellung von Spektren eines Bildes mit nur zwei Punkten nach einer Rotation
mit verschiedenen Interpolationsalgorithmen. Es entstehen unerwiinschte Einfaltungsartefakte,
die sich insbesondere bei der Chirp-z-Interpolation scharf abgebildet sind. Richtig wére es, nur
die Information aus dem zentralen Quadrat zu erhalten.

Bei der sinc- sowie der Chirp-z Interpolation sind die FEinfaltungsartefakte zu erkennen. Insbe-
sondere bei den Ergebnissen des Chirp-z-Algorithmus ist anschaulich gut erkennbar, daft genau
die Frequenzbereiche, die nach der Rotation nicht mehr dargestellt werden kénnen, zu Artefakten
fiihren. Frequenzen, die in der urspriinglichen Bildinformation nicht vorhanden sind, enthalten
erwartungsgeméf nach der Drehung keine Information. Es wird deutlich, daf die Einfaltungen
fiir grofse Rotationswinkel relativ weit in das k-Raum-Zentrum hineinragen kénnen. In diesen Be-
reichen ist die Bildenergie im typischen MR-Bild im Gegensatz zum dufersten Bildrand relativ
grof und kann starke Storungen verursachen.

Sowohl Chirp-z wie sinc-Interpolation zeigen ein identisches Einfaltungsverhalten. Die Spektren
der sinc-Interpolation sind allerdings fiir kleinere Kerngrofien stérker tiefpafsgefiltert. Dies ist
durch das Hanningfenster erklarbar, das verwendet wird, um den sinc auf einen endlichen Bereich
zu beschrinken. Eine genauere Darstellung dieses Effekts findet sich im néchsten Abschnitt.
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Die Ergebnisse der Fourier-Interpolation sind im Artefaktverhalten kaum mit den anderen Al-
gorithmen vergleichbar. Signifikant ist die Tatsache, daf hier keinerlei Einfaltungen oder Filte-
rungen entstehen und die wichtigen zentralen k-Raum-Bereiche erhalten werden. Statt dessen ist
die Charakteristik der zeilenweisen Anwendung des Fourier-Shift-Theorems erkennbar; die &du-
feren k-Raum-Bereiche enthalten Uberfaltungen. Da bei typischen MR-Bildern die Bildenergie
in diesen duferen k-Raum-Bereichen klein ist, entstehen bei der Fourier-Interpolation weniger
Artefakte als bei den anderen Verfahren.

7.3 Erhaltung der spektralen Intensitit bei verschiedenen Inter-
polationsmethoden

Neben der Uberfaltungsproblematik wirken verschiedene Interpolationen auch als deutliche Tief-
palsfilter auf die Daten. Um dieses Problem zu visualisieren, wurde das Spektrum eines einzelnen
Punktes nach der Verschiebung um ein halbes Voxel berechnet (Abbildung 7.3).

Fourier

Spektrale Intensitat

-Nyq.freq Frequenz +Nyq.freq
linear Sinc 7 Sinc 11 Fourier

Abbildung 7.3: Spektrum nach der Verschiebung eine Linie um einen halben Bildpunkt mit ver-
schiedenen Interpolationen (oben Projektion; unten 2D Spektrum). Nur die Fourier-Interpolation
erhilt die spektralen Eigenschaften gut; weiterhin ist der Wegfall der Nyquistfrequenzkomponente
erkennbar (vgl. Abbildung 7.1)

Alle ortsraumbasierten Algorithmen (linear, sinc) dokumentieren die starke Modifikation der
spektralen Figenschaften durch den Interpolationsprozef. Im Wesentlichen handelt es sich dabei
um eine Tiefpabfilterung der Daten. Bei der sinc-Interpolation ist durch die Verwendung grofserer
Faltungskerne eine Verbesserung moglich, allerdings ist die Rechenzeit im dreidimensionalen Fall
in kubischer Potenz von der Kerngrofe abhéingig, so daf dieser Weg nicht gangbar erscheint. Die
Frequenzbeschrankung der sinc-Interpolation ist durch das Hanningfenster zu erklidren, welches
zur Beschrinkung der sinc-Funktion auf einen endlichen Bereich verwendet wird (vgl. Abschnitt
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4.2.2 sowie Abbildung 4.4). Ferner sind die fiir das Spektrum einer begrenzten sinc-Funktion
typischen Uberschwinger zu erkennen.

Die lineare Interpolation 1dfst sich als Faltung der Ortsrauminformation mit einer Dreiecksfunkti-
on mit doppelter Voxelgrofe (Bartlettfenster) auffassen. Die starke Filterung der Daten ist auch
hier durch die spektralen Eigenschaften des Faltungskerns zu erkléren.

Bei der Fourier-Interpolation werden die urspriinglichen spektralen Eigenschaften fast perfekt
erhalten. Nur die Nyquistfrequenzkomponente wird, wie schon in Abschnitt 7.1 erldutert wurde,
auf Null reduziert. Da dieses Problem nicht umgangen werden kann, ist das Ergebnis der Fourier-
Interpolation optimal.

7.4 Konsequenzen fiir die fMRI und artefaktfreie Interpolation

Wie in den vorherigen Abschnitten erldutert wurde, sind generell aufgrund einer Interpolation
drei Artefakte in den resultierenden fMRI-Daten zu erwarten. Erstens kann die Information
in der Nyquistkomponente zerstért werden. Da diese nur wenig zur Gesamtenergie des Bildes
beitriagt (< ﬁ) und diese Information nicht dem Samplingtheorem entspricht, ist dieser Fehler
tolerabel.

Zweitens konnen durch Rotationen beim sinc-und Chirp-z-Verfahren Einfaltungen entstehen;
hingegen werden bei der Fourier-Interpolation k-Raum-Bereiche, iiber die keinerlei Information
existiert, mit fehlerhafter Information aus den dufteren k-Raum-Bereichen belegt. Der so erzeugte
Fehler ist vom Rotationswinkel abhéngig. Fiir fMRI typische Rotationen von bis zu 2° kénnen
je nach Auflésung der Bilddaten die dufleren 1-2 k-Raum-Zeilen betroffen werden, so daft auch
dieser Fehler akzeptiert werden kann.

Aufgrund dieser Erkenntnisse kann die komplette Einfaltungsproblematik als unproblematisch
fiir die fMRI angesehen werden. Bei der Anwendung der Methoden auf grofere Rotationen kann
es allerdings zu einer relevanten Verschlechterung der Bildqualitdt kommen. Also miissen diese
Bereiche durch Filter entfernt werden. Wendet man im zweidimensionalen Fall ein kreisférmiges
Filterfenster an, welches auch die Nyquistkomponenten auf Null reduziert, so ist eine artefaktfreie
Interpolation moglich. Abbildung 7.4 demonstriert eine solche ideale Interpolation anhand eines
simulierten Datensatzes und einer Rotation um 5°.
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Abbildung 7.4: Differenzbilder eines simulierten Datensatzes bei einer Drehung von 5° mit
Fourier-Interpolation ohne (links) und mit (rechts) Filterung der Daten. Im letzteren Fall sind
die Differenzen im Uberdeckungsbereich der Bilder bis auf Rundungfehler null.

An dieser Stelle sei allerdings deutlich darauf hingewiesen, daf eine solche ideale Interpolation
auch eine ideale Abtastung voraussetzt, welche in der Realitdt nicht vorliegt.



82 KAPITEL 7. MINIMIERUNG VON INTERPOLATIONSARTEFAKTEN

Eine weitere interessante Folgerung aus den in Abbildung 7.2 dargestellten Spektren nach ei-
ne Rotation ist, daft bei der Fourier-Interpolation die Einfaltungen keine k-Raum-Information
beeinflussen, welche unterhalb der Grenzfrequenz v,,q, liegen. Deshalb sind die Artefakte unkri-
tischer als bei den anderen Verfahren, die Frequenzen deutlich unterhalb v;,,, betreffen kénnen.
Weiterhin kann die Filterung der Bilddaten in diesem Fall auch nach der Interpolation erfolgen.
Da die Datensétze meistens vor der statistischen Auswertung rdumlich gefiltert werden, bietet es
sich an, die notwendigen Filteroperationen miteinander zu kombinieren. Schliefslich ist der nume-
rische Aufwand fiir eine Fourier-Interpolation geringer als bei Chirp-z sowie sinc-Interpolationen
bei Kerngrofen oberhalb von 7 (vgl. Kapitel 4, 5). Aufgrund dieser Vorteile erscheint die Fourier-
Interpolation fiir die funktionelle MR das geeignetste Verfahren zu sein.

Diese Einschétzung ist auch unter Beriicksichtigung der dritten Artefaktquelle, der Filterungen,
giiltig. Wie in Abschnitt 7.3 gezeigt wurde, beeinflussen die lineare und die sinc-Interpolation
stark die spektralen Eigenschaften der Daten. Eine Tiefpaffilterung der Daten an sich wére nicht
problematisch. Nicht akzeptabel ist jedoch, daft der Interpolationsprozess eine értlich und zeitlich
variable Filterung erzeugt. Generell ist bei einer Rotation die Distanz der zu rekonstruierenden
Zwischengitterpunkte zu den bekannten Gitterpunkten 6rtlich variabel. Liegt die zu interpolieren-
de Information nahe einem Mefpunkt, so ist die oben beschriebene Filterung relativ gering; sind
die Punkte identisch, tritt gar keine Filterung auf. Der maximale Effekt wird erreicht, wenn die
gesuchte Information wie im zuvor gewéhlten Beispiel genau in der Mitte zwischen den bekannten
Punkten rekonstruiert werden soll. Somit ist die Filterung ortlich variabel. Da im allgemeinen al-
le Volumina des fMRI-Datensatzes unterschiedlich orientiert sind, ist auch eine zeitliche Varianz
gegeben. Letztlich fiihrt eine solche Filterung der Daten zu einer Modulation der fMRI-Zeitreihen
mit den Bewegungsparametern, da diese lokal die Filterstdrke &ndern. Als Folge konnen durch
lineare und sinc-Interpolation falsch positive Aktivierungen erzeugt werden.

7.5 Der Einfluff von Schichtprofil und -liicke auf eine Interpolati-
on

In den meisten Féllen werden fiir die fMRI 2D Bildgebungstechniken eingesetzt, bei denen nur
in grober Ndherung eine rechteckige Schicht angeregt wird. Weil das angeregte Volumen tatséch-
lich breiter als die nominelle Schichtdicke ist, werden die Daten h&ufig mit einer Liicke zwischen

! um das Ubersprechen zwischen den Schichten zu ver-

den einzelnen Schichten aufgenommen
mindern. Diese Mefstechnik verursacht eine nicht ideale Punktbildfunktion in der Abtastung. In
diesem Abschnitt sollen die Konsequenzen aus dem Profil der Schicht und der Liicke auf eine

Interpolation erldutert werden.

Das nicht rechteckige Schichtprofil bewirkt, dafs die Magnetisierung in Schichtrichtung durch un-
terschiedlich starke Flipwinkel aus der Ruhelage ausgelenkt wird. Bei den iiblicherweise in der
fMRI verwendeten Repetitionszeiten, die 3-4 mal langer als die T}-Relaxationszeit der Gehirn-
substanz sind, kann man davon ausgehen, dafs der Anregungspuls auf eine nahezu voll relaxierte
Magetisierung trifft. Damit fiihren unterschiedliche Flipwinkel in guter Naherung nur zu einer ort-
lichen Wichtung der Signale, jedoch nicht zu einer Kontrastinderung. Deshalb soll als einfaches
Modell fiir die Auswirkungen einer 2D Messung auf die Abtastungen im folgenden angenommen
werden, daf sich die abzutastende kontinuierliche Information f4(z) im Ortsraum als Multipli-

!Typischerweise wird bei 3mm dicken Schichten eine Liicke von 1mm verwendet.
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kation der idealen Werte f(x) mit einer periodischen Funktion I(x) darstellen 1ift?:

fa(z) = f(z)-I(z). (7.2)

Die Funktion I(z) fiir eine Schicht der Dicke A wird durch Faltung des Schichtprofils SP(z) mit
einer Kammfunktion dargestellt:

Io(z) = comb (%) x SP(x). (7.3)
(7.4)

Fiir die Fouriertransformierte der abzutastenden Information gilt damit:

falk) = f(k)* La(k). (7.5)

Der Einflufs des Schichtprofils kann also im k-Raum als Faltung dargestellt werden. Im Fall
eines idealen Schichtprofils ist SP(z) eine Rechteckfunktion der Breite A, so daf I(z) = 1 gilt.
Damit ist die Fouriertransformierte I4(k) = &(k) und nach Gleichung 7.5 erwartungsgemif
Falk) = (0).

Fiir I4(k) gilt explizit:

Ia(k) = comb(A-k)-SP(k). (7.6)

Im Idealfall ist SP(k) = sinc(A - k), so dak die Nullstellen des sinc mit den Aussschléigen der
Kammfunktion fiir £ # 0 zusammenfallen. Dies ist bei einem nicht idealen Schichtprofil nicht
unbedingt der Fall, so dafs durch die Faltung in Gleichung 7.5 Einfaltungen im Spektrum ent-
stehen konnen. Wird f, A(k) im Rahmen einer Fourier-Interpolation mit einer Translationsphase
multipliziert, so ergibt sich:

fA,z’ntpol(k) = [f(k) * (comb (A-Ek)- S‘P(]g))] . e2mikAz

Aufgrund der Nicht-Vertauschbarkeit von Faltung und Multiplikation ist dies im Allgemeinen
nicht identisch zu einer Objektbewegung:

Famon(k) = [( F(k) - e%i’m) * (comb(A k) - SP(k))} .

Als Beispiel wurde die Abtastung eines eindimensionalen Objekts simuliert, wobei die Schicht-
profile um die halbe Schichtdicke gegen das Objekt verschoben wurden (Abbildung 7.5). In
Abbildung 7.5 sind Spektrum sowie Real- und Imaginérteil der Daten fiir die Abtastung von
16 Schichten dargestellt. Trotz der relativ grofen Schichtliicken sind die k-Raum Daten recht
ahnlich. Die relativen Abweichungen sind fiir die typischerweise betragsméfig kleineren, héheren
Frequenzen grofer. Dies ist anschaulich mit der Tatsache vereinbar, daf die groben Objektstruk-
turen auch mit einer schlechten Abtastung erhalten bleiben. Eine Tiefpakfilterung der Daten kann
also benutzt werden, um den Fehler zu reduzieren. Alternativ ist es moglich, fiir die Schichtanre-
gung z.B. gaukformige Anregungspulse zu verwenden, um eine Tiefpabfilterung der Daten schon
durch die Messung zu erreichen (vgl. [NOL97]).

Mit Hilfe von Gleichung 7.2 erkennt man, daf der Faltungskern Fj,.q,s(z) fiir eine Verschiebung
um Az fir den Fall eines nicht idealen Schichtprofils modifiziert werden muf:

1

Firans(z) = sinc(x — Azx) - @ (7.7)

2Im Bereich von CSF ist T; in der GroRenordnung der Repetitionszeit, so daf diese Beschreibung zu einfach
ist. Im Ubergangsbereichen zwischen Gehirnsubstanz und CSF konnen letztendlich stirkere Effekte auftreten.
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f(x1

L IR AR TR I I |
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Objekt mit Schichtprofilen
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Abbildung 7.5: Objekt mit unterschiedlichen Positionen der Schichtprofile.

Diese Operation faltet den Einflufs des Schichtprofils aus den k-Raum Daten heraus. Allerdings ist
die praktische Anwendung von Gleichung 7.7 nicht mdglich, weil im Allgemeinen ﬁ in einigen
Bereichen nicht definiert ist. Weiterhin ist - gerade fiir niedrige Werte von I(z) - eine recht
genaue Kenntnis der Schichtprofile erforderlich, so daf eine prizise experimentelle Bestimmung
im Rahmen der Messung erforderlich wire. Schliefslich wiirde durch eine solche Operation das
Rauschen in den Bildern o6rtlich unterschiedlich veréndert. Beispielsweise wiirden Voxel an einer
Objektkante zum Rauschen durch die relativ hohen Werte des Bruchs ﬁ im benachbarten Voxel
relativ hohe Rauschanteile erhalten.

Insgesamt mufs der Interpolationsfehler durch Schichtprofile und -liicken bei der retrospektiven
Korrektur von fMRI-Daten akzeptiert werden, weil der Einfluf dieser Effekte nicht retrospek-
tiv entfernt werden kann. Die Grofse der resultierenden Effekte hingt von der Objektstruktur
ab. Prinzipiell kann an einer Signalkante lokal ein erheblicher Teil der bildgebenden Spins in
den Bereich der Liicke hinein oder aus ihr herausbewegt werden. Bei einem typischen Verhiltnis
von Liicke zu Schichtdicke von % konnen die Signalfluktuationen beispielsweise im Ubergangsbe-
reich zwischen CSF und Gehirnsubstanz mehrere 10% erreichen und damit signifikante Artefakte
verursachen.

7.6 Auswirkungen des 7T5-Zerfalls der Magnetisierung

Wihrend des Auslesezuges der echoplanaren Bildgebung zerfillt die zur Bildgebung verfiigbare
Magnetisierung mit der Zerfallskonstante T%'. Dies fiihrt dazu, dal die Rohdaten bei der EPI im
Vergleich zur konventionellen Gradientenecho-Bildgebung in Phasenkodierrichtung exponentiell
abfallen. Dieser Zerfall findet auch wahrend der einzelnen Auslesephasen statt; der Effekt in
Phasenkodierrichtung ist jedoch zwei Gréfkenordnungen stérker.

Der Abfall der zur Verfiigung stehenden Magnetisierung kann bei einer homogenen Mefprobe
als eine Multiplikation der Rohdaten mit enem exponentiell abfallenden Filterfenster aufgefafit
werden. Dies verursacht eine Verédnderung der Punktbildfunktion in der Phasenkodierrichtung.
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Abbildung 7.6: Spektrum sowie Real- und Imaginérteil des Objekts bei Abtastung von 16 Schich-
ten fiir unterschiedliche Positionen der Schichtprofile.

Wird das Objekt gegeniiber dem Mefkoordinatensystem und damit der Punktbildfunktion ge-
dreht, so werden auch die k-Raum Daten rotiert (vgl. Abschnitt 4.1.1) und nun anders gefiltert.
Typischerweise ist die T5-Zeit im Gehirn mit der EPI Auslesezeit von T, = 30ms vergleichbar, so
dafs ein relevanter Zerfall der Magnetisierung stattfindet. Eine Rotation des Objekts um 90° hétte
sicherlich signifikante Auswirkungen auf die resultierenden Zeitreihe der Bilder. Bei den iiblichen
Bewegungen von 2° in der fMRI ist der Effekt weniger relevant. Geht man davon aus, dafs durch
die Rotation ein Rohdatenpunkt seine Position um eine k-Raum-Zeile in Phasenkodierrichtung
verdndert, so kann man die Anderung zu Beginn zur Echozeit von T = 50ms abschitzen:

50ms 50ms+6_24"Tro
Ty Ty
e 2 —€ 2
__ ~ 0,016. (7.8)
— 2
e 2

Die Rotation um 6° entspricht dabei ungefihr einer mittleren Positionsdnderung von einem k-
Raum-Punkt. Die lokale Translation durch die Drehung wirkt entlang der zentralen k-Raum-Zeile
im wesentlichen in Phasenkodierrichtung; im tibrigen Bereich ist der Effekt geringer. Damit wird
bei einer Rotation von 2° die Intensitidt der Rohdaten an wenigen Stellen ungefahr um eine halbes
Prozent verdndert. Fiir die iibrigen Rohdaten ist der Effekt geringer.

Hinzu kommt die Tatsache, daf durch die Betragsbildung im Rahmen der Bildrekonstruktion eine
Art k-Raum Symmetrisierung durchgefithrt wird. Die resultierenden reellen Bilder weisen eine
Spiegelsymmetrie beziiglich des k-Raum-Zentrums auf. Nimmt man zwei Punkte symmetrisch
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um das k-Raum-Zentrum an, so wird nach einer Rotation der eine weniger, der andere starker
von der T3 -Problematik betroffen. Durch die Betragsbildung findet also in erster Ordnung einer
Korrektur statt.

Simuliert man den kompletten beschriebenen Vorgang, in dem man exponentiell abfallende Fil-
terfenster in unterschiedlichen Rotationswinkeln auf identische Bilder anwendet und anschlieffend
den Betrag bildet, so ergeben sich bei 3° Drehungen Artefakte im Promillebereich, so daf die
Auswirkung bei der fMRI vernachldssigbar ist.

7.7 Betragsbildung vor der Interpolation

Bei den bisherigen Betrachtungen wurde zur Interpolation von rein reellen Daten ausgegangen.
Dies ist allerdings nicht richtig, da die Daten erst komplex rekonstruiert und dann durch den
nichtlinearen Prozefs der Betragsbildung am Ende der Bildberechnung reell werden. Der nicht-
lineare Schritt wird im Interpolationsprozeft nicht beriicksichtigt. Richtig hingegen wire es, die
komplexen Bilddaten zu interpolieren und erst danach den Betrag zu bilden. Damit wiirde der
nichtlineare Prozefs auf vergleichbare Daten angewendet. Dies wére zwar im Prinzip wihrend der
Bildrekonstruktion méglich, aber es wurden bisher nie Ergebnisse publiziert.

In Bildbereichen, in denen der Betrag Werte liefert, die unter Beachtung des Rauschens signifikant
positiv sind, sollten sich nahezu identische Ergebnisse ergeben, da die Phase hier einen rdumlich
recht glatten Verlauf aufweist. Geht man ndmlich von einer konstanten Phasenbeziehung zwischen
Real- und Imaginérteil aus, so ist, wie man leicht zeigt, die Interpolation des Betrages korrekt.
An Objektkanten werden die Effekte signifikanter. Im Bereich des Rauschens geht durch die
Betragsbildung namlich das Vorzeichen und die konstante Phasenbeziehung verloren. Dadurch
ergeben sich hier Unterschiede zwischen beiden Interpolationsmethoden, die - wenn man die
sinc-Interpolation als Modellvorstellung heranzieht - durchaus einige Voxel weit in das Objekt
hineinragen kénnen.



Kapitel 8

Entwicklung bildbasierter prospektiver
Verfahren

Ein weiteres Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung prospektiver Bewegungskorrekturmechanis-
men. Anders als bei der retrospektiven Korrektur, bei der versucht wird das Problem der Pati-
entenbewegung nach dem eigentlichen Mefiprozefs zu bereinigen, soll eine prospektive Korrektur
die Datenakquisition so beeinflussen, daft Patientenbewegungen den Mefprozefs nicht oder mdog-
lichst gering storen. Interpolationsartefakte sowie die meisten nicht retrospektiv korrigierbaren
Einfliisse werden so umgangen (siehe Kapitel 7, 9).

Die zu Grunde liegende Idee ist es, den Block zu messender Schichten mit den Kopfbewegungen
mitzubewegen, so dafs im Idealfall keinerlei Bewegung zwischen Mef- und Patientenkoordina-
tensystem mehr auftritt. Das Hauptproblem fiir die Realisierung einer solchen Korrektur ist die
Detektion der Position des Gehirns mit hoher Geschwindigkeit. Dies mufs parallel zur Messung
erfolgen, darf den Mefiprozefs nicht stéren und soll die 6 Freiheitsgrade einer Bewegung eines
starren Korpers mit Genauigkeiten in der Gréfsenordnung von 100um bestimmen. Sind die Pa-
rameter der Bewegung hinreichend schnell und genau bekannt, so miissen Anpassungen fiir die
Gradienten- und Hochfrequenzpulse der Mefsequenz in Echtzeit erfolgen, um den zu messenden
Schichtblock den detektierten Gehirnbewegungen nachfiihren zu kénnen.

Mit den bereits vorgestellten Messungen konnte nachgewiesen werden, daft die echtzeitfihige
bildbasierte Bewegungsdetektion den geforderten Genauigkeits- und Geschwindigkeitsanspriichen
geniigt. Im Rahmen dieser Arbeit ist - nicht zuletzt deswegen - die Idee der bildbasierten pro-
spektiven Bewegungskorrektur entstanden. Dieses kann die Kritikpunkte bekannter prospektiver
Methoden beziiglich Genauigkeit, Handhabbarkeit und Beeintrachtigung der Bildgebung besei-
tigen.

Die im folgenden vorgestellte Technik wurde in [THEO0Oa] sowie [THE0Oc| publiziert und konnte
im Rahmen eines sogenannten Anwendungstests' iiber die Siemens AG an 11 Forschungsysteme
verteilt werden. Ergebnisse dieser Tests konnen in den abschliefenden Kapiteln gefunden werden.

8.1 Ablaufschema einer bildbasierten prospektiven Bewegungs-
korrektur

Die grundlegende Idee einer bildbasierten prospektiven Bewegungskorrektur kniipft unmittelbar
an die Verfiigbarkeit einer echtzeitfdhigen retrospektiven Korrektur an. Wenn die Bewegungspa-

!Ein Anwendungstest ist der Betrieb eines Prototypen eines Medizinprodukts unter Anwendungsbedingungen
mit dem Ziel, Erkenntnisse zum klinischen Nutzen zu gewinnen. Es handelt sich hierbei um eine besondere Art
der klinischen Priifung nach §19 des Medizinprodukte-Gesetzes. Hierfiir miissen einige gesetzlich vorgeschriebene
Rahmenbedingungen erfiillt werden.
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rameter in Echtzeit aus den Bilddaten selbst gewonnen werden kénnen, dann kann diese Infor-
mation nicht nur fiir eine retrospektive Korrektur der Daten verwendet, sondern auch zu einer
Anpassung der Mefsparameter genutzt werden.

=i =

Bild- Positions
rekonstruktion anderung
A
v
Bewegungs-
detektion

Y

Interpolation residualer Bewegungen

Abbildung 8.1: Flukdiagramm der bildbasierten prospektiven Bewegungsdetektion in der einfach-
sten Form (Zeitachse nicht linear).

In Abbildung 8.1 ist die einfachste Form dieser prospektiven Korrektur dargestellt. Dabei wird
zunidchst davon ausgegangen, daf zwischen den einzelnen Messungen des fMRI-Experiments Mef-
pausen existieren. Nach der Messung eines Volumendatensatzes (n) wird dieser rekonstruiert. Mit
Hilfe des zuvor schon fiir die retrospektive Korrektur verwendeten Detektionsmechanismus wer-
den die 6 Bewegungsparameter bestimmt und die neuen Schichtpositionen an den Mefcomputer
tibermittelt. Noch bevor die Akquisition der néchsten Daten (n+1) beginnt, sind alle Berechnun-
gen beendet, so dak die Messung in einem angepafkten Mefkoordinatensystem erfolgt.

Auf diese Weise entspricht die Position des Meftkoordinatensystems immer der Lage des Gehirns
bei der vorhergehenden Messung. Falls notwendig erfolgt weiterhin ein Interpolationsprozef, der
die nicht prospektiv korrigierten Bewegungen, welche innerhalb einer Mefwiederholung von einem
Volumen zum néchsten stattfinden, retrospektiv korrigiert.

Derart schnelle Bewegungen, die in diesem Zeitraum von 3-4 Sekunden zu signifikanten Lage-
dnderungen fiihren, sind allerdings auch geeignet, den rdumlichen Zusammenhang zwischen den
Schichten eines Volumens signifikant zu dndern. Es ist fraglich, ob ein fMRI-Experiment sinnvoll
durchgefiihrt werden kann, wenn die Kopfbewegungen erheblich schneller als die Datenakquisi-
tion ablaufen. Eine n&here Betrachtung realistischer Kopfbewegungen in diesem Zusammenhang
folgt in Abschnitt 8.6.

8.2 Echtzeitfahige Mefisequenzen und Kommunikation

Fiir eine detailliertere Betrachtung der Funktionsweise einer bildbasierten prospektiven Bewe-
gungskorrektur ist es notwendig, die konkreten Mefs- und Kommunikationsabldufe nidher zu be-
trachten. Die eigentliche Messung wird von einem Steuerrechner kontrolliert, der Steuerauftrige
mit einer Information iiber den Zeitpunkt der Ausfiihrung an digitale Signalprozessoren (DSP)
iibergibt. Durch die DSPs werden die Gradientensysteme, der Hochfrequenzsender sowie der Da-
tenempfang gesteuert. Die empfangenen, digitalisierten Rohdaten werden an den Bildrechner
iibergeben, der daraus Bilder rekonstruiert und diese dem Konsolenrechner zum Eintrag in die
Patientendatenbank iibermittelt.
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Damit die Mefsequenz richtig ablduft und nicht unterbrochen wird, miissen die Steuerauftra-
ge vom Steuerrechner schneller berechnet werden, als diese von den DSPs abgearbeitet werden.
Bei einer Sequenz, die ohne in Echtzeit reagieren zu miissen, einfach ablduft, liegen die im Se-
quenzcode definierten Berechnungen typischerweise schon wenige Sekunden nach dem Start einer
mehrminiitigen Messung fertig im Puffer der DSPs vor.

Dieses Verhalten ist bei einer Echtzeitanwendung nicht wiinschenswert. Deshalb kann die Be-
rechnung auf dem Steuerrechner an einem definierten Punkt angehalten werden; zuséitzlich wird
ein Auftrag zum ,Aufwachen“ in den DSP-Puffer gelegt. Auf diese Weise kann die Sequenzbe-
rechnung an die reale Ausfithrungsgeschwindigkeit gekoppelt werden und die Berechnungen an
aktuelle Ereigenisse angepaft werden. Diese fiir eine prospektive Korrektur notwendige Echtzeit-
Funktionalitét steht erst auf der neuen Generation von Kernspintomographen zur Verfiigung. Fiir
den Fall der bildbasierten prospektiven Bewegungskorrektur ist der zeitliche Ablauf in Abbildung
8.2 dargestellt.

Sequenzcode: ... 5,6,7,8, ...

~>»| Berechnung 5 ~>»| Berechnung 6 ~>| Berechnung 7 >| Be.
A /

Zl |5 gl |2 Zl |3 5
2| 8 2| {8 EIVE g

jl Pause |8 Messung 5

Pause i Messung 6

Pauise |i Messung 7

rekonstr. Bildrekonstr. Bildrekonstr. Bildrekonstr.
L

Y Y Y Y

2g.detektion Beweg.detektion Beweg.detektion Beweg.detektion L
\ \ \ Y

olation Interpolation Interpolation Interpolation

veg. resid. Beweg. resid. Beweg. resid. Beweg.

Bilddatenbank

v

Abbildung 8.2: Detaillierte Darstellung des zeitlichen Ablaufs der prospektiven Bewegungskor-
rektur (Die Lénge der einzelnen Blocke zeigt aus Platzgriinden nicht deren relative Dauer an).

Der Vorgang wird im folgenden exemplarisch beginnend mit der 5. Messwiederholung des Schicht-
blocks dargestellt: Nach der Berechnung und Ubermittlung der Mefdaten an die DSPs beginnt
die Ausfithrung. Da die Akquisition schichtweise ablduft, beginnt die Bildrekonstruktion leicht
versetzt parallel zur Messung. Der 5. Volumendatensatz ist ca. 100-200ms (bei 642 bzw. 1282
Matrizen) nach dem Ende der 5. Messwiederholung rekonstruiert und wird dem Bewegungs-
detektionsalgorithmus iibergeben. Dieser bestimmt die Bewegung gegen das Referenzvolumen
mit allen 6 Freiheitsgraden in unter 150ms und schickt diese in 10ms an den Steuercomputer.
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Damit steht die Information iiber die relative Position des Gehirns wéhrend der 5. Messwiederho-
lung nach spétestens 360ms auf dem Steuerrechner zur Verfiigung. Nach wenigen Millisekunden
existieren dann die Mefsdaten der angepafsten Sequenz in den DSP-Puffern, so dafs die Ausfiih-
rung der 6. Mefwiederholung nach 400ms sicher beginnen kann. Wéhrend dieser Zeit beginnt
im Hintergrund auf dem Bildrechner falls erwiinscht eine Interpolation zur Korrektur residualer
Restbewegungen. Schliefslich werden die Bilder dann an den Konsolencomputer iibermittelt und
in der Bilddatenbank abgelegt.

8.3 Berechnung der Positionsinderungen

Bei der zuvor beschriebenen Art der Bewegungskorrektur wird eine Transformation berechnet,
welche das aktuell rekonstruierte Volumen méglichst optimal auf eine Referenzmessung (z.B. das
dritte gemessene Volumen) anpaft.

Bei einer Nachfithrung der Schichten miissen drei Koordinatensysteme beachtet werden: Im Bild-
koordinatensystem werden die Bewegungsparameter bestimmt. Das sogenannte logische Koor-
dinatensystem, in dem die Meflsequenz definiert wird, wird durch Phasenkodier-, Auslese- und
Schichtnormalenrichtung aufgespannt. Schlieflich werden die logischen Gradientenpulse durch
eine Linearkombination der physikalischen realisierten Gradientenspulen in x,y und z-Richtung
im physikalischen Korrdinatensystem dargestellt.

Da der Zusammenhang der Koordinatensysteme auf dem Bildrechner bekannt ist, werden die
Rotationsmatrix R sowie der Translationsvektor ¢ vor dem Transfer an den Steuerrechner umge-
rechnet:

tlog = Aima—)log “tima
-1
Rlog = Aima%log : Rlog - A;

ima—log"®

Damit steht die Information zur Verfiigung, welche inkrementelle Anderung des Mefkoordinaten-
systems erfolgen soll. Wenn die gesamte Transformation des logischen Mefkoordinatensystems
errechnet worden ist, muf schlieflich noch die komplette Rotationsmatrix Ry, durch Multiplika-
tion der Rotationsmatrix Rjog—sphys erfolgen, um mit Hilfe von Ry, die logischen in physikalische
Gradientenpulse zu iibersetzen. Da sich die inkrementellen Anderungen immer auf die Anpassung
des logischen Koordinatensystems auf die alte Positionierung beziehen, miissen diese entsprechen-
den Rotationsmatrizen Rjog nm von Mekwiederholung (n) nach (m) von links an die logischen
Koordinaten multipliziert werden. Es ergibt sich unter der Annahme des dritten Volumens als

Referenzmessung:
fphys,ﬁ] = Rlog%phys * Tlog,3 (81)
Tphys,da = Rlog—)phys : Rlog,ref<—4 * Tlog,4
fphys,';') = Rlog%phys : Rlog,refe4 : Rlog,4e5 * Llog,5
Tphys,6 = Rlog—)phys : Rlog,ref<—4 : Rlog,4<—5 : Rlog,5<—6 * Llog,6-

Fat man das Produkt der Matrizen als Gesamtrotationsmatrix auf, so wird jeweils die neue
Rotationsmatrix Rjog ¢ m von rechts an die bisherige Matrix multipliziert. Dies ist dquivalent
zu einer Multiplikation der inversen Matrix von links. Definiert man den Translationsvektor in
logischen Koordinaten im gedrehten Koordinatensystem, so gilt:

t_zog,?) = t_Zog,ref (82)

- ] - -
tlo!]a4 = Rlog,refe4 ) tlog,ref + tlo!]:3<—4
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. 1 1 . . .

tiogs = Ripgacs- (Rlog,ref<—4 “togres + tlog,3+4> + tiogacs

t = R;! R;! ol t t t t

log,6  — log,5+6 log, 45 log,ref«4 " 1097T8f+ log,3+4 + log,4+5 + log,5¢6-

Durch diese Berechnungen werden alle inkrementellen Positionsverbesserungen zu einer Gesamt-
transformation zusammengefaltt, die dann fiir die Ausfiihrung der nichsten Mefswiederholung
das Mefskoordinatensystem definiert.

8.4 Anpassung des Mefikoordinatensystems

Nachdem die Positionsédnderungen berechnet worden sind, muft die verdnderte Position des Mefs-
koordinatensystems physikalisch realisiert werden. Zunéchst ist es erforderlich die Gradienten-
pulse rdumlich zu drehen. Dies geschieht durch eine Linearkombination der verschiedenen Gra-
dientenachsen. Die zu erzeugenden Gradienten konnen durch eine Multiplikation der Auslese-,
Phasenkodier- und Schichtselektionspulse mit der Gesamtrotationsmatrix berechnet werden.

In dem nun gedrehten Mefkoordinatensystem miissen Schichten gemessen werden, die nicht im
Isozentrum des Gradientensystems liegen, sondern im Allgemeinen in allen Richtungen verscho-
ben sind. Um eine Verschiebung Az;o4 der zu messenden Schichten in Schichtnormalenrichtung zu
realisieren, wird ein Frequenzband gesendet, welches bei gleichzeitiger Anwesenheit des Schicht-
selektionsgradienten eine Schicht an der gewiinschten Position anregt. Die Frequenz des Anre-
gungspulses wird dazu wie folgt beziiglich der Resonanzfrequenz geéndert werden:

AvschichtSel = Y GSchichtSel - AZlog- (8.3)

Dabei ist G schichtser die Amplitude des Schichtselektionsgradienten.

Innerhalb der Schichtebene werden die notwendigen Verschiebungen durch die Eigenschaften der
Fouriertransformation erzielt. Bei der Datenakquisition werden die empfangenen analogen Daten
zur Demodulation mit einer anderen Frequenz gemischt. Benutzt man hierfiir die Resonanzfre-
quenz, so befindet man sich im rotierenden Koordinatensystem der Magnetisierung. W&hlt man
dagegen eine etwas hohere oder niedrigere Frequenz, so kann man eine lineare Phase zwischen
Magnetisierung und Empfénger aufbauen.

Der Tomograph erlaubt es, eine bestimmte Anfangsphase sowie eine Differenz zur Resonanzfre-
quenz fiir die Demodulation einzustellen, so dafs man gezielt Phasen wihrend der Auslesephasen
auf- oder abbauen kann. Da nach dem Fourier-Shift-Theorem Objekttranslationen durch eine
lineare, zuséatzliche Phase im k-Raum dargestellt werden konnen, ist durch die Manipulation des
Demodulators eine Verschiebung der Bilddaten innerhalb der Schichtebene mdoglich.

Zur Realisierung einer Bildverschiebung in Ausleserichtung um Az, die Demodulationsfrequenz
gegen die Resonanzfrequenz veréndert:

AVDemod = 7 GA'u.slese : Afvlog- (84)

Durch diese Verschiebung um Avpemeq baut sich wihrend jedes Auslesevorgangs einer k-Raum-
Zeile eine lineare Phase auf, welche die gewiinschte Translation nach dem Fourier-Shift Theorem
realisiert.
Fiir eine Bildverschiebung in Phasenkodierrichtung um Ay wird die Anfangsphase ¢pemoq des
Demodulators zu Beginn jedes Ausleseintervalls linear mit der auszulesenden k-Raum-Zeile k,
verdndert:

QbDemod(k'y) = 7" GPhasenblip : tPhasenblip : ky : Aylog- (85)

Auf diese Weise konnen beliebig orientierte Schichten gemessen werden.
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8.5 Optimale Riickkopplung und Sicherheitsmechanismen

Es konnen Fille vorkommen, in denen die beschriebene Riickkopplung von der Bildberechnung
auf die Steuerung nicht wie im oben stehenden Flufidiagramm abléuft. Bei einer schnellen Akqui-
sition wird eventuell ohne zeitliche Liicke gemessen, so dafs eine Riickkopplung auf die iibernéch-
ste Messwiederholung wiinschenswert ist. In einem eher unwahrscheinlichen Szenario konnte eine
Bewegungsdetektion zu langsam berechnet werden und das Ergebnis wiirde nicht rechtzeitig vor
dem Start der néchsten Volumenmessung auf dem Steuerrechner vorliegen. Falls der Steuerrech-
ner generell alle Bewegungsdaten akzeptiert, entsteht moglicherweise eine zeitliche Verzdgerung
von mehr als einer Volumenmessung zwischen Positionsbestimmung und Schichtnachfithrung. Als
Resultat korrigiert die Bewegungsdetektion eine Bewegung dann mehrfach, da sie beispielsweise
eine Rotation um 3 Grad mehrfach an den Steuerrechner sendet. Dieses Verhalten fiihrt zu einem
Ubersteuern und kann letztendlich in eine Oszillation des Gesamtsystems miinden. Am Beispiel
einer Drehung um 3 Grad (z.B. um die z-Achse) wird dies in Tabelle 8.3 veranschaulicht.

Fir den Fall, da3 alle Daten rechtzeitig ankommen:

Objektposition bei Abwei chung Mef3koord.system Bewegungsdetektion Inkrementelle
Messung Nr. zu Objekt bearbeitet Messung Nr. Positionsinderung
l | 00 OD 1 OO
2|3 3 2 3
3|3 0° 3 0°
4|3 0° 4 0°
5|3 0° 5 0°
6|3 0° 6 0°
713 0° 7 0°
8|3 0° 8 0°
913 0° 9 0°

Fir den Fall, da sich der Datenflul3 verzogert:

Objektposition bei Abwei chung Mef3koord.system Bewegungsdetektion Inkrementelle
Messung Nr. zu Objekt bearbeitet Messung Nr. Positionsdnderung
l | 00 00 l 00
2|3 3° 2 - (Detektion nicht
fertig)
3|3 3° (O«zillation 1) 2 3
4|3 0° (Oszillation !) 3 3
5|3 -3° (Ozillation !) 4 0°
6|3 -3° (Oillation !) 5 -3°
713 0° (Oszillation ) 6 -3°
8|3 3° (O«zillation!) 78 0° + 3° (Detektion
holt auf)
9|3 0° 9 0°

Tabelle 8.3: Durch Verzégerungen im Riickkopplungsprozef konnen Oszillationen des Mefskoor-
dinatensystems durch mehrfache Auswertung einer Objektposition entstehen.

Im oberen Fall tritt nur zu einem Zeitpunkt eine Abweichung zwischen Mef- und Objektkoordi-
natensystem auf. Dieses Verhalten ist bei der prospektiven Korrektur gewiinscht. Die Abweichung
wird durch Interpolation der residualen Bewegung entfernt. Das zweite Beispiel demonstriert, dafs
eine Oszillation durch verzdgerte Datenfliisse entstehen kann; durch eine grofere Verzogerung ist
ein entsprechend groferer Riickkopplungseffekt moglich.

Aufgrund dieser Problematik mufs die Korrektur so implementiert werden, daf zu alte Bewegungs-
parameter abgelehnt werden. Das Mefkoordinatensystem wird dann so lange an der bisherigen
Position erhalten, bis aktuelle Information fiir eine Riickkopplung vorliegt. Dies wird vorteilhaft
dadurch realisiert, daf nur Bewegungsparameter fiir die Riickkopplung verwendet werden, die
von Messungen stammen, welche selbst durch eine Riickkopplung modifiziert wurden. So werden
die oben beschriebenen Oszillationen vermieden, da eine verzogerte Bewegungsdetektion nicht
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in einer mehrfachen Riickkopplung einer einzigen Positionsénderung resultiert. Auferdem wer-
den die Bewegungsparameter immer auf die ndchstmdégliche Messung zuriickgekoppelt. In dieser
Implementierung ist der schlimmste Fall bei einer kompletten Blockade der Riickkopplung das
Beibehalten der Position des Mefkoordinatensystems, obwohl sich ggf. die Objektposition ver-
andert hat.

8.6 Typische Patientenbewegungen und deren prospektive Kor-
rektur

Typische Kopfbewegungen wihrend eines fMRI-Experiments kénnen als langsame Driften oder
Oszillationen charakterisiert werden. Dies ist durch die Tatsache begriindet, daf der Patient
durch die Lagerungshilfen (Kissen, gepolsterte Stempel etc.) und seinen visuellen Eindruck der
Umgebung (Teile der Kopfspule, Patiententunnel) iiber einen kurzen Zeitraum von mehreren 10
Sekunden ein recht genaues Positionsgefiihl hat. Uber einen lingeren Zeitraum von 10 Minuten
oder mehr sinkt der Kopf jedoch in die Kissen ein oder kippt leicht zu einer Seite. Gerade bei
Experimenten, bei denen der Patient/Proband aktiv Bewegungen durchfiihren soll, ist zusétzlich
hiufig eine Korrelation der Kopfbewegungen zum Stimulus zu erkennen. Abbildung 8.4 zeigt
typische Parameter wdhrend eines mehrminiitigen Experiments mit Handbewegungen. Dabei
wurde der Patient instruiert, die Finger der rechten Hand wéhrend der Mefwiederholungen 1-10,
21-30, 41-50 zu bewegen.

Sieht man von Fehlern in der Bewegungsdetektion und Bewegungen wihrend der Akquisition
eines Volumens ab, so entspricht die Position des Mefkoordinatensystems bei Mefwiederholung
(n+1) der Gehirnposition von Messung (n). Dies erlaubt es die Grofe der residualen Restbewe-
gung von einem Volumen zum néchsten abzuschétzen, welche nicht prospektiv korrigiert wird.
Verglichen mit der kompletten Kopfbewegung sind die residualen Bewegungen schon bei kurz-
en Messungen von wenigen Minuten Dauer ungefdhr eine Grofenordnung geringer. Bei ldngeren
Messungen sind wegen der stérkeren Driften noch grofere Vorteile zu erwarten. Im gewédhlten
Beispiel (Abbildung 8.4) betrégt die mittlere residuale Bewegung 23um, das Maximum erreicht
59um. Damit ist es gegebenenfalls méglich, auf deren retrospektive Korrektur zu verzichten. Da
die Interpolationsartefakte allerdings fiir diese kleinen Bewegungen vernachléssigbar sind (siehe
Kapitel 7), fiihrt die zusétzliche retrospektive Korrektur zu keiner Beschidigung der Daten.
Insgesamt ist es also gerechtfertigt, von einer prospektiven Korrektur der Daten zu sprechen,
obwohl der Riickkopplungsprozefs je nach Mefprotokoll bis zu 4 Sekunden betragen kann. Die
Genauigkeit der Methode ist weniger durch die verzogerte Nachfiihrung, als durch die Genauig-
keit der Bewegungsdetektion selbst beschréankt. Sie ist damit deutlich besser als alle alternativ
in der Literatur vorgeschlagenen Verfahren (siehe Abschnitt 4.3). Weiterhin ist es fraglich, inwie-
fern eine Analyse von fMRI-Daten sinnvoll durchgefiihrt werden kann, wenn in Zeitrdumen von
weniger als 4 Sekunden grofse Kopfbewegungen auftreten. In diesem Fall wéren die Bewegungen
nédmlich wihrend einer einzigen Mefswiederholung relevant, so dafs der oértliche Zusammenhang
des akquirierten Schichtblocks signifikant gestort wére; das Modell des starren Korpers ist nicht
mehr anwendbar. Die prospektive Korrektur miifste dann schichtweise erfolgen.

8.7 Verfahren zur Umgehung von Mefipausen und schichtweise
Navigation

Das bisher vorgestellte Verfahren erlaubt eine Anpassung des Mefkoordinatensystems durch eine
Riickkopplung der aus den Bilddaten gewonnenen Positionsinformation auf die nichste - oder mit
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Abbildung 8.4: Typische Patientenbewegungen (Translation in Kopf-Fuk-Richtung) bei einem
fMRI-Experiment bestehen aus langsamen Oszillationen und Driften (1 Volumen = 3s). Die
gestrichelte Linie zeigt die Position des Mefkoordinatensystems bei Verwendung der vorgestellten
prospektiven Korrektur (Simulation: Bewegungsparameter um ein Volumen verschoben). Die
residualen Bewegungen zwischen Kopf- und Mefkoordinatensystem betragen im Mittel 23um und
sind damit schon bei einer kurzen Messung eine Grofenordnung geringer als die Gesamtbewegung

des Kopfes (400pum).

obigem Sicherheitsmechanismus - eine der folgenden Messwiederholungen. Das Ziel, die Riick-
kopplung zur nichsten Mefwiederholung durchzufiihren, kann derzeit allerdings nur durch eine
Pause von ca. 400ms zwischen den Mefwiederholungen zur Durchfiithrung von Berechnungen
realisiert werden. Diese Einschrankung sollte in der Praxis keine grofseren Limitationen im Mef-
protokoll fiihren; allerdings gibt es einige einfache Verfahren, um eine Mefspause zu vermeiden.

Ohne weitere Anderungen des Verfahrens kann bei einer Messung ohne die genannte Pause keine
Riickkopplung zur néchsten Messung erfolgen. Es erfolgt eine Riickkopplung auf das iibernéchste
Mefvolumen. Bei Mefwiederholungen in schneller zeitlicher Abfolge kann auch dies durchaus
eine akzeptable Alternative zu einer Mefpause sein. Bei einer Mefzeit von 2 Sekunden pro Wie-
derholung wird eine Riickkopplung mit 4 Sekunden Verzogerung realisiert.

Alternativ ist es moglich, nicht alle gemessenen Schichten zur Navigation zu verwenden. Es kann
eine dreidimensionale Bewegungsdetektion durchgefiihrt werden, indem einzelne Schichten an das
dreidimensionale Referenzvolumen angepaftt werden. Vergleicht man die Bewegungsparameter
verschiedener Einzelschichten eines fMRI-Datensatzes miteinander, so ergeben sich nur geringe
Differenzen (siehe Abbildung 8.5). Diese entsprechen einerseits den aufgrund der Genauigkeit
des Detektionsverfahrens zu erwartenden Abweichungen. Andererseits demonstrieren diese Ex-
perimente nochmals, daft die Bewegungen, die wihrend eines Zeitraumes von wenigen Sekunden
auftreten, gering sind. Somit kann die Bewegungsdetektion schon wéihrend der noch laufenden
Mefwiederholung mit dem bereits rekonstruierten Teil der Schichten durchgefiihrt werden, so
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Abbildung 8.5: Bewegungsparameter (Translation in Schichtrichtung) eines fMRI-Datensatzes
einer Probandenmessung. Die Parameter wurden unabhéngig voneinander durch Anpassung einer
einzelnen Schicht in das dreidimensionale Referenzvolumen gewonnen. Die Daten demonstrieren,
dafs dreidimensionale Bewegungsbestimmung mit Hilfe einer einzelnen Schicht mdéglich ist.

dafs die Positionsinformation schon am Ende der Messung zur Verfiigung steht. Damit ist keine
Mefpause mehr erforderlich.

Sollte sich die Rechengeschwindigkeit in Zukunft - wie zu erwarten ist - durch den Einsatz
schnellerer Computer beschleunigen lassen, so ist es denkbar, das Verfahren der bildbasierten
prospektiven Korrektur schichtweise einzusetzen. So kénnten nach Messung von Schicht (m) von
Volumen (n) die Bewegungsparameter gegen das Referenzvolumen bestimmt werden und fiir die
Akquisition von Schicht (m+1) von Volumen (n) verwendet werden. Dieses Vorgehen ist auch fiir
Riickkopplung auf Schicht (m-+2) oder (m+3) denkbar, so daf weniger Rechenleistung notwendig
wére und die Anforderungen an die Riickkopplungsgeschwindigkeit sinken.

Auf diese Weise ist eine Korrektur denkbar, die iiber das Modell des starren Korpers hinausgeht
und auch sehr schnelle Bewegungen wihrend einer Volumenakquisition prospektiv korrigieren
kann.

8.8 Validierung des Verfahrens

Da der selbe Algorithmus, der in Kapitel 6 benutzt wurde, um die Genauigkeit der Detektion zu
bestimmen, auch fiir die prospektive Korrektur verwendet wird, kénnen die Angaben beziiglich
der Genauigkeit fiir den prospektiven Fall {ibernommen werden. Es ist allerdings erforderlich, das
Zusammenspiel von Bewegungsdetektion und Anpassung des Mekkoordinatensystems zu validie-
ren. Es ist prinzipiell denkbar, dak durch die Anderung des Mekkoordinatensystems Artefakte in
den Bildern auftreten, die sekundére Effekte verursachen. Ein Aufschaukeln oder dhnliche Effekte
kénnten somit durch die Riickkopplung des System durchaus auftreten.

Es werden einige Experimente vorgestellt, die geeignet sind, das Verfahren der bildbasierten,
prospektiven Korrektur zu validieren.

8.8.1 Messungen mit Phantomen

Zunichst wurden Mefphantome zur Validierung der Nachfiithrung des Mefkoordinatensystems
verwendet. In den meisten Féllen sind diese wahrend der Messung einige Male per Hand ge-
dreht bzw. verschoben worden. Es ist erforderlich, daf die verwendeten Phantome Strukturen
oder zumindest keine Rotationssymmetrien aufweisen. Letzteres kann die Genauigkeit des Be-
wegungsdetektionsalgorithmus beeinflussen, da beispielsweise bei der Verwendung eines kugel-
formigen Phantoms keine Vorzugsrichtung bei der Anpassung existiert. Weiterhin ist es sinnvoll,
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die Mefsphantome mit Gel zu fiillen. Wassergefiillte Phantome enthalten meistens Luftblasen, die
bei einer Rotation des Objektes nicht der Objektbewegung folgen. Zusétzlich kénnen ruckartige
Bewegungen des Phantoms zu Wasserzirkulationen fithren, welche durch Austausch der Spins in
der bildgebenden Schicht lokal zu Helligkeitsschwankungen fithren kénnen.

Validierung mit FLASH Bildgebung

Es gibt viele Artefakte, die bei der Verwendung der EPI-Bildgebungstechnik auftreten kénnen.
Nicht alle diese Stérungen sind, insbesondere unter der Annahme von Objektbewegungen, rdum-
lich und zeitlich stabil. Eine Bewegungsdetektion konnte deshalb scheinbare Objektbewegungen
detektieren, die keiner realen Bewegung entsprechen. Beispielsweise kénnen die EPI-Bilder wih-
rend einer mehrminiitigen Messung wegen der intrinsisch geringen Bandbreite in Phasenkodier-
richtung etwas in diese Richtung driften. (Details zu diesem sowie andere Artefakte werden in
Kapitel 9 beschrieben.) Die Tatsache, dafs diese Pseudobewegungen von der Bewegungskorrektur
erkannt und korrigiert werden, fithrt zu einer guten rdumlichen Ubereinstimmung der Bilddaten
und ist erwiinscht. Dennoch kénnen diese residualen Effekte die Validierung des Bewegungskor-
rekturverfahrens anhand der detektierten Bewegungsparameter erschweren.

°
o

0.05

0 - D=l CH:( \ [ 0] m I ]
-0.05
-0.1

Translation
Pha.kod. [mm]

123 456 7 8 91011121314 1516 17 18 19 20 21 22 23 24 25 26 27 28 29 30
Akquisition Nr.

0.1

Translation
Freq.kod. [mm]

-0.1 e e L e e o L e e e e B L A s e e e e e R
1 2 3 45 6 7 8 9 101112131415 16 17 18 19 20 21 22 23 24 25 26 27 28 29 30
Akquisition Nr.

0.1

Rotation [Grad]

-0.1

123 456 7 8 91011121314 1516 17 18 19 20 21 22 23 24 25 26 27 28 29 30
Akquisition Nr.

Abbildung 8.6: Zeitreihen der riickgekoppelten Bewegungsparameter, die bei einer FLASH Mes-
sung an einem unbewegten Phantom berechnet wurden. Die Konsistenz der Riickkopplung zwi-
schen Nachfiihrung des Mefskoordinatensystems und Bewegungsdetektion ist besser als 30um
und 0, 03°.

Deswegen wurde fiir eine Uberpriifung der Nachfithrung des Mefkoordinatensystems eine FLASH-
Sequenz verwendet. Diese akquiriert mit jeder Anregung einer Schicht nur eine einzige k-Raum-
Zeile. Die Messung ist langsam verglichen mit der echoplanaren Bildgebung, da fiir ein komplettes
Bild mit einer 642 Matrix 64 Anregungen erfolgen miissen. Dafiir entfillt der in der EPI-Sequenz
notwendige lange Auslesezug mit alternierenden Gradienten. Die Probleme aufgrund zeitlicher
Abweichungen sowie einer geringe Bandbreite in Phasenkodierrichtung treten nicht auf, so dafs
erheblich weniger Artefakte in den Bildern entstehen. Mit der FLASH-Sequenz wurde alle 8 Se-
kunden eine Schicht mit 1282 Matrix von einem strukturierten Phantom akquiriert. In diesem
Fall wurden die Ergebnisse einer zweidimensionale Bewegungsdetektion an den Steuerrechner
zuriickgekoppelt.

In Abbildung 8.6 sind die Zeitreihen der Bewegungsparameter dargestellt. Die detektierten Be-
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wegungsparameter sind geringer als 30um und 0, 03° und entsprechen gut den aus den Genauig-
keitsmessungen und Simulationen bekannten Werten. Weiterhin sind keine negativen Effekte der
Riickkopplung zu erkennen.

Eine dhnliche Messung ist geeignet, die Effekte von Objektbewegungen zu studieren. In einem
solchen Experiment wurde das Mefphantom dreimal bis zu 7° gedreht. Weil die Rotationen nicht
um das Bildzentrum erfolgen, treten in den detektierten Bewegungsparametern zusétzlich Trans-
lationen auf. Die Zeitreihen der Bewegungsparameter sind in Abbildung 8.7 dargestellt. Wie die
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Abbildung 8.7: Zeitreihen der riickgekoppelten Bewegungsparameter, die bei einer FLASH Mes-
sung an einem bewegten Phantom berechnet wurden. Dreimal wurde das Objekt per Hand ge-
dreht. Die Bewegungen werden in einem Schritt korrigiert. Die schwarzen und grauen Linien
zeigen identische Daten, jedoch mit unterschiedlicher y-Skalierung. Die y-Achse der grauen Lini-
en befindet sich auf der rechten Seite.

Bewegungsparameter zeigen, wird das Melkkoordinatensystem auch bei grofsen Objektbewegun-
gen von 7° und 3mm nur ein einziges Mal nachgefiihrt. Die folgenden Parameter zeigen keine
signifikante Bewegung; die Schwankungen erreichen direkt nach der Korrektur wieder ein Niveau
von weniger als 30um und 0,03°. Diese Messungen zeigen, dafs das Verfahren in sich konsistent
arbeitet. Sukzessive Bewegungsdetektionen und Anderungen des Mefkkoordinatensystems korre-
spondieren auf dem Niveau der Genauigkeit der Detektionsverfahren miteinander. Da bei einer
rein retrospektiven Korrektur der Daten die Schwankungen der detektierten Parameter genauso
grof sind, verursacht das Verfahren der prospektiven Korrektur keine zusétzlichen Probleme.
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Validierung mit EPI-Bildgebung

Nachdem das Zusammenspiel von Bewegungsdetektion und Nachfithrung des Mefskoordinatensy-
stems im zweidimensionalen Fall und bei der Verwendung eine artefaktarmen Bildgebungstech-
nik demonstriert wurde, soll nun die Situation einer dreidimensionalen Korrektur einer fMRI-
Messung mit echoplanarer Bildgebung untersucht werden.

Dazu wurde wieder ein strukturiertes Gelphantom mit 16 Schichten der Dicke 3mm, einer Schicht-
liicke von 1mm und Matrixgréfe von 642 abgetastet. Um ein manuelles Bewegen des Phantoms
ohne Storung der Messungen zu ermdoglichen, wurde zwischen den 1,8s dauerenden Volumenak-
quisitionen Mefspausen von 2,2s Dauer verwendet. Bei den durchgefiihrten Messungen war zu
beobachten, daf bereits ein Hin- und Wegbewegen vor der Magnetoffnung den Bildgebungs-
prozels leicht beeinflussen kann. Durch die zusétzliche Masse in diesem Bereich wird der Fluf
des magnetischen Feldes beeinflufft. Dies verdndert den Shimzustand in der Mefprobe und ver-
ursacht im wesentlichen kleine Pseudobewegungen in Phasenkodierrichtung. Um diesen Effekt
nicht automatisch in den Zeitreihen der Bewegungsparameter einfliefsen zu lassen, muf die Po-
sitionsverdnderung des Phantoms inklusive Hin- und Wegtreten von der Magnetéffnung in der
Mefspause geschehen.

Wird das Phantom wihrend eine solchen EPI-Messung nicht bewegt, sind die Ergebnisse mit de-
nen der FLASH Messung (Abbildung 8.6) vergleichbar. Die Konsistenz der Bewegungsparameter
mit der Riickkopplung zum Steuerrechner war mit weniger als 40um und 0, 05° etwas schlechter
als bei den FLASH-Experimenten. Dies léft sich durch das etwas geringere SNR der EPI-Bilder
erklaren (SNRprasg/SNRgpr = 1,5).

Bewegungen, die in der Grofenordnung der Gesamtbewegung wéhrend eines fMRI-Experiments
liegen, zeigen ebenfalls eine Charakteristik, die mit den FLASH-Experimenten vergleichbar ist. In
Abbildung 8.8 sind die Zeitreihen der Bewegungsparameter fiir Bewegungen von fast 1° und mehr
als 0, 5mm dargestellt. Diese Bewegungen von einem Volumen zum néchsten sind ungefihr zehn
Mal grofser als im Fall einer typischen Messung am menschlichen Kopf. Die Gesamtbewegung
wahrend der Messung betrdgt mehr als 2° und 2mm; ein Bereich der typische Kopfbewegungen
auch wéhrend léngerer fMRI-Untersuchungen gut abdeckt. Wie aus der Abbildung erkennbar ist,
werden die Korrekturen in einem Schritt ausgefiihrt.

Bei stirkeren Bewegungen von einem Volumen zum néchsten lassen sich sekundére Effekte be-
obachten. In Abbildung 8.9 sind die Ergebnisse einer Messung mit Bewegungen von bis zu 7°
und 3, 5mm dargestellt.

Wie die Zeitreihen zeigen, korrigiert das Verfahren den grofiten Teil der Bewegung in einem
Schritt. Nach einer anschlieffenden zweiten Korrektur erreichen die Bewegungsparameter in den
Ruhephasen wieder den Schwankungsbereich der Ruhemessung. Die Grofe der sekundéren Kor-
rekturen ist geringer als die Ungenauigkeit von ca. 10% des Bewegungsparameters (siehe Kapitel
6). Ausgelost werden diese Effekte durch die Tatsache, dak die Anderung des Mekkoordinatensy-
stems nicht nur durch eine Rotation und Translation der gemessenen Bildinformation beschrieben
werden kann. Dies ist durch die Artefaktanfélligkeit der EPI Messung bedingt.

Insgesamt lafst sich feststellen, dafs auch bei untypisch grofen Bewegungen keine Instabilitédten
(z.B. Oszillationen) des Verfahrens aufgrund der Riickkopplung auftreten. Bei Bewegungen von
einem Volumen zum n#chsten, die zehn Mal grofer sind als im Anwendungsfall, sind keine sekun-
déren Effekte der prospektiven Korrektur zu beobachten. Auch kann die Gesamtbewegung erheb-
lich grofer sein, als fiir eine fMRI-Untersuchung erforderlich. Bewegt man das Mefsobjekt langsam
(d.h. Bewegungen von einem Volumen zum néchsten < 1° und < 1mm) lassen sich Bewegungen
von iiber 20° und 2e¢m ohne sekundire Effekte korrigieren. Fiir den Fall der fMRI-Untersuchung
erscheint damit wie erwartet nur die Genauigkeit der bildbasierten Bewegungsbestimmung als
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Abbildung 8.8: Zeitreihen der riickgekoppelten Bewegungsparameter, die bei einer EPI Messung
an einem bewegten Phantom berechnet wurden. Auch hier werden die Bewegungen in einem
Schritt korrigiert. Die Gesamtbewegung wihrend dieser Messung betridgt mehr als 2° und 2mm.

limitierender Faktor der prospektiven Bewegungskorrektur.

8.8.2 In Vivo Messungen

Ziel dieses Abschnittes ist es, die Funktion der prospektiven Bewegungskorrektur bei in vivo
Messungen zu iiberpriifen. Dabei ergibt sich jedoch eine Schwierigkeit aufgrund des prospekti-
ven Charakters der Korrektur: Bei einem Vergleich retrospektiver Methoden kénnen Vor- und
Nachteile einfach durch mehrfache Auswertung von Datensétzen mit verschiedenen Techniken
erfolgen. Benutzt man einen prospektiven Korrekturansatz, so existieren allerdings keine unkor-
rigierten Daten mehr. Man kann also nie identische Daten fiir einen Vergleich retrospektiver
und prospektiver Methoden verwenden. Es ist nicht einfach, Datensétze eines Menschen zu mes-
sen, die vergleichbare Bewegungseffekte und auch Gehirnaktivierungen zeigen. Die prinzipielle
Machbarkeit eines solchen Vergleichs und die resultierenden Gehirnaktivierungskarten werden
allerdings nicht hier, sondern in Kapitel 10 vorgestellt werden.
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Abbildung 8.9: Zeitreihen der riickgekoppelten Bewegungsparameter, bei groken Objektbewe-
gungen von bis zu 7° und 3, 5mm. Es lassen sich kleine sekundire Korrekturen erkennen.

Wesentlich direkter und auch einfacher durchzufiihren ist ein Vergleich der verschiedenen Metho-
den durch die Betrachtung von Differenzbildern. Um vergleichbare Daten zu erhalten, wurde ein
Proband trainiert, reproduzierbare Kopfbewegungen durchzufiihren. Schliefilich wurden Messun-
gen mit und ohne prospektive Bewegungskorrektur aufgenommen. Diese Datensitze wurden nach
Teilbereichen durchsucht, die méglichst dhnliche Bewegungsparameter aufweisen. Die so selek-
tierten Bewegungen wurden dann verglichen, indem der Volumendatensatzes vor der jeweiligen
Bewegung von dem Datensatz nach erfolgter Schichtnachfiihrung (prospektive Korrektur; sonst
ein Folgebild) subtrahiert wurde. Abbildung 8.10 zeigt Betragsbilder dieser Subtraktion fiir eine
typische Kopfbewegung wihrend eines fMRI-Experiments von 0, 2°. Ferner sind die entsprechen-
den Ergebnisse bei einer recht grofen Kopfbewegung von 2, 5° dargestellt.

Beide Experimente demonstrieren deutlich den Qualitédtsgewinn bei der Verwendung der prospek-
tiven Korrektur gegeniiber einer retrospektiven Korrektur mit Fourier-Interpolation. Fiir den Fall
kleiner Kopfbewegungen sind die Differenzen durch die Anwendung der retrospektiven Korrek-
tur gegeniiber den unkorrigierten Daten kaum vermindert. Bei so kleinen Bewegungen durch
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Abbildung 8.10: Differenzbilder von Daten eines Probandenexperiments, die vor und nach ei-
ner Nickbewegung von 0.2° (1) und 2,5° (2) durch die Schichtebene aufgenommen wurden. Es
wurden zwei Datensétze (prospektiv korrigiert (I) und unkorrigiert(IT) ) gemessen; Teile mit ver-
gleichbarer Kopfbewegung wurden analysiert. A: Prospektiv korrigierte Daten von Messung I. B:
Retrospektiv korrigierte Daten (Fourier-Interpolation) von Messung II. C: Bild der Schicht, von
der Differenzbilder berechnet wurden. D: Unkorrigierte Daten von Messung II. Die abgebildeten
Bewegungsparameter demonstrieren die Vergleichbarkeit der jeweiligen Messungen.

die Schichtebene behindern die Interpolationsartefakte aufgrund der nicht idealen Abtastung die
Wirkung der Korrektur deutlich. Hingegen beseitigt die prospektive Korrektur die Differenzen
hier fast vollsténdig, da die Problematik der Schichtprofile umgangen werden kann.

Noch deutlicher zeigen sich die Vorteile des prospektiven Verfahrens bei groferen Kopfbewegun-
gen, wie sie im Verlauf eines fMRI-Experiments auftreten kénnen. In diesem Fall kann durch
die retrospektiven Verfahren schon ein groffer Teil der Varianz zwischen den Datensétzen elimi-
niert werden. Deutlich fallen die residualen Differenzen an den Objektkanten auf. Entscheidend
ist aber auch die Feststellung, dafi im gesamten Bereich der grauen und weiffen Gehirnsubstanz
deutlich grofere Differenzen auftreten als dies im Beispiel der kleinen Kopfbewegungen der Fall
ist. Dies fillt auch im Vergleich zu den prospektiv korrigierten Daten auf. Die Differenzen an
den Objektkanten fallen geringer aus; ebenso ist die erhdhte Varianz im Objekt verschwunden.
Das Differenzbild zeigt hier nur Rauschen mit einer vergleichbaren Amplitude wie im Fall kleiner
Bewegungen.
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Der Vorteil des prospektiven Verfahrens kann also visualisiert werden. Da in beiden Korrektur-
varianten, retrospektiv und prospektiv, der identische Bewegungsdetektionsmechanismus zum
Finsatz kam, kann das Wegfallen des Interpolationsprozesses bei der prospektiven Variante als
Grund fiir die Verbesserungen identifiziert werden. Allerdings kénnen auch bei prospektiver Kor-
rektur der Daten zeitliche Varianzen aufgrund von groferen Kopfbewegungen auftreten. Es stellt
sich die Frage, welche physikalischen Effekte diese Differenzen verursachen.



Kapitel 9

Einflufd residualer Effekte

Im folgenden Kapitel soll ein Uberblick iiber bisher noch nicht betrachtete Artefaktquellen ge-
geben werden, die bei einem fMRI-Experiment mit echoplanarer Bildgebung (EPI) auftreten
kénnen. Dabei werden die Auswirkungen von Kopfbewegungen beriicksichtigt. Die hier beschrie-
benen Effekte sind durchweg sehr komplex sind und gehen iiber den Rahmen dieser Arbeit hinaus.
Es wird dennoch versucht, die Stérke der jeweiligen Effekte zu abzuschétzen.

9.1 N/2-Geister

Ein auf die EPI-Bildgebung beschriankter Artefakt ist der sogenannte N /2-Geist (siehe [SCT98]),
der durch geringe zeitliche Verschiebungen der Echoposition in der k-Raum-Abtastung entsteht.
Dieser Effekt tritt in der EPI-Bildgebung auf, da bei dieser Technik jedes zweite Echo mit ei-
nem negativen Auslesegradienten aufgenommen wird. Im dargestellten Beispiel (Abbildung 9.1)
weichen die Positionen der Echozentren im Verlauf des Auslesezuges immer stérker von der er-
warteten Idealposition ab. Es sind deutlich die N/2-Geister des Phantoms an den Bildrédndern

zu erkennen.
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Abbildung 9.1: Darstellung der N/2-Geister bei zwei unterschiedlichen Objektpositionen. Die
Geister entstehen durch Abweichungen der Echozentren (x) von ihrer Idealposition und drehen
sich nicht um dasselbe Zentrum wie das Objekt

Bei konstanten Abweichungen der Echopositionen iiber das gesamte Ausleseintervall ergeben
sich gleichméfig gefiillte Geister. Vergrofert sich der Fehler wie im Beispiel linear wihrend des
Echozuges, so werden Geister erster Ordnung erzeugt, deren Intensitétsgang in Ausleserichtung
durch eine Cosinusfunktion beschrieben werden kann. Es kann leicht nachvollzogen werden, daf
bei stirkeren Geistern zunehmend die Energie des Bildes in die Geister iibergeht und damit das
SNR im Objekt abnimmt.
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Problematisch fiir die funktionelle Bildgebung ist die Tatsache, daf die N/2-Geister Gehirnberei-
che iiberdecken kénnen, die Signalintensitdtsdnderungen bei neuronaler Aktivierung aufzeigen.
Andert sich withrend des fMRI-Experiments die Phasenbeziehung zwischen Geist- und Bildsignal,
wird allerdings der zeitliche Verlauf des BOLD-Signals verfilscht.

Das Problem der Uberlagerung von Bildobjekt und N/2-Geister kann leicht durch ein vergro-
fertes FoV in Phasenkodierrichtung umgangen werden (mindestens die doppelte Objektgrife
erforderlich). Die Geister sind damit zwar noch vorhanden, iiberlappen aber nicht mehr mit dem
eigentlichen Bildobjekt selbst. Da dieses Verfahren den Echozug verldngert oder alternativ die
Auflésung vermindert, ist es nur in Ausnahmeféllen akzeptabel. Praktisch betrachtet betrigt die
Intensitét des N/2-Geists iiblicherweise weniger als 2% des Objektsignals. Damit erscheint dieses
Problem bei einer Standard-fMRI-Untersuchung kaum als relevant.

Die Situation &dndert sich deutlich unter der Anwesenheit von Kopfbewegungen. Wie die Abbil-
dung 9.1 verdeutlicht, drehen sich die Geister bei einer Rotation nicht um das selbe Zentrum wie
das Objekt. Auferdem &dndern sich die Phasenbeziehung zwischen Objekt und Geist durch Be-
wegungen. Beide Effekte verursachen in den Uberlagerungsbereichen von N/2-Geist und Objekt
eine Signalmodulation, die der Gréfse einer durch den BOLD-Effekt induzierten Signalénderung
entspricht und mit den Bewegungsparametern korreliert. Im ungiinstigsten Fall stimmen die feh-
lerhaften Signalmodulationen mit einem neuronalen Aktivierungsschema im Experiment {iberein

und fithren zur fehlerhaften Anzeige von Gehirnaktivierungen.

9.2 Suszeptibilititsartefakte

Eine weitere Bildstérung bei der fMRI sind Suszeptibilitdtsartefakte. Diese Artefakte entstehen
aufgrund unterschiedlicher Suszeptibilitdten aneinander angrenzender Gewebe im menschlichen
Korper. Insbesondere Gewebegrenzen an mit Luft gefiillte Hohlrdume (Mund-, Rachenraum,
Stirnhohle) verursachen starke Artefakte in-vivo. Weiterhin ist der menschliche Korper nicht
kugelformig, so dafs in den Randbereichen alleine aufgrund einer unterschiedlichen Suszeptibilitét
des Korpers im Vergleich zu Luft kein homogener Feldverlauf vorhanden ist.

Abbildung 9.2: Durch Suszeptibilitdtsunterschiede werden lokale Feldstérungen verursacht. Die
zeitliche Lénge des EPI-Auslesezuges bedingt Verzerrungen in Phasenkodierrichtung, die propor-
tional zum Echo-Echo-Abstand sind.

Entsprechende Suszeptibilitidtgradienten bewirken raumlich unterschiedliche Stérken des Magnet-
feldes, d.h. die Spins prézedieren lokal mit leicht unterschiedlichen Resonanzfrequenzen im Ver-
gleich zum homogenen Objekt. Dies entspricht bei der Fourierkodierung der Bilddaten einer an-
deren Position. Wihrend die Objektverschiebung in Ausleserichtung aufgrund der hohen Band-
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breite (=~ 2kHz pro Pixel) vernachlissigbar ist, kann es in Phasenkodierrichtung (Bandbreite
~ 25Hz pro Pixel bei 64 Phasenkodierschritten) zu lokalen Translationen in der Groéfenord-
nung von mehreren Voxeln kommen. Dies lift sich in Abbildung 9.2 anschaulich im Bereich des
frontalen Sinus beobachten (s. Pfeile).

Fiir die fMRI enstehen Schwierigkeiten aufgrund der Suszeptibilitéitsartefakte, wenn sich die
Phasenkodierrichtung beziiglich des Gehirns verdndert. Dadurch &ndert sich die Richtung der
lokalen Translationen also das Verzerrungsfeld. In bestimmten Gehirnbereichen sind Verschiebung
von 3 Voxeln entsprechend einer lokalen Abweichung der Resonanzfrequenz von 75H 2z nicht
untypisch. Eine Rotation des MeRobjekts um 3° verursacht in diesem Szenario eine Anderung
der Verzeichnung um mehr als 500pm und ist damit signifikant gréfser als die Genauigkeit der
Bewegungskorrektur.

9.3 Anderung des lokalen Magnetfeldes

Wie zuvor schon angedeutet, kann es durch Lageverinderungen des Mefobjekts zu lokalen An-
derungen im Grundmagnetfeld kommen. Dies geht auf zwei Effekte zuriick. Zum einen kann
sich durch eine Positionsdnderung der Fluf des magnetischen Feldes durch das Objekt &dndern.
Bei nicht kugelformigen Korpern sind lokale Schwankungen im By Feld zu erwarten, die sich
bei einem Wechsel der Orientierung zwischen Magnetfeld und Objekt dndern. Zu Beginn der
Messung wird versucht, sowohl apparative als auch durch den Probekérper bedingte Schwankun-
gen im Grundfeld durch einen Shimvorgang zu kompensieren. Verschiebt sich das Mefobjekt, so
wirken die Kompensationen im allgemeinen auf andere Stellen des Probekdrpers ein, wodurch
positionsabhéngige Feldinderungen auftreten.

Der durch den Shim verursachte Effekt 1&£t sich - auch mit Hilfe eines Kugelphantoms - durch
eine Verschiebung des Mefobjekts visualisieren (Abbildung 9.3). Durch die Verwendung einer
EPI-Sequenz mit geringer Gradientenstirke werden kaum Maxwell-Effekte (siehe Abschnitt 9.6)
erzeugt. Allerdings tritt durch den grofen Echo-Echo-Abstand der Effekt verstéirkt auf.

Abbildung 9.3: Das kugelférmige Phantom (Durchmesser 18mm) verformt sich deutlich in Pha-
senkodierrichtung (horizontal) durch eine Verschiebung um ca. 1 Zentimeter.

Wie auch zuvor &ufert sich dieser Effekt durch eine lokale Translation in Phasenkodierrichtung.
Ein Vorteil eines prospektiven Verfahrens gegeniiber einer retrospektiven Korrektur &%t sich bei
diesem Artefakt nicht erkennen; der Effekt bleibt unkorrigiert. Es existieren Publikationen, in
denen Verfahren zur Korrektur von Verzerrung in EPI-Bildern mit Hilfe von Feldkarten vorgestellt
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werden (z.B. [JEZ95]). Bei diesen Methoden wird jedoch von einer statischen Feldverteilung
ausgegangen.

Die Frage ist allerdings, wie relevant das Problem in der fMRI tatséchlich ist. Um den Effekt zu
beobachten, miissen Mefsparameter und Bewegungen verwendet werden, die nicht der praktischen
Anwendung entsprechen. Fiir grofe Teile des Gehirns kann man die maximale Anderung der
Felder grob auf unter 10Hz pro Zentimeter abschéitzen. Wiirde sich nun als Annahme eines
schlimmsten Falles das Gehirn gegeniiber dieser Feldverteilung verschieben, so resultierte eine
fMRI typische Bewegung von 2mm in einer lokalen Frequenzidnderung von 2H z entsprechend
einer Translation von 240um .

Bei einer Anderung der Kopfposition wirken die Shimfelder ggf. lokal kontraproduktiv, da sie
nicht mit verschoben oder gedreht werden. Die Feldverteilung im Kopf aufgrund des magnetischen
Flusses durch unterschiedliche Materialien bleibt jedoch bei Translationen unverdndert und wird
bei kleinen Rotationen von 3° in guter Ndherung nicht modifiziert. Eine Kopfbewegung um 2mm
oder 2° hat deshalb in grofsen Teilen des Gehirns Auswirkungen, die deutlich geringer sind, als
zuvor nach oben abgeschétzt.

9.4 Naherung des starren Korpers

In Kapitel 8 wurde darauf hingewiesen, dafs die Naherung der Bewegungen des Gehirns im Modell
des starren Korpers nicht in aller Strenge giiltig ist. Wie stark das Modell verletzt wird, hingt
von den maximalen Bewegungen ab, die der Patient wiahrend der Akquisition eines einzelnen
Volumens durchfiihrt. Einfliisse von Bewegungen auf die Akquisition einzelner Schichten kénnen
ausgeschlossen werden, weil wihrend der Dauer des EPI-Auslesezuges von 30ms keine signifi-
kanten Effekte zu erwarten sind. Allerdings ist eine Storung des rdumlichen Zusammenhangs der
sukzessive aufgenommenen Schichten denkbar. Probandendaten zeigen, daf Bewegungen in dem
Zeitraum einer Volumenakquisition von 3 — 4s typischerweise ~ 50um und =~ 50m° betragen.
Dieser Wert kann als Fehler fiir die Abweichung vom Modell eines starren Koérpers angenommen
werden.

9.5 Storung des Steady-State

Um die Auswirkungen einer Stérung des Steady-State-Zustandes und die damit verbundenen Si-
gnalidnderungen zu verdeutlichen werden im folgenden einige kurze Simulationsrechnungen durch-
gefiihrt werden.

Betrachtet man in einem Gedankenexperiment einen Patienten, der sich zwischen zwei Anre-
gungen in Schichtrichtung mit idealen Schichtprofilen bewegt, ist leicht nachvollziehbar, daf sich
kurzfristig die normalerweise konstante Folge von Hochfrequenzpulsen auf die einzelnen Schich-
ten verdndert. Da die Dauer eines einzelnen HF-Pulses nur wenige Millisekunden betrigt, konnen
Bewegungseffekte wiahrend der Pulsdauer vernachlassigt werden. Geht man in dem Gedankenex-
periment davon aus, daf die einzelnen Schichten in aufsteigender Reihenfolge gemessen werden,
so wiirde eine Translation um eine Schichtdicke (= 3mm) die Anregung dieses Teilvolumens
um die Zeit einer Schichtakquisition verschieben, und der Steady-State-Zustand wiirde kurzfri-
stig gestort werden. Mit der néchsten Akquisition wiirde jedoch - falls keine weitere Bewegung
stattfindet - wieder mit dem durch die Repetitionszeit gegebenen zeitlichen Abstand angeregt.
Um die Auswirkungen einer solchen kurzen Stérung des Steady-State abzuschitzen, wurde eine
einfache Simulation verwendet, die das Signal des inkohdrenten Steady-State fiir eine gleich-

!Brandbreite in Phasenkodierrichtung 25H z; Voxelgrofe 3mm
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Abbildung 9.4: Durch eine Bewegung in Schichtrichtung kann sich das T kurzfristig verdndern.
Dadurch wird das Steady-State-Signal verdndert. Bei fMRI typischen Parametern entspricht
eine Bewegung von 3mm von einem Volumen zum niichsten einer Anderung des T von 100ms.
Die Simulation vernachléssigt Partialvolumeneffekte in Schichtrichtung sowie Schichtprofile und
Schichtliicken. Es wurde eine Feldstirke von 1,57 angenommen.

maéafige Folge von HF-Pulsen iterativ berechnet. Nach 40 Durchldufen verdnderte sich dann die
Repetitionszeit Tg fiir einen Anregungszyklus. Als Anregungswinkel ist in allen Fillen der fiir die
fMRI unter SNR Gesichtspunkten optimale Ernstwinkel fiir graue Gehirnsubstanz benutzt wor-
den. Zur Vereinfachung wurde davon ausgegangen, daff die komplette Schicht von der Anderung
der Repetitionszeit betroffen ist. Bei einer Verschiebung um beispielsweise eine halbe Schicht ist
dies nicht korrekt, da nur die Spins der halben Schicht von der Steady-State Stérung betroffen
waren. Die in Abbildung 9.4 dargestellten Simulationsergebnisse iiberschétzen in diesem Fall den
Effekt.

Die Simulationen wurden fiir graue Gehirnsubstanz durchgefiihrt, weil in diesem Gewebe neuronal
bedingte Anderungen des BOLD-Signals erzeugt werden und die 77 und T Zeiten von weiker
Gehirnsubstanz geringer sind, so dafs der Effekt hier geringer ausfallen wiirde. Es mufs aber auch
das CSF Signal beachtet werden, da durch Partialvolumeneffekte sowie die Punktbildfunktion
Voxel im Bereich der grauen Gehirnsubstanz vom CSF beeinflufit werden.

In einem typischen fMRI-Experiment wird alle 100ms ein Schichtbild aufgenommen. Eine Be-
wegung von 3mm verursacht also eine Verdnderung der Repetitionszeit um 100ms. Wie schon
zuvor in Kapitel 8 beschrieben wurde, sind die Bewegungen von einem Volumen zum néchsten
normalerweise deutlich kleiner als 200um, so daft nur geringe Teile einer Schicht ein verédndertes
Tgr erfahren.

Entsprechende Simulationsergebnisse fiir T = 3000ms zeigen, daf Teile einer Schicht, die von der
Tr Veranderung betroffen sind, Signalinderungen von einigen Promille in grauer Gehirnsubstanz
sowie etwa 2 Prozent im CSF verursachen. Damit erscheinen die Signalénderungen durch die
Stérungen des Steady-State insbesondere unter Betrachtung der Grofe typischer Bewegungen
als gering. Die Werte fiir Tr = 1500ms demonstrieren, daft der Effekt erheblich anwichst, wenn
die Repetitionszeit verkiirzt wird. Signaldnderung im Prozentbereich sind mdéglich.

Es erscheint sinnvoll bei der fMRI mit einer Liicke von ca. 1mm zwischen den Schichten zu messen,
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da Spins in den Bereichen der Liicke wegen der Imperfektion der Schichtprofile auch angeregt
werden. Diese Anregung erfolgt mit geringen Flipwinkeln von beiden benachbarten Schichten.
Diese Spins befinden sich also in einem Steady-State, der einem geringeren Flipwinkel entspricht.
Bei typischen Bewegungen werden diese Spins in den Bereich einer Schicht verschoben und verur-
sachen bei der nichsten Schichtanregung ein héheres Signal. Im Prinzip konnte die Schichtliicke
so gewidhlt werden, daf die Steady-State-Magnetisierung im Bereich der Liicke ungefihr iden-
tisch zu den Schichten ist. Bei typischen Schichtprofilen miifste die Liicke dafiir in etwa Null
sein. In diesem Fall wird aber ein Teil der Magnetisierung der zuvor angeregten Schicht durch
den HF-Puls der anzuregenden Schicht refokussiert, so dafs unerwiinschte Spinechos entstehen
koénnen.

Geht man im schlimmstem Fall davon aus, dafs es im Bereich der Schichtliicke gréfsere Bereiche
gibt, die keinerlei HF-Pulsen ausgesetzt sind, so konnen véllig relaxierte Spins in eine Schicht
verschoben werden. In diesem Fall ergibt sich eine Erhchung des Signals aus diesen Bereichen, die
dem Verhiltnis von Magnetisierung nach der Anwendung eines einzigen HF-Pulses zum Steady-
State entspricht. Fiir Tp = 3000ms und einem maximalen Anteil von 2:1 der Liicke in einer
Schicht ergibt sich eine Signaldnderung von 1% in grauer Gehirnsubstanz (GM) sowie 14% in
CSF. Fiir ein TR = 1500ms steigen die Anderungen auf 7% (GM) sowie 62% (CSF) an. Diese
Abschitzungen beruhen auf der Annahme, dafs die Spins in der Schichtliicke vollsténdig relaxiert
sind und vollsténdig in eine Schicht verschoben werden; die realen Effekte sind geringer.

Bei den bisherigen Betrachtungen wurde von einem aufsteigenden Anregungsschema ausgegan-
gen. Oft wird fiir die fMRI zur Verringerung des Ubersprechens zwischen den Schichten ein
Anregungsschema benutzt, welches bei einer aufsteigenden Numerierung erst die ungeradzah-
ligen und dann die geradzahligen Schichten anregt. Dieses Vorgehen erscheint im Rahmen der
Betrachtung der Steady-State-Stérungen durch Bewegung fragwiirdig. Durch die Bewegung einer
Schicht in den Bereich ihrer benachbarten Schicht, &ndert sich die T Zeit nun nicht mehr um
100ms, sondern um die Hélfte der Repetitionszeit. Dies fiihrt insbesondere bei einer kurzfristi-
gen Verkiirzung der T Zeit zu einer erheblichen Signalabnahme. Eine entsprechende Simulation
zeigt, dal das Signal in GM um 20% und im CSF sogar um 70% schwankt (T = 3000ms).
Die durchweg deutlich grofsere Schwankungen im CSF-Signal ergeben sich durch die erheblich
langeren T7- und T5-Zeiten von mehreren Sekunden.

9.6 Verschiebungen und Verzerrungen durch Maxwell-Terme

Um bei der MR Bildgebung eine rdumliche Auflsung der Information zu bewirken, werden dem
Hauptmagnetfeld By zusétzliche magnetische Feldgradienten iiberlagert. Diese Gradientenfelder
sollen eine lineare rdumliche Abhéngigkeit der Resonanzfrequenz erzeugen. Normalerweise wird
die z-Komponente als Richtung des Grundfeldes definiert. Dazu kénnen drei orthogonale Gradi-
entenfelder generiert werden, von denen eines bei einem typischen Aufbau parallel zur z-Achse
liegt. Das resultierende Magnetfeld ist eine Funktion des Ortes und der Stirke der drei Gradien-
tenfelder. In vielen Biichern wird die folgende idealisierte Form angegeben:

0
B(#,G) = 0 . (9.1)
By+G-%

Gleichung 9.1 ist sehr anschaulich und auch dazu geeignet, die meisten Bildgebungstechniken
zu beschreiben. Allerdings widerspricht sie der Maxwellschen Forderung, daft die Divergenz des
Magnetfeldes null sein muft. Fordert man die fiir die in Gleichung 9.1 angegebene z-Komponente



9.6. VERSCHIEBUNGEN UND VERZERRUNGEN DURCH MAXWELL-TERME 109

des Magnetfeldes die Giiltigkeit der Maxwellgleichungen, so kénnen nach [NORS&5] und [WEI93]
eindeutige Losungen fiir die x- und y-Komponente hergeleitet werden:

+ =0. (9.2)

sowie
0B, 9By
o of, 0B .
9By _ 9B,
ox Jy

Schaltet man beispielsweise den x-Gradienten, so ergibt sich aus der Rotationsfreiheit:

0B, aBz_O
oz oz
Gy 2
=B = 0
By+ Gy -z
mit |B| = /(Bo+ G, )2+ (G, - 2)2.

WEeil in einem typischen MR-Szenario By > G, -z und By > G - z, kann die Wurzel in erster
Ordnung einer Taylorentwicklung dargestellt werden:

(Gg - 2)2

Bl = B :
|| 0o+ Gy x+ 2. B

(94)
Gleichung 9.4 sagt aus, daf durch die Gradientenspule dem Hauptmagnetfeld nicht nur ein linea-
res Feld in x-Richtung iiberlagert wird, sondern weiterhin ein in z-Richtung quadratisch abhén-
giger Term erzeugt werden muf. Dieser sogenannte Maxwell-Term ist unumgénglich und kann
nicht kompensiert werden.

Um den Effekt einfach zu beschreiben, ist es sinnvoll, unter der Anwesenheit des Gradienten G,
eine effektive Resonanzfrequenz Aw,s ¢ zu definieren, welche eine Funktion von G und z ist und
die Abweichung zur gewiinschten Resonanzfrequenz angibt:

v- Gy 2

Awerf(Gay2) = 2. By (9.5)

Auf analoge Weise erhilt man fiir die anderen Gradienten:

v - G; 22
Awerf(Gy,2) = 2B, (9.6)
-G2. 2
Bwesy(Gayr) = T (9.7)
mit 2 = 2% +¢%

Normalerweise konnen die Maxwell-Terme in der konventionellen Bildgebung vernachléssigt wer-
den, weil die Effekte im ppm Bereichliegen. Bei der Verwendung von echoplanarer Bildgebung
hingegen, werden die Maxwell-Terme relevant, weil ein starker Auslesegradient in Kombination
mit einer geringen Bandbreite in Phasenkodierrichtung benutzt wird. Bemerkenswert ist, dafs
nach Gleichung 9.7 ein Gradient in z-Richtung im Vergleich zu den anderen Richtungen einen 4
mal kleineren Maxwell-Effekt verursacht.



110 KAPITEL 9. EINFLUSS RESIDUALER EFFEKTE

Fiir die Akquisition einer 64x64 Matrix wird ein Auslesegradient von ca. 25mT/m benutzt.
Der zeitliche Abstand von einem Echozentrum zum néchsten wéhrend des Auslesezuges (vgl.
Abbildung 9.1) betriigt etwa 600us.2 Daraus ergibt sich eine Bandbreite von 26 Hz pro Pixel in
Phasenkodierrichtung.

Um das komplette Gehirn eines Erwachsenen darzustellen, muf ein Bereich von ca. £100mm in
jeder Raumrichtung abgedeckt werden. Im giinstigsten Fall ist die Versuchsperson im Experiment
derart gelagert, dafk sich die Mitte des Gehirns im Isozentrum der Gradientenspule befindet. Die
dufleren Schichten sind dann mindestens 100mm vom Isozentrum entfernt. Betrachtet man zu-
ndchst den Fall rein transversaler Schichten (xy-Ebene) und einen Auslesegradient in y-Richtung,
dann ist die Resonanzfrequenz geméfs Gleichung 9.7 von der z-Position abhingig; folglich also
fiir jede Schicht unterschiedlich aber innerhalb der Schicht konstant. Nach Gleichung 9.5 ergibt
sich mit den aufgefiihrten Parametern fiir die dufseren Schichten:

Awerf(Gy = 25mT/m,100mm) = 88,8Hz.

Diese Abweichung von der Resonanzfrequenz bewirkt bei den oben angegebenen Parameters
eine Verschiebung des transversalen Bildes um 3,4 Voxel (oder 10, 7mm bei einer Pixelgrofe
von 200mm/64 =~ 3,1mm). Die zwischen diesen &ufseren Positionen liegenden Schichten sind
entsprechend weniger verschoben. Die Verschiebung ist wegen der quadratischen Abhéngigkeit
von Aweys von z durch eine Parabel gegeben, deren Wert im Isozentrum Null ist.

Die Translationen an sich sind fiir das fMRI-Experiment nicht problematisch. Das zu tomogra-
phierende Objekt wird zwar verzerrt erfaftt, jedoch bleiben die Voxelzeitreihen erhalten. Dies gilt
allerdings nur, falls keine Objektbewegung auftritt. Bewegt sich der Patient wahrend des fMRI-
Experiments um 3mm in z-Richtung, so verédndern sich die Resonanzfrequenzen der &uferen
Schichten:

Awepf(Gy = 25mT/m,103mm) = 94,2Hz.

Damit verschiebt sich die am weitesten vom Isozentrum entfernte Schicht um 3,6 Voxel oder
11, 3mm gegen die Schicht im Isozentrum. Vergleicht man die Verschiebungen vor und nach der
z-Translation, so ergibt sich eine Differenz von 600um. Diese Verdnderung verursacht eine nicht
dem Starren-Korper-Modell entsprechende Deformation des Objekts durch Bewegungen, die an
den Extremstellen ungefdhr dreimal grofser als die Ungenauigkeit der Bewegungskorrektur ist.
In den meisten Fillen werden allerdings nicht wie bisher beschrieben transversale, sondern ge-
kippte Schichten aufgenommen. Geht man von transversalen Schichten (xy-Ebene) aus, die um
ca. 20° um die y-Achse gekippt sind, so erhélt man eine hidufig verwendete Angulierung. Dabei
liegt die Achse des Auslesegradienten in x-Richtung, so daft eine von der z-Position abhéngige
Resonanzfrequenz erzeugt wird. Diese ist nun wegen der Kippung innerhalb der Schicht nicht
mehr konstant, sondern &ndert sich quadratisch iiber die Schicht hinweg. Durch die Abweichung
von der Resonanzfrequenz baut sich eine Phase auf, die zu einer Translation in Phasenkodier-
richtung fiihrt. Da diese Translation nun nicht mehr {iber die Schicht konstant ist, kommt es
zu einer Verzerrung der Bilder. Diese Verzerrung wird mit zunehmender Kippung der Bilder in
die koronare Orientierung (xz-Ebene) stérker. Ebenso ergibt sich bei einer sagittalen Orientie-
rung (yz-Ebene) eine Verzeichnung. Die Grofe der lokalen Verzerrungen kénnen mit den oben
angegebenen Formeln berechnet werden und entspricht damit den zuvor genannten Werten.

Es sind sehr unterschiedliche Gradientenstirken und -systeme erhiltlich, so daf die Werte je nach Anlage
zwischen G Aysiese = 20...40mT /m sowie tgcho = 400...1500us schwanken konnen. Die im Text verwendeten
Werte sind fiir heutige fMRI-Experimente typisch.



Kapitel 10

Ergebnisse der Anwendung der
Bewegungskorrekturen

In diesem Abschnitt werden einige Ergebnisse von fMRI-Experimenten vorgestellt, deren Daten
mit den im Rahmen dieser Arbeit entwickelten retrospektiven und prospektiven Verfahren korri-
giert wurden. Dabei handelt es sich sowohl um Experimente mit Probanden als auch um Daten,
die im Rahmen der préchirurgischen Diagnostik in einem klinischen Umfeld gewonnen wurden.
Die Verbesserungen in der Ergebnisqualitdt wird in diesem Kapitel nicht wie zuvor anhand von
Differenzbildern (Kapitel 8), sondern an den resultierenden funktionellen Ergebnisbildern! de-
monstriert. Dies soll die praktische Relevanz der Bewegungskorrektur belegen.

Schlieflich wird am Ende dieses Kapitels noch die Anwendbarkeit der entwickelten Methoden
aufserhalb der BOLD-Bildgebung gezeigt.

10.1 Retrospektive Bewegungskorrektur

Insbesondere fMRI-Experimente, welche die aktive Bewegung beispielsweise der Hand erfordern,
fiihren fast unvermeidlich zu leichten Bewegungen, die zum Stimulus korreliert sind. Dies lifst
sich auch bei jungen motivierten Probanden beobachten. Wie schon mehrfach erwihnt, erzeugen
diese Bewegungen scheinbare Aktivierungen an Bildkanten und reduzieren die Anzeige neuronal
aktiver Areale. Beide Effekte lassen sich anhand der in Abbildung 10.1 nachvollziehen.

Fourier

Abbildung 10.1: Probanden Experiment mit abwechselnder beidhdngiger Fingerbewegung und
Stimuluskorrelation der Kopfbewegung. Die echtzeitfdhige Fourier-Interpolation liefert gute Er-
gebnisse im Vergleich zur weit verbreiteten, langsamen sinc-Interpolation.

! Falls nicht explizit anders angegeben, wurden die fMRI-Daten zur Auswertung riumlich gefiltert (Gaufifenster,
Breite 6mm). Die statistischen Karten wurden mit Hilfe eine t-Tests berechnet. Es werden nur Areale mit mehr
als 5 rdumlich zusammenhingenden Voxeln, welche iiber der im jeweiligen Bild angegebenen Schwelle liegen,
angezeigt.)
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Die gelb-roten Areale zeigen hier die Position der linken, die blau-violetten die Position der
rechten Handareale.? Ohne die Anwendung einer Bewegungskorrektur ist ein Rand von Schein-
aktivierung um Gehirn als typischer Artefakt erkennbar. Aber auch im Gehirn sind mehrere
Aktivierungen erkennbar, die nicht durch neuronale Aktivitdt bedingt sind. Ursache ist die un-
erwiinschte Korrelation der Kopfbewegung von ~ 2mm zu den Bewegungen der Finger.

Durch die Anwendung einer retrospektiven Bewegungskorrektur l&ft sich ein grofser Teil der
Artefakte in diesem Datensatz entfernen. Wie sich die Ergebnisse der entwickelten, echtzeitfa-
higen Korrektur im Vergleich zu der weit verbreiteten und langsamen Korrektur mit Hilfe der
sinc-Interpolation (siehe [KLO99|) darstellen, ist ebenfalls in Abbildung 10.1 zu erkennen.
Beide Korrekturverfahren kénnen den gréfsten Teil der Artefakte beseitigen. Die Fourier-Interpo-
lation ist dabei etwas erfolgreicher als die sinc-Methode. In beiden Fillen ist zu erkennen, daf die
gelb-rote Aktivierung gréfter und signifikanter wird. Ebenso wird der zentrale Bereich der blau-
violetten Aktivierung grofer, eine Abgrenzung gegen die Umgebung ist besser mdglich.

Die Daten demonstrieren, dafs eine retrospektive Bewegungskorrektur in Echtzeit gute und kon-
kurrenzfihige Ergebnisse liefern kann, die parallel zur Messung verfiighbar sind und keine stun-
denlange Nachverarbeitung erfordern.

10.2 Prospektive Bewegungskorrektur

Trotz der guten Ergebnisse der retrospektiven Korrektur zeigen die Daten bei stirkeren Kopf-
bewegungen Bewegungsartefakte. Die Griinde hierfiir sind in den Kapiteln 4, 7, 8, 9 {iber die
prospektive Korrektur sowie Artefakte beschrieben worden. Anhand von Probandendaten wird
in diesem Abschnitt die Uberlegenheit des prospektiven Verfahrens demonstriert.

Der Vergleich zwischen den beiden Methoden kann allerdings hier nicht wie im vorherigen Ab-
schnitt durch die mehrfache Auswertung des selben Datensatzes erfolgen. Durch das Verfahren
der prospektiven Korrektur an sich gibt es keinerlei unkorrigierte fMRI-Daten mehr, weil die
Bewegungen durch Eingriffe in den Mefprozefs selbst korrigiert werden.

Es ist notwendig, zwei Datensétze zu erzeugen, die vergleichbare Aktivierungen und Bewegungsef-
fekte aufweisen. Um einen Gewdhnungseffekt zwischen den beiden Experimenten zu minimieren,
wurde ein Proband verwendet, der schon hiufig an fMRI-Experimenten teilgenommen hat. Fiir
die Stimulation erscheint ein Fingerbewegungsexperiment sinnvoll, weil dabei sehr stabile und
reproduzierbare Aktivierungen erzeugt werden kénnen.

Um die Kopfbewegungen des Probanden vergleichbar zu halten, wurden in der Kopfspule kleine
Plastikstiicke montiert, die abwechselnd mit der Nase beriihrt werden konnten. Dadurch ist es
moglich eine reproduzierbare Nickbewegung von = 2° durchzufithren. Diese Bewegungsrichtung
ist bei fMRI-Experimenten héufig als stdrkste Komponente zu beobachten. Weiterhin werden
bei der typischen Schichtangulierung Bewegungen durch die Schichtebene hindurch erzeugt, die
aufgrund der Interpolationsartefakte fiir die retrospektive Korrektur problematisch sind.

Um einen extremen Fall von Patientenbewegungen nachzustellen, wurden die Nickbewegungen
zum Stimulus korreliert durchgefiihrt; d.h. mit dem Stimuluswechsel wurde auch die andere Kopf-
position eingenommen. Die Ergebnisse dieser Experimente sind in Abbildung 10.2 dargestellt.
Die unkorrigierten, die retrospektiv und die prospektiv korrigierten Daten wurden auf vier Arten
ausgewertet. Die fMRI-Daten wurden einmal rdumlich ungefiltert sowie gefiltert (Faltung mit
einem Gaufsfenster der Breite 6mm) verwendet. Zur statistischen Analyse wurde ein t-Test sowie

2Alle in diesem Kapitel gezeigten Bilder sind in radiologischer Konvention dargestellt; d.h. bei hauptséchlich
transversalen Schichten mit Blickrichtung von den Fiifen des Patienten her. Somit befindet sich die aus Pa-
tientensicht linke Gehirnhemisphére rechts im Bild. Da die Aktivierungen der motorischen Areal im Grofhirn
kontralateral erfolgt, erscheinen die Aktivierungen der rechten Hand rechts und der linken Hand links.
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Abbildung 10.2: Probanden Experiment mit absichtlicher stimulus-korrelierter Kopfbewegung
von = 2°. Unkorrigierte, retrospektiv und prospektiv korrgierte Daten werden mit und ohne
Filterung verglichen. Zur Auswertung wurde ein t-Test sowie eine GLM-Statistik (die Design-
matrix ist ggf. am rechen Bildrand dargestellt) verwendet; die Ergebnisse zeigen jeden einzelnen
aktivierten Voxel iberhalb der Schwelle von ¢ = 5. Die prospektive Korrektur vermindert Bewe-
gungsartefakte deutlich besser als die retrospektive Methode.
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die hiufig verwendete GLM-Statistik verwendet. Bei der letzteren wurde die Designmatrix so
konstruiert, daf niederfrequente Driften aus den Daten entfernt werden.

Die Ergebnisbilder, die aus den unkorrigierten Daten berechnet wurden, sind in jeder Auswer-
tungsvariante unbrauchbar. Wie erwartet, ist das komplette Gehirn mit Scheinaktivierungen
iibersit, die keine Aussage iiber den Ort der Handareale zulassen.

Auch bei den retrospektiv korrigierten Daten lassen sich ohne Filterung keine Aussagen treffen.
Zwar ist die Menge der scheinbar aktivierten Voxel deutlich reduziert, aber die Artefakte iiber-
decken die neuronal aktiven Areal noch zu stark. Erst bei der Verwendung eines Filters kdnnen
die Handareale neben weiteren ebenso signifikanten Scheinaktivierungen erkannt werden. Eine
fMRI-Untersuchung bei der - anders als bei einem Probanden - das zu erwartende Aktivierungs-
muster unklar ist, wiirde kaum eine Trennung zwischen Artefakt und Aktivierung ermdéglichen.
Die Verbesserung der Bildqualitét auf Kosten der Ortsauflésung durch den Filter entspricht den
Erwartungen aus Kapitel 7, wonach die Interpolationsartefakte durch eine Tiefpakfilterung ver-
mindert werden kann.

Die prospektiv korrigierten Daten sind trotz der starken korrelierten Bewegungen in jeder Auswer-
tungsvariante interpretierbar. Es sind nur einige kleine Bewegungsartefakte erkennbar, die aber
aufgrund ihres niedrigen Signifikanzniveaus leicht von den Handarealen unterschieden werden
konnen. Die Verwendung eines Tiefpafsfilters ist bei der Stérke der Aktivierung zur Kompensati-
on von Interpolationsartefakten nicht notwendig.

Die noch sichtbaren Scheinaktivierungen in den prospektiv korrigierten Daten konnen durch
residuale Effekte (siehe Kapitel 9) erklart werden. Die Qualititsverbesserung gegeniiber den re-
trospektiv korrigierten Daten zeigt, daft durch die prospektive Korrektur die Artefakte signifikant
gemindert werden kénnen.

Das durchgefiihrte Experiment mit einer perfekt zum Stimulus korrelierten Bewegung ist sicher-
lich nicht typisch und geht deutlich iiber typische Kopfbewegungsmuster hinaus. Die Leistungs-
fahigkeit des prospektiven Verfahrens kann damit jedoch dokumentiert werden.

Eine weitere Folgerung aus den présentierten Daten ist die Tatsache, daft unterschiedliche statisti-
sche Verfahren kaum geeignet sind, um Bewegungsartefakte zu minimieren. Die GLM-Statistik,
die oft als unverzichtbar fiir fMRI-Auswertungen angesehen wird, liefert keinen Mehrwert, son-
dern sehr identische Ergebnisse im Vergleich zu einem einfachen t-Test.

10.3 Klinische fMRI-Daten

Bisher wurden in diesem Kapitel Daten von Experimenten mit gesunden, jungen Probanden
gezeigt, um die Verbesserungen durch die entwickelten Verfahren zu dokumentieren. In diesem
Abschnitt sollen Ergebnisse aus klinischen Situationen exemplarisch vorgestellt werden, um den
Wert der Korrekturen fiir die praktische Anwendung darzustellen.

Es war im Rahmen dieser Arbeit moglich, die Verfahren zur retrospektiven Bewegungskorrektur
in die Produktsoftware der Siemens MR-Geriéte einflielsen zu lassen. Die prospektive Korrektur-
technik konnte im Rahmen eines Anwendungstests auf 11 Forschungssystemen installiert werden.
Im folgenden werden zwei Beispiele von Daten, die an den entsprechenden Kliniken unter Einsatz
der verteilen Software gewonnen wurden, vorgestellt.

In Abbildung 10.3 sind die Ergebnisse einer priichirurgischen fMRI-Untersuchung dargestellt.?
Der Patient wurde angewiesen, die Finger der rechten Hand zu bewegen. Dieser Zustand wurde in
der Statistik mit dem Ruhezustand verglichen und nicht wie in den zuvor gezeigten Experimen-

Die Daten wurden freundlicherweise von der Kopfklinik der Universitiit Erlangen zur Verfiigung gestellt. Die
Daten wurden fiir diese Arbeit nachtraglich farbig dargestellt, da die Software des Tomographen derzeit noch
keine Farbiiberlagerungen unterstiitzt.
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Abbildung 10.3: Lokalisierung der Areale der rechten Hand in einem klinische Datensatz. Die
Frage, ob die supplementir-motorischen Areale (zentrale Aktivierung) in den Tumor hineinragen,
1t sich mit den korrigierten Daten besser beantworten.

ten gegen die Bewegung der anderen Hand. Da die Daten in diesem Fall auch in unkorrigiertem
Zustand vorlagen, konnten die Ergebnisbilder ohne Verwendung einer retrospektiven Bewegungs-
korrektur sowie fiir eine sinc-Interpolation nachtriglich berechnet werden.

Wie bei den Probandendaten verbessert der Einsatz der Korrektur die Bildqualitdt deutlich; es
bleiben aber auch hier Artefakte zuriick. Es sind drei Aktivierungen zu erkennen. In der linken
Hemisphére sind die benachbart liegenden sensorischen und motorischen Areale sichtbar. Die
mittlere Aktivierung wird mit den supplementir-motorischen Arealen in Verbindung gebracht,
die der Bewegungsplanung dienen. Die Frage, ob die supplementiren Bereiche in den Tumor hin-
einragen oder dessen Rand beriihren, ist mit Hilfe der korrigierten Daten leichter zu entscheiden.
Diese Information kann dem Neurochirurgen bei einer Resektion des Tumors helfen, den Zugang
zu planen und kritische Bereiche zu meiden.

Ein Beispiel fiir eine préachirugische Untersuchung mit prospektiver Bewegungskorrektur zeigt
Abbildung 10.4.*

Die Verbesserung der Ergebnisqualitét kann hier aufgrund des prospektiven Charakters der Kor-
rektur nicht demonstriert werden. Ziel der Untersuchung war in diesem Fall die Lokalisierung
des Broca’schen Sprachareals. Diese fMRI-Experimente bestehen beispielsweise aus Phasen, in
denen der Patient als Ruhezustand einfach still vor sich hin zdhlt. Im Aktivierungszustand sollen
moglichst schnell Wort gebildet und im Geist gesprochen werden, deren Endbuchstabe den An-
fang des nichsten Wortes bilden mufs. Hiufig sind bei solchen Experimenten Kopfbewegungen
zu beobachten, weil es den Patienten schwer fillt, den Kiefer nicht zu bewegen, wenn sie die
Worte in Gedanken sprechen. Die im Verlauf dieses Experimentes detektierten Bewegungspa-
rameter deuten auf solche Kopfbewegungen hin. Die Bilder weisen trotzdem keine signifikanten
Bewegungsartefakte auf. Mit Hilfe der Ergebnisdaten kann das Broca-Areal lokalisiert werden.
Dieses liegt bei ca. 80% der Menschen wie in diesem Fall in der linken Gehirnhélfte.

10.4 [Ergebnisse aufierhalb der BOLD-Bildgebung

Die in dieser Arbeit entwickelten Algorithmen zur retrospektiven Bewegungskorrektur lassen sich
auch auferhalb der BOLD-Bildgebung in der Magnetresonanz verwenden. Einige erfolgreiche
Anwendungen werden im folgenden kurz vorgestellt.

“Die Daten wurden freundlicherweise von der Cleveland Clinic Foundation, Cleveland, USA zur Verfiigung
gestellt. Die Daten wurden fiir diese Arbeit ebenfalls nachtriglich farbig dargestellt.
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Abbildung 10.4: Wortgenerierungsexperiment zur Lokalisierung des Broca’schen Sprachareals in
einem klinischen fMRI-Experiment. Die prospektiv korrigierten Daten weisen keine sichtbaren
Bewegungsartefakte auf. Die Daten geben Hinweise, ob das Sprachareal in der linken Hemisphére
(wie bei ca. 80% der Menschen) lokalisiert ist und nicht im Bereich des Tumors liegt.
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Perfusionsbildgebung am Kopf

Immer héufiger wird die MR auch zur Perfusionsbildgebung in der Schlaganfallsdiagnostik ein-
gesetzt. Bei dieser Untersuchung soll ermittelt werden, ob im Fall oder bei Verdacht auf einen
Schlaganfall Bereiche des Gehirns vermindert mit Blut versorgt werden. Obwohl quantitative
Werte iiber die Perfusion (Blutmenge pro Gramm Gewebe und Minute) schwierig zu ermitteln
sind, konnen qualitative Aussagen relativ einfach gewonnen werden. Wahrend die wissenschaftli-
che Diskussion iiber die Auswertung und die relevanten Parameter noch nicht abgeschlossen ist,
wird hauptséachlich ein identisches Mefverfahren eingesetzt, welches dem fMRI-Experiment &hn-
lich ist. Dem Patienten wird dazu wihrend der fortwdhrenden Akquisition von T5-gewichteten
EPI-Datensétzen ein Bolus aus paramagnetischem Kontrastmittel gespritzt. Dieses fiihrt lokal
zu einem starken T -Effekt wihrend der Passage des Kontrastmittelbolus, so daf letztlich in Ab-
héngigkeit von der Menge des Kontrastmittels die Bildintensitét abnimmt. Durch die Akquisition
einer ca. einminiitigen Zeitreihe von EPI-Volumina kann die Dynamik des Durchganges des Bo-
lus durch das Gehirn beobachtet werden. Klinisch wird hiufig der Zeitpunkt bis zur maximalen
Signalabnahme als Bildparameter verwendet (Time To Peak; TTP). Aus diesem Parameterbild
kann der Arzt ableiten, ob die Durchblutung lokal abgeschwicht ist und wieviel Gehirnareal
deshalb von dem Risiko betroffen ist, abzusterben.

e O bl
unkorrigiert " korrigiert

Abbildung 10.5: Anwendung der retrospektiven Korrektur auf einen Perfusionsdatensatz. Die
gelben Areale deuten auf minderperfundiertes Gewebe nach einem Schlaganfall hin. Die durch
Kopfbewegungen verursachten Artefakte kénnen durch die Korrektur vermindert werden.

Auch die Perfusionsanalyse ist darauf angewiesen, daf keinerlei relevante Bewegungen wihrend
der Datenakquisition auftreten, welche die Voxelzeitreihen stéren. Da der Signalabfall bei der
Perfusion ungefihr 10 Mal grofer als bei der fMRI ist, sind die Anforderungen an die Bewegung
nicht so streng. Allerdings sind die Patienten oft motorisch beeintréchtigt und dazu in keiner
guten Verfassung, so dafs trotzdem Bewegungsartefakte beobachtet werden kénnen.

Wie Abbildung 10.5 zeigt, kann auch die Aussage von Perfusionsdaten mit der retrospektiven
Bewegungskorrektur verbessert werden. Obwohl durch die starke Kontrastdnderung Anteile der
Bilddaten das Modell der Bewegungsdetektion verletzen, kénnen die Daten zuverléssig korrigiert
werden. Durch die Echtzeitfahigkeit der Korrektur steht eine Anwendung in einem Schlaganfalls-
szenario nicht im Wege und kdnnte helfen, wichtige Zeit einzusparen.

Funktionelle Bildgebung an Herz und Leber

Eine Anwendung der Gauf-Newton-Verfahren auf andere Regionen als den Kopf ist ebenfalls
moglich. Ahnlich zu den Untersuchungen am Kopf, werden auch an Herz und Leber Perfusions-
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untersuchungen mit Hilfe von Kontrastmitteln durchgefithrt. Beim Herz werden die einzelnen
Bilder getriggert in der Diastole aufgenommen, so daf die Herzbewegung keine Rolle spielt. Bei
beiden Organen spielt aber die Atmung eine Rolle, weil die Mefsdauer ldnger als eine zumutbare
Atempause (< 20s) ist. Dies fiihrt zu unterschiedlichen Positionen des interessierenden Organs
in den verschiedenen Bildern.

Eingeatmet Ausgeatmet Ausgeatmet, korr.

Abbildung 10.6: Anpassung von Herz- und Leber-Daten aus unterschiedlichen Atemphasen. Die
linken Bilder zeigen das Referenzbild im eingeatmeten Zustand. In der Mitte sind Bilder aus der
Ausatmungsphase, rechts entsprechenden Bilder nach der Anpassung an die Referenzposition
dargestellt. Die farbigen Punkte zeigen die Position des Organs im Vergleich zum Referenzbild
an.

Geht man von dem Ansatz aus, dal das Organ selbst sich nicht zu stark verformt, so konnen
die entwickelten Verfahren angewendet werden. Dies funktioniert auch in einem Umfeld, das
sich verformt oder gegensétzlich zu dem interessierenden Objekt bewegt. Dazu miissen nur die
Voxel, die das interessierende Organ darstellen, durch den Benutzer z.B. durch ein Rechteck in
einem Referenzbild markiert werden. Die nachfolgende Korrektur verlduft véllig automatisch und
liefert eine gute Anpassung der einzelnen Organpositionen aneinander. Als Beispiel zeigt 10.6 die
Ergebnisse der Anpassung von Extrempositionen der jeweiligen Datensétze (ein- und ausgeatmet)
aneinander. Durch die Stabilisierung der Bilder kénnten Infarktregionen und Tumore anhand der
Kontrastmittelanflutung besser beurteilt werden.

Alle aufgefithrten Anwendungen der Bewegungskorrektur bendtigen Rechenzeiten im Bereich von
wenigen Sekunden oder maximal einer Minute.® Damit sind aller Korrekturen schneller als die
Messungen selbst und kénnten parallel zu diesen erfolgen. Einer klinischen Anwendung erscheint
moglich.

Es wurden Zeitreihen mit 60-150 Bildern und einer Matrixgrofie von 1282 sowie 256 benutzt.
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Diskussion und Ausblick
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Kapitel 11

Diskussion

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung echtzeitfihiger Verfahren zur retrospektiven und prospek-
tiven Korrektur von Patientenkopfbewegungen in der funktionellen Magnetresonanztomographie.
Bewegungen wihrend fMRI-Messungen werden gemeinhin als stérkste Quelle von systematischen
Fehlern in den Daten angesehen.

Die Technik der retrospektiven Korrektur, also der riickwirkenden Korrektur der Daten nach
der Akquisition, wurde fiir die fMRI schon bald nach den ersten Experimenten diskutiert (siehe
[HAJ94]) und ist mittlerweile in das Standardrepertoire der fMRI-Auswertung iibergegangen.
Der Ansatz dieser Methode besteht darin, alle in einem fMRI-Experiment gemessenen Volumen-
datenséitze nachtréiglich mit Hilfe eines Interpolationsverfahrens auf eine identische Position zu
korrigieren. In fast allen in der Literatur genannten Verfahren wird die dafiir notwendige Trans-
formation als dreidimensionale Bewegung eines starren Koérpers modelliert.

Wiéhrend der Nutzen von retrospektiven Korrekturverfahren unbestritten ist, ergeben sich sowohl
fiir Forschungszwecke als auch in der klinischen Praxis durch die oft stundenlangen Rechenzeiten
Probleme (siehe |[KLO99]). Eine Korrektur, die in die Echtzeit-Bildrekontruktion des Tomogra-
phen integriert werden kann, ist geeignet, diesen Mangel zu beheben.

Die Verfiigharkeit einer entsprechenden Bewegungskorrektur erlaubt es, aktefaktarme Aktivie-
rungskarten in Echtzeit zu erzeugen. Die Bedeutung einer solchen Entwicklung geht von erhebli-
chen Vereinfachung fiir die klinische Praxis bis zu neuen Moglichkeiten fiir die Gehirnforschung,
welche es erlauben wihrend des Experiments auf die neuronale Reaktion des Probanden zu rea-
gieren. Dariiber hinaus ergibt sich durch die Echtzeitfdhigkeit erstmals die Moglichkeit, durch
geeignete Eingriffe in den Mefprozefs, eine prizise prospektive Bewegungskorrektur zu realisieren.
Die Idee bei einer prospektiven Korrektur ist es, die Daten so zu akquirieren, dak die Effekte
der Patientenbewegung in den Mefdaten nicht sichtbar sind. Dazu wird das Mefkoordinatensy-
stem mit den Patientenbewegungen mitgefiihrt, so daf die Position des Gehirns in den Bildern
identisch bleibt. Auf diese Art und Weise wird nicht nur die Bewegung eines starren Kérpers kor-
rigiert. Ein Reihe von sekundiren Artefaktquellen, die aus einer Bewegung resultieren, werden so
automatisch kompensiert oder vermieden. Deshalb wird von einer prospektiven Korrektur eine

weitere Qualitdtsverbesserung erwartet.

11.1 Echtzeitfihige retrospektive Korrekturverfahren

Zur Entwicklung eines echtzeitfihigen retrospektiven Korrekturverfahrens muften zwei Probleme
gelost werden: Es war erforderlich, sowohl Bewegungsdetektionsmechanismen als auch Interpo-
lationsalgorithmen zu entwickeln, die stabil sind und eine ausreichende Rechengeschwindigkeit
auf heutigen Computern ermoglichen, so daf eine Korrektur parallel zur Messung der Bilddaten
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direkt mit dem Rechnersystem des Tomographen erfolgen kann.

Lésung des Bewegungsdetektionsproblems

Fiir eine schnelle Bewegungsdetektion in der fMRI wurden zeitweilig die sogenannten k-Raum-
Techniken in der wissenschaftlichen Literatur ([CHE94], [KAS96], [MAA97], [KRA99]) und auch
in einer eignen Arbeit [THE98] ndher untersucht. Mit diesen Algorithmen ist eine Berechnung
nahezu in Echtzeit demonstriert worden; unter der Verwendung heutiger Computersysteme wire
der Echtzeitanspruch vermutlich erfiillbar. Die k-Raum-basierten Detektionen bringen jedoch
eine Reihe von Einschrinkungen an das Mefsprotokoll mit sich (siehe Abschnitt 4.1.1), so daf
diese Methoden nicht die gesuchte Losung darstellen.

Populédr zur Losung allgemeiner Bildregistrierungsprobleme sind derzeit sogenannte Kreuzentro-
pieverfahren (siehe [VIO95]). Die Anwendung fiir die fMRI beschrénkt sich auf Einzelfdlle und
hat sich bisher nicht durchgesetzt. Die Griinde hierfiir sind das schlechtere Konvergenzverhalten
aufgrund des allgemeineren Ansatzes, so daf hohere Rechenzeiten erforderlich sind. Weiterhin
erfordert die statistische Natur des Verfahrens eine grofse Anzahl an Pixeln bzw. Voxeln in den
Datensitzen. Die relativ niedrig aufgelosten fMRI-Daten und der Wunsch nach hohen Genauig-
keiten bieten hier keinen optimalen Ausgangspunkt.

Fiir den Bewegungsdetektionsalgorithmus wurde deshalb auf einen in der fMRI-Forschung relativ
weit verbreiteten, bildbasierten Algorithmus als Grundidee zuriickgegriffen. Dieser bestimmt die
Bewegung iterativ nach einem Gauf-Newton-Verfahren (siehe [FRI95a|, [ASH97]). Der Ansatz
bietet gegeniiber anderen Methoden den Vorteil einer einfachen und generellen Anwendbarkeit
auf fMRI-Daten. Verfiighare Implementierungen dieses Algorithmus benétigen jedoch alleine fiir
den Detektionsprozefls erheblich ldnger als die Dauer der Messung selbst.

Zunichst wurde in dieser Arbeit der Detektionsalgorithmus zur Verbesserung der Stabilitit erwei-
tert, weil sich das Optimierungskriterium der minimalen Differenz zwischen den Datensétzen als
nicht ausreichend herausgestellt hat. Durch Steady-State-Effekte zu Beginn der Messung sowie In-
tensitdtsschwankungen der Bilder im Verlauf der Messung aufgrund von Driften des HF-Signals
kénnen Intensitdtsschwankungen in den Daten entstehen. Eine Erweiterung des Korrekturmo-
dells um einen globalen, linearen Skalierungsfaktor hat sich als ausreichend fiir die Lésung der
Stabilitatsprobleme herausgestellt. Es wurde demonstriert, daf dieser Ansatz auch fiir komplex-
ere Problemstellungen geeignet ist, indem die Unterschiede in der Intensitdt der Bilder in eine
Potenzreihe entwickelt werden.

Gegeniiber dem publizierten Ansatz wurden die Berechnungen in dieser Arbeit so umformuliert,
daf die Erzeugung aufwendiger Zwischenergebnisse, die aus grofen Matrizen in der Groéfsenord-
nung von Megabytes bestehen, vermieden wird. Statt dessen werden nachgeordnete Zwischen-
ergebnisse direkt berechnet. Diese bestehen aus kleinen Matrizen, die inkrementell berechnet
werden; d.h. fiir jeden neuen Datenpunkt werden die Anderungen zur vorherigen Lésung be-
stimmt und zu dieser hinzugefiigt. Dadurch entféllt die Erzeugung grofser Datenmengen. Die
Berechnungen konnen auf diese Weise auf 750m.s' pro Volumendatensatz beschleunigt werden.
Weiterhin wurde der Optimierungsprozeft wurde auf eine relevante Untermenge von Voxeln ein-
geschriankt. Dies kann die Rechenzeiten, verglichen mit veréffentlichten Ansétzen, ohne Genau-
igkeitseinbufen nochmals verkiirzen. Ferner konnte ein sehr einfaches aber zuverlissiges Kon-
vergenzkriterium gefunden. Dieses bewertet die Anderung der geschiitzten Bewegungsparameter
iiber mehrere Iterationsschritte hinweg. Die Iterationstiefe skaliert damit automatisch mit dem
jeweiligen Problem. Bekannten Implementierungen anderer Arbeitsgruppen verwenden pauschal

!Falls nicht explizit erwihnt, beziehen sich die in diesem Kapitel vorgestellten Ergebnisse auf einen Pentium
IIT Computer, 1GHz Takt.
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hohe Iterationstiefen (z.B. in [FRI95a]), um auf Kosten der Rechengeschwindigkeit eine stabile
Detektion zu gewéhrleisten.

Durch eine Anderung und Optimierung der Berechnungen sowie eine Formulierung in einer fiir
die heutigen Computerarchitekturen geeigneten Weise, konnten die Berechnungen so stark be-
schleunigt werden, daft der Detektionsprozef fiir einen Volumendatensatz in unter 150ms ablauft
und damit mehr als eine Gréfsenordnung schneller erfolgt als die Messung selbst.

Loésung des Interpolationsproblems

Zur Korrektur der Daten mit Hilfe einer Interpolation wurde ein Fourier-Verfahren verwendet.
Dieses bietet sich durch seine Effektivitdt aufgrund der Verwendung von schnellen Fouriertrans-
formationen an. Die in den Publikationen anderer Arbeitsgruppen beschriebenen Verfahren sind
auf isotrope Voxel limitiert oder fithren durch die schlechte Konvergenz der Transformationspa-
rameter unnotig Artefakte ein (siehe [EDD96], [COX99]).

Deswegen wird in vielen Implementierungen von Bewegungskorrektursoftware auf die sinc-Inter-
polation zuriickgegriffen. Dieses Verfahren ist allerdings sehr langsam und erfordert Rechenzeiten,
die bis zu mehreren Stunden betragen kénnen. Methoden zur Beschleunigung dieser Interpolati-
onstechnik wurden in der vorliegenden Arbeit vorgestellt und auch verdffentlicht [THE99a]; eine
Berechnung in Echtzeit ist aber dennoch nicht moglich.

Eine Erweiterung der Fourier-Interpolation, welche die genannten Limitationen vollstdndig auf-
hebt, wurde in Abschnitt 5.2.2 dargelegt und konnte in [THE(00a] und [THE0Oc| publiziert wer-
den. Weiterhin wurde die Rechenzeit durch die Verwendung angepafster Fouriertransformationen
reduziert. Eine Umordnung der erforderlichen Scherungsoperationen ermoglicht einen schnelle-
ren Zugriff des Rechners auf die Daten. Unter Beachtung der Vertauschbarkeit der einzelnen
Scherungs- und Translationsoperationen, die zur Darstellung der Gesamtbewegung verwendet
werden, konnen die einzelnen Schritte durch geeignete Korrekturterme kombiniert werden. Der
Aufwand reduziert sich damit durch eine parallele Durchfithrung von Rotation und Translation
um ein Viertel.

Es hat sich im Verlauf der Arbeit herausgestellt, daft bei der Verwendung von Fourier-Techniken
zur Interpolation Gibbs-Artefakte in Schichtrichtung entstehen, welche die Aktivierungskarten
massiv beeinflussen kénnen. Diese sind durch die Art und Weise der Ortskodierung in Schicht-
richtung bedingt, die keine zyklischen Rénder in den Datensédtzen erzeugt. Durch eine geeignete
Erweiterung der Datensétze konnen die bisher unbeachteten Effekte zur Entstehung von Gibbs-
Artefakten vermieden werden. Trotz der erheblichen Auswirkungen wird die Problematik von
einigen der am h&ufigsten verwendeten Programme zur fMRI-Auswertung bis heute ignoriert
(z.B. AFNI, siehe auch [COX99]).

Im Herbst 1999 sind auch von einer amerikanischen Gruppe Erfolge bei einer retrospektiven
Bewegungskorrektur in Echtzeit publiziert worden (siehe [COX99|). Das vorgestellte Verfahren
erfordert ein leistungsfdhiges, zusétzliches Rechnersystem und beinhaltet dariiber hinaus Kom-
promisse, um die Rechenzeit zu minimieren. Zum einen wurde ein vereinfachtes Gauf-Newton-
Verfahren zur Beschleunigung der Konvergenz benutzt, welches auf die Detektion von maximal
1—2 Grad und Voxeln limitiert ist. Desweiteren wurde das in Abschnitt 4.2.3 erwahnte, teilweise
divergierende Interpolationsverfahren verwendet, um die Rechenzeit zu verkiirzen. Ferner wurde
Rechenzeit gespart, indem auf die Reduktion von Gibbs-Artefakten komplett verzichtet wurde
(sieche Abschnitt 5.2.2).

Als Ergebnis dieser Arbeit steht eine in den Tomographen integrierte, echtzeitfahige retrospektive
Bewegungskorrektur zur Verfiigung, die ohne die genannten Kompromisse auskommt (siehe auch
[THEOOb|). Die Rechenzeit fiir eine komplette Korrektur betrégt fiir typische Mefsprotokolle mit
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einer Matrixgréfe von 642 oder 1282 und 16...64 Schichten maximal 25% der Mefzeit.

Fiir die weit verbreitete SPM-Software (sieche [FRI96b|) wird in [KLO99] von einer anderen Ar-
beitsgruppe eine Rechenzeit von 120 Minuten zur Korrektur von 48 Datensitzen mit einer 1282
Matrix und 29 Schichten angegeben. Ubertragen auf das fiir diese Arbeit verwendete Computer-
system? ergibt sich eine Rechenzeit von ca. 50 Minuten. Zum Vergleich benétigt das in dieser
Arbeit entwickelte Verfahren fiir die Korrektur eines entsprechenden Datensatzes 37s.

Diese Software wurde ab Oktober 1999 von der Siemens AG an 28 Forschungseinrichtungen zu
Testzwecken verteilt. Im April 2000 konnten diese Algorithmen in die Siemens Produktsoftware
iibernommen werden. Damit stehen sie an ca. 600 Anlagen weltweit zur Verfiigung. Eine Diskus-
sion daraus resultierender Ergebnisse folgt in Abschnitt 11.6.

11.2 Genauigkeit bildbasierter Bewegungsdetektionsmethoden

Obwohl Bewegungsdetektions- und Korrekturverfahren bei der fMRI schon seit langerem einge-
setzt werden, sind nur wenige Simulationen und Abschitzungen iiber die Genauigkeit der disku-
tierten Bewegungsdetektionsmethoden publiziert worden. Die Werte schwanken in Publikationen
verschiedener Arbeitsgruppen um mehr als eine Grofenordnung zwischen von 20pum [JOS99] iiber
100um [FRI95a] bis hin zu 500um [JIA95]. Es stellt sich die Frage, wie valide diese Angaben
auf ein reales MR-Experiment iibertragen werden kénnen. Genauigkeitsangaben aufgrund von
MR-Messungen mit tatsdchlichen Objektbewegungen fehlen bisher ganz.

Als relevanter Faktor fiir die Limitierung der Genauigkeit wird oft das Bildrauschen angesehen
(z.B. [FRI95al, [COX96|, [EDD96]). Dieser Ansatz ist in den entsprechenden Publikationen nicht
begriindet worden. Deshalb wurde in dieser Arbeit zunéchst ein Modell der Auswirkungen von
statistischem Rauschen auf den Detektionsprozefs entwickelt. In diesem wird die Phasendifferenz
von zwei Datensétzen bei zunehmendem Rauschen analysiert. Es ergibt sich eine Proportionalitit
zwischen der Genauigkeit der Detektion und dem Quotienten aus dem Quadrat des Signals und
dem Rauschen. Bemerkenswert ist insbesondere, dafs diese Proportionalitdt unabhéngig von der
statistischen Verteilung des Rauschens gegeben ist. Der Zusammenhang konnte mit Simulatio-
nen anhand von kiinstlich verrauschten und verschobenen sowie gedrehten Daten gut bestétigt
werden.

Weiterhin wurden im Rahmen dieser Arbeit erstmals Genauigkeitsmessungen, die auf realen
Objektbewegungen im MR-Tomographen basieren, durchgefiihrt und in [THEO1c| publiziert. Die
Schwierigkeit besteht dabei in der Bestimmung von Objektbewegungen in einem 1,57 starken
Magnetfeld ohne eine Stérung der Mefivorgéinge. Durch gezielte Bewegungen der Patientenliege
wurden Verschiebungen eines Mefiphantoms mit einem Mikrometersystem bestimmt und mit
den Ergebnissen des Detektionsalgorithmus verglichen. Gedrehte Datensdtze konnten durch eine
Rotation des Mefkoordinatensystems um das Objekt erzeugt werden.

Diese Experimente wurden sowohl mit echoplanarer Bildgebung als auch mit einer arktefakt-
armen Gradientenechosequenz (FLASH) durchgefiithrt. Die Ergebnisse zeigen, daf die Detekti-
onsalgorithmen bei Verwendung der FLASH-Sequenz auch fiir grofe Bewegungen Genauigkeiten
von unter 50um erzielen kann. Dieser Wert ist mit den theoretischen Betrachtung und den Simu-
lationen kompatibel. Das durch das Bildrauschen gegebene Limit ist also mit der bildbasierten
Detektionstechnik erreichbar.

Andere Resultate ergeben sich bei der echoplanaren Bildgebung. Die Genauigkeit kann in er-
ster Ndherung mit weniger als 10% des Bewegungsparameters angegeben werden. Damit ist die

Ein Vergleich der Rechenleistung ist mittels der Ergebnisse des SPECp95-Tests der Standard Performance
Evaluation Corporation (SPEC) méglich. Fiir die Ergebnisse in [KLO99] wurde der Computertyp SGI Iris Indigo
(SPECfp=10.6) verwendet. In dieser Arbeit kam ein Pentium III (1GHz Takt, SPEC{p=26.3) zum Einsatz.
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Genauigkeit fiir fMRI typische Bewegungsparameter von 2mm besser als 200um. Fiir deutlich
grofere (und damit eher ungewohnliche) Patientenbewegungen ist trotz Anwendung einer Bewe-
gungskorrektur mit relevanten Artefakten zu rechnen.

Fiir kleine Bewegungen von wenigen 100um konnen auch mit EPI Genauigkeiten erreicht werden,
die nur durch das Bildrauschen limitiert sind. Die Abhéngigkeit der Detektionsgenauigkeit von der
Grofse des Bewegungsparameters indiziert eine erhebliche Abweichung von den Modellannahmen,
welche bei der FLASH-Bildgebung nicht zu beobachten ist. Diese Unterschiede konnen durch die
Anfilligkeit der echoplanaren Bildgebung auf Bildartefakte erklért werden.

Durchgefiihrte Experimente zur Ermittlung der Genauigkeit von Rotations- und Translationbe-
stimmung fithren zu vergleichbaren Ergebnissen. Der notwendige Zusammenhang ergibt sich aus
der mittleren lokalen Translation, die durch eine Rotation des Gesamtbildes entsteht.

Ein weiteres interessantes Ergebnis der Messungen ist die Ahnlichkeit der Genauigkeiten bei
Translationen innerhalb der Schichtebene und in Schichtrichtung. Die nicht optimale Punktbild-
funktion in Schichtrichtung behindert auch bei der Verwendung von Schichtliicken die Bewe-
gungsdetektion nicht. Gerade dieser Punkt war in den letzten Jahren auf Konferenzen &fters als
potentielle Schwéche der Detektionstechniken angefiihrt worden.

Zusammenfassend kann also festgestellt werden, dafs eine fiir die fMRI ausreichende Genauigkeit
der verwendeten, bildbasierten Bewegungsdetektion erreicht wird. Da die Abweichungen in der
Detektion maximal ca. 10% des Bewegungsparameters betragen, ist diese Aussage fiir Bewegun-
gen bis zu 2 — 3mm und 2 — 3° gerechtfertigt.

Ein weiteres Ergebnis aus den Messungen mit verschiedenen Techniken im Vergleich zur Theorie
ist, daf die Qualitét der Bewegungskorrektur nicht durch eine Verbesserung der Detektions-
technik gesteigert werden kann. Das Bildrauschen ist entgegen der Aussage von Publikationen
anderer Gruppen nicht der limitierende Faktor. Es gilt viel mehr die Probleme der echoplanaren
Bildgebung durch Mefstechnik oder Bildrekonstruktion zu reduzieren.

11.3 Interpolationsartefakte

Die Thematik von Interpolationsartefakten wird in der wissenschaftlichen Literatur angespro-
chen, aber im Zusammenhang mit der fMRI nicht sehr ausfiihrlich diskutiert. Ein Verstédndnis
der Effekte ist relevant, wenn eine Aussage iiber die Qualitdt von verschiedenen Interpolations-
methoden getroffen werden soll. Weiterhin spielen Interpolationsartefakte bei einem Vergleich
zwischen retrospektiver und prospektiver Korrektur eine Rolle, weil bei letzterer die Interpolati-
on keinen signifikanten Einflufs mehr hat.

Als eine Ursache fiir Artefakte bei Drehungen und Verschiebungen konnten im Rahmen dieser
Arbeit spektrale Uberfaltungen identifiziert werden. Diese entstehen durch Information, die in
einem gednderten Koordinatensystem nicht mehr représentiert werden kann. Diese Tatsache ist
auf die kartesische Abtastung des k-Raums zuriickzufiihren, der in verschiedenen Raumrichtungen
die Kodierung unterschiedliche hoher, maximaler Frequenzen auch oberhalb der Nyquistgrenze
zuléft. Die sich daraus ergebenden Randbedingungen fiir eine ideale Interpolation wurden in
[THE99b| publiziert.

Bei der Verwendung der echoplanaren Bildgebung findet ein T-Zerfall der Magnetisierung iiber
den Auslesezug statt. Dies bewirkt eine Reduktion der spektralen Intensitit und somit eine
richtungsabhéngige Punktbildfunktion. Eine retrospektive Korrektur erscheint nicht moglich. Aus
dem Verstidndnis der Einfaltungs- und 7T -Artefakte konnte abgeleitet werden, daf die genannten
Effekte bei der fMRI nur geringen Einfluff haben.

Relevant sind dagegen lokal unterschiedliche Filterungen, die durch die weit verbreiteten linearen
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und sinc-Interpolationsmethoden erzeugt werden. Diese konnen auch mit grofen Faltungskernen
und den damit verbundenen kubisch ansteigenden Rechenzeiten kaum vermieden werden. Es
kann zu erheblichen Verlusten an hochfrequenter Information kommen. Die Fourier-Interpolation
weist den Filtereffekt nicht auf und zeigt auch beziiglich spektraler Uberfaltungen ein iiberlegenes
Verhalten. Dieses Verfahren erscheint daher als ein Ergebnis dieser Arbeit als am besten fiir die
Zwecke der fMRI geeignet (siehe auch [THE99b|). Die theoretischen Vorteile konnen als Grund
fiir die etwas besseren Ergebnisse bei Verwendung der Fourier-Interpolation im vorhergehenden
Kapitel herangezogen werden.

Beim Interpolationsprozefs bleibt der nichtlineare Schritt der Betragsbildung in allen heutigen
Ansétzen zu retrospektiven Bewegungskorrekturen unberiicksichtigt. Eine Lésung kénnte durch
die Interpolation der komplexen Bilddaten und erst anschliefsende Betragsbildung erreicht wer-
den. Bei einer prospektiven Korrektur der Daten tritt das Problem der Betragsbildung nicht auf,
da der Interpolationsprozefs keine wesentliche Rolle mehr spielt.

In der wissenschaftlichen Literatur wird der Einflut der Schichtprofile auf den Interpolationspro-
zef bisher kaum analysiert. In Abschnitt 7.5 konnte demonstriert werden, dafs bei der Berechnung
von Zwischengitterpunkten in Schichtrichtung unvermeidbar relevante Artefakte entstehen. Diese
Problematik ist bei einer retrospektiven Bewegungskorrektur nicht vermeidbar, weil durch den
Akquisitionsvorgang Information verloren geht. Die Lésung kann damit nur in einem gednderten
Akquisitionsverfahren oder einer prospektiven Korrektur bestehen.

11.4 Bildbasierte prospektive Korrekturverfahren

Seit ungefahr fiinf Jahren werden in der wissenschaftlichen Literatur von verschiedenen Gruppen
prospektive Korrekturverfahren fiir die fMRI vorgeschlagen (siehe [LEE96], [EVI97], [DER98],
[EVI99]). Der Vorteil dieser Verfahren ist die Umgehung von Interpolationsartefakten sowie eini-
ger residualer Effekte im Bildgebungsprozefs. Die wesentliche Schwierigkeit bei der Realisierung
eines solchen Verfahrens, bei dem das Mefkoordinatensystem in Echtzeit den Kopfbewegungen
folgt, ist die Bewegungsdetektion.

Es wurden in der wissenschaftlichen Literatur verschiedene Verfahren fiir eine prospektive Kor-
rektur vorgestellt, von denen aufgrund zahlreicher Kritikpunkte keines in der Routine- oder im
Forschungsbetrieb eingesetzt wird:

Die meisten Verfahren erfordern einen teueren apparativen Aufwand (Optik bzw. eine MR-Anlage
mit mindestens 3 zusétzlichen HF-Empfangskanilen) sowie teils akribische Justagen, so daf al-
lenfalls ein Forschungsprojekt realistisch erscheint. Eine Relevanz solcher Methoden ist aufgrund
des zeitlichen und finanziellen Aufwandes kaum zu erwarten.

Gewichtiger ist aber das Argument, daft die Kopthaut, an der die Marker befestigt sind, leicht
um einige Millimeter gegeniiber dem Schidelknochen verschoben werden kann. Da der Patient
mit dem Hinterkopf auf einem Kissen aufliegt und normalerweise zusétzlich durch Stempel an
den Schléfen stabilisiert wird, ist bei einer Kopfbewegung mit einer Verzerrung der Kopfhaut
zu rechnen. Weiterhin schwimmt das Gehirn im Schédel in der cerebrospinalen Fliissigkeit, so
daf die Bewegung des Schidels nicht exakt der Gehirnbewegung entsprechen muf. Wie genau
die Bewegung der Marker letztendlich mit der Gehirnbewegung korreliert, ist bis heute nicht
publiziert worden. Genauigkeitsmessungen fiir die meisten bekannten Verfahren stehen aus.

Ein Verfahren, das ohne zusétzliche Apparaturen auskommt, ist die Methode der orbitalen Navi-
gatorechos (ONAV). Dabei wird versucht, die Position des Mefobjekts durch drei kreisformige,
orthogonale zu einander stehende k-Raum Abtasungen zu erfassen. Allerdings kann, wie in den
Abschnitten 4.1.1 und 4.3.2 gezeigt wurde, die ONAV-Methode vom mathematischen Standpunkt
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aus nicht immer konvergieren und erfordert dariiber hinaus, dafs das starre Mefobjekt zu jedem
Zeitpunkt vollstdndig im abgetasteten Volumen liegt. Diese Voraussetzung ist bei der fMRI nicht
erfiillbar.

Weiterhin wird wihrend der bildgebenden EPI-Messung das Mefvolumen mit hohem Flipwinkel
schichtweise angeregt. Dies fithrt zu einer starken Sattigung der akquirierten Schichten, insbe-
sondere wenn diese zeitlich kurz vor den Navigatorechos aufgenommen werden. Diese Séttigung
préagt letztlich die Position des alten Mefkoordinatensystems in die Navigatorinformation ein, so
daf eine darauf basierende Navigation verfilscht wird.

Die Genauigkeit des ONAV-Verfahrens ist mit < 2,5° sowie < 1,5mm bei fMRI publiziert wor-
den ([LEE98|, [WAR99|, [WARO00]|). Diese Resultate wurden mit Hilfe von Phantomen erzielt,
welche zu jedem Zeitpunkt vollsténdig im Mefvolumen enthalten waren; durch ldngere Pausen
zwischen den Mefwiederholungen wurden Sattigungseffekte durch die fMRI-Messungen (vgl. Ab-
schnitt 4.3.2) ausgeschlossen. Aufgrund der publizierten Ergebnisse ist davon auszugehen, daf
mit Hilfe der ONAV-Methode keine Positionsbestimmung mdoglich ist, die genauer als 1, 5mm ist.
Dies ist deutlich schlechter als die bisher diskutierten Verfahren und erscheint fiir die fMRI kaum
ausreichend. Weitere Kritikpunkte sind die gegenseitige Beeinflussung von Detektions- und Bild-
gebungsprozeft sowie das Problem, nicht zwischen Kopf-, Gehirn-, Zungen-, Unterkiefer- sowie
Nackenbewegung differenzieren zu kénnen (siehe Abschnitt 4.3.2).

Schliefslich konnte mit keinem der in der Literatur beschriebenen Verfahren eine Verbesserung
der Ergebnisqualitit gegeniiber einer retrospektiven Korrektur demonstriert werden. Eine Recht-
fertigung fiir den notwendigen Aufwand zur prospektiven Korrektur der Daten war damit nicht
gegeben.

In dieser Arbeit wird zur Losung des Detektionsproblems die Verwendung eines bildbasierten
Verfahrens vorgeschlagen. Dieser Ansatz wurde in [THE(0Oa] und [THEO0Oc] verédffentlicht. Da-
bei wird die Position des Gehirns direkt mit einer hohen Genauigkeit detektiert. Weiterhin sind
keine Eingriffe in den Mefprozef notwendig, da die {MRI-Bilddaten selbst zur Navigation ver-
wendet werden. Eine Beeinflussung der fMRI-Messung durch den Detektionsprozef ist damit
ausgeschlossen.

Das hier vorgeschlagene Verfahren kann aufgrund der zuvor diskutierten Beschleunigung der bild-
basierten Bewegungsdetektion auf unter 10% der Mefzeit realisiert werden. Damit ist es moglich,
die Kopfposition direkt nach der Akquisition eines Volumendatensatzes zu bestimmen. Diese In-
formation wird benutzt, um das Mefkoordinatensystem fiir die nichste Messung nachzufiihren.
Das Meftkoordinatensystem wird so nach einer Positionsdnderung mit einer Verzogerung von ei-
nem Akquisitionszyklus nachgefiihrt, welches je nach Mefprotokoll maximal 3 — 4s entspricht.
Probandendaten zeigen, daf dies nur zu geringen Abweichungen im Bereich von 50um fiihrt. Die
Genauigkeit ist somit weniger durch die verzogerte Nachfiithrung als durch die Abweichungen im
Bewegungsdetektionsprozeft selbst beschrénkt.

Schnellere Bewegungen werden weder von diesem noch von einem anderen bisher publizierten
Verfahren sinnvoll korrigiert, weil die Navigation in allen Féllen volumenweise erfolgt. Rapi-
de Positionsdnderungen zerstoren aber den rdumlichen Zusammenhang zwischen den Schichten.
Fiir eine Korrektur ist eine Abkehr vom Modell des starren Korpers notwendig. Verfahren, die
auch eine schichtweise Navigation erlauben, sind in Abschnitt 8.7 vorgestellt worden. Wéhrend
die prinzipielle Machbarkeit eines solchen Verfahrens demonstriert wurde, fehlt fiir die Reali-
sierung aus heutiger Sicht die ausreichend leistungsfihige Computerplattform. Patientendaten
zeigen jedoch, daf die Kopfbewegungen von einem Volumen zum néchsten relativ gering sind
und deshalb eine schichtweise Korrektur nicht notwendig erscheint.

Da fiir die prospektive Bewegungskorrektur dieselbe Detektionsmethode wie im retrospektiven
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Fall verwendet wird, sind die Ergebnisse der Genauigkeitsmessungen iibertragbar. Folglich kon-
nen fiir typische Bewegungen Genauigkeiten von weniger als 200um erreicht werden kdénnen.
Damit ist das vorgestellte prospektive Verfahren ungefihr eine Gréfkenordnung genauer, als an-
dere Methoden.

Untersuchungen iiber die Konsistenz zwischen Bewegungsdetektion als iterativem, interpolieren-
den Prozeft und der Schichtnachfithrung in Phatomexperimenten zeigen, daft durch die Riick-
kopplung der Bewegungsparameter auf den Akquisitionsprozefs keinerlei Instabilititen erzeugt
werden. Bei Bewegungen von einer Volumenakquisition zur néchsten, die zehn Mal grofer sind
als im Anwendungsfall, treten keine sekundéren Effekte der prospektiven Korrektur auf. Auch
die Grofe der Gesamtbewegung kann erheblich gréfer sein, als fiir eine fMRI-Untersuchung not-
wendig.

Der Nachweis, daft durch eine genaue, prospektive Korrektur die theoretisch vorausgesagten Vor-
teile in der Praxis genutzt werden konnen, ist in Kapitel 8 an Differenzbildern gefithrt worden.
Durch geeignete Experimente ist es moglich, die Verbesserungen anhand von Aktivierungskarten
zu demonstrieren (Abschnitt 10.2). Dieser erstmalige Nachweis einer Verbesserung der Ergebnisse
durch ein prospektives Verfahren in der Praxis wurde in [THE(Q1b] publiziert.

Die vorgestellte prospektive Korrekturtechnik wurde im Rahmen eines Anwendertests an 11 For-
schungssysteme weltweit verteilt, um die Praxistauglichkeit und die Qualitdtsverbesserungen au-
fserhalb der eigenen Laborbedingungen zu untersuchen. Eine Diskussion hierzu folgt in Abschnitt
11.6.

11.5 Residuale Effekte der EPI-Bildgebung und Bewegungskor-
rektur

Obwohl durch die Anwendung von Bewegungskorrekturverfahren die Einfliisse von Patientenbe-
wegungen auf die fMRI-Ergebnisse deutlich gemindert werden konnen, sind bei stirkeren Kopf-
bewegungen auch in prospektiv korrigierten Daten Bewegungsartefakte moglich. Die Ursachen
hierfiir sind in residualen Effekten von Bewegungskorrektur und echoplanarer Bildgebung zu
suchen.

N /2-Geister

Die N/2-Geister sind fiir die fMRI problematisch, da sie zu bewegungskorrelierten Signalfluktua-
tionen mit der Grofe eines BOLD-Signals fiihren konnen (siehe Abschnitt 9.1). Eine retrospektive
Bewegungskorrektur kann das Problem nicht beseitigen. Im besten Fall beeinflutt das Geistsi-
gnal die Bewegungsdetektion nicht. Durch die Interpolation im Korrekturalgorithmus wird das
Objekt auf die Position der Referenzmessung bewegt. Da die Geister jedoch bei einer Objekt-
bewegung eine Rotation um ein anderes Drehzentrum erfahren, wird durch die Korrektur keine
Verbesserung erreicht. Die Tatsache, daf sich die Phase zwischen Objekt und Geist &ndern kann,
mufs unberiicksichtigt bleiben.

Verwendet man hingegen eine prospektive Korrektur, so bleibt der rdumliche Zusammenhang
zwischen Objekt und Geist erhalten, da sich die Lage von Auslese- und Phasenkodierrichtung
beziiglich des Objektkoordinatensystems nicht dndert. Geht man als Grundvoraussetzung von
einer zeitlichen Stabilitdt des Geists aus, so werden die bewegungsinduzierten Probleme durch
das prospektive Verfahren gelost.
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Suszeptibilititsartefakte

Ahnlich wie die N/2-Geister sind die Suszeptibilititsartefakte von der Lage des Objekts beziiglich
des Mefkoordinatensystems abhingig. Dabei kommt es zu unterschiedlichen Resonanzfrequenzen,
die aufgrund der Fourierkodierung lokale Verzeichnungen in Phasenkodierrichtung verursachen.
Durch ein prospektives Korrekturverfahren wird die Richtung der Phasenkodierung beziiglich des
Mefobjekts aufrecht erhalten. Unter der Voraussetzung, dak das Hauptmagnetfeld lokal bewe-
gungsunabhéngig ist, wird die Positionsabhangigkeit dann aufgehoben. (Diese Annahme ist nicht
exakt aber in guter N&herung richtig; siehe niachster Abschnitt.)

Durch die Verwendung relativ langer Echozeiten in fMRI-Untersuchungen (T = 50ms bei 1, 5T)
fiihren lokale Suszeptibilitdtsgrenzen und damit einhergehende Feldgradienten zu einer deutlich
beschleunigten Dephasierung der Magnetisierung. Es kommt daher in solchen Bereichen oftmals
zu drastischen Signalverminderungen oder gar Ausloschungen. Geht man wie zuvor von kon-
stanten Feldgradienten aus, so ist dieser Artefakt bewegungsunabhingig. Es wird also in den
entsprechenden Bereichen wenig oder keine Information gemessen; allerdings stellt dieser Effekt
keine neuartige Quelle fiir Bewegungsartefakte dar.

Anderung des lokalen Magnetfelds

Durch Kopfbewegungen ist es mdglich, daf sich die Orientierung zwischen Hauptmagnetfeld und
Gehirn dndert und somit Anderungen im magnetischen Fluf auftreten. Weiterhin kénnen Shim-
felder nach einer Verdnderung der Kopfposition kontraproduktiv wirken. Wie bei den Suszep-
tibilitatsartefakten treten damit verbunden Fehler in der Ortskodierung auf. Die resultierenden
relativen Bewegungen aus Felddnderungen sind deutlich kleiner als die Ungenauigkeit der Detek-
tion (siehe Abschnitt 9.3). Damit erscheint dieser Artefakt als derzeit kaum relevant.
Desweiteren hat die Atmung Auswirkungen auf das lokale Magnetfeld im Kopf. Je nach Atem-
zustand stellt die Lunge eine unterschiedliche grofe Kavitéit dar, die aufgrund der Feldrichtung
in heutigen Tomographen den Flufs des Feldes durch den Kopf beeinflussen kann. Die Atmung
hat eine nachweisbare Auswirkung auf die fMRI-Mefreihe, die allerdings erheblich geringer als
die Effekte der Patientenbewegung sind. Die Auswirkungen der Atmung (und auch des Herz-
schlages) auf die fMRI Daten sind in guter Nidherung als Signalfluktuationen beschreibbar (siehe
z.B. [GLOO00]). Eine Korrektur von Bewegungen ist somit nicht zur Kompensation dieser Effekte
geeignet. Deshalb wurde diese Problematik im Rahmen dieser Arbeit nicht ndher betrachtet.

Interpolationsartefakte

Eine weitere Problemquelle bei einer retrospektiven Bewegungskorrektur sind die schon zuvor in
Abschnitt 11.3 diskutierten intrinsischen Annahmen im Interpolationsprozeft sowie die Betragsbil-
dung im Rahmen der Bildrekonstruktion. Diese Effekte sind stark genug, um Bewegungsartefakte
auch in retrospektiv korrigierten fMRI-Daten zu verursachen.

Bei einer prospektiven Korrektur der Daten hingegen ist die Betragsbildung unkritisch, da der
Interpolationsprozefs keine wesentliche Rolle mehr spielt. Auch die Problematik des T%-Zerfalls
tritt nicht mehr auf, weil die Richtung der Phasenkodierung in Bezug auf das Mefobjekt erhalten
wird. Effekte, die sich aus dem nicht idealen Schichtprofil ergeben, werden in einem eigenen
Unterabschnitt diskutiert.

Naherung des starren Korpers

Bei den im Rahmen dieser Arbeit durchgefithrten Messungen (vgl. auch Abbildung 8.4 in Ab-
schnitt 8.6) wurden durchweg relativ kleine Bewegungen in der Gréfenordnung von im Mittel
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weniger als 50um (gemessene Maximalabweichung < 200um) zwischen zeitlich benachbarten
Volumina detektiert. Damit liegen die Abweichungen vom Modell des starren Korpers im Nor-
malfall weit unterhalb der Genauigkeit der verwendeten Detektionsmethoden. Nur in einzelnen
Extremfillen wird die Gréfenordnung der Genauigkeit der Korrektur erreicht bzw. geringfiigig
iiberschritten.

Ferner wurde in Kapitel 8 demonstriert, dafs es moglich ist, die Position von Einzelschichten
im Referenzvolumen zu bestimmen. Dies ermdéglicht im Prinzip eine schichtweise prospektive
Bewegungskorrektur. Praktisch ist dies derzeit allerdings mit der verfiighbaren Rechenzeit nicht
realisierbar.

Mit einem dhnlichen Ansatz ist es auch mdéglich, retrospektiv die Effekte schnellerer Kopfbewe-
gungen in erster Ndherung zu kompensieren. Dazu werden die Einzelschichten in das Referenz-
volumen registriert. Wenn die Verzerrung eines kompletten Volumens so bestimmt wurde, kann
eine Interpolation auf ein isotropes Gitter durchgefithrt werden. Die Interpolation nicht isotrop
gemessener Daten auf ein isotropes Gitter ist allerdings sehr (Rechenzeit-) aufwendig und er-
fordert eine sinc-Interpolation. Weiterhin ist eine Dichtekorrektur erforderlich, die der Tatsache
Rechnung trigt, daft in manchen Bereichen viele bzw. wenige Abtastpunkte liegen. Eine Echtzeit-
anwendung einer solchen Technik erscheint derzeit nicht praktikabel und insbesondere aufgrund
der beobachteten Patientenbewegungen auch nicht notwendig.

Die letztere Aussage wird durch kiirzlich publizierte Ergebnisse von zwei anderen Gruppen be-
statigt. In [KIM99] wird ein schichtweise korrigierendes, retrospektives Verfahren vorgestellt. Die
demonstrierten Verbesserungen sind gering. Ebenso wurde in [MRGO0| gezeigt, daf zusétzliche
Freiheitsgrade in der Bewegungskorrektur, wie Scherungen und Stauchungen, nicht zur Verbes-
serung der Ergebnisse beitragen.

Storung des Steady-State

Durch Kopfbewegungen kénnen Abweichungen der zeitlich konstanten Folge von HF-Pulsen auf
die einzelnen Schichten auftreten. Dadurch wird der Steady-State der Magnetisierung verdndert,
der von den lokalen Relaxationzeiten abhingig ist.

Bei einer retrospektiven Bewegungskorrektur werden keinerlei Artefakte behoben, die durch St6-
rungen des Steady-State hervorgerufen werden. Die Ergebnisse von Simulationen und Modellrech-
nungen in Abschnitt 9.5 demonstrieren, dafs durch diese Stérungen Artefakte entstehen kénnen.
Es ist moglich die Effekte durch die Verwendung von auf- oder absteigenden Anregungsmustern
zu verringern. Dennoch kénnen die Storungen des Steady-State relevante Artefakte in den fMRI-
Daten verursachen.

Wiirde man {iber eine perfekte prospektive Korrektur verfiigen, so wiirden die beschriebenen Ef-
fekte nicht auftreten, da sich die Positionen der Schichtprofile beziiglich des Kopfes nicht dndern.
Das in dieser Arbeit vorgestellte Verfahren arbeitet mit einer Verzogerung von einem Tg, so daf
der Steady-State durch sehr rasche Bewegungen gestort werden kann. Bei den typischerweise
langsamen Kopfbewegungen (=~ 50um) sind Verbesserungen aufgrund der Schichtnachfiihrung
zu erwarten.

Einflufs der Schichtprofile

Die im allgemeinen imperfekte Form der Schichtprofile hat vielfiltige Auswirkungen auf das
fMRI-Experiment. In erster Ndherung bewirken die Schichtprofile eine unterschiedlich starke
Gewichtung der Information im Bereich der Schicht. Die Abtastung der Daten enthélt damit sy-
stematische Abweichungen, die zu Fehlern im Interpolationsprozefs fithren (siehe Kapitel 7). Die
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Interpolationsartefakte in Schichtrichtung sind groft genug, um das fMRI-Experiment insbeson-
dere im Ubergangsbereich zwischen grauer Gehirnsubstanz und CSF zu beeinflussen. Durch die
Anwendung starker rdumlicher Tiefpafsfilter auf die Mefidaten kénnen die Probleme auf Kosten
der Ortsauflésung reduziert werden. Mit diesem Ergebnis sind die Messungen einer anderer Grup-
pen [NOL97| kompatibel, welche eine Verringerung der Problematik durch eine tiefpakfilternde
Messung (gaukformige Schichtprofile) feststellt.

Hingegen wird die Schwierigkeiten einer Interpolation in Schichtrichtung mit Hilfe einer pro-
spektiven Korrektur der Daten vermieden, da durch die Nachfiihrung der Schichtpositionen der
Abtastfehler durch die Schichtprofile rdumlich und zeitlich konstant gehalten wird.

Verzeichungen aufgrund von Maxwell-Termen

Idealisiert méchte man bei der MR-Bildgebung dem homogenen Hauptmagnetfeld rdumlich li-
near ansteigende Zusatzfelder in variabler Stdrke iiberlagern, um die Larmorprézession lokal
beeinflussen zu kdnnen. Diese linearen Felder sind allerdings nicht realisierbar, da sie mit den
Maxwell-Gleichungen unvereinbar sind. Es entstehen Zusatzfelder, welche die Ortskodierung be-
eintrachtigen.

In Abschnitt 9.6 wurde dargestellt, da bei transversalen Schichten (xy-Ebene) eine schichtweise
unterschiedliche Verschiebungen in Abhéngigkeit von ihrer Position verursacht wird. Bei anders
orientierten Schichten treten Verzerrungen auf. Bei Kopfbewegungen verdndern sich die lokalen
Verzeichnungen, weil die Auswirkungen der Maxwell-Terme vom Abstand zum Isozentrum der
Gradientenspule abhingig sind.

Durch Kopfbewegungen kénnen die Maxwell-Effekte Abweichungen der Datensétze in der Gré-
flenordnung eines Millimeters bewirken, so daf sich die Forderung nach eine Korrektur ergibt.
Betrachtet man nochmals Abbildung 6.8, so 1afst sich unter Beachtung der Maxwell-Effekte erklé-
ren, warum eine hochgenau mit einem Mikrometersystem gemessenen Positionsverédnderung eines
Mefobjekts keine optimale Korrektur der Daten ermoglicht. Bei den in diesem Fall verwendeten
transversalen Schichten wird durch die Maxwell-Terme eine zusétzliche Verschiebung innerhalb
der Schichtebene erzeugt, welche die ringférmigen Artefakte im Differenzbild verursacht. Die
Grofe der Maxwell-Effekte ist geeignet, um die Abweichungen der Bewegungsdetektion bei den
durchgefiihrten Genauigkeitsmessungen mit echoplanarer Bildgebung zu erkléren.

Eine prospektiven Korrektur von Kopfbewegungen wird ebenfalls durch die Maxwell-Effekte be-
eintrachtigt. Dabei dndert sich im Vergleich zur retrospektiv korrigierten Messung nicht die Po-
sition eines Objekts in einem konstanten Verzerrungsfeld, sondern das Verzerrungsfeld selbst.
Die Grofe der Verzerrungen bleibt erhalten, da diese von der Entfernungen vom Isozentrum
abhéngig sind. Allerdings wird die Richtung der lokalen Translationen modifiziert. Insgesamt
verschlimmert oder verbessert die Anwendung der prospektiven Korrektur die Verzeichnungen
nicht.

Eine Kompensation der Maxwell-Effekte ist moglich, allerdings bis heute nicht iiblich. Translatio-
nen der Schichten gegeneinander konnen relativ einfach durch modifizierte Schichtpositionsvek-
toren kompensiert werden. Die Schichten wiirden dann so aufgenommen, daft die Verschiebung
nicht sichtbar wiirde. Eine Korrektur der Effekte bei verzerrten Schichten ist nicht mehr trivial, da
eine Interpolation einer nichtdquidistanten Abtastung auf ein dquidistanes Gitter durchgefiihrt
werden muf. Die dafiir erforderliche eindimensionale sinc-Interpolation erscheint auf heutigen
Computersystemen in Echtzeit berechenbar.

Wichtig im Zusammenhang mit den Maxwell-Effekten ist, daft in der klinischen Routine hiufig
keine exakte Positionierung des Gehirns im Isozentrum des Gradientensystems durch Lagerungs-
kissen und Liegenposition erfolgt. Dies ist durch die Tatsache begriindet, daft vor oder nach der
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fMRI-Untersuchung andere Bildgebungstechniken verwendet werden, die eine andere Positionie-
rung erfordern. Haufig fehlt auch die Zeit fiir eine akkurate Einstellung. Letztlich wird hierdurch
die maximale Entfernung der Schichtblocks vom Isozentrum um einige Zentimeter erhoht. Dies
verschlimmert aufgrund der quadratischen Abh#ngigkeit der Maxwell-Terme vom Abstand zum
Isozentrum die Effekte erheblich.

Eine weitere Beobachtung ist, daft sich die verfiigbaren Gradientenamplituden im Laufe der
letzten Jahre immer weiter erhoht haben. Ein Ende dieser Entwicklung fiir Ganzkorperspulen
ist aufgrund physiologischer Limitierungen absehbar (siehe z.B. [SCT98|). Beim Schalten grofser
Amplituden in einer kurzen Zeit (z.B. mit verfiigbaren Systemen 40mT/m mit einer Steigung
von 2007'/m/s) konnen periphere Nerven im Korper stimuliert werden. Dies ist bei leichten
Stimulationen unangenehm und kann in stédrkeren Fillen zu ungewollten Bewegungen fiihren.
Die Probleme konnen allerdings durch lokale Gradientensysteme umgangen werden, so dafs ein
Verdoppelung der Gradientenamplitude sowie eine vierfache geringeren Anstiegszeit gegeniiber
heutigen Spezifikationen zumindest fiir die Gehirnforschung realistisch erscheint.

Eine Verdoppelung der Gradientenamplitude fiithrt zusammen mit einer Viertelung der Anstiegs-
zeit zu einer Halbierung des Auslesezeit. Folglich wiirde sich die Bandbreite in Phasenkodier-
richtung verdoppeln. Hingegen wachsen die Maxwell-Terme quadratisch mit der Amplitude an,
so dafs die Verzerrungen insgesamt linear anwachsen wiirden. Die weiteren technologischen Ent-
wicklungen werden also die Notwendigkeit erhdhen, die Maxwell-Effekte zu beachten.
Zusammengefafst stellen die Maxwell-Terme im Vergleich mit den anderen Artefaktquellen den
grokten Anteil an residualen Fehlern in prospektiv korrigierten fMRI-Daten dar. Die Grofe der
durch diese Felder verursachten Artefakte kann die Abweichungen der Bewegungsdetektion als
auch die Bewegungsartefakte in den prospektiv korrigierten fMRI-Daten bei groferen Kopfbewe-
gungen erkldren. Es erscheint damit sehr plausibel, daf eine Korrektur der Maxwell-Effekte zu
einer Steigerung der Genauigkeit der Bewegungsdetektion beitragen kann.

11.6 Anwendung innerhalb und aufierhalb der BOLD-Bildgebung

Im Ergebniskapitel konnte demonstriert werden, dafs Artefakte aufgrund von Patientenbewegun-
gen mit den entwickelten Verfahren erheblich reduziert werden. Einem Vergleich mit der hiufig
verwendeten und langsamen sinc-Interpolation hilt die Fourier-Interpolation trotz der um zwei
Grofenordnungen schnelleren Berechnung stand. Es sind sogar leichte Ergebnisverbesserungen
zu erkennen.

Bei der praktischen Anwendung der entwickelten Korrekturmethoden konnten sowohl bei der
Untersuchung von Probanden als auch bei der klinischen Anwendung Vorteile in den resultieren-
den Aktivierungskarten demonstriert werden. Die im Ergebniskapitel gezeigten Daten stammen
sowohl aus eigenen Messungen als auch von verschiedenen Kliniken, welche die im Rahmen dieser
Arbeit entwickelten Methoden benutzen. Durch die Verwendung der Bewegungskorrektur steigert
sich zum einen in den Ergebnisdaten die statistische Signifikanz im Bereich neuronaler Aktivitét.
Zum anderen kénnen sogenannte Scheinaktivierungen erheblich reduziert werden. Damit wird die
Abgrenzung der aktivierten Gehirnareale erleichtert und die Stabilitdt der Experimente verbes-
sert. Diese positiven Ergebnisse wurden auch in Publikationen von zwei anderen Arbeitsgruppen
bestétigt, denen die in dieser Arbeit entwickelte retrospektive Bewegungskorrektur zur Verfiigung
steht (sieche [DANO1], [REUO1]).

Durch Vergleichsmessungen zwischen der entwickelten retrospektiven und prospektiven Kor-
rekturtechnik konnte der theoretisch erwartete Qualitdtssprung erstmals nachgewiesen und in
[THEOLc| publiziert werden. Die prospektive Korrektur trégt damit zu einer erheblichen Ver-
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besserung der Stabilitdt von fMRI-Experimenten bei. Insbesondere liefert die prospektive Bewe-
gungskorrektur noch gut auswertbare Ergebnisse in Fillen, die ansonsten eine Wiederholung des
Experiments erforderlich machen.

An dieser Stelle sei der Hinweis auf eine Publikation einer anderen Arbeitsgruppe (siche [ERB01])
erlaubt, in welcher gezeigt wird, daf unter Einsatz der in dieser Arbeit entwickelten prospekti-
ven Korrektur sinnvolle fMRI-Ergebnisse aus Bewegungen der Hiifte gewonnen werden kénnen.
Alternativ liefert die rein retrospektive Korrektur dieses sehr bewegungsanfilligen Experiments
mit der weit verbreiteten SPM-Software [FRI96b| keinerlei Ergebnisse.

AufRerhalb der BOLD-Bildgebung wurden, wie auch in [THEQOb| publiziert wurde, mit den ent-
wickelten Methoden Erfolge erzielt. Aus klinischen Perfusionsdaten von Schlaganfallspatienten
konnten nachtréglich Kopfbewegungen entfernt. Die Parameterbilder, die aus diesen korrigierten
Daten erzeugt wurden, waren artefaktédrmer als die unkorrigierten Ergebnisse.

Die Anwendung von der Bewegungskorrektur auf andere Korperregionen konnte anhand von
Leber- und Herzdaten exemplarisch demonstriert werden. Die Atembewegungen, welche die Po-
sition der Organe verdndert, wurde erfolgreich kompensiert, obwohl die Bewegungen der umge-
benden Korperteile nicht exakt denen eines starren Korpers entspricht.

Fiir alle aufgefithrten Anwendungen der Bewegungskorrektur erfolgen die Berechnungen schneller
als die Messungen selbst und kdénnten parallel zu dieser ohne weitere Interaktion des Benutzers
erfolgen. Eine klinische Anwendung aufserhalb der fMRI erscheint moglich.
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Kapitel 12

Zusammenfassung und Ausblick

In den letzten Jahren hat sich die funktionelle Magnetresonanztomographie (fMRI) zu einer wir-
kungsvollen Methode entwickelt, die es erlaubt, nichtinvasiv neuronal aktive Regionen des Ge-
hirns darzustellen. Die fMRI ist bei der wissenschaftlichen Erforschung des Gehirns mittlerweile
zu einem Standardverfahren geworden. Die klinische Anwendung der funktionellen Bildgebung
hat in den letzten Jahren immer mehr an Bedeutung gewonnen.

Bei einer funktionellen Messung werden im zeitlichen Abstand von ungefihr 3 — 4 Sekunden
Volumendatensitze des Gehirns abgetastet. Bei einem typischen fMRI-Experiment' entstehen
so pro Minute ca. 6 Megabytes auszuwertender Bilddaten. Ein praktisches Problem sind die im-
mer noch mehrstiindigen Berechnungen, welche fiir die Auswertung eines Patientendatensatzes
trotz moderner Computersysteme {iblich sind. Dies ist vor allem auf die rechenintensive Bewe-
gungskorrektur zuriickzufiihren, welche Einfliisse unvermeidbarer Patientenkopfbewegungen auf
das Ergebnis vermindert. Diese Bewegungen wahrend der fMRI-Messung werden gemeinhin als
stirkste Quelle von systematischen Fehlern in den Daten angesehen.

In dieser Arbeit wurden echtzeitfdhige Verfahren zur retrospektiven und prospektiven Korrek-
tur von Kopfbewegungen in der funktionellen Magnetresonanztomographie entwickelt. Auf dem
Tomographen stehen mit Hilfe dieser Techniken parallel zur Messung korrigierte Daten zur Ver-
fligung. Dies vermeidet erhebliche zeitliche Aufwinde und erlaubt es, das laufende Experiments
anhand aktueller Aktivierungskarten des Gehirns zu verfolgen. Eine Qualitédtskontrolle der Da-
ten anhand der Bewegungsparameter und der erzielten Aktivierung ist so schon wéihrend der
Messung moglich. Dies fiihrt in der klinischen Praxis zu Vereinfachungen und fiir die Gehirnfor-
schung zu neuartigen Moglichkeiten, wihrend des Experiments auf die neuronale Reaktion des
Probanden zu reagieren. Insbesondere aber erdffnet sich durch die Echtzeitfahigkeit erstmals die
Mobglichkeit, einer prézisen prospektiven Bewegungskorrektur.

Um eine echtzeitfahige, retrospektive Bewegungskorrektur der fMRI-Daten zu ermdglichen, muf-
ten sowohl schnelle als auch genaue Methoden zur Bewegungsdetektion und Interpolation ent-
wickelt werden. Zur Losung des Detektionsproblems wurde ein in der fMRI relativ weit verbrei-
teter, aber aufwendiger Gaul-Newton Ansatz verwendet. Fiir die Interpolation kam ein Fourier-
Interpolationsverfahren zum Einsatz, welches gegeniiber der Beschreibung in der Literatur so
erweitert werden konnte, daft neben einer Artefaktreduktion auch eine Korrektur von Datensit-
zen mit nicht isotroper Ortsauflosung mdoglich ist. Durch eine Optimierung der Rechnungen war
es moglich, das Verfahren ohne Qualitdtseinbufen soweit zu beschleunigen, daf die Ergebnis-
se in weniger als 25% der Mefzeit berechnet werden kénnen. Deshalb war eine Integration der
Korrektur in die Echtzeit-Bildrekonstruktion des Tomographen méglich. Im Vergleich zur publi-

Matrix 642, 48 Schichten, MeRzeit pro Volumen 4s
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zierten Rechengeschwindigkeit der weit verbreiteten SPM-Software konnte der Zeitaufwand von
50 Minuten fiir die Auswertung eines knapp 4 miniitigen fMRI-Experiments auf 36 Sekunden auf
vergleichbaren Computersystemen reduziert werden.

In der wissenschaftlichen Literatur wird haufig angenommen, daf das Rauschen in den Bildern ur-
sichlich fiir die Limitierung der Genauigkeit der Bewegungskorrektur ist. Um diesen Zusammen-
hang zu iiberpriifen, wurde ein Modell des Einflusses von Bildrauschen auf den Detektionsprozefs
entwickelt und anhand von Simulationen iiberpriift. Ein Vergleich zwischen Modell und Simula-
tion liefert eine sehr gute Ubereinstimmung. Unter der Annahme typischer Mefparameter wiirde
das Rauschen alleine die Genauigkeit auf ungefdhr 30um einschrénken. Zum Vergleich wurden
reale Objektbewegungen im Tomographen mit einem Mikrometersystem und mit den entwickel-
ten Methoden quantifiziert. Fiir artefaktarme Sequenzen konnen die theoretisch vorausgesagten
Werte im Experiment belegt werden. Bei der fMRI-Anwendung mit echoplanarer Bildgebung
(EPI) wird eine mit wachsenden Bewegungen skalierende Korrekturgenauigkeit von < 200um er-
reicht. Im Vergleich mit der Ortsauflssung typischer fMRI-Daten von ~ 3mm? sind Bewegungen
auf unter 7% des Diskretisierungsabstandes korrigierbar. Ein Vergleich der Ergebnisse zeigt deut-
liche Unterschiede zwischen Modell, echoplanarer und artefaktarmer Gradientenecho-Messung.
Diese duftern sich bei EPI-Messungen in einer wachsenden Abweichungen der Detektion bei gro-
fseren Bewegungen. Dies deutet darauf hin, daft die Genauigkeit der Bewegungskorrektur nicht
durch das Detektionsverfahren limitiert wird, sondern durch sekundére Effekte im echoplanaren
Bildgebungsprozefs.

Bei einer retrospektiven Korrektur von Bewegungen miissen die gemessenen Daten interpoliert
werden. Dieser Prozeft kann aufgrund der Imperfektionen der Datenakquisition nicht fehlerfrei
erfolgen. Insbesondere sind dafiir die Einfliisse des Schichtprofils und der Betragsbildung verant-
wortlich.

Fiir die Realisierung des prospektiven Korrekturverfahrens konnte die entwickelte Bewegungs-
detektionsmethode verwendet werden, weil diese in weniger als 150ms die Position des Gehirns
anhand der aktuell gemessenen Daten prézise bestimmen kann. Damit ist es moglich eine Nach-
fiihrung des Mefkoordinatensystems zu realisieren. Die Genauigkeit dieser Methode entspricht
der des retrospektiven Verfahrens. Somit kénnen Kopfbewegungen um eine Gréfenordnung ge-
nauer prospektiv kompensiert werden, als mit allen in der Literatur vorgestellten Verfahren.

Erstmals konnte mit dieser Methode experimentell nachgewiesen werden, daf durch eine ausrei-
chend genaue prospektive Bewegungskorrektur deutliche Verbesserungen gegeniiber retrospekti-
ven Verfahren auftreten. Dies war bisher aufgrund theoretischer Uberlegungen nur angenommen
worden, weil der prospektive Ansatz eine Reihe von sekundédren Effekten kompensiert, die aus
einer Bewegung resultieren.

In einer Betrachtung iiber die verschiedenen Artefaktquellen, welche die Qualitdt der fMRI-
Daten auch nach einer Bewegungskorrektur beeintrichtigen konnen, hat sich herausgestellt, dafs
- abgesehen von Maxwell-Effekten - der prospektive Ansatz bei allen Problemen eine Verbesserung
bewirkt. Trotzdem verbleiben bei gréferen Bewegungen auch bei einer prospektiven Korrektur
Artefakte in den fMRI-Daten. Diese konnen zum gréften Teil mit der Verzeichnung der EPI-
Bilder aufgrund der Maxwell-Effekte erkldrt werden. Die Gréfe der Verzeichnungen ist mit den
beobachteten Abweichungen in den Genauigkeitsmessungen vergleichbar und kann diese erkldren.

Als Folgerung aus diesen Ergebnissen ist eine weitere Verbesserung der Bewegungskorrektur kaum
durch eine Weiterentwicklung der Detektionstechniken erreichbar. Diese erreichen schon heute
bei artefaktarmen Daten eine fast 7 Mal hohere Genauigkeit als bei echoplanar aufgenommenen
fMRI-Daten. Falls eine weitere Verbesserung notwendig erscheint, mufi diese in einer besseren
Bildqualitét gesucht werden.
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Sollte sich EPI weiterhin als Mefisequenz fiir die fMRI durchsetzen, so kann durch stérkere Gra-
dienten eine Verringerung der Bandbreite in Phasenkodierrichtung und damit eine Reduktion
von Bildartefakten erreicht werden. Aus heutiger Sicht werden fiir diesen Zweck in den néchsten
Jahren Kopfgradientensysteme zum Einsatz kommen und zu einer Verdopplung der verfiigharen
Gradientenamplituden fithren. Allerdings wirkt sich diese Steigerung der Gradientenstérken qua-
dratisch auf die Maxwell-Effekte aus, so dafs die Notwendigkeit einer Korrektur anwachsen wird.
Technisch ist dies realisierbar und nur eine Frage der zur Verfiigung stehenden Rechenleistung.
Anhand von Probandenexperimenten konnte in dieser Arbeit demonstriert werden, daf sowohl die
retrospektive als auch die prospektive Bewegungskorrektur zu einer relevanten Verbesserung in
den resultierenden Aktivierungskarten fiihrt. Dabei war es mit der prospektiven Methode méglich,
gute Ergebnisse selbst bei Kopfbewegungen zu erzielen, welche bei einer retrospektiven Korrektur
zu keiner sinnvollen Aktivierungskarte fithrten. Die beiden entwickelten Verfahren konnten an
andere Universitdten und Kliniken weitergegeben werden. Diese haben die Verbesserungen von
Ergebnissen in der Forschung und im klinischen Einsatz in eigenen Publikationen bestéatigt.

Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Algorithmen zeigen weiterhin Potential fiir die An-
wendung auferhalb der fMRI. Viele dynamische Untersuchungen, wie zum Beispiel Subtraktions-
angiographie, Herz- und Leberperfusionsmessungen etc., kdnnen von einer Bewegungskorrektur
profitieren. Die Verfiigbarkeit von Echtzeitverarbeitung und eine stabile Detektion auch grofierer
Bewegungen sind hier sicherlich ein erster Schritt zur weiteren Verbreitung. Es ist zu vermuten,
daft Bewegungskorrekturen in einigen Jahren fiir viele MR-~Applikationen zur Routine gehéren

werden.
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