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3.5 Fokalität der vaskulären Antwort . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37

3.6 Lage der z-Werte . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38

3.7 Mittlerer Verlauf im Halbfeldexperiment, rechte Kortexhälfte . . . . . . . . . 39

3.8 Mittlerer Verlauf im Halbfeldexperiment, linke Kortexhälfte . . . . . . . . . 40

3.9 Designmatrix Halbfeldexperiment . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41

3.10 Halbfeldexperiment deoxy-Hb kontralateral bei Stimulation rechts . . . . . . 44



Abbildungsverzeichnis iv

3.11 Halbfeldexperiment oxy-Hb bei Stimulation rechts . . . . . . . . . . . . . . . 45

3.12 Halbfeldexperiment bei Stimulation rechts, alle signifikanten Verläufe . . . . 46
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1 Einleitung

Der Einsatz bildgebender Verfahren in der neurologischen Forschung und Diagnostik ist

heute eine der wichtigsten Säulen zur Erkennung und Therapiekontrolle von Erkrankungen

des Nervensystems. Auch der enorme Erkenntniszuwachs der letzten Jahre im Bereich der

Neurowissenschaften wurde nicht zuletzt von den Möglichkeiten beflügelt, die Aktivierung

des Gehirns nicht invasiv unter verschiedensten Bedingungen studieren zu können. Das eta-

blierte methodische Spektrum umfasst derzeit die Positronen-Emissions-Tomografie (PET),

die Magnetresonanztomografie (MRT) sowie dopplersonografische Verfahren. Seit Mitte der

90er Jahre des vergangenen Jahrhunderts gibt es außerdem sichtbare Fortschritte im Bestre-

ben, dieses Arsenal um die Nahinfrarotspektroskopie (NIRS) zu erweitern. Die wesentlichen

Gründe, die Entwicklung voranzutreiben, sind:

1. die Fähigkeit der NIRS, Konzentrationsänderungen von oxygeniertem und desoxyge-

niertem Hämoglobin im cerebralen Gewebe mit hoher zeitlicher Auflösung zu messen

sowie

2. die im Vergleich zu fMRT und PET geringeren technologischen Anforderungen, welche

die Entwicklung portabler, direkt am Patientenbett einsetzbarer Geräte ermöglicht [94].

Der Arbeitsgruppe steht seit dem Jahr 2001 ein selbst entwickeltes NIRS-Imager-System

zur Verfügung [44, 45, 100]. Es verbindet die zeitlich hochaufgelöste Messung mit der

Möglichkeit einer topografischen Darstellung der Oxygenierungsänderungen im untersuchten

Gewebe. Weil die Nahinfrarotspektroskopie auf der Detektion von geringsten Lichtmengen

basiert, die das Gewebe an den Detektoroptoden verlassen, sind hochempfindliche Sensoren

erforderlich. Die hohe Empfindlichkeit begünstigt Störeinflüsse (Rauschen), denen sowohl
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durch die äußeren Versuchsbedingungen, als auch bei der Auswertung der Daten Rechnung

getragen werden muss. Dabei müssen auch die anatomischen Unterschiede in Größe und Lage

von Kortexarealen [1, 85] sowie puls- und blutdruckabhängige Veränderungen der Gewebe-

eigenschaften berücksichtigt werden [27, 58, 59]. Erst dann kann beispielsweise dasjenige

Messvolumen identifiziert werden, in dem eine vaskuläre Antwort auf den visuellen Reiz

erfolgt.

Die Abbildung 1.1 zeigt beispielhaft die topografische Darstellung des okzipitalen Kortex

eines erwachsenen Probanden, die unter Einsatz der Nahinfrarotspektroskopie entstanden

ist. Hier zu sehen ist die Veränderung der Konzentration des desoxygenierten Hämoglobins

bei visueller Halbfeldstimulation mit einem Schachbrett-Kontrastumkehr-Reiz. Blau gekenn-

zeichnet sind diejenigen kortikalen Regionen, in denen ein Konzentrationsabfall gemessen

wurde, während rot einen Anstieg der Konzentration markiert. Im Rahmen der klinischen

Erprobung wurden solche Darstellungen erstmals in den Jahren 1998 und 1999 vorgestellt

[11, 34, 95].

Abbildung 1.1: Anatomische Darstellung des Gehirns aus [1], modifiziert durch Überlagerung mit

topografischer Aufnahme des okzipitalen Kortex bei visueller Stimulation durch den NIRS-Imager

Die neuartige Fähigkeit des NIRS-Imagers, die zeitlich hochaufgelöste Messung mit ei-

ner topografischen Darstellung zu verbinden, vereinfacht die Durchführung von Experimen-

ten erheblich. Die ortsaufgelöste Messung gestattet Toleranzen bei der Positionierung der

Optoden, mit denen das nahinfrarote Licht in das Gewebe eingestrahlt bzw. beim Austritt

aus dem Gewebe aufgefangen wird. Zwar gelang Colier, Quaresima und Wenzel bereits 1999
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die gleichzeitige Beobachtung beider Hemisphären des visuellen Kortex mit einem zweikana-

ligen Versuchsaufbau [13], zuvor musste allerdings die Lage des Sulcus calcarinus für jeden

Probanden mittels fMRT bestimmt werden. Dass dieser Schritt nun entfallen kann, stellt

einen Meilenstein für die Anwendung der Nahinfrarotspektroskopie dar.

Der Gegenstand der vorliegenden Arbeit sind funktionelle nicht invasive Aktivierungsstu-

dien des visuellen Kortex bei Erwachsenen. Die Untersuchung der Fokalität der vaskulären

Antwort dient dem Nachweis des kortikalen Ursprungs des gemessenen Signals. Dies erlaubt

eine Validierung des Messgeräts, da das zugrunde liegende Messprinzip keine exakte Defini-

tion des untersuchten Volumens erlaubt.

Am Beispiel der Frequenzabhängigkeit der vaskulären Antwort auf visuelle Halb- bzw.

Ganzfeldstimulation soll gezeigt werden, dass die Nahinfrarotspektroskopie sensitiv ge-

genüber parametrischen Designs des Stimulus ist. Von besonderem Interesse ist die Bestim-

mung derjenigen Frequenz, bei der die vaskuläre Antwort ihr Maximum erreicht. Denn je

stärker die vaskuläre Antwort ausfällt, desto günstiger ist der Signal-Rausch-Abstand. Mit

dem Wert dieser Größe wächst in der Regel die Signifikanz der Ergebnisse. Bei der Planung

von Studien, die visuelle Halb- oder Ganzfeldstimuli mit nur einer Frequenz verwenden, ist

die optimale Auswahl der Frequenz von großer Wichtigkeit.

Der Nachweis und die Charakterisierung der Frequenzabhängigkeit, wie sie für PET- und

fMRT-Untersuchungen bereits ermittelt wurden [23, 47, 102], dient jedoch nicht allein der

Etablierung von NIRS. Die direkte Messung von Oxygenierungsänderungen im Gewebe, wel-

che mit der Nahinfrarotspektroskopie mit hoher zeitlicher Auflösung möglich ist, bietet einen

neuen Zugang zur Untersuchung und zum Verständnis der Mechanismen der neurovaskulären

Kopplung [48, 55, 79, 91, 92]. Von größter Bedeutung ist beispielsweise die Frage, welcher

Zusammenhang zwischen der frequenzabhängigen Aktivierung von Neuronenverbänden und

der Sauerstoffversorgung des entsprechenden Areals besteht. Auch wenn sich diese Frage

erst durch die simultane Messung beider Parameter abschließend beantworten lassen wird,

erlauben die im Rahmen der vorliegenden Arbeit gewonnenen Ergebnisse zusammen mit den

Resultaten vergleichbarer Studien eine Prognose.
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Ein bedeutendes Phänomen der menschlichen Wahrnehmung ist die Habituation auf

bekannte oder andauernde Stimuli. In vorangegangenen Studien konnten bereits bei Sti-

mulation von nur sechzig Sekunden Dauer Hinweise auf die Habituation der neuronalen

Aktivität sowie der korrespondierenden vaskulären Antwort gefunden werden [61]. Obwohl

die Habituation nicht der Gegenstand der aktuellen Untersuchung ist, muss dieser Faktor in

die Interpretation und Diskussion der Ergebnisse einbezogen werden.

Die Ziele der Arbeit lauten zusammengefasst:

1. Nachweis der Fokalität der vaskulären Antwort im visuellen Kortex bei Halbfeldstimu-

lation sowie

2. Bestimmung von Frequenztuningkurven für oxygeniertes und desoxygeniertes

Hämoglobin bei visueller Halb- und Ganzfeldstimulation.

Um sie zu erreichen, sollte:

1. das Messsystem NIRS-Imager erstmals im Rahmen einer Studie eingesetzt und

2. eine Methodik für die Auswertung der vom NIRS-Imager-System gelieferten Rohdaten

entwickelt werden.



2 Grundlagen und Methoden

Im Abschnitt 2.1 wird zunächst der visuelle Kortex des Menschen beschrieben. Am Bei-

spiel des V1-Areals wird darauf eingegangen, wie ein visueller Reiz im okzipitalen Kortex

repräsentiert wird. Im Abschnitt 2.2 werden die Grundlagen der Nahinfrarotspektroskopie

dargestellt, mit deren Hilfe reizabhängige Oxygenierungsänderungen untersucht werden sol-

len. Die Abschnitte 2.3 und 2.4 beschreiben den Messaufbau sowie die Versuchsplanung. Im

Abschnitt 2.5 werden Methoden zur Auswertung der Versuchsergebnisse vorgestellt.

2.1 Über den visuellen Kortex

Die Wahrnehmungsleistungen, zu denen ein Mensch fähig ist, sind nur durch ein komple-

xes Zusammenspiel verschiedener Teile des Kortex möglich. Auf die Verarbeitung visueller

Information sind dabei insbesondere die fünf Areale V1 bis V5 spezialisiert [90].

V1 liegt im Hinterhauptslappen (Lobus okzipitalis), ober- und unterhalb des Sulcus cal-

carinus, und reicht medial bis in die Fissura longitudinalis hinein. Entsprechend der ersten

umfassenden Kartierung des menschlichen Kortex durch Brodmann wird es auch als Area

17 bezeichnet [8].

Es ist eine wesentliche Eigenschaft von V1, dass eine streng somatotopisch getrennte

Punkt-zu-Punkt-Verbindung zu den Neuronen der Retina besteht. Die Verschaltung der

Neuronen entlang der Sehbahn gewährleistet, dass die Gesichtsfelder beider Augen in V1 zu

einer einzigen Topie des Gesichtsfeldes verschmolzen werden können. Objekte, die im rechten

Gesichtsfeld erscheinen, projizieren auf den linken und jene, die im linken Gesichtsfeld er-

scheinen, projizieren auf den rechten okzipitalen Kortex. Der Bereich des schärfsten Sehens,
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die Fovea, projiziert auf beide Hemisphären. Der überlappende Bereich der Gesichtsfelder

beider Augen wird als binokulare Zone bezeichnet. Entsprechend existiert für jedes Auge

auch eine monokulare Zone.

Die wichtigsten Schaltstellen bilden das Chiasma opticum und das linke sowie rechte Cor-

pus geniculatum laterale. Im Chiasma opticum kreuzen die Nervenfasern aus dem nasalen

Teil der Retina eines jeden Auges in die kontralaterale Hemisphäre. Eine kompakte Darstel-

lung der Lage und des topisch nach Gesichtsfeldern geordneten Aufbaus des V1-Areals in

Sagitalebene kann u.a. in [5] nachgeschlagen werden.

In V1 ordnen sich die Eingangsneurone in so genannten Hyperkolumnen mit einer Korte-

xoberfläche von etwa 1 mm2. Jede Hyperkolumne besteht dabei aus:

1. den okulären Dominanzkolumnen, deren Neuronen Afferenzen aus jeweils einem Auge

erhalten,

2. den Orientierungskolumnen, die auf Reize gleicher Orientierung reagieren, und

3. den sogenannten Blobs, deren Neurone auf das Farbsehen spezialisiert sind.

Diese histologisch verschiedenen Strukturen konnten mittlerweile auch mit der funktiona-

len Kernspintomografie nicht invasiv nachgewiesen werden [12].

Obwohl die Fovea nur 0,1 Prozent der gesamten Netzhaut einnimmt, beansprucht sie acht

Prozent der Neuronen innerhalb des V1-Areals [26]. Der Vergrößerungsfaktor resultiert aus

der Tatsache, dass die fovealen Ganglienzellen mehr Signale an den Kortex weiterleiten, als

die der peripheren Netzhaut.

Entsprechend der beschriebenen Struktur des V1-Areals lassen die beiden Stimulationspa-

radigmen Halbfeld- und Ganzfeldreiz völlig verschiedene Aktivierungsmuster in V1 erwarten.

Die Stimulation mit einem Halbfeld-Schachbrett-Kontrastumkehr-Reiz projiziert auf die je-

weils kontralaterale Hemisphäre des visuellen Kortex. Der Ganzfeld-Reiz aktiviert dagegen

beide Hemisphären. Weil dabei auch die Fovea stimuliert wird, ist insgesamt eine wesentlich

größere Neuronenpopulation in V1 aktiv.
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Abbildung 2.1: In vitro bestimmte Lokalisierung von Brodmanns Area 17 (V1, rot) und 18 (V2,
grün) für 10 Personen aus [1].

Vergleicht man die Lage und die Ausdehnung von V1 bei verschiedenen Personen, so

lassen sich zum Teil erhebliche Unterschiede feststellen [1, 17, 84]. In verschiedenen Studien

wurden für eine einzelne Hemisphäre durchschnittliche Oberflächen zwischen 12 und 37 cm2

beobachtet [17, 37, 85, 89]. Ebenfalls festgestellt wurde, dass V1 nicht bei jedem Probanden

bis an den Polus occipitalis heranreicht. Abb. 2.1 zeigt beispielhaft die Variabilität in der

Ausprägung von V1 und V2 an zehn in vitro untersuchten Gehirnen [1]. Für die im Rahmen

dieser Arbeit durchgeführten nicht invasiven Messungen mit dem NIRS-Imager-System ist

dieser Aspekt besonders wichtig. Die Anbringung der Optoden anhand äußerer Merkmale

des Schädels muss gewährleisten, dass der visuelle Kortex und insbesondere das V1-Areal

tatsächlich erfasst werden.

Während in den Arealen V1 und V2 eine Vorverarbeitung der visuellen Reize erfolgt,

konnte für V3, V4 und V5 eine große Selektivität in Bezug auf bestimmte Aspekte der

visuellen Wahrnehmung festgestellt werden. Dabei sind V3 und V4 auf die Verarbeitung von

Formen, V4 zusätzlich auf die Farbwahrnehmung und V5 auf Bewegungen spezialisiert. Im

folgenden wird beschrieben, warum (Abschnitt 2.2) und in welcher Weise (Abschnitt 2.3)

die NIRS zur Untersuchung der vaskulären Antwort im visuellen System eingesetzt werden

kann.
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2.2 Physikalische Grundlagen

2.2.1 Grundlagen der Nahinfrarotspektroskopie

Eine grobe Charakterisierung der optischen Eigenschaften eines Gewebes ist durch die An-

gabe von zwei Größen möglich. Dies sind:

1. der Absorptions- bzw. Extinktionskoeffiziert µa(λ) sowie

2. der Streukoeffizient µs(λ).

Die Werte, die diese Parameter in Abhängigkeit von der Wellenlänge λ annehmen, schwan-

ken in Abhängigkeit der Konzentrationen der vorhandenen Gewebebestandteile (Chromo-

phore). Die Abb. 2.2 zeigt die Absorptionsspektren derjenigen Chromophore, welche für die

Gesamtabsorption im Kopfgewebe bestimmend sind [82]. Der Darstellung liegen der durch-

schnittliche Wasseranteil im Gehirn eines Erwachsenen von 80 % [98], eine angenommene Sau-

erstoffsättigung von 60 % und eine angenommene Hämoglobinkonzentration von 80µmol/l

[14, 75] zugrunde. Das gezeigte Absorptionsspektrum von Wasser basiert auf einer konkreten

Messung an der PTB1, während die Beiträge der anderen Gewebebestandteile Mittelwerte

verschiedener publizierter Spektren darstellen.

Verändert sich diese Zusammensetzung aufgrund physiologischer Prozesse, so führt die re-

sultierende Veränderung der Gesamtabsorption zu einer messbaren Veränderung der Lichtab-

schwächung. Da der Zusammenhang zwischen visueller Stimulation und vaskulärer Antwort

untersucht werden soll, steht in dieser Arbeit die Untersuchung der beiden Chromophore

desoxygeniertes Hämoglobin [deoxy-Hb] und oxygeniertes Hämoglobin [oxy-Hb] im Mittel-

punkt.

Da die Oxygenierungsänderungen im aktivierten Gewebe von den metabolischen Prozessen

abhängen, sind die Mechanismen der neurovaskulären Kopplung von zentraler Bedeutung.

Die Frage, wie ein bestimmtes Hirnareal bei Aktivierung seinen Metabolismus, aber auch

den regionalen cerebralen Blutfluss (rCBF ) ändert, ist deshalb Gegenstand verschiedener

1Physikalisch Technische Bundesanstalt, Fachlaboratorium Biomedizinische Optik und NMR-Messtechnik
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Abbildung 2.2: Extinktionskoeffizienten für Wasser sowie für die Messparameter der NIRS [deoxy-
Hb] und [oxy-Hb] in Abhängigkeit von der Wellenlänge aus [82].

Studien [48, 79, 92]. In erster Näherung sei festgehalten, dass eine Aktivitätsänderung des

neuronalen Gewebes zu einer Änderung der lokalen Oxygenierung führt [76].

So genannte fixe Absorber (vor allem Melanin) und die Streueigenschaften des Mediums

stellen in diesem Kontext die optischen Hintergrundeigenschaften des Gewebes dar. Um

den Einfluss dieser Größen auf das Messergebnis zu verringern, muss das spektrale Fenster

für die Untersuchungen geeignet gewählt werden. Der Abb. 2.2 ist zu entnehmen, dass die

Lichtabsorption im Gewebe für Wellenlängen zwischen 700 und 830 nm von den beiden

interessierenden Chromophoren dominiert wird.

Technisch-physikalisch müssen für eine solche Gewebespektroskopie verschiedene Voraus-

setzungen erfüllt sein. Den ersten Meilenstein in der Anwendung der Nahinfrarotspektrosko-

pie stellt die 1977 publizierte Untersuchung von Jöbsis dar [38]. Im Tierversuch gelang ihm

nicht invasiv die Messung der Konzentrationsänderungen von [oxy-Hb] und [deoxy-Hb]. Die

Voraussetzungen lauten zusammengefasst:

1. Der Absorptionskoeffizient des Gewebes darf nicht zu hoch sein, damit ausreichend

Licht zum Detektor gelangen kann.

2. Die Absorptionskoeffizienten unterschiedlicher Chromophore müssen sich unterschei-
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den, damit sie spektroskopisch differenziert werden können. [oxy-Hb] und [deoxy-Hb]

müssen also verschiedene Farben auch im genutzten Spektralbereich haben, um sie -

wie aus dem sichtbaren Bereich für venöses und arterielles Blut bekannt - differenzie-

ren zu können [14, 62, 63]. Das für die Untersuchungen eingesetzte Messgerät (vgl.

Abschnitt 2.3) arbeitet mit den Wellenlängen 760 nm und 850 nm. Aus der Abbildung

2.2 ist ersichtlich, dass die Bedingung für diese beiden Wellenlängen erfüllt ist.

3. Weitere Gewebebestandteile sollten möglichst wenig Licht der untersuchten Wel-

lenlängen absorbieren. Als wichtigster Zell- und Blutbestandteil ist hier Wasser zu

nennen, der das biologische Fenster der NIRS nach dem langwelligeren Spektralbereich

limitiert (>900 nm).

Sichtbares Licht (450 nm bis 700 nm) wird von Gewebe stärker absorbiert und gestreut

als Licht im Nahinfrarotbereich. NIR-Licht ist daher wegen der größeren Eindringtiefe (ca.

2-3 cm) besser geeignet. Dieser Wert ist jedoch nur eine grobe Näherung. Die Genauigkeit

existierender Abschätzungen leidet vor allem unter der Annahme eines homogenen semiinfi-

niten Mediums. Wie neuere Untersuchungen gezeigt haben, sollte jedoch ein nicht planares

und geschichtetes Modell des Kopfes verwendet werden [21, 82]. Obwohl Eindringtiefe und

Messvolumen bisher nicht exakt bestimmt werden können, konnte in zahlreichen Studien

anhand physiologischer Modelle nachgewiesen werden, dass bei geeignetem Probenabstand

in der Tat Änderungen der kortikalen Oxygenierung erfasst werden. Als Probenabstand wird

die Distanz zwischen Lichtquelle und Lichtdetektor bezeichnet. Details zur Messgeometrie

werden im Abschnitt 2.3.2 vorgestellt.



Grundlagen und Methoden 11

2.2.2 Lambert-Beer-Gesetz

Das Lambert-Beer’sche-Gesetz stellt einen quantitativen Zusammenhang zwischen der Lich-

tabschwächung A (Attenuation) und der Konzentration c einzelner Chromophore her. Je-

des Chromophor besitzt dabei einen stoffspezifischen molaren Extinktionskoeffizienten ǫ. In

seiner allgemeinen Form kann das Gesetz jedoch nicht angewendet werden, da es nur für

idealisierte (unendlich verdünnte) Lösungen gilt, in denen die Streuung vernachlässigt wer-

den kann. Da biologisches Gewebe ein stark streuendes Medium ist, lautet das modifizierte

Lambert-Beer-Gesetz [15, 87]:

A(λ) = c · ǫ(λ) · d · DPF (λ) + G(λ). (2.1)

Die Modifikation gegenüber dem Lambert-Beer-Gesetz besteht in der Addition eines linea-

ren Terms G und der Einführung eines korrigierenden Pfadlängenfaktors DPF . Der Term G

berücksichtigt, dass ein Teil der Photonen im Gewebe gestreut wird und nicht zum Detektor

gelangen kann [2, 35]. Da die Größe von G in der Regel unbekannt ist und Schwankungen

unterliegt, lassen sich nur die Änderungen der Attenuation ermitteln und daraus die Kon-

zentrationsänderungen der Chromophore unter Annahme eines konstanten DPF ableiten

[69]:

∆A(λ) = ∆c · ǫ(λ) · d · DPF (λ). (2.2)

Der Faktor d bezeichnet den Abstand zwischen der Lichtquelle und dem Detektor. Der

differentielle Pfadlängenfaktor DPF ist notwendig, um den durch die Streuung verlängerten

Weg der Photonen im stark streuenden Medium zu berücksichtigen. Der Faktor ist wel-

lenlängenabhängig [20]. Da Photonen unterschiedlicher Wellenlänge nicht exakt den gleichen

Weg durch das Medium nehmen, müssen Durchschnittswerte verwendet werden. Auf diese

Weise entsteht bei der Berechnung der Konzentrationsänderungen eine gewisse Ungenauig-

keit. Zusätzlich ist der DPF individuell verschieden und hängt auch vom Messort ab [46].

Wären der DPF und der Streuverlust G exakt bestimmbar, könnte die absolute Konzentra-

tion der Chromophoren mittels Gl.(2.1) angegeben werden [2, 19].
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2.3 Experimentaufbau

Für die nicht invasive Messung einer Durchblutungsänderung bei Hirnaktivität wird

in der vorliegenden Arbeit ein Multikanal-Nahinfrarot-Messgerät eingesetzt, das nach

dem continuous-wave-Prinzip arbeitet [44, 45]. Abb. 2.3 zeigt das NIRS-Imager-System.

Ergänzend ist sein Aufbau in Abb. 2.4 auch als Blockschaltbild dargestellt. Das System

besteht aus dem Laser-Detektor-Modul, einem Steuerungs-PC, dem Pad sowie einem zwei-

ten PC, der den visuellen Stimulus erzeugt.

Abbildung 2.3: Stimulationsexperimente im Labor. Ein Proband im EEG-Stuhl sitzt vor dem
Monitor mit dem Stimulationsmuster. Auf dem Transportwagen befinden sich die Laser-Detektor-
Komponente sowie der PC für Steuerung und Dateneinzug.

2.3.1 Laser-Detektor-Modul

Von 16 Halbleiterlasern wird Licht der Wellenlängen 760 nm und 850 nm erzeugt. Da die

Laserdioden kontinuierlich Licht emittieren, lässt sich die Laufzeit der Photonen nicht be-

stimmen. Mit dem Gerät läßt sich so nur die Änderung der Attenuation bestimmen. Für

eine Bestimmung der mittleren Laufzeit der Photonen wäre ein intensitätsmodulierter An-

satz notwendig [100]. Zur Bestimmung weiterer Laufzeit-Parameter gibt es schließlich die

zeitaufgelöste Einzelphotonen-Zählung, die allerdings bisher nicht in bildgebenden Ansätzen

realisiert werden konnte.
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IMAGER-System
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Abbildung 2.4: Blockschaltbild des NIRS-Imager-Systems. Das System besteht aus zwei PCs, dem
Laser-Detektor-Modul sowie dem Pad mit Quell- und Detektoroptoden.

Je acht Laserdioden erzeugen Laserlicht mit den Wellenlängen 760 nm bzw. 850 nm, das

durch 8 Lichtleiterkabel zu den Quelloptoden auf dem Pad gelangt. Entsprechend sind die

Detektoroptoden auf dem Pad an je einen APD-Empfänger (Avalanche Photo Diode) ange-

schlossen. Die Ausgangsspannungen der APD-Detektoren werden gleichspannungsgekoppelt

verstärkt. Tab. 2.1 enthält die Herstellerangaben der einzelnen Baugruppen.
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Komponente Hersteller

760 nm Halbleiterlaser Mitsubishi ML 401 23 N2 mW
850 nm Halbleiterlaser Roithner RLT 8055 MG2 mW
APD Detektoren Hammatsu Inc, Japan 5460-01

Tabelle 2.1: Komponenten des Laser-Detektor-Moduls

Zusätzlich zu den Eingängen für die Photodioden verfügt die Detektorbox über weite-

re Eingänge. Diese ermöglichen die synchrone Datenerfassung, zum Beispiel von systemi-

schen hämodynamischen Parametern (Atmung, Puls, Blutdruck) oder zusätzlichen Mess-

parametern der cerebralen Perfusion, etwa den Ausgängen eines Dopplersonografen.

2.3.2 Messgeometrie

Für die derzeit eingesetzten Laser- und Empfängerdioden ist wegen der hohen Absorption

und Streuung die Wegstrecke durch den Kopf des Erwachsenen zu lang, als dass emittiertes

Licht von der Laserdiode auf direktem Weg bis zum Detektor wandern könnte (Transmissi-

onsmethode). Deshalb werden Sender- und Empfängeroptode im Abstand von etwa 2-3 cm

nebeneinander auf dem Schädel angebracht (Reflektionsmethode). Auf dem 10x5 cm2 großen

Träger (Pad), der für das NIRS-Imager-System verwendet wird, sind acht Quellfasern und

sieben Detektoren angeordnet. Der Träger besteht aus einem flexiblen gummiartigen Material

und kann sich so dem Schädel der Probanden optimal anpassen. Durch mehrere Lichtleiter-

kabel wird das im Laser-Detektor-Modul erzeugte Laserlicht bis zu den Austrittspunkten

auf dem Pad transportiert (Quellpositionen). Dabei werden jeweils zwei Laserquellen unter-

schiedlicher Wellenlänge in einen Lichtleiter eingekoppelt. Auf diese Weise können mehrere

Laseroptoden auf engstem Raum um eine Detektoroptode angebracht werden. An jeder Po-

sition im Messareal ist somit eine Zwei-Wellenlängen-Spektroskopie möglich.

In verschiedenen Experimenten wurde der Einfluss des Quell-Detektor-Abstandes (Inter-

optodenabstand ρ) untersucht. Ein zu geringer Interoptodenabstand bewirkt, dass nur wenige

Photonen in das interessierende Gewebe des Gehirns eindringen. Ein zu großer Abstand

erhöht nach Modellierungsansätzen für ein Schichtmodell des Erwachsenen-Kopfes zwar nicht
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deutlich die Eindringtiefe, jedoch die mittlere optische Pfadlänge. Dadurch verringert sich die

Quantenausbeute. Okada et al. untersuchten diesen Sachverhalt im Zusammenhang mit der

Dicke der Schädelkalotte und des Liquorspaltes (CSF) [65, 66]. Sie fanden heraus, dass bei

einer dickeren Schädelkalotte die Intensität mit zunehmendem Interoptodenabstand stärker

abnimmt. Die Dicke des Liquorraumes, die mit der Dicke der Schädelkalotte individuell

variiert, hat dagegen kaum einen Einfluss. Ein geringer Einfluss von ca. 10 bis 15 % wird in

neueren Veröffentlichungen angegeben, da die CSF-Schicht inhomogen ist [22]. Als optimal

wird ein Abstand zwischen 25 und 30 mm angegeben [18, 22, 69], da sich hier nur minimale

Änderungen der Quantenausbeute zeigen, wenn die Schädeldicke variiert wird. Allerdings

ändert sich die partielle optische Pfadlänge gravierend. In der Literatur wird diese Thematik

derzeit kontrovers diskutiert. Der für das Imager-Pad gewählte Interoptodenabstand beträgt

26 mm.

Während das hier genutzte System eine grobe topografische Zuordnung der gemesse-

nen Absorptionsänderungen erlaubt, ist eine Tiefenauflösung, wie in den tomografischen

bildgebenden Verfahren (CT, MRT, PET), nicht möglich. Hierzu sind weitere technisch-

methodologische Ansätze notwendig [25, 31]. Die mittlere Eindringtiefe der Photonen be-

stimmt das Messvolumen und damit die Interaktion mit verschiedenen Schichten des Kopfes.

Wichtiger als die absoluten Werte der Absorptionsänderungen ist bei dynamischen Messun-

gen, wie etwa bei funktionellen Aktivierungsstudien, die Frage, wieviel des detektierten Lich-

tes in ausreichende Tiefe vorgedrungen ist und damit wirklich die cerebrale Oxygenierung

abbildet.

Wie in Abschnitt 2.2.1 bereits ausgeführt, hängen die Eindringtiefe und der Photonenpfad

nicht allein von der Absorption, sondern auch vom Streuverhalten des biologischen Gewebes

ab. Eine Änderung des Streuverhaltens variiert daher das Messvolumen. Damit ändert sich

die Wahrscheinlichkeit, dass ausreichend viele Photonen die interessierende Schicht, also das

kortikale Gewebe, erreicht haben und somit die Quantenausbeute an der Detektoroptode die

Änderung der Absorption im cerebralen Gewebe abbildet.

Das Messvolumen besteht zu nicht geringen Anteilen aus Schädelknochen mit der zu-

gehörigen Kopfschwarte, aus den inneren Schichten, dem Liquorraum und den pialen
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Gefäßen. So lange die Absorptionseigenschaften des extracerebralen Gewebes konstant sind,

führt eine geringe Eindringtiefe lediglich zu einer Verschlechterung des Signal-Rausch-

Verhältnisses. Erreichen nicht ausreichend Photonen das cerebrale Gewebe, so kann eine

Änderung des cerebralen Oxygenierungszustandes sich gegebenenfalls nicht vom Rauschen

der Messung abheben. Kommt es jedoch zu Änderungen der Absorption in den extracerebra-

len Anteilen des Messvolumens, so wird eine Differenzierung schwierig. Solche Änderungen

der Absorption sind vor allem durch Änderungen der systemischen hämodynamischen Pa-

rameter, also des Pulses, des systemischen Blutdrucks (aBP) sowie atmungskorreliert zu

erwarten.

Der Einfluss der einzelnen Kompartimente auf die NIR-Messung kann mit zeitauf-

gelösten Systemen unter bestimmten Annahmen bestimmt werden. Bei dem hier verwende-

ten continous-wave-Ansatz muss jedoch durch den experimentellen Aufbau und das Protokoll

eine solche Trennung versucht werden. Die wichtigsten Argumente für einen relevanten cere-

bralen Beitrag zu den gemessenen Absorptionsänderungen sind eine statistisch signifikante

Korrelation mit dem Stimulus und die Fokalität der Änderung, die nicht einfach durch eine

Änderung der Hautdurchblutung erklärt werden kann. Änderungen der Streueigenschaften

im Gewebe sind im Messzeitraum von meist weniger als einer Stunde nicht zu erwarten oder

so gering, dass sie keinen relevanten Einfluss auf die Messparameter haben [43, 83].

2.3.3 Ansteuerung und Dateneinzug

Über die in Tab. 2.2 aufgeführten Schnittstellen ist das Laser-Detektor-Modul mit dem

Steuerungs-PC verbunden. Die Ansteuerung der Laser erfolgt durch ein in LabView erstelltes

Programm.

Komponente Hersteller

Laseransteuerung: DAQ-Karte (16 bit) National Instruments PCI 6503
Datenerfassung: AI-Karte (16 bit) National Instruments 6034E

Tabelle 2.2: Komponenten des Steuerungs-PCs
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Da eine Quellenkodierung, etwa anhand einer Frequenzkodierung in lock-in-Technik [100],

mit dem hier verwendeten System nicht möglich ist, dürfen immer nur räumlich getrennte

Laseroptoden Licht emittieren, damit eine eindeutige Zuordnung erfolgen kann. Es werden

je vier Zyklen geschaltet, in denen entweder zwei oder drei Laser gleichzeitig aktiv sind. Das

gleichzeitige Anschalten zweier Quellen, die mindestens 52 mm voneinander entfernt sind,

ergibt sich aus der sehr geringen Photonen-Ausbeute bei einem solchen Abstand. Daher ist die

Kontamination des Detektors durch solche Quellen vernachlässigbar klein. In jedem Zyklus

erfolgt zunächst die Ansteuerung der Laser mit der Wellenlänge 760 nm und anschließend

derjenigen mit 850 nm. Die Reihenfolge der Durchschaltung von Quell- und Messpositionen

ist in der Abbildung 2.5 dargestellt. Die räumliche Trennung der gleichzeitig angeschalteten

Laser ist gut zu erkennen.

Abbildung 2.5: Reihenfolge der Aktivierung einzelner Laserdioden (Kreise). Um eine topografi-
sche Aufnahme des Messvolumens durchzuführen, werden vier Zyklen benötigt. Ein Abstand von
mindestens 52 mm zwischen gleichzeitig aktivierten Lasern ist erforderlich, da cw-Laser eingesetzt
werden.

Die für die Aufnahme eines einzigen Bildes benötigte Zeit, also 4 Zyklen pro Wel-

lenlänge, beträgt etwa 300 ms. In dieser Zeitangabe sind An- und Abschaltzeiten der Laser
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berücksichtigt. Die Anschaltzeit beträgt ca. 2 ms, während die Abschaltung eines Lasers etwa

10 ms benötigt.

Bei der digitalen Erfassung der Signale erfolgt unter Berücksichtigung des Shannon’schen

Abtasttheorems eine Frequenzbandbegrenzung durch ein Tiefpassfilter. Das Abtasttheorem

besagt, dass die im Signal höchste vorkommende Frequenz fmax kleiner sein muss als die halbe

Abtastfrequenz (Nyquistfrequenz), damit sich der Verlauf des Signals aus den Abtastwerten

rekonstruieren lässt. Falls das Signal höhere Frequenzen als die Nyquistfrequenz enthält,

so kommt es im Spektrum zu Überlagerungseffekten. Es treten Aliasfrequenzen auf. Anders

formuliert, falten sich Frequenzen oberhalb der Nyquist-Frequenz in die niedrigen Frequenzen

des Spektrums. Durch die resultierende Überlagerung kann die Blutflussantwort nicht genau

rekonstruiert werden [50, 68]. Anschließend wird jeder Detektor mit 2000 Hz abgetastet.

Der Dateneinzug am PC erfolgt über eine 16 bit AI-Karte. Das Signal wird mit Labview

digital gefiltert. Bei dem digitalen Filter handelt es sich um ein Tiefpassfilter. In einem Puf-

ferspeicher werden je 50 Messwerte gemittelt und ergeben einen neuen Messwert. Für die

Studien mit dem NIRS-Imager-System kann als größte hämodynamisch relevante Frequenz

die Pulsatile im Bereich von etwa 1 Hz-1,5 Hz angenommen werden. Die zusätzlich mit der

Mittelung verbundene Datenreduktion ist daher zweckmäßig und ermöglicht die Abspeiche-

rung der für alle Kanäle parallel anfallenden Datenströme.

2.3.4 Messablauf

Angebracht wird das Pad nach dem internationalen 10-20-System [84]. Der Mittelpunkt des

Trägers wird bei 10 % des Abstandes Nasion - Inion oberhalb des Inion angebracht. Dabei

dient der Abstand Tragus zu Tragus zur Orientierung, um die Mittellinie des Schädels zu fin-

den. Trotz einer gewissen Varianz der Lage des Sulcus calcarinus in Relation zu den externen

knöchernen Landmarken (Inion) ist bei dieser Anbringung zu erwarten, dass das 10x5 cm2

große Pad den primären visuellen Kortex abdeckt. Um einen festen Sitz während der Messung

zu gewährleisten, wird das Pad mit einer Mullbinde befestigt. Während der Messung sitzen

die Probanden entspannt auf einem EEG-Stuhl in einem fensterlosen, abgedunkelten und
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Abbildung 2.6: Padanbringung auf dem Hinterkopf der Probanden (mod. nach [61])

ruhigen Raum. Somit kann eine Beeinflussung durch Fremdlicht minimiert werden. Dies ist

wichtig, um die Messungen nicht zu verfälschen, da der NIRS-Imager keine Quellenkodierung

vornimmt und sowohl Tages- als auch Kunstlicht ebenfalls Strahlung im interessierenden Teil

des Spektrums aufweisen. Der an den NIRS-Imager angeschlossene Kontrollmonitor als wei-

tere Beleuchtungsquelle wird während der Messung abgeschaltet. Die Lumineszenz bleibt

bei kontinuierlicher Stimulation abwechselnd des rechten und linken Gesichtsfeldes über den

Messzeitraum gleich, so dass auch dieser Störfaktor ausgeschlossen werden kann. Weiter-

hin muss erwähnt werden, dass eine ungenügende Abdeckung der Optoden gegenüber dem

Raumlicht zu einer hohen Fehldetektion von Photonen führen würde. Bei stimulationsasso-

ziierten Änderungen der Oxygenierung wird ein Anstieg des Blutvolumens, eine konsekutive

Attenuationszunahme und damit ein Abfall der am Detektor gemessenen Intensität erwartet.

Eine Kontamination durch Raumlicht hingegen führt zu einer entgegengesetzten Änderung.

Die Probanden schauen in Augenhöhe im Abstand von 60 cm auf einen 17 Zoll Monitor.

Der Stimulus besteht aus einem zirkulären schwarz-weißen Schachbrettmuster, das in ver-

schiedenen Frequenzen invertiert wird. Während der Ruhephase ist der Bildschirm schwarz.

Die Probanden werden angewiesen, ein weißes Kreuz in der Mitte des Bildschirms während

des gesamten Experiments zu fixieren. Das Programm Presentation erzeugt das alternieren-

de Schachbrettmuster mit den verschiedenen Umschaltfrequenzen. Das Ergebnis der Mes-
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sung ist eine vom LabView-Programm erzeugte Datenmatrix. Die Auswertung der Daten

erfolgt durch ein SPM basiertes Matlab-Programm. Die Visualisierung der Ergebnisse und

die Signifikanztests werden mit den Programmen Excel, SPSS, GraphPad und Sigmaplot

durchgeführt.

2.4 In vivo Studien

Um die Fokalität und Frequenzabhängigkeit zu untersuchen, wurden 32 Messungen an 22

Probanden (mittleres Alter 28, 12 weiblich, 10 männlich) durchgeführt. Alle Probanden ver-

neinten die Frage nach dem Vorliegen einer neurologischen oder psychiatrischen Erkrankung,

insbesondere von Epilepsie. Alle Versuchspersonen haben einen normalen bzw. korrigierten

Visus. Eine Aufwandsentschädigung wurde gezahlt.

2.4.1 Untersuchung der Fokalität

Ziel der Studie ist es, eine eindeutige Lokalisierung der Kortexaktivierung bei visueller Halb-

feldstimulation nachzuweisen. Die Vorbereitungen und das Experiment dauern 60 Minuten.

Da die Probanden einen Abstand d=60 cm zum Bildschirm haben, beträgt der Sehwinkel

ca. acht Grad, was nötig ist, um vorrangig die nicht fovealen Zonen des Gesichtsfelds zu

stimulieren.

Die schwarzen und weißen Felder des Musters werden 60 s lang mit einer vorgegebenen

festen Frequenz invertiert. In den ersten 30 Sekunden erfolgt die Stimulation des linken

Gesichtsfeldes und in den verbleibenden 30 Sekunden die des rechten Gesichtsfeldes. Die

Abbildung 2.7 zeigt das verwendete Stimulationsmuster. Insgesamt besteht das Experiment

aus 18 Stimulationsblöcken, die in pseudorandomisierter Reihenfolge von drei verschiede-

nen Frequenzen (3, 5, 8 Hz) nacheinander ohne Pause angeordnet sind. Jede Frequenz wird

insgesamt sechsmal gezeigt. Zu Beginn und am Ende enthält das Experiment jeweils eine

Ruhephase von 60 s Dauer.
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Abbildung 2.7: Kontrastumkehr eines zirkulären Schachbrettmusters bei der Halbfeldstimulation.
Alle 30 s wechselt der Stimulus auf die jeweils andere Gesichtsfeldhälfte. Alle 60 s wechselt pseudo-
randomisiert die Frequenz, mit der die Kontrastumkehr erfolgt (3, 5 oder 8 Hz). Vor und nach dem
Experiment wird für jeweils eine Minute kein Muster gezeigt.

2.4.2 Untersuchung der Frequenzabhängigkeit

In einem ersten Schritt wird die Frequenzabhängigkeit der vaskulären Antwort mit den für

den Nachweis der Fokalität erhobenen Daten untersucht. Durch eine Untersuchung und

den Vergleich der sechs Blöcke für jede Frequenz soll die Stärke der vaskulären Antwort

in Abhängigkeit von der Stimulationsfrequenz ermittelt werden. Zusätzlich wird eine weitere

Studie durchgeführt. Dabei werden neben den Frequenzen 3, 5 und 8 Hz auch die Frequen-

zen 1 und 10 Hz untersucht. Ein weiterer Unterschied besteht darin, dass nun das gesamte

Gesichtsfeld stimuliert wird. Nach jeweils drei bzw. zwei Stimulationsblöcken folgen in die-

sem Experiment 20 Sekunden Pause. Jeder Stimulationsblock dauert nur 20 Sekunden. Nach

jedem Stimulationsblock ändert sich die Frequenz. Mit der Verkürzung wird erreicht, dass

wie im Halbfeldexperiment sechs Stimulationsblöcke pro Frequenz gezeigt werden können,

ohne die Dauer des Versuchs zu verlängern. Die Abbildung 2.8 veranschaulicht den Ablauf

des Experiments. Der Abstand der Probanden zum Monitor wird auf 40 cm verringert, um

das Gesichtsfeldes möglichst vollständig mit dem Stimulationsmuster auszufüllen.
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Abbildung 2.8: Kontrastumkehr eines zirkulären Schachbrettmusters bei der Ganzfeldstimulation.
Alle 20 s wechselt pseudorandomisiert die Frequenz, mit der die Kontrastumkehr erfolgt (1, 3, 5, 8
oder 10 Hz). Vor und nach dem Experiment wird für jeweils eine Minute kein Muster gezeigt. Nach
60 s (3 verschiedene Frequenzen) bzw. 40 s (2 verschiedene Frequenzen) der visuellen Stimulation
erfolgt ein Pause von jeweils 20 s.

2.5 Die Auswertung

Die Untersuchungen von Fokalität und Frequenzabhängigkeit erfordern den Einsatz statisti-

scher Verfahren sowie eine geeignete Darstellung der Ergebnisse. In diesem Abschnitt werden

die zur Auswertung eingesetzten Methoden vorgestellt.

2.5.1 Fouriertransformation

Die Fouriertransformation ist ein Standardverfahren für die Untersuchung des Signals im

Frequenzbereich. Mit ihr kann analysiert werden, welche Kombination aus harmonischen

Funktionen unterschiedlicher Frequenzen das gemessene Signal beschreibt. Im Rahmen dieser

Arbeit wird sie eingesetzt, um im Frequenzbereich Signalanteile zu identifizieren, die durch

Filterung unterdrückt werden sollen.

Die diskrete Fouriertransformation wird durch die quadratische Matrix F mit N Zeilen/-

Spalten beschrieben. Das Matrixelement mit dem Zeilenindex k und dem Spaltenindex n

wird wie folgt berechnet:

Fk,n = e−j2π kn

N . (2.3)

Durch Multiplikation der Transformationsmatrix mit dem abgetasteten Biosignal oder
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einem Ausschnitt des Signals der Länge N erhält man N komplexwertige Spektralkoeffizi-

enten. Dieser Schritt wird auch als Fourieranalyse bezeichnet. Die Eigenschaften der Fou-

riertransformation können in [9, 68, 86] nachgeschlagen werden. Wichtige Parameter für die

Interpretation der Ergebnisse sind die Frequenz, mit der das Signal abgetastet wurde und

die zeitliche Länge des transformierten Signals, da sie die Auflösung im Frequenzbereich

bestimmen [67, 81].

2.5.2 Allgemeines Lineares Modell

Mit dem Allgemeinen Linearen Modell (GLM) wird ein Analysewerkzeug beschrieben, das

geeignet ist, den Verlauf der stark verrauschten Signale durch die additive Überlagerung

verschiedener Einflüsse zu beschreiben [24, 73, 78]. Dazu zählen insbesondere modellhafte

Beschreibungen der erwarteten stimulationsabhängigen Veränderungen der [oxy-Hb]- und

[deoxy-Hb]-Konzentrationen. Dem allgemeinen linearen Modell liegt die Korrelations- und

Regressionsrechnung zu Grunde. Es erklärt die Veränderungen einer Zufallsvariablen Y durch

die Linearkombination von L Modellvariablen Xi und einem zusätzlichen Fehlerterm ǫ. Wenn

der Fehler ǫ eine normalverteilte Zufallsgröße mit dem Mittelwert Null ist, dann wird von

einem allgemeinen linearen Modell gesprochen. Weist der Fehler eine andere Verteilung auf,

so handelt es sich um ein verallgemeinertes lineares Modell:

Yj = xj1β1 + ... + xjLβL + ǫ (2.4)

Die Variable j = 1, ..., J ist dabei der Index der Beobachtung. Die Variablen βi sind die

zu den Modellvariablen gehörigen (unbekannten) Parameter. Nun wird versucht, mit den β-

Werten die Modellkurve an den Messvektor anzupassen. Dieser Prozess der Anpassung wird

als Regressionsanalyse bezeichnet. Ziel ist es, β-Werte so zu erzeugen, dass der verbleibende

Fehler minimal ist. Dazu wird die Methode der kleinsten Fehlerquadrate, die nach dem Gauß-

Markov-Theorem eine beste Linearkombination liefert, verwendet. Diese Methode besitzt

einen Fehler mit geringster Varianz.
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2.5.3 Boxplots

Es handelt sich um einen Diagrammtyp zur Darstellung von Häufigkeitsverteilungen, aus

dem eine Reihe von empirischen Kenngrößen ablesbar ist:

Abbildung 2.9: Darstellung einer Verteilung und verschiedener Kennwerte im Boxplot

Eine normalverteilte Zufallsgröße ist durch den Mittelwert und ihre Standardabweichung

vollständig beschrieben. Liegt jedoch keine Normalverteilung vor, so ist die Aussagekraft der

beiden Größen beschränkt. Auch dann, wenn der Stichprobenumfang sehr klein ist (selbst

im Fall einer Normalverteilung), sind beide Kennwerte oft mit einem großen Fehler belastet,

da sie empfindlich gegenüber Ausreißern sind [57, 101]. Unempfindlich dagegen ist die F-

Spanne Sf , mit FS = Fo − Fu, die eine mittlere Spannweite der Daten angibt. Innerhalb

der F-Spanne liegen 50 % aller Messwerte. Kleiner als Fu sind genau 25 % und kleiner als Fo

75 % der Werte. Auf dieser Grundlage stellte Tukey 1970 eine Regel auf, mit der Extremwerte

erkannt werden können. Als Ausreißer wird ein Wert definiert, der außerhalb von Fu abwärts

oder Fo aufwärts liegt. Eine Möglichkeit zur grafischen Darstellung von Verteilungen und der

Hervorhebung von evtl. vorkommenden Ausreißern sind nun die Boxplots, die ebenfalls von
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Tukey vorgeschlagen wurden. Abb. 2.9 zeigt einen Boxplot und illustriert die unmittelbar

ablesbaren Kenngrößen der Verteilung.

2.5.4 Analysemethoden

Für jeden Probanden werden drei bzw. fünf frequenzabhängige β-Werte bestimmt. Die Frage,

ob sich die Stichproben signifikant unterscheiden, kann durch verschiedene Analysemethoden

beantwortet werden. Abb. 2.10 veranschaulicht die Auswahl des passenden Verfahrens.

Wenn, wie in dieser Arbeit, eine vergleichsweise kleine Stichprobe verwendet wird (Fall-

zahl max. 18), ist die Annahme der Normalverteilung immer problematisch, auch wenn eine

signifikante Abweichung von der Normalverteilung relativ selten ist.

Abbildung 2.10: Auswahl von statistischen Verfahren unter den Gesichtspunkten der untersuchten
Gruppenzahl, von (Un)abhängigkeit und Normalverteilung der Variablen.

Der Friedmann-Test erstellt Rangreihen für die entsprechende Wertegruppe, wobei der

kleinste Wert den Rangplatz 1 erhält. Übertragen auf die Untersuchung der Frequenz-

abhängigkeit bedeutet dies die Sortierung nach der Stärke der vaskulären Antwort. Bei

gleichen Werten werden gemittelte Rangreihen vergeben. Der Wert k ist die Anzahl der

untersuchten Frequenzen, also k = 3 im Halbfeld- und k = 5 im Ganzfeldexperiment. Im

Anschluss wird die Rangsumme der einzelnen k Stichproben berechnet, die hier mit R be-

zeichnet wird. Der Wert n ist der Stichprobenumfang, d.h. die Zahl der Probanden. Von
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Friedmann wurde die folgende Prüfgröße angegeben:

χ2 =
12

n · k · (k + 1)

k
∑

i=1

Ri
2 − 3n · (k + 1). (2.5)

Diese Größe ist χ2-verteilt mit df = k−1 Freiheitsgraden. Im Anschluss wird bei gegebener

Signifikanz ein paarweiser Vergleich der Stichproben durchgeführt, um die für die Signifikanz

verantwortlichen Gruppen zu finden. Dazu eignet sich der Wilcoxon-Test. Er dient zum Ver-

gleich zweier abhängiger Stichproben bezüglich ihrer zentralen Tendenzen (Mediane). Es

wird dazu die Rangfolge der Beträge der Differenzen zweier zusammengehörender Werte be-

stimmt. Die Prüfgröße T ist das Minimum der für die positiven und die negativen Differenzen

getrennt berechneten Rangsummen R1 und R2 und kann in der T-Tabelle nachgeschlagen

werden. Für große Fallzahlen nähert sich die Verteilung von T einer Normalverteilung an.

Daher kann in einem solchen Fall aus dem T-Wert ein z-Wert berechnet werden:

z =
n·(n+1)

4
− T

√

n·(n+1)(2n+1)
24

. (2.6)

Wird der Wilcoxon-Test bei normalverteilten Differenzen eingesetzt, so besitzt er eine

Effizienz von 95 % des T-Tests [101].



3 Ergebnisse

Nachdem das vorangegangene Kapitel den Untersuchungsgegenstand sowie die verwendete

Methodik beschreibt, widmet sich dieses Kapitel der Auswertung der experimentell erhobe-

nen Daten. Der erste Abschnitt beschreibt die für die Durchführung der statistischen Unter-

suchungen nötigen Vorverarbeitungsschritte. Anschließend werden die Analyse der Fokalität

und die Analyse der Frequenzabhängigkeit in je einem Abschnitt dargestellt.

3.1 Datenverarbeitung

Für die Auswertung der nach einer Messung vorliegenden Rohdaten wurden verschiedene

Matlab-Programme entwickelt. Dieser Abschnitt beschreibt die wesentlichen Verarbeitungs-

schritte von der Definition der Messpositionen, über die Unterdrückung störender Signalan-

teile bis zur Anwendung des modifizierten Lambert-Beer-Gesetzes.

Definition der Messpositionen

Die mit sieben Detektoren innerhalb von vier Zyklen gemessenen Intensitäten werden

zunächst den einzelnen Messvolumina zugeordnet. Bis zu vier dieser Messvolumina sind um

jede Laser- und Detektoroptode angeordnet. Die genaue Zuordnung ist in Abb. 3.1 darge-

stellt. Die insgesamt 9·5=45 Messpositionen entstehen durch lineare Interpolation, so dass

für jeden Schnittpunkt der eingezeichneten Hilfslinien Messwerte zur Verfügung stehen.
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Abbildung 3.1: Zuordnung von Lasern und Detektoren zu einzelnen Messvolumina.

Unterdrückung von puls- und atmungskorrelierten Einflüssen

Bereits in Ruhe fluktuiert der Oxygenierungszustand im Messvolumen. Der Pulsschlag indu-

ziert pulssynchrone Volumenänderungen und, da sich das Verhältnis arteriellen zu venösem

Blut ändert, auch differentielle Oxygenierungsverschiebungen im Frequenzbereich um 1 Hz.

Die Atmung (um 0.2 bis 0.3 Hz) induziert Änderungen des venösen Rückstroms und damit

sowohl Oxygenierungs- wie auch Volumeneffekte im Messvolumen.

Zur Bestimmung dieses Hintergrundanteils im Signal werden zunächst die Messwerte ei-

nes Zeitraums untersucht, in dem keine visuelle Stimulation erfolgt. Dazu dient eine auf

das eigentliche Experiment folgende Ruhephase. Aus den während dieser Phase zusätzlich

gemessenen Werten wird der Gleichanteil1 geschätzt. Zur Korrektur wird dieser an jeder Pad-

position zu bestimmende Wert vom Signal subtrahiert. Allerdings handelt es sich nur um eine

grobe Näherung, da sie langsame Änderungen der Oxygenierung während der 18-minütigen

Messung nicht berücksichtigt.

Es wird dann eine Fouriertransformation des gesamten Signals durchgeführt, um das Signal

1Arithmetischer Mittelwert des Signals während der Ruhephase als Annäherung an die Baseline-Bedingung
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im Frequenzbereich zu untersuchen. Im Leistungsdichtespektrum wird ein lokales Maximum

im Bereich um 0.3 Hz gesucht, wobei die Lage dieses Maximums individuell verschieden ist.

Zur Unterdrückung dieses Signalanteils kommt eine Bandsperre zum Einsatz.

Im letzten Schritt der Vorverarbeitung werden die Signale tiefpassgefiltert. Bei dem ver-

wendeten Filter handelt es sich um ein Butterworth-Filter 10. Ordnung [68]. Es reduziert den

Einfluss schneller Oszillationen wie des Herzschlags, da bezüglich der Fragestellung langsame-

re Veränderungen des Oxygenierungsniveaus als Folge der visuellen Stimulation interessant

sind. Die Wahl der Filtereigenschaften basiert auf Untersuchungen, die in [58] beschrieben

wurden.

Synchronisation von Stimulus und Messung

Der Beginn jedes Stimulationsblockes wird bestimmt, wobei sowohl Veränderungen der Fre-

quenz als auch des stimulierten Halbfelds berücksichtigt werden. Die Länge eines Blocks

beträgt im Mittel 90 Abtastwerte. Entsprechend erfolgt in einem 180 Abtastwerte umfassen-

den Zeitraum die Stimulation mit genau einer Frequenz, zuerst links und dann rechts.

Anwendung des modifizierten Lambert-Beer-Gesetzes

Gemäß dem modifizierten Lambert-Beer-Gesetz erfolgt dann die Berechnung der Kon-

zentrationsänderungen von [oxy-Hb] und [deoxy-Hb]. Die dafür notwendigen und wel-

lenlängenabhängigen Parameter Extinktionskoeffizient sowie DPF wurden von Wray et al.

[99] sowie von Duncan et al. [18, 19] experimentell bestimmt. Die zwei Elemente des Vek-

tors DPF sind die beiden durchschnittlichen Pfadlängen für die Wellenlängen 760 nm und

850 nm:

ǫ =
1

10
·





1.675 0.6095

0.7861 1.1596



 (3.1)

DPF =





0.94

0.9



 · 6.5 (3.2)
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Die Transformation aller gemessenen Werte für beide Wellenlängen läßt sich in Matrix-

schreibweise darstellen. Der in den Experimenten verwendete Interoptodenabstand ρ wird

berücksichtigt:

E =





ǫ1,1 · DPF1,1 ǫ1,2 · DPF1,1

ǫ2,1 · DPF2,1 ǫ2,2 · DPF2,1



 · ρ (3.3)

ρ = 26mm (3.4)

C = E−1 · A (3.5)

Die mit der Inversen von E multiplizierte Matrix A wird aus den an einer Padposition

gemessenen Intensitätswerten berechnet. Jedes Element von A ist der Quotient der zum Zeit-

punkt ti (1 ≤ i ≤ n) gemessenen Intensität und dem Mittelwert der ersten sechs Messwerte

(Normierung). Die erste Zeile enthält alle Messwerte für die Wellenlänge 760 nm und die

zweite alle Messwerte für die Wellenlänge 850 nm. Die Matrix hat n Spalten, wobei n die

Gesamtzahl der Messwerte an dieser Padposition ist:

A =





A760,1 . . . A760,n

A850,1 . . . A850,n



 (3.6)

A760,i =
I760,i

1
6

∑6
j=1 I760,j

(3.7)

A850,i =
I850,i

1
6

∑6
j=1 I850,j

(3.8)

Die auf diese Weise für jede Padposition ermittelten Konzentrationsänderungen sowie In-

formationen über die Zeitpunkte der einzelnen Stimuli bilden die Eingabe für alle nachfol-

genden Verarbeitungsschritte. Zur Reproduzierbarkeit der Ergebnisse werden alle interaktiv

bestimmten Parameter durch das Matlab-Programm gespeichert.
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3.2 Untersuchung der Fokalität

Die visuelle Stimulation einer Gesichtsfeldhälfte führt zur kortikalen Aktivierung des kon-

tralateralen visuellen Kortex. Die erste Studie hat deshalb zum Ziel, eine solche Lokalisierung

der Hirnaktivität mittels Nahinfrarotspektroskopie nachzuweisen.

Grundlage der Analyse bildet das Allgemeine Lineare Modell. Vor der Berechnung der

Parameter des Modells wird zunächst die Designmatrix D erstellt. Das verwendete Modell

berücksichtigt alle Stimulationsblöcke und kodiert diese in der ersten Spalte der Designma-

trix. Die zweite Spalte modelliert den Gleichanteil des Signals. Die verbleibenden fünfzehn

Spalten bilden hochfrequente Oszillationen ab, die durch Kosinusfunktionen mit unterschied-

lichen Frequenzen geformt werden. Die Anzahl der Zeilen der Designmatrix entspricht der

Anzahl der Abtastwerte pro Padposition. Abb. 3.2 zeigt die Designmatrix. Der Wertebereich

liegt im Intervall [−1, 1]. Die Werte sind in der Abbildung farbig kodiert, wobei blau dem

Wert −1 und rot dem Wert 1 entspricht.

Modellvariable X
i

Z
ei

t t
 in

 [m
in

]

0

20

Abbildung 3.2: Designmatrix für die Untersuchung der Fokalität.
Spalte 1: Idealisierte vaskuläre Antwortfunktion ohne Unterscheidung der Stimulationsfrequenzen
Spalte 2: konstante Funktion modelliert den Gleichanteil des Signals,
Weitere Spalten: Kosinusfunktionen mit ansteigender Frequenz zur Tiefpassfilterung des Signals.



Ergebnisse 32

Der Wechsel zwischen Stimulus und Ruhephase für eine Gesichtsfeldhälfte wird modell-

haft durch eine Folge von Rechteckblöcken beschrieben. Dieses Rechtecksignal wird mit einer

modifizierten Gammafunktion gefaltet. Dieses Vorgehen wurde erstmals von Boynton et al.

vorgeschlagen [6, 10]. Im Ergebnis erhält man eine Näherung für die hämodynamische Ant-

wortfunktion (HRF). Gegenüber dem Rechtecksignal zeichnet sie sich durch einen weniger

steilen Anstieg aus, der die gegenüber der neuronalen Aktivität verzögerten Konzentrati-

onsänderungen von [oxy-Hb] und [deoxy-Hb] berücksichtigt. Dies entspricht der relativen

Trägheit der vaskulären Antwort (4-5 s) im Vergleich zur elektrophysiologischen (ms). Wie

bei motorischen Experimenten gezeigt wurde, wird erwartet, dass eine Plateauphase während

der restlichen Stimuluslänge vorherrscht [60]. Die Form der Rechteckfunktion berücksichtigt

diese Tatsache. Mit der folgenden Formel wird zunächst die modifizierte Gammafunktion b

als Funktion der Zeit t berechnet:

b(t, i) =

(

t

τ

)

· e
−t

τ ·
1

τ · (i − 1)!
(3.9)

τ = i = 1 (3.10)

b(t) = t · e−t. (3.11)

In Abb. 3.3 sind die modifizierte Gammafunktion, welche die HRF nachbildet, und die mit

ihr gefaltete Rechteckfunktion gegenübergestellt. Die Anwendung dieses Verfahrens für die

Auswertung von NIRS-Daten wird in [97] beschrieben.
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Abbildung 3.3: Annäherung der hämodynamischen Antwort durch Faltung von Impulsantwort mit
Rechteckfunktion.

Es werden der Reihe nach die Messreihen aller Padpositionen durch das Modell angenähert.

Um die Güte der Messung gegenüber dem prädiktierten Verlauf zu beurteilen, wird für jede

Padposition ein β-Wert bestimmt. Um Werte aus verschiedenen normalverteilten Stichproben

bzw. verschieden skalierte Zufallsgrößen miteinander vergleichen zu können, wird außerdem

eine z-Transformation durchgeführt [101]. Der z-Wert wird nach Gl.(3.12) berechnet:

z =
β

sm

. (3.12)

Die Größe sm ist der Standardfehler, wobei n die Anzahl der Stimulationsblöcke und R

der Differenzenvektor zwischen Modell- und Messwertkurve an einer einzelnen Padposition

ist:

sm =
σ(R)√

n
. (3.13)

Die an den Verlauf der Messwertkurve C (vgl. Gl.(3.5)) angepaßte Modellkurve wird durch

Multiplikation der Designmatrix D mit dem Vektor der β-Werte berechnet:

R = C − D · β. (3.14)
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Die Größe des z-Wertes ist ein Maß dafür, wie gut das Modell den tatsächlichen

Verlauf der Messreihe annähern kann. Ein hoher positiver z-Wert entspricht einer ho-

hen Übereinstimmung mit der Modellkurve, ein hoher negativer z-Wert einer hohen

Übereinstimmung mit der inversen Modellkurve.

Dieser Schritt der Analyse bildet die Grundlage für die Auswahl der am besten für den

Nachweis der Fokalität geeigneten Padpositionen auf der linken bzw. rechten visuellen He-

misphäre. Individuell werden für jeden Probanden die zwei Padpositionen selektiert, an denen

der größte negative z-Wert bzw. der größte positive z-Wert ermittelt wird. Für den beispiel-

haft ausgewählten Probanden Nr.5 werden auf diese Weise die beiden in der Abbildung 3.4

hervorgehobenen Padpositionen ausgewählt.

Abbildung 3.4: Darstellung der über alle Blöcke, in denen das rechte Gesichtsfeld stimuliert wurde,
gemittelten topografischen Darstellung des visuellen Kortex eines Probanden.



Ergebnisse 35

Zur Illustration sind in derselben Abbildung auch die über alle Stimulusblöcke gemittelten

Verläufe von [deoxy-Hb] (blaue Kurven) und [oxy-Hb] (rote Kurven) angegeben. Die Korre-

spondenz zwischen einem starken Abfall von [deoxy-Hb] und einem hohen negativen z-Wert

bzw. einem starken Anstieg und einem hohen positiven z-Wert sind gut zu erkennen. Dies

entspricht der erwarteten hämodynamischen Antwort in der NIRS [62].

In der Tab. 3.1 sind die Ergebnisse der Auswertung für die Stimulation der rechten Ge-

sichtsfeldhälfte dargestellt. Auf die Betrachtung der linken Halbfeldstimulation wird im wei-

teren Verlauf verzichtet, da die Ergebnisse vergleichbar sind. In die Darstellung der mittleren

Reizantworten aller Probanden werden sie jedoch einbezogen. Im Folgenden wird deshalb

nur noch von kontralateraler und ipsilateraler Kortexhälfte gesprochen, unabhängig davon,

welche Gesichtsfeldhälfte tatsächlich stimuliert wird. Die Unterscheidung in ipsi- und kon-

tralateral entspricht somit der Lage der ausgewählten Padposition. Der z-Wert ist auf zwei

Dezimalstellen nach dem Komma gerundet. Die β-Werte sind einheitlich mit dem Faktor

1000 multipliziert. Da die β-Werte den Konzentrationsänderungen unter der Annahme eines

konstanten DPF entsprechen, sind die Konzentrationsänderungen in µMol angegeben. Sie

sind auf drei Dezimalstellen nach dem Komma gerundet.

Da die Konzentration von [oxy-Hb] stärkeren Schwankungen als die von [deoxy-Hb] un-

terliegt und außerdem räumlich schlechter lokalisiert ist [58], wird als Gütekriterium nur

der z-Wert für [deoxy-Hb] verwendet. Auch wurde gezeigt, dass die [deoxy-Hb] Änderungen

mit dem in der fMRT gemessenen BOLD-Kontrast invers korrelieren [42]. Bei einer Irr-

tumswahrscheinlichkeit von 5 % liegt die Signifikanzschwelle bei 1,96. Hellgrau markiert sind

Probanden, deren z-Werte bei [deoxy-Hb] unterhalb der Signifikanzgrenze liegen. Die Ver-

suchsperson Nr. 20 wird von der weiteren Auswertung ausgeschlossen, da sowohl kontra-

als auch ipsilateral keine Signifikanz vorlag. Zusätzlich sind der Median und die F-Spanne

(Interquartilabstand) sowohl für die gesamte Stichprobe (hellgrau) als auch nur für die si-

gnifikanten Hemisphären (schwarz) angegeben.
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Rechte Halbfeldstimulation

∆[deoxy-Hb] ∆[oxy-Hb]
kontralateral ipsilateral kontralateral ipsilateral

Proband z ß z ß z ß z ß

1 -3,69 -0,058 5,17 0,155 2,46 0,154 -3,36 -0,300
2 -3,84 -0,131 3,78 0,110 1,75 0,176 -2,42 -0,247
3 -2,81 -0,097 7,08 0,132 -2,04 -0,174 -2,71 -0,171
4 -5,51 -0,110 2,47 0,084 4,65 0,275 -1,70 -0,145
5 -7,71 -0,231 7,30 0,138 7,08 0,526 -2,51 -0,183
6 -2,39 -0,044 2,20 0,056 -0,43 -0,049 -1,62 -0,227
7 -6,37 -0,155 5,37 0,100 2,92 0,427 -0,99 -0,200
8 -2,29 -0,070 8,09 0,151 2,28 0,185 -4,66 -0,331
9 -3,56 -0,077 7,39 0,183 2,32 0,276 -2,68 -0,306
10 -3,37 -0,124 2,67 0,106 3,05 0,319 -2,15 -0,201
11 -3,15 -0,043 5,02 0,055 1,54 0,105 -2,25 -0,144
12 -2,15 -0,039 2,37 0,030 -0,36 -0,037 1,73 0,119
13 -0,86 -0,027 2,82 0,090 -0,19 -0,020 -2,99 -0,301
14 -1,72 -0,030 2,75 0,047 -0,55 -0,054 -1,25 -0,115
15 -0,54 -0,009 2,24 0,087 0,56 0,032 -2,06 -0,181
16 -0,97 -0,012 4,20 0,087 0,51 0,060 -1,01 -0,162
17 -0,19 -0,006 2,88 0,051 -0,22 -0,028 -1,41 -0,120
18 -1,13 -0,017 6,80 0,213 0,37 0,033 -2,90 -0,428
19 -3,51 -0,170 1,38 0,102 2,30 0,382 -1,38 -0,258
20 -1,84 -0,060 1,19 0,029 0,50 0,056 -0,98 -0,087

Median -3,51 -0,970 3,99 0,095 2,30 0,185 -2,20 -0,19
F-Spanne 2,07 0,09 4,25 0,09 2,40 0,32 1,39 0,16
Median -2,6 -0,059 3,33 0,095 1,05 0,083 -2,11 -0,19

F-Spanne 2,38 0,09 4,05 0,08 2,64 0,30 1,42 0,15

Tabelle 3.1: z- und β-Werte bei Stimulation der rechten Gesichtsfeldhälfte unter Berücksichtigung
aller Stimulusblöcke. Signifikante Ergebnisse sind in schwarz hervorgehoben.

Bei zwölf Probanden ist die Übereinstimmung mit den Modellannahmen sowohl für die

linke als auch die rechte Hemisphäre des visuellen Kortex signifikant. Bei weiteren sieben

Versuchspersonen ist die vaskuläre Antwort nur für eine Kortexhälfte signifikant. Davon

sechsmal auf der ipsilateralen und einmal auf der kontralateralen Hemisphäre. Der Vergleich

der Mediane zeigt eine signifikante Differenz zwischen linkem und rechtem Kortexareal.

Die Abbildung 3.5 zeigt die über 19 Probanden gemittelten normierten z-Werte für [deoxy-

Hb] und [oxy-Hb] an allen Padpositionen. Die Ausprägung der positiven (Konzentrations-

anstieg, rot) und negativen Maxima (Konzentrationsabfall, blau) ist deutlich zu erkennen.
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Bei der Stimulation der rechten Gesichtsfeldhälfte sind kontralateral ein Abfall von [deoxy-

Hb] und ein Anstieg von [oxy-Hb] nachweisbar. Das umgekehrt ipsilateral ein Anstieg von

[deoxy-Hb] und ein Abfall von [oxy-Hb] gemessen wird, liegt im Aufbau des Experiments be-

gründet, da zuvor die linke Gesichtsfeldhälfte stimuliert wurde und sich nun eine Ruhephase

anschließt.

Abbildung 3.5: Darstellung der mittleren z-Werte für 19 Probanden

Die Lage der für jeden Probanden selektierten z-Werte ist in der folgenden Abbildung 3.6

dargestellt. Der Radius der Kreise visualisiert den Betrag des z-Wertes, während die Farbe

das Vorzeichen angibt. Die positiven z-Werte sind rot und die negativen blau dargestellt. Der

Radius des größten positiven sowie des größten negativen z-Wertes werden unabhängig von-

einander normiert. Ein Vergleich der kontra- und ipsilateral berechneten z-Werte ist deshalb

nur anhand der zusätzlich angegebenen Zahlenwerte und nicht der Kreisradien möglich.

Die Lage und die Ausprägung der Maxima unterscheiden sich deutlich zwischen den ein-

zelnen Probanden. Bereits anhand des Vorzeichens der z-Werte lässt sich die Fokalität der

vaskulären Antwort erkennen. Die Variabilität zwischen den einzelnen Versuchspersonen be-

gründet auch die relativ niedrigen z-Werte in Abbildung 3.5.
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Abbildung 3.6: Automatisch bestimmte Lage der betragsmäßig größten positiven und negativen
z-Werte auf dem Pad für alle Probanden.

Die Abb. 3.7 zeigt den Verlauf der Konzentrationsänderungen für einen Stimuluszyklus mit

60 s Dauer. Die Kurve ist über 19 Probanden an den ausgewählten Padpositionen gemittelt.

Gewissermaßen verschmelzen die in der vorhergehenden Abbildung hervorgehobenen Posi-

tionen zu zwei neuen, von denen sich die eine über der linken und die andere über der rechten

Hemisphäre des visuellen Kortex befindet. Zur Verbesserung des Signal-Rausch-Abstandes

werden die Reizantworten aller Stimulationsblöcke gemittelt (Averaging). Somit wird er-

reicht, dass sich die Antworten auf den Reiz gut darstellen, während sich das physiologische

Hintergrundrauschen durch Phasenverschiebung herausmittelt.
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Abbildung 3.7: Gemittelter Verlauf der Messreihen von 19 Probanden vor, während (grau unter-
legt) und nach einem kompletten Stimuluszyklus über der rechten Kortexhälfte für [oxy-Hb] (rot)
und [deoxy-Hb] (blau).

Grau unterlegt ist in der Abb. 3.7 die Dauer der gesamten Stimulationsperiode. Die blaue

Kurve spiegelt die Konzentration von [deoxy-Hb] wider, die rote Kurve ist [oxy-Hb] zuzu-

ordnen. Die Standardabweichungen, für [deoxy-Hb] alle acht und für [oxy-Hb] alle fünfzehn

Datenpunkte, sind eingezeichnet. Zum Zeitpunkt null beginnt die Stimulation des linken

Gesichtsfeldes. Zwei bis drei Sekunden nach dem Beginn der Stimulation ist ein Abfall des

[deoxy-Hb] und ein Anstieg des [oxy-Hb] nachweisbar. Mit dem Beginn der neuronalen Ak-

tivität steigt die Konzentration des [oxy-Hb] im aktivierten kontralateralen Kortexareal an.

Durch den Anstieg des cerebralen Blutflusses verringert sich die [deoxy-Hb] Konzentration in

diesem Gebiet. Das Maximum bzw. Minimum wird ungefähr nach 10 Sekunden erreicht. Im

weiteren Verlauf zeigen beide Parameter eine geringe Abschwächung ihrer Antwort. Wechselt

der Stimulus nach 30 Sekunden auf das rechte Gesichtsfeld, kommt es auf der ipsilateralen

Kortexseite zu einem raschen Anstieg bzw. Abfall der beiden Konzentrationen. Gefolgt wird

der Anstieg bzw. Abfall von einem Überhang (overshoot/ undershoot), bevor dann beide Pa-

rameter ihr Ausgangsplatau wieder erreichen. Dabei fällt auf, dass der undershoot bei [oxy-

Hb] etwas stärker ausgeprägt ist. Insgesamt ist die Amplitude der Reizantwort geringer als
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in motorischen Stimulationsexperimenten [60] und auch die Reizantwort des Ganzfeldexperi-

mentes ist um fünf Prozent höher. Außerdem bestehen große interindividuelle Unterschiede

in Bezug auf die Amplitude der beiden Parameter. Die Kurven sind auf eine Konzentrati-

onsänderung null zu Beginn des Stimulus normiert. Während der Stimulationsperiode rechts

kommt es auf der ipsilateralen Kortexhälfte zu einem Anstieg von [oxy-Hb] und einem Abfall

von [deoxy-Hb]. In der folgenden Abbildung 3.8 ist das ipsilaterale Kortexareal dargestellt.

Die Stimulationskurve ist ebenfalls über 19 Probanden gemittelt.

Abbildung 3.8: Gemittelter Verlauf der Messreihen von 19 Probanden vor, während und nach
einem kompletten Stimuluszyklus über der linken Kortexhälfte.

Auch hier ist zu sehen, dass bei rechter Halbfeldstimulation eine Veränderung der vas-

kulären Parameter auf der kontralateralen Seite erfolgt, während sich auf der ipsilateralen

Hemisphäre die Konzentrationen der angenommenen Basislinie nähert.

3.3 Untersuchung der Frequenzabhängigkeit

Für das zweite Ziel dieser Arbeit, die Frequenzabhängigkeit der vaskulären Antwort experi-

mentell zu belegen, werden in die Auswertung sowohl die Ergebnisse aus dem Halbfeldexpe-

riment, als auch die Ergebnisse der Ganzfeldstimulation mit fünf verschiedenen Frequenzen
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einbezogen. Zuerst wird die Auswertung der Daten des Halbfeldexperiments erläutert. An-

schließend wird die Untersuchung einer Frequenzanhängigkeit bei Stimulation des gesamten

Gesichtsfelds beschrieben.

3.3.1 Frequenzabhängigkeit bei Halbfeldstimulation

Die Frequenzabhängigkeit im Halbfeldexperiment wird für dieselben Padpositionen unter-

sucht, an denen bei der Untersuchung der Fokalität die beste Reizantwort festgestellt wurde.

Die Auswertung erfolgt erneut auf der Grundlage des Allgemeinen Linearen Modells. Die den

Frequenzen 3, 5 und 8 Hz entsprechenden Stimulusblöcke werden nun nicht in einer Spalte

der Designmatrix zusammengefasst, sondern durch drei unabhängige Variablen modelliert.

In Abb. 3.9 ist die neue Designmatrix dargestellt. Die erste Spalte entspricht einer idealisier-

ten vaskulären Antwortfunktion während der Kontrastumkehr des Stimulationsmusters mit

3 Hz, die zweite bei 5 Hz Stimulation und die dritte 8 Hz Stimulation. In der nächsten Spalte

befindet sich wieder der Gleichanteil. Danach folgen 15 Kolumnen mit Kosinusfunktionen.
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Abbildung 3.9: Designmatrix für die Untersuchung der Frequenzabhängigkeit
Spalte 1: Idealisierte vaskuläre Antwortfunktion bei Kontrastumkehr mit 3 Hz
Spalte 2: Idealisierte vaskuläre Antwortfunktion bei Kontrastumkehr mit 5 Hz
Spalte 3: Idealisierte vaskuläre Antwortfunktion bei Kontrastumkehr mit 8 Hz
Spalte 4: konstante Funktion modelliert den Gleichanteil des Signals
Weitere Spalten: Kosinusfunktionen für Tiefpassfilterung des Signals

Die Bestimmung der besten Annäherung der Messkurven an dieses Modell liefert daher
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pro Padposition drei frequenzabhängige β-Werte, die in der statistischen Auswertung einer

Einzel- sowie einer Gruppenanalyse unterzogen werden. Um die Werte der Probanden mitein-

ander vergleichen zu können, wird eine Normierung der drei β-Werte vorgenommen. Dabei

wird der für die einzelnen Frequenzen ermittelte β-Wert durch den β-Gesamtwert (siehe Tab.

3.1) des jeweiligen Probanden dividiert:

β̂3 Hz =
β3 Hz

β
. (3.15)

Die nächsten beiden Tabellen enthalten die normierten β-Werte2. Dargestellt sind nur die

signifikanten Probanden. Tab. 3.2 enthält die Werte der kontralateralen Kortexseite für die

beiden Parameter [oxy-Hb] und [deoxy-Hb]. Die Probanden Nr. 13 bis 18 werden für dieses

Areal aufgrund mangelnder Signifikanz (vgl. Tab. 3.1) im weiteren Verlauf ausgeschlossen.

Desweiteren sind Median und Interquartilabstand angegeben.

Rechte Halbfeldstimulation, normiert

∆[deoxy-Hb] ∆[oxy-Hb]
kontralateral

Proband β3 Hz β5 Hz β8 Hz β3 Hz β5 Hz β8 Hz

1 1,00 1,40 0,60 1,14 1,20 0,66
2 0,49 1,73 0,92 1,74 0,02 1,03
3 0,93 0,89 1,19 0,76 0,51 1,74
4 1,01 0,71 1,29 1,15 0,80 1,05
5 1,13 0,99 0,87 1,17 0,77 1,01
6 0,11 1,82 1,07 1,14 -0,94 2,76
7 0,97 1,01 1,03 0,16 1,75 1,25
8 0,53 1,13 1,39 1,24 0,46 1,19
9 -0,22 1,53 1,78 0,61 1,17 1,24
10 0,06 2,12 1,05 1,20 1,08 0,73
11 1,14 0,56 1,28 -0,11 1,09 2,06
12 0,74 1,10 1,10 3,86 -2,65 1,68
19 0,02 1,24 1,76 0,75 1,03 1,22

Median 0,74 1,13 1,10 1,14 0,80 1,22
F-Spanne 0,92 0,69 0,36 0,54 0,89 0,68

Tabelle 3.2: β-Werte bei Stimulation der rechten Gesichtsfeldhälfte, getrennt nach Stimulusfre-
quenz. Die maximale vaskuläre Antwort ist hervorgehoben.

2Im Folgenden werden nur normierte β-Werte angegeben und β stellvertretend für β̂ verwendet.
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Rechte Halbfeldstimulation, normiert

∆[deoxy-Hb] ∆[oxy-Hb]
ipsilateral

Proband β3 Hz β5 Hz β8 Hz β3 Hz β5 Hz β8 Hz

1 0,69 1,00 1,31 0,57 0,98 1,45
2 1,27 0,61 1,05 1,27 0,51 1,12
3 1,11 0,62 1,27 1,15 0,95 0,89
4 0,94 1,71 0,37 0,60 1,46 0,95
5 0,88 1,14 1,01 0,61 1,14 1,28
6 1,07 0,11 1,82 0,74 0,15 2,09
7 0,63 1,17 1,24 4,10 -2,77 0,92
8 1,13 0,96 0,91 0,68 1,27 1,11
9 1,32 0,73 0,90 1,11 1,15 0,76
10 1,70 0,25 0,90 0,24 1,48 1,38
11 1,11 0,89 1,00 1,90 0,50 0,59
12 0,83 0,53 1,67 -0,07 1,61 1,48
13 -0,77 2,09 1,73 0,09 1,44 1,49
14 0,77 1,15 1,09 0,29 2,11 0,8
15 0,77 0,15 1,94 0,71 0,80 1,46
16 0,71 0,69 1,55 0,56 2,38 0,31
17 1,24 0,71 1,06 1,38 0,01 1,58
18 0,84 1,03 1,13 0,86 1,06 1,09

Median 0,91 0,81 1,11 0,70 1,10 1,11
F-Spanne 0,41 0,55 0,60 0,69 0,95 0,59

Tabelle 3.3: β-Werte bei Stimulation der rechten Gesichtsfeldhälfte, getrennt nach Stimulusfre-
quenz ipsilateral.

Für die ipsilaterale Seite, die Tab. 3.3 zeigt, wird der nicht signifikante Proband 19 nicht

mehr weiter aufgeführt.

Die nachfolgenden Abbildungen zeigen die für ausgewählte Probanden gemittelten Rei-

zantworten; getrennt nach den drei Stimulusfrequenzen. Gemittelt wird über alle Stimu-

lusblöcke der jeweiligen Frequenz. Im Anschluss werden nur die signifikanten Kortexareale

zusammengefasst. Grau unterlegt ist in allen Abbildungen die Stimulusdauer. Die Normie-

rung der drei Kurven auf den Wert null bei Stimulationsbeginn führt dazu, dass die aus

der Darstellung ersichtliche Reihenfolge der Frequenzen von der Rangfolge der Medianwerte

abweicht. Da die Kurven zudem durch Mittelung entstehen, haben Ausreißer einen stärkeren

Einfluss. Zunächst wird der mittlere Verlauf für die gesamte Stichprobe von 19 Probanden

gezeigt (Abb. 3.10).
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Abbildung 3.10: Für 20 Probanden gemittelter Verlauf von [deoxy-Hb] kontralateral bei Stimula-
tion der rechten Gesichtsfeldhälfte für die Stimulusfrequenzen 3, 5 und 8 Hz.

Aus Abb. 3.10 (links) lässt sich entnehmen, dass es einen frequenzabhängigen Unterschied

im Konzentrationsabfall des vaskulären Parameters [deoxy-Hb] gibt. Nach Stimulationsbe-

ginn erfolgt auf der kontralateralen Seite ein steiler Abfall. Der gegenüber 3 Hz stärkere

Abfall bei den Stimulusfrequenzen 5 Hz und 8 Hz ist in der Abbildung ebenfalls zu sehen.

Während kontralateral die Reizantwort als Konzentrationsabfall erkennbar ist, kann in den

ipsilateralen Messvolumina unterdessen ein Erholungsanstieg nachgewiesen werden. Es wird

von der Hypothese ausgegangen, dass ein größerer Abfall des [deoxy-Hb]-Parameters auch

einen größeren Anstieg bei Stimulationswechsel auf die rechte Gesichtsfeldhälfte bewirkt.

Die Rückbildung der [deoxy-Hb]-Antwort nach abgeschlossener Stimulation ist in Abb. 3.10

(rechts) deutlich erkennbar.

Es sind ebenfalls Unterschiede zwischen den drei Frequenzen erkennbar. Nach der Stimu-

lation mit 8 Hz ist der größte Anstieg von [deoxy-Hb] sichtbar, gefolgt von 3 Hz mit einem

mittleren und 5 Hz mit dem geringsten Anstieg. Abb. 3.11 zeigt den nach kontra- und ipsi-

lateral getrennt dargestellten Verlauf von [oxy-Hb].



Ergebnisse 45

Abbildung 3.11: Für 20 Probanden gemittelter Verlauf von [oxy-Hb] kontralateral (links) und
ipsilateral (rechts) bei Stimulation der rechten Gesichtsfeldhälfte, unterschieden nach den Stimu-
lusfrequenzen 3, 5 und 8 Hz.

Auffällig sind starke Oszillationen. Kontralateral gibt es scheinbar keine deutlichen Unter-

schiede, während ipsilateral der stärkere Abfall bei der Stimulation mit 5 und 8 Hz gegenüber

3 Hz auffällt. Die Kurvenverläufe für die bei der Untersuchung der Fokalität signifikanten Pro-

banden lassen sich Abb. 3.12 entnehmen. Sie unterscheiden sich nur geringfügig von den über

alle Probanden gemittelten Kurven. Insbesondere die ablesbare Rangfolge der Konzentrati-

onsänderungen in Abhängigkeit von der Stimulusfrequenz ist die gleiche.



Ergebnisse 46

Abbildung 3.12: Verlauf von [oxy-Hb] sowie [deoxy-Hb] kontralateral (links) und ipsilateral (rechts)
bei Stimulation der rechten Gesichtsfeldhälfte für die statistisch signifikanten Fälle, unterschieden
nach den Stimulusfrequenzen 3, 5 und 8 Hz.

3.3.2 Statistische Auswertung für die Halbfeldstimulation

Die im vorangegangenen Abschnitt beschriebenen Daten werden mit SPSS auf einen sig-

nifikanten Unterschied untersucht. Zunächst wird die Verteilung der Messwerte für beide

Hemisphären mit Hilfe von Boxplots dargestellt. Die Abbildung 3.13 zeigt das kontralaterale

Kortexareal für [deoxy-Hb].
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Abbildung 3.13: Verteilung der normierten β-Werte kontralateral lateral bei Stimulation der rech-
ten Gesichtsfeldhälfte für die Stimulusfrequenzen 3, 5 und 8 Hz.

Die drei Rechtecke markieren den Interquartilabstand der Stichproben für 3, 5 und 8 Hz.

Außerhalb der Quartilgrenzen liegen zwei Werte, wobei beide in der vorliegenden Stichprobe

bei 8 Hz auftreten. Die Medianwerte für 3 Hz und 5 Hz bzw. 3 Hz und 8 Hz heben sich deutlich

voneinander ab, während sich der Median bei 5 Hz und 8 Hz nur geringfügig unterscheidet.

Wenn die Fehlerbalken und die Größe der F-Spanne betrachtet werden, ist zu sehen, dass

eine große Varianz innerhalb der ersten beiden Gruppen besteht. Lediglich bei 8 Hz ist die

Varianz geringer. Die aus dem Boxplot ersichtliche Verteilung der Messwerte lässt erwarten,

dass höchstens zwischen den Gruppen 3 Hz und 8 Hz bzw. 3 Hz und 5 Hz ein signifikanter

Unterschied vorliegen kann. Der nachfolgende Boxplot in Abbildung 3.14, der die ipsilate-

rale Kortexhälfte darstellt, zeigt drei Ausreißer. Die Differenzen der Medianwerte sind im

Vergleich zu [deoxy-Hb] geringer, dennoch hebt sich der Median von 8 Hz im Vergleich zu

den beiden anderen Gruppen ab. In der vorliegenden Stichprobe ist die Varianz bei 3 Hz

am kleinsten. Wegen der großen Überlappung der beiden Gruppen wird beim statistischen

Nachweis eines Unterschieds zwischen 3 Hz und 5 Hz kein positives Ergebnis erzielt werden

können. Nur die Mediane von 5 Hz und 8 Hz unterscheiden sich möglicherweise signifikant.
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Abbildung 3.14: Verteilung der normierten β-Werte ipsilateral bei Stimulation der rechten Ge-
sichtsfeldhälfte für die Stimulusfrequenzen 3, 5 und 8 Hz.

Die nächsten zwei Boxplot stellen [oxy-Hb] dar (Abbildung 3.15). Es fällt auf, dass sich

die Varianz in allen vorliegenden Stichproben ähnelt. Es treten einige Ausreißer auf und die

Mediane der einzelnen Gruppen unterscheiden sich nur minimal. Aus diesen Gründen ist

kein signifikantes Testergebnis zu erwarten.

Abbildung 3.15: Verteilung der normierten β-Werte für [deoxy-Hb] kontralateral (links) sowie
ipsilateral (rechts) bei Stimulation der rechten Gesichtsfeldhälfte für die Stimulusfrequenzen 3, 5
und 8 Hz.

Wie im Abschnitt 2.5 beschrieben, ist es bei kleinen Fallzahlen problematisch, Tests an-
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zuwenden, die eine Normalverteilung der untersuchten Größe voraussetzen. Deshalb sollten

nichtparametrische Verfahren verwendet werden, die eine größere Robustheit gegenüber Aus-

reißern besitzen. Der Abbildung 2.10 war zu entnehmen, dass der Friedmann-Test ein geeig-

netes nichtparametrisches Verfahren für verbundene Stichproben ist. Er untersucht, inwiefern

die Nullhypothese Die für die drei Frequenzen gemessenen Konzentrationsänderungen un-

terscheiden sich nicht und zeigen die gleiche zentrale Tendenz beibehalten werden muss oder

verworfen werden kann. Das Signifikanzniveau für den Test wird mit p = 0, 05 festgelegt. Es

werden Daten beider Kortexareale bei visueller Stimulation der rechten Gesichtsfeldhälfte

getrennt untersucht. Da die kontralaterale Kortexhälfte 30 s lang nicht stimuliert wurde, ist

hier eine größere Konzentrationsänderung zu erwarten. In den Boxplots der kontralateralen

Seite deutet sich eine entsprechende Tendenz an. In der nachfolgenden Tabelle 3.4 sind die

Ergebnisse des Tests zusammengefaßt. Ein signifikanter Unterschied konnte nur auf der kon-

tralateralen Hemisphäre für [deoxy-Hb] festgestellt werden. Das entsprechende Testergebnis

ist in der Tabelle fett hervorgehoben. Hier kann die Nullhypothese mit der angegebenen Feh-

lerwahrscheinlichkeit verworfen werden. Die drei Gruppen (Frequenzen) unterscheiden sich

in den gemessenen Konzentrationsänderungen und zeigen nicht die gleiche zentrale Tendenz.

Für das ipsilaterale Kortexareal und die Konzentrationsänderungen von [oxy-Hb] kann die

Nullhypothese nicht verworfen werden. Die Mediane zeigen hier die gleiche zentrale Tendenz.

Dennoch fällt auf, dass zwischen einzelnen Gruppen, zum Beispiel zwischen 5 Hz und 8 Hz

in der ipsilateralen Kortexhälfte bei [deoxy-Hb], tendenziell hohe Unterschiede in Bezug auf

den mittleren Rang bestehen.

Ergebnisse des Friedmann-Tests

∆[deoxy-Hb]
kontralateral ipsilateral

Fallzahl 13 18
Asymptotische Signifikanz 0,04 0,14

∆[oxy-Hb]
kontralateral ipsilateral

Fallzahl 13 18
Asymptotische Signifikanz 0,23 0,21

Tabelle 3.4: Ergebnisse des Friedmann-Tests
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Im Anschluss wird der paarweise Vergleich aller Gruppen mit dem von Wilcoxon ent-

wickelten Test durchgeführt, da von einer Signifikanz trotz negativem Friedmann-Test in

einigen Gruppen ausgegangen werden kann. Die Ergebnisse fasst Tab. 3.5 zusammen. Alle

signifikanten Unterschiede sind fett hervorgehoben.

Ergebnisse des paarweisen Wilcoxon-Tests

∆[deoxy-Hb]
kontralateral ipsilateral

3 vs. 5 5 vs. 8 3 vs. 8 3 vs. 5 5 vs. 8 3 vs. 8

Fallzahl 13 18

z -2,06 -0,39 -2,41 -0,81 -2,12 -1,59
Asympt. Si-
gnifikanz

0,04 0,69 0,02 0,42 0,03 0,11

∆[oxy-Hb]
kontralateral ipsilateral

3 vs. 5 5 vs. 8 3 vs. 8 3 vs. 5 5 vs. 8 3 vs. 8

Fallzahl 13 18

z -1,01 -1,92 -0,52 -0,94 -0,54 -1,63
Asympt. Si-
gnifikanz

0,31 0,05 0,60 0,35 0,59 0,10

Tabelle 3.5: Ergebnisse des paarweisen Wilcoxon-Tests

Auf der kontralateralen Hemisphäre kann für [deoxy-Hb] eine frequenzabhängige Änderung

der Konzentration mit der ansteigenden Reihenfolge

β3 Hz < β8 Hz < β5 Hz

nachgewiesen werden, d.h. innerhalb der untersuchten Stichprobe ist der mittlere Kon-

zentrationsabfall bei einer Kontrastumkehr von 3 Hz minimal und bei 5 Hz maximal. Für

das ipsilaterale Areal gelingt ein solcher Nachweis nicht. Die Unterschiede der Konzen-

trationsänderungen von [oxy-Hb] sind für beide Kortexareale nicht signifikant, wobei der

Wilcoxon-Test für die Gruppen 5Hz gegen 8Hz auf dem kontralateralen Kortex nur knapp

ein positives Ergebnis verfehlt. Die nach dem Medianwert aufsteigend geordnete Reihenfolge

ist ipsilateral ebenfalls

β3 Hz < β8 Hz < β5 Hz,
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kontralateral jedoch

β5 Hz < β3 Hz < β8 Hz.

Bei drei der vier untersuchten Kategorien ist die stärkste Konzentrationsänderung bei 8 Hz

zu finden. Interessant ist, dass die Verlaufskurven bei beiden vaskulären Parametern ebenfalls

bei 8 Hz das Amplitudenmaximum zeigen.
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3.3.3 Frequenzabhängigkeit bei Ganzfeldstimulation

In einem weiteren Experiment wird die Frequenzabhängigkeit bei Ganzfeldstimulation un-

tersucht. Die gleichmäßige Stimulation des gesamten Gesichtsfeldes soll interindividuelle Un-

terschiede, die beispielsweise aus der Anbringung des Pads resultieren, minimieren. Durch

die Stimulation der fovealen Retina sind bei Ganzfeldstimulation zudem größere und da-

mit besser nachweisbare Konzentrationsänderungen zu erwarten. Bei der Untersuchung der

Frequenzabhängigkeit im Halbfeldexperiment konnte für [deoxy-Hb] kontralateral ein signi-

fikanter Unterschied zwischen den Frequenzen 3 Hz und 5 Hz sowie zwischen 3 Hz und 8 Hz

nachgewiesen werden. Der Unterschied in den Konzentrationsänderungen zwischen 5 Hz und

8 Hz ist jedoch nicht signifikant. Im Ganzfeldexperiment ist deshalb die Frage, bei welcher

Stimulusfrequenz die maximale Konzentrationsänderung auftritt, von besonderem Interesse.

Zur besseren Lokalisation des Maximums wird zusätzlich mit 1 Hz und mit 10 Hz stimuliert.

Analog zur Auswertung der Halbfelduntersuchungen wird zunächst eine Designmatrix er-

stellt. Die Blöcke der fünf untersuchten Stimulusfrequenzen 1, 3, 5, 8 und 10 Hz werden in je

einer Spalte der Matrix eingetragen. Die neu erstellte Designmatrix zeigt Abbildung 3.16.
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Abbildung 3.16: Designmatrix für das Ganzfeldexperiment
Spalte 1: idealisierte vaskuläre Antwortfunktion bei Kontrastumkehr mit 1 Hz
Spalte 2: idealisierte vaskuläre Antwortfunktion bei Kontrastumkehr mit 3 Hz
Spalte 3: idealisierte vaskuläre Antwortfunktion bei Kontrastumkehr mit 5 Hz
Spalte 4: idealisierte vaskuläre Antwortfunktion bei Kontrastumkehr mit 8 Hz
Spalte 5: idealisierte vaskuläre Antwortfunktion bei Kontrastumkehr mit 10 Hz
Spalte 6: konstante Funktion modelliert Gleichanteil des Signals
Weitere Spalten: Kosinusfunktionen für Tiefpassfilterung des Signals
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Entsprechend liefert die Analyse pro Padposition fünf β-Werte, die im Anschluss nor-

miert werden. In den Tabellen 3.6 und 3.7 sind die Ergebnisse für die zwölf an der Studie

teilnehmenden Probanden gezeigt. Für die Berechnung der β-Werte wird jeweils diejenige

Padposition automatisch ausgewählt, welche die beste Übereinstimmung mit dem Experi-

mentdesign aufwies. Als Kriterium hierfür dient erneut der Betrag des z-Wertes. Dieser ist

in den Tabellen ebenfalls für jeden Probanden angegeben. Fett markiert sind die vom Betrag

her maximalen normierten β-Werte.

Ganzfeldstimulation

∆[deoxy-Hb]

Proband z β1 Hz β3 Hz β5 Hz β8 Hz β10 Hz

1 -17,93 0,84 0,91 1,11 0,99 0,90
2 -13,49 0,88 0,81 1,00 1,04 1,03
3 -10,64 0,68 0,55 1,20 1,02 1,35

4 -14,21 0,82 1,00 1,02 0,86 0,93
5 -8,65 0,77 0,86 0,58 1,52 0,95
6 -9,98 0,95 0,85 0,86 1,32 0,82
7 -7,83 0,68 0,87 0,89 1,25 1,16
8 -12,11 0,77 0,80 1,21 0,84 0,85
9 -9,67 0,96 1,03 1,18 0,92 0,81
10 -3,69 0,80 0,82 1,41 0,83 0,58
11 -16,32 0,71 0,86 1,08 1,04 1,04
12 -8,08 0,65 0,73 0,99 1,24 1,19

Median -10,31 0,79 0,86 1,05 1,03 0,94
F-Spanne 5,81 0,18 0,98 0,28 0,37 0,30

Tabelle 3.6: β-Werte bei Ganzfeldstimulation, [deoxy-Hb]

Aus der Tabelle wird ersichtlich, dass die z-Werte hoch signifikant sind. Die Mediane der

einzelnen Gruppen steigen bis zur Stimulusfrequenz 5 Hz oder 8 Hz an, um danach wieder

abzufallen. Beide Parameter zeigen ein ähnliches Verhalten. Im Gegensatz zu [deoxy-Hb]

unterscheiden sich die F-Spannen (Interquartilabstände) bei [oxy-Hb] nicht sehr stark.
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Ganzfeldstimulation

∆[oxy-Hb]

Proband z β1 Hz β3 Hz β5 Hz β8 Hz β10 Hz

1 17,14 0,86 0,87 1,02 1,05 1,04
2 4,87 0,72 0,91 1,16 1,08 0,87
3 5,49 0,36 0,41 1,54 1,26 1,04
4 4,87 0,57 1,06 1,09 0,86 0,93
5 6,07 0,95 0,72 0,95 1,40 0,75
6 7,22 0,67 0,69 1,04 1,27 0,93
7 2,83 1,66 0,93 1,51 0,41 0,44
8 8,65 0,86 1,31 0,57 1,02 1,07
9 5,00 0,97 1,30 1,18 0,81 0,57
10 3,48 0,70 0,91 1,44 0,70 0,54
11 10,48 0,67 0,95 1,12 0,98 0,97
12 3,34 -0,25 1,08 0,97 1,70 1,04

Median 5,25 0,71 0,92 1,11 1,03 0,93
F-Spanne 4,47 0,33 0,32 0,39 0,45 0,43

Tabelle 3.7: β-Werte bei Ganzfeldstimulation, [oxy-Hb]

Im Vergleich zum Halbfeldexperiment ist die Frequenzabhängigkeit der beiden untersuch-

ten vaskulären Parameter als Tendenz bereits aus den Wertetabellen ablesbar. Sieht man

von zwei Ausnahmen ab, lässt sich die Stichprobe in eine Untergruppe, die den maximalen

Anstieg bzw. Abfall der Parameter bei der Frequenz 5 Hz zeigt und eine zweite Gruppe, die

bei 8 Hz dieses Maximum erreicht, unterteilen. Der im Halbfeldexperiment als signifikant

bestätigte Unterschied zwischen 3 Hz und den beiden anderen Frequenzen, 5 und 8Hz, ist

ebenfalls deutlich erkennbar. Insbesondere bei isolierter Betrachtung jedes einzelnen Proban-

den sind ähnliche Tendenzen in Bezug auf die Frequenzabhängigkeit sichtbar. Es gilt:

β1 Hz < β3 Hz < β5 Hz,

β8 Hz > β10 Hz,

d.h. bei einer Stimulationsfrequenz von 8 Hz sind die Konzentrationsänderungen am stärksten

ausgeprägt.

Die Abbildung 3.17 zeigt den mittleren, an der jeweils signifikantesten Padposition ge-

messenen Verlauf der Parameter [oxy-Hb] und [deoxy-Hb] für alle Probanden. Alle Kurven
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werden auf den Wert null zu Beginn der Stimulation normiert. Zuvor sind die Kurven jedes

Probanden einzeln so skaliert worden, dass alle Werte im Intervall [−1..1] liegen.

Abbildung 3.17: Mittlerer Verlauf von [deoxy-Hb] (links) und [oxy-Hb] (rechts) für die Stimulus-
frequnzen 1, 3, 5, 8 und 10 Hz

Die Konzentration von [deoxy-Hb] fällt nach Beginn der Stimulation bei allen Frequenzen

ab. Den geringsten Abfall gibt es bei 1 Hz. Die Konzentrationsänderungen bei den Frequen-

zen 3 Hz und 8 Hz liegen in dieser Darstellung auf einem ähnlichem Niveau. Ebenso zeigen

die Kurven für 5 Hz und 10 Hz einen ähnlich starken Abfall. Diese Gruppen unterscheiden

sich von den β-Werten insofern, als das dort die Unterschiede stärker ausgeprägt sind. Die

Ursache liegt in der Normierung der Kurven. Ihr Verlauf hängt immer von den zuvor und

im Anschluss stimulierten Frequenzen ab. Da diese sich jedoch aufgrund des Experiment-

designs für jeden Block unterscheiden, erfolgt der Abfall prinzipiell von unterschiedlichen

Niveaus. Dies kann bei der Berechnung der β-Werte, nicht jedoch bei der Mittelung der

Kurven berücksichtigt werden. Weniger stark ausgeprägt sind die Unterschiede zwischen den

Amplituden der Kurven bei [oxy-Hb], wobei zusätzlich deutliche Oszillationen erkennbar

sind.
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3.3.4 Statistische Auswertung für die Ganzfeldstimulation

Die erhobenen Daten müssen nun auf signifikante Unterschiede zwischen den Gruppen un-

tersucht werden. Einen ersten Eindruck von der Verteilung der normierten β-Werte liefern

die in Abbildung 3.18 dargestellten Boxplots. Sowohl für [deoxy-Hb] als auch für [oxy-Hb]

hat der Median in der Gruppe 5 Hz den höchsten Wert.

Abbildung 3.18: Verteilung der normierten β-Werte für die Stimulusfrequenzen 1, 3, 5, 8 und 10 Hz

Die deutlich sichtbaren Unterschiede werden nun mit den bereits vorgestellten statistischen

Verfahren Friedmann- und Wilcoxon-Test auf ihre Signifikanz untersucht. In den Tabellen

3.8, 3.9 und 3.10 sind die Ergebnisse zusammengefaßt. Das Ergebnis des Friedmann-Tests

zeigt, dass die Nullhypothese Alle fünf Frequenzen zeigen die gleiche zentrale Tendenz für

beide vaskulären Parameter mit geringer Irrtumswahrscheinlichkeit verworfen werden kann.
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Friedmann-Test

∆[deoxy-Hb] ∆[oxy-Hb]

Fallzahl 12 12
Asympt. Si-
gnifikanz

0,002 0,02

Tabelle 3.8: Ergebnisse des Friedmann-Tests

Im Anschluss stellt sich wieder die Frage, welche Untergruppen für das positive Ergebnis

verantwortlich sind. In der Tabelle 3.9 sind die Ergebnisse des Wilcoxon-Tests, der diese

Frage beantworten kann, für [deoxy-Hb] dargestellt. Fett hervorgehoben sind die für diesen

Parameter signifikanten Unterschiede zwischen verschiedenen Frequenzen des Stimulus.

Wilcoxon-Test

∆[deoxy-Hb]

1 vs 3 1 vs 5 1 vs 8 1 vs 10 3 vs 5

z -1,41 -2,75 -2,90 -1,69 -2,35
Asymptotische
Signifikanz

0,16 0,006 0,004 0,09 0,02

3 vs 8 3 vs 10 5 vs 8 5 vs 10 8 vs 10

z -2,35 -1,22 -0,16 -0,67 -1,60
Asymptotische
Signifikanz

0,02 0,22 0,88 0,51 0,11

Tabelle 3.9: Ergebnisse des Wilcoxon-Tests für [deoxy-Hb], Fallzahl 12

Wilcoxon-Test

∆[oxy-Hb]

1 vs 3 1 vs 5 1 vs 8 1 vs 10 3 vs 5

z -1,73 -2,49 -1,91 -1,02 -1,80
Asymptotische
Signifikanz

0,08 0,01 0,06 0,31 0,07

3 vs 8 3 vs 10 5 vs 8 5 vs 10 8 vs 10

z -0,71 -0,90 -0,51 -2,19 -2,12
Asymptotische
Signifikanz

0,48 0,37 0,61 0,03 0,03

Tabelle 3.10: Ergebnisse des Wilcoxon-Tests für [oxy-Hb], Fallzahl 12
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Zwar liegen die beiden größten Medianwerte für die Gruppe 5 Hz vor, die Frage, bei wel-

cher Frequenz die stärkste vaskuläre Antwort erfolgt, kann jedoch auch mit den Ergebnissen

des Ganzfeldexperiments nicht eindeutig beantwortet werden. Ähnlich wie zuvor im Halbfel-

dexperiment zeigen die Gruppen 5 Hz und 8 Hz eine ähnliche zentrale Tendenz. Die Gruppen

1 Hz, 3 Hz und 10 Hz unterscheiden sich jedoch signifikant gegenüber beiden Gruppen. Im

Unterschied zur Halbfeldstimulation kann insgesamt eine stärkere vaskuläre Antwort nach-

gewiesen werden.



4 Diskussion

4.1 Einordnung der Ergebnisse

Bei der Stimulation des Gesichtsfelds mit einem Schachbrettmuster zeigen die nicht invasiven

Messungen mit dem NIRS-Imager-System ein typisches Antwortmuster über dem okzipitalen

Kortex. Dieses Muster kann als Abfall des [deoxy-Hb] und Anstieg des [oxy-Hb] unmittelbar

nach Beginn eines Stimulationszyklus beschrieben werden [32, 64, 96].

Eine Abhängigkeit von der Stimulationsfrequenz zeigt sich in der Stärke der Konzentrati-

onsänderungen. Mit steigender Frequenz fällt die [deoxy-Hb]-Konzentration zunächst stärker

ab. Bei 5 Hz oder 8 Hz erreicht der Abfall je nach Proband ein Maximum. Bei höheren

Frequenzen fällt sie wieder weniger stark ab. Im Halbfeldexperiment wurde außerdem eine

signifikante Fokalität der vaskulären Antwort in Übereinstimmung mit dem Stimulationspa-

radigma festgestellt.

Vergleichbare Experimente zur Untersuchung der Frequenzabhängigkeit wurden mit ver-

schiedenen Stimulationsparadigmen und Messverfahren durchgeführt. In den zurückliegenden

zwanzig Jahren entstand daher ein zunehmend feineres Bild sowohl der neuronalen als auch

der vaskulären Antwort des visuellen Kortex auf einen Reiz.

Die Verbindung aus neuronaler Aktivität, dem Metabolismus und der hämodynamischen

Antwort bildet die Grundlage der nicht invasiven bildgebenden Verfahren fMRT, PET und

der NIRS. Jedes der Verfahren ist so in der Lage, die Reaktion des visuellen Kortex auf

visuelle Reize darzustellen. Zuerst soll der Frage nachgegangen werden, welche Ergebnisse

mit den unterschiedlichen Techniken bezüglich der Frequenzabhängigkeit erzielt wurden.

Eine der grundlegenden Arbeiten ist die von Fox und Raichle aus dem Jahr 1984 [23].

Sie konnten nachweisen, dass der mit PET gemessene regionale cerebrale Blutfluss (rCBF )
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entscheidend von der Stimulusrate abhängt. Bis zu einer Frequenz von 7,8 Hz steigt der

rCBF in der Area striata linear an. Wird die Frequenz weiter erhöht, so sinkt er wieder.

Die Ergebnisse von Fox und Raichle sind in Übereinstimmung mit früheren Untersuchun-

gen, in denen visuell evozierte Potentiale abgeleitet wurden [4, 56]. Dass auch dabei ein

Maximum zwischen 8 und 10 Hz gemessen wurde, kann als Indiz dafür dienen, dass ein enger

und linearer Zusammenhang zwischen dem cerebralen Blutfluss und neuronaler Aktivität

besteht.

Eine allgemein akzeptierte modellhafte Beschreibung der Abhängigkeiten zwischen der

neuronalen Aktivität, der Blutflussantwort, den vaskulären Parametern Deoxyhämoglobin

und Oxyhämoglobin und dem Metabolismus existiert nicht. In einer Reihe von experimen-

tellen Untersuchungen trat zutage, dass die vaskuläre Antwort auf einen Reiz linear von der

Reizstärke (Dauer, Frequenz, Kontrast) abhängen [6, 97], die neurovaskuläre Kopplung an

anderer Stelle aber auch ein deutlich nicht lineares Verhalten zeigen kann [49, 54]. Es ist

daher zweckmäßig, eine Linearität der neurovaskulären Kopplung nicht von vornherein zu

unterstellen [61].

Die Tabelle 4.1 gibt beginnend mit der Arbeit von Fox und Raichle [23] einen Überblick

über Studien, die eine Frequenzabhängigkeit der vaskulären und neuronalen Parameter un-

tersucht haben. Neben der entsprechenden Publikation werden das verwendete Messverfahren

(Art), die Anzahl an den Studien beteiligten Versuchspersonen (VP), der verwendete Sti-

mulus (Schachbrettmuster=CHK, aufblitzende Leuchtdioden=LED), die untersuchten Fre-

quenzen und das Ergebnis der Studien aufgeführt. Es zeigt sich, dass die Ergebnisse zwar

eine Tendenz zur maximalen Reizantwort bei der Stimulusfrequenz 8 Hz zeigen, jedoch kein

einheitliches Bild zeichnen.
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Publikation Art VP Stimulus Frequenzen Maximum
1984 Fox [23] PET:

rCBF

9 LED 1; 4; 7,8; 15,5;
33; 61

7,8 Hz

1992 Kwong [47] fMRT:
BOLD

7 LED 0; 1; 4; 8; 16; 32 8 Hz

1997 Mentis [52] PET:
rCBF

19 LED 0; 1; 4; 7; 14 7 Hz

1998 Zhu [102] fMRT:
BOLD,
rCBF

6 CHK 2; 4; 6; 8; 16-100 6-8 Hz

1998 Thomas [88] fMRT:
BOLD

6 LED 0,5-31,5 8 Hz

1999 Vafaee [93] PET:
rCBF ,
rCMRO2

12 CHK 0; 1; 4; 8; 16; 32;
50

4 Hz

2001 Herrmann [33] EEG 10 LED 0-100 10 Hz
2001 Kaufmann [41] fMRT:

BOLD
26 CHK 0; 0,5; 1; 4; 8; 12;

16; 22
8 Hz

2001 Ozus [70] fMRT:
BOLD

6 LED 1-6; 8; 10; 12; 14;
20

6 Hz

2002 Hagenbeek [30] fMRT:
BOLD

10 LED 0,25; 0,5; 1; 2; 4-
26; 30

11-13 Hz

2003 Pastor [72] PET:
rCBF ,
EEG

16/9 LED 5; 10; 12; 15; 17;
20; 22; 25; 27;
30; 35; 40; 47; 60

15 Hz; 5 Hz

2003 Singh [80] fMRT:
BOLD,
EEG

8 LED 2; 4; 6; 8; 10; 12 8 Hz

2004 Parkes [71] fMRT:
BOLD

6 CHK 4; 6; 7,5; 10; 12;
15; 20

8 Hz;
10-15Hz

Tabelle 4.1: Charakterisierung und Ergebnisse ausgewählter Studien zur Frequenzabhängigkeit

Kwong et al. wiederholten 1992 mit 7 Probanden das Experiment von Fox und Raichle

[47]. Sie zeigten, dass mit der damals neuartigen fMRT-Bildgebung gleichwertige Ergebnis-

se zur PET erzielt werden können. Die relativen Änderungen des Signals gegenüber der

Baseline-Bedingung sind bei der PET jedoch deutlicher ausgeprägt (30 % Schwankung bei

PET gegenüber 2,5 % bei fMRT).

Mentis et al. veröffentlichten 1997 eine PET-Studie [52], die mit 19 gesunden Probanden
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fortgeschrittenen Alters (64±11) durchgeführt wurde. Der Stimulus wurde als Blitzlicht über

eine Brille mit roten Leuchtdioden gezeigt. Die Abhängigkeit des rCBF in der Area striata

von der Anzahl der Blitze pro Sekunde (Frequenz) stimmt mit den Ergebnissen der bereits

aufgezählten Studien überein.

Untersucht wurden die Frequenzen 0, 1, 4, 7 und 14 Hz. Das Maximum des rCBF wur-

de bei 7 Hz gemessen. Zusätzlich untersuchte Mentis aber auch die Frequenzabhängigkeit in

extrastriatären visuellen Arealen. Nur im vorderen linken Cingulum war eine ähnliche Fre-

quenzabhängigkeit zu beobachten. Während verschiedene extrastriatäre Areale einen mo-

notonen Anstieg des rCBF in Abhängigkeit von der Stimulusfrequenz zeigten, wurde im

vorderen rechten Cingulum ein monotoner Abfall des rCBF festgestellt. Die in Bezug auf

die Frequenzabhängigkeit hier erstmals dokumentierte simultane Untersuchung der verschie-

denen an der visuellen Wahrnehmung beteiligten Kortexareale bietet den Zugang zu einem

genaueren Verständnis der kognitiven Prozesse. Das auf die Wahrnehmung von Bewegung

spezialisierte V5 Areal reagiert nach Untersuchungen von Tootell auf die Invertierung von

Schachbrettmustern [90]. Außerdem führen die größeren rezeptiven Felder in V5 bei Halb-

feldstimulation zu einer Aktivierung ipsilateral. Die Verarbeitung der visuellen Information

auf höheren Ebenen kann durch Rückkopplung die neuronalen und vaskulären Prozesse in

den früheren Stufen beeinflussen (top-down-Prinzip) [7, 16, 74]. Es wird vermutet, dass bei-

spielsweise das Corpus Geniculatum Laterale in diesem Zusammenhang eine wichtige Rolle

spielen könnte, da nur etwa 10-20 % seiner synaptischen Eingänge von der Retina selbst

stammen [40].

In einer Reihe jüngerer Studien wird zunehmend die Frage nach dem Zusammenspiel

von Blutfluss, Blutvolumen, neuronaler Aktivität und synaptischer Aktivität gestellt, da die

Mechanismen der neurovaskulären Kopplung noch unbekannt sind. Durch die Kombination

von verschiedenen Messverfahren hofft man, weitere Gesetzmäßigkeiten zu erkennen und

durch geeignete Modelle erklären zu können.

Vafaee et al. stellten Unterschiede im Frequenzverhalten zwischen rCBF und rCMRO2

fest [93]. Während der Blutfluss bei 8 Hz ein Maximum erreicht, steigt die Sauerstoffmeta-

bolismusrate nur bis zu einer Stimulusfrequenz von 4 Hz an. Den Quotienten von rCMRO2
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und rCBF interpretieren die Autoren als Index für den BOLD-Kontrast. Die unter Einsatz

von PET erzielten Ergebnisse werden durch ein nicht lineares Modell für den Sauerstoffme-

tabolismus in Abhängigkeit vom Blutfluss erklärt.

Zhu et al. [102] untersuchten den Zusammenhang zwischen dem simultan gemessenen ce-

rebralen Blutfluss und dem BOLD-Kontrast bei visueller Stimulation mit den Frequenzen

2, 4, 6 und 8 Hz. Als Stimulationsmuster diente ein aufblitzendes Schachbrett mit 36 je

1 cm2 großen Feldern, das sich 15 cm vor den Augen der insgesamt 6 Probanden befand.

Die beiden untersuchten Parameter wurden mit der fMRT gemessen. Neben einer maxima-

len Aktivierung bei 8 Hz wurde als neues Ergebnis eine hohe lineare Korrelation zwischen

dem BOLD-Kontrast und dem cerebralen Blutfluss nachgewiesen. Für jeden einzelnen Pro-

banden ist der Korrelationskoeffizient dabei höher als für die gesamte Gruppe. Außerdem

stellte man fest, dass die Korrelation bei der Stimulation mit 2Hz signifikant höher war

als bei 8 Hz. Daraus leiten die Autoren die Hypothese ab, dass individuelle Unterschiede

erst bei höherer Aktivierung stärker hervortreten. Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit

bestätigen dies. Die zunehmende Varianz der normierten β-Werte mit dem Ansteigen der

Frequenz ist in den Boxplots der Abbildung 3.18 an der zunehmenden Spannweite zu erken-

nen. Der Unterschied zwischen den Ergebnissen der Stimulation mit 5 Hz und mit 8 Hz ist

vor allem deshalb nicht statistisch signifikant, weil die 12 Probanden sich fast vollständig

in zwei Gruppen einteilen lassen. Die erste Gruppe umfasst 6 Probanden, die bei einer Fre-

quenz von 5 Hz den stärksten Abfall von [deoxy-Hb] aufweisen. Die zweite Gruppe besteht

aus 5 Probanden, die den maximalen Abfall bei der Stimulusfrequenz 8 Hz zeigen. Proband

3 zeigt als einziger einen maximalen Abfall bei der Frequenz 10 Hz. Betrachtet man diese

gravierenden Unterschiede bei den aufgezählten Frequenzen, so zeigen sich bei 1 Hz und 3 Hz

wesentlich geringere Schwankungen (vgl. Tab. 3.6). Übereinstimmend haben Hagenbeek et

al. [30] in einer fMRT-Studie festgestellt, dass das Maximum der Frequenztuningkurve indi-

viduell stark schwankt. Bei einer Wiederholung der Studie mit denselben Probanden stellte

Hagenbeek außerdem fest, dass die Frequenz bei der ein Proband sein Maximum erreicht,

gegenüber dem ersten Experiment im Mittel um 1,37 Hz abweicht. Eine mögliche Ursache

für diese Schwankungen der Messungen beim selben Probanden liegen in der Modulation
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des BOLD-Kontrastes durch ein unterschiedliches Aufmerksamkeitsniveau. Einige Studien

lieferten Hinweise auf einen solchen Einfluss [7, 16, 74].

Eine kombinierte Untersuchung der Frequenzabhängigkeit von neuronaler und vaskulärer

Antwort wurde von Singh mittels EEG und fMRT durchgeführt [80]. Als Ergebnis wurde

ein linearer Zusammenhang zwischen der neuronalen Aktivität und dem BOLD-Kontrast

festgestellt. Pastor [72] untersuchte die Korrelation zwischen rCBF (mit PET) und EEG-

Messungen bei 9 Probanden. Die mit dem EEG erzielten Ergebnisse bestätigen frühere Unter-

suchungen [33]. In beiden Studien erfolgten die EEG- und die fMRT- bzw. die PET-Messung

nicht simultan. Die eingeschränkte Reproduzierbarkeit dieser Art von Untersuchungen, die

sich in [30] bereits zeigte, favorisiert deshalb andere methodische Ansätze.

So wurden die NIRS bei simultaner Messung von visuell evozierten Potenzialen (VEP) von

unserer Arbeitsgruppe bereits erfolgreich durchgeführt [61]. Als Stimulus diente ebenfalls ein

kreisrundes Schachbrettmuster, das mit einer Frequenz von 3 Hz invertiert wurde. Als ein

Ergebnis der Untersuchungen zeigte sich eine lineare Abhängigkeit der Parameter [oxy-Hb]

sowie [deoxy-Hb] von der neuronalen Aktivität. Die lineare Abhängigkeit bezieht sich dabei

allerdings auf die Korrelation der normierten vaskulären mit der normierten VEP-Amplitude

innerhalb der Gruppenanalyse. Grund zur Spekulation bei dieser Art der kombinierten Mes-

sung bietet die Frage, ob die beiden unterschiedlichen Messsignale ihren Ursprung auch in

denselben kortikalen Arealen haben. Zukünftig ist hier die Kombination des bildgebenden

NIRS-Imager-Systems mit einem Elektrodenarray geplant. Die Möglichkeit einer topogra-

fischen Darstellung beider Messgrößen sollte prinzipiell eine zuverlässigere Zuordnung des

Ursprungssignals ermöglichen.

In simultanen Untersuchungen mit Kernspintomografie und Nahinfrarotspektroskopie wur-

de die [deoxy-Hb]-Konzentration als wesentliche Grundlage des BOLD-Kontrasts nachgewie-

sen. Da mit der NIRS dieser Messparameter direkt bestimmbar ist, gelang so erstmals der

Nachweis mit einer unabhängigen Methode [60].

Die Kombination der PET mit der NIRS wurde ebenfalls durchgeführt [60]. Die in die-

sen Untersuchungen festgestellten Relationen zwischen den Messparametern der beiden Ver-

fahren könnten zukünftig dazu genutzt werden, den Verlauf einer Erkrankung/Behandlung
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mit der NIRS zu begleiten, nachdem eingangs eine simultane Messung mit beiden Verfah-

ren durchgeführt wurde. Insbesondere ergänzt die NIRS die PET-Untersuchung durch eine

höhere zeitliche Auflösung. Vaskuläre Veränderungen können so auch im zeitlichen Verlauf

und nicht nur als Veränderung gegenüber einer Kontrollaufnahme sichtbar gemacht werden.

Wie angesprochen, soll perspektivisch auch die Kombination von NIRS mit einer ortsauf-

gelösten mehrkanaligen EEG-Ableitung realisiert werden. Dieser Ansatz bietet die Chance,

einen neuen Zugang zum Mechanismus der neurovaskulären Kopplung zu erhalten. Die me-

thodische Herausforderung liegt dabei vor allem in der räumlichen Zuordnung der gemessenen

neuronalen Aktivität zu den Veränderungen der vaskulären Parameter. Das NIRS-Imager-

System wurde, wie im Abschnitt 2.3.1 dargestellt, für den simultanen Einzug verschiedener

Messdaten konzipiert. Zum Durchführungszeitpunkt der in dieser Arbeit beschriebenen Un-

tersuchungen war diese Option jedoch noch nicht einsatzbereit.

4.2 Interpretation der Ergebnisse

Übereinstimmend hat sich gezeigt, dass die Blutflussantwort auf eine Veränderung der Stimu-

lationsfrequenz stärker ausfällt, als die korrespondierende Veränderung des Sauerstoffmeta-

bolismus. Die Überversorgung eines aktivierten kortikalen Areals mit [oxy-Hb] führt deshalb

zu einer lokalen Hyperoxygenierung, die mit der NIRS messbar ist. Der mit der höheren

Blutflussantwort einhergehende schnellere Abtransport von [deoxy-Hb] bei schwächer an-

steigender Metabolismusrate führt zum typischen NIRS-Antwortmuster, das einem lokalen

Abfall des [deoxy-Hb] entspricht. Zur Erklärung des stärkeren Anstiegs der Blutflussantwort

können sowohl der gegenüber dem Sauerstoffmetabolismus ausgeprägtere Glukosebedarf als

auch eine Veränderung der Aufnahmefähigkeit für Sauerstoff in den Kapillaren bei höherem

Blutfluss herangezogen werden [39].

Es hat sich ebenfalls gezeigt, dass die Stärke einer Blutflussveränderung stärker von der

Anzahl der aktivierten Neuronen abhängt, also der Art des visuellen Stimulus, als von der

Frequenz mit der er den Probanden gezeigt wird.

Die Veränderungen der Stimulusfrequenz sind entsprechend den Untersuchungen von Singh

in der Rate mit der die einzelnen Neuronen feuern, kodiert [80]. Die Stärke der einzelnen
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Impulse hängt dabei von der Zeit ab, die für die Repolarisation des Neurons zur Verfügung

steht. In Übereinstimmung mit früheren Untersuchungen [3, 4, 56] der Erregungsleitung im

visuellen System wird die maximale Reizantwort in den Untersuchungen von Singh bei einer

Stimulusfrequenz von 8 Hz erreicht.

Der in den Halbfeldexperimenten beobachtete Verlauf von [deoxy-Hb] und [oxy-Hb] mit

einem deutlichen Unterschied zwischen dem kontra- und dem ipsilateralen Messvolumen

zeigt zunächst deutlich den kortikalen Ursprung des gemessenen Signals auf. Der in der Ar-

beit verwendete continuous-wave-Ansatz erfordert diese Plausibilisierung. Dass eine deutliche

Frequenzabhängigkeit in den Halbfeldexperimenten nicht zutage trat, hat mehrere Ursachen.

Erstens ist im Gegensatz zum Ganzfeldexperiment nur eine kleine Neuronenpopulation aktiv

und zweitens existieren Hinweise auf eine inhibitorische Wirkung des auf Bewegung speziali-

sierten Areals V5 auf die Aktivität in V1 [7]. Als Hypothese läßt sich formulieren, dass eine

Erhöhung der Stimulationsfrequenz zunächst zu einer höheren Aktivität in V1 und V5 führt.

Die Aktivität in V5 würde jedoch gleichzeitig zu einer Hemmung von V1 führen und den

Nachweis der Frequenzabhängigkeit erschweren.

In Übereinstimmung mit dieser Annahme berichtete ein Teil der Probanden nach der

Durchführung der Stimulationsexperimente den Eindruck von Bewegung. Dies ist auch in

den Untersuchungen von Kaufmann dokumentiert [41], der als Teil seiner Untersuchung ein

Interview mit den Probanden geführt hat. Die Bewegungswahrnehmung hat ihre Ursache

in der Aktivierung weiterer Bereiche des visuellen Systems. Das V5-Areal wurde u.a. von

Tootell et al. [90] bezüglich der Empfindlichkeit gegenüber verschiedenen visuellen Reizen

untersucht. In der Kernspintomografie zeigte sich eine Aktivierung des V5-Areals bei Ap-

plikation des Schachbrettmusters. Dieses Areal spielt bei der Bewegungswahrnehmung eine

große Rolle. Entsprechend bestätigen die Ergebnisse von Tootell die subjektive Wahrneh-

mung von Bewegung durch die Probanden.

Neben den Veränderungen, die ihren Ursprung in reizabhängigen kortikalen Prozessen

haben, existieren weitere Einflussfaktoren. Das mit der NIRS messbare Signal weist bei-

spielsweise pulssynchrone Schwankungen auf. Nolte stellte bei seinen Untersuchungen einen

mittleren Anteil der Schwankungen von acht Prozent der Gesamtattenuation fest [58]. Grat-
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ton und Corbalis ermittelten einen Anteil von sechs Prozent [27]. Die pulsabhängige Licht-

abschwächung ist auf eine Zunahme des Hämoglobins zurückzuführen. Um den Einfluß des

Pulsschlags im Signal zu verringern, schlägt Nolte zwei Verfahren vor. Erstens eine Filte-

rung im Spektrum des Signals oder alternativ die simultane Aufzeichnung eines EKGs. Mit

der Filterung im Spektralbereich erzielte er in seinen Studien eine Verbesserung des Signal-

Rausch-Verhältnisses durchschnittlich um den Faktor 2 für [oxy-Hb]. Dieses Verfahren wurde

auch bei den vorliegenden Studien angewandt.

Bei visueller Stimulation sind für die vaskuläre Antwort Habituationseffekte nachweisbar

[61]. Bei simultaner Ableitung von visuell evozierten Potentialen und der Schwankungen

der vaskulären Parametern [deoxy-Hb] und [oxy-Hb] mittels NIRS konnte gezeigt werden,

dass sich bereits innerhalb eines einminütigen Stimulationszyklus (Kontrastumkehr eines

kreisförmigen Schachbrettmusters mit 3 Hz) ein habituationsähnliches Verhalten zeigte. Die

Autoren diskutieren ausführlich lineare Aspekte der neurovaskulären Kopplung. Anhand der

Ergebnisse wird ein Kopplungsindex zwischen den einzelnen VEP-Komponenten und den

gemessenen Veränderungen der vaskulären Parameter vorgeschlagen. Für die in dieser Ar-

beit beschriebenen Studien stellen sich daher mehrere Fragen. Erstens, inwieweit treten bei

kürzeren Stimulationszyklen ähnliche Effekte auf (30 s im Halbfeldexperiment) und zweitens,

inwiefern zeigt die vaskuläre Antwort ein habituationsähnliches Verhalten, wenn die gesam-

te Dauer der Experimente betrachtet wird. Sollte sich die erste Frage positiv beantworten

lassen, stellt sich die Frage nach einer möglichen Frequenzabhängigkeit des Habituationsver-

haltens. Im Ganzfeldexperiment werden den Probanden jeweils zwei bzw. drei Stimulusblöcke

unterschiedlicher Frequenz ohne Pause dargeboten. Es ergeben sich dadurch Blöcke mit 40 s

bzw. 60 s Dauer. Der Wechsel der Stimulusfrequenz innerhalb eines Blocks weicht von der

konstanten Frequenz in den Experimenten in [61] ab. Es ist daher von besonderem Interes-

se, wie sich diese Aperiodizitäten auswirken. Durch die Modifikation des Reizmusters ist das

Habituationsverhalten möglicherweise weniger stark ausgeprägt oder gar nicht messbar. Eine

Antwort auf diese Frage geben die Untersuchungen von Parkes [71]. Es konnte gezeigt werden,

dass bei Verwendung aperiodischer Stimuli eine Verschiebung der maximalen Reizantwort

hin zu höheren Stimulusfrequenzen erfolgt. Der Habituation wurde durch die permanente
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Variation des Zeitintervalls zwischen zwei Stimuli um einen festen Mittelwert vorgebeugt.

Umgekehrt haben aber nicht nur solche relativ langsamen Veränderungen einen Einfluss

auf das Messsignal. Es gibt wichtige Hinweise darauf, dass sich auch die Veränderungen

der neuronalen Aktivität mit der NIRS unmittelbar messen lassen [28, 29]. Die in der vor-

liegenden Arbeit zur besseren Darstellung der vaskulären Antwort unterdrückten schnellen

Oszillationen innerhalb des Signals können teilweise als messbares Korrelat der neuronalen

Aktivität interpretiert werden [83].

4.3 Bewertung der Ergebnisse

Bereits Fox und Raichle [23] schlossen 1984 aus ihren Ergebnissen, dass die Wahl der richtigen

Stimulusfrequenz entscheidend für den Erfolg von Aktivierungsstudien sei und als Faktor in

die Planung von Experimenten und in die Interpretation der Ergebnisse einbezogen werden

müsse. Im Fall der NIRS konnten bisher aber nur die Ergebnisse, die für andere Verfahren

vorlagen, berücksichtigt werden. Das [deoxy-Hb] und [oxy-Hb] in vergleichbarer Weise wie

der rCBF von der Stimulusfrequenz abhängen, war lediglich eine geeignete Arbeitshypothe-

se. Für alle Untersuchungen mit der NIRS, die nur eine einzige Stimulusfrequenz verwenden,

blieb daher die Frage bisher unbeantwortet, ob durch eine andere Wahl ein stärkerer Kon-

zentrationsanstieg oder -abfall nachweisbar gewesen wäre.

Ein linearer Zusammenhang zwischen der Stimulusdauer und der [deoxy-Hb]-

Konzentration wurde 2001 von Wobst nachgewiesen [97]. Im Zusammenhang mit der

NIRS wurde erstmalig die Modifikation einer von Boynton bei der fMRT-Analyse ange-

wandten Impulsantwortfunktion für die NIRS eingesetzt. Es konnte von Wobst gezeigt

werden, dass das Ergebnis der Faltung dieser Impulsantwortfunktion mit rechteckförmigen

Stimulusfunktionen unterschiedlicher Zeitdauer zur Vorhersage der Messergebnisse geeignet

ist. Die [deoxy-Hb]-Konzentration im Blut ist eine wesentliche Quelle des mit der fMRT

messbaren BOLD-Kontrasts. Dieser enge Zusammenhang konnte durch die Ergebnisse der

genannten Studie untermauert werden. Gleichzeitig wurde auch die Eignung des Ansatzes

von Boynton bestätigt. In der vorliegenden Arbeit wurde die hämodynamische Antwortfunk-

tion in gleicher Weise modelliert. Es konnte gezeigt werden, dass sich dieses Verfahren nicht
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nur auf unterschiedlich lange Stimuli, sondern auch auf Reize unterschiedlicher Intensität

(Frequenz) anwenden läßt.

Für die Durchführung der hier beschriebenen Studien wurde erstmals das NIRS-Imager-

System eingesetzt. Durch die zeitlich gut aufgelöste Messung mehrerer Messvolumina wird

eine grobe topografische Darstellung des Kortex möglich. Allerdings werden die Messun-

gen durch starkes Rauschen und durch Raumlicht beeinträchtigt. Die Ursachen liegen im

continous-wave-Messprinzip des Systems [100]. Die Detektoren können keine Zuordnung

der gemessenen Intensitäten zur Strahlungsquelle vornehmen. Diese Eigenschaft begrenzt

zusätzlich die zeitliche Auflösung des Systems, da benachbarte Laseroptoden nicht gleichzei-

tig aktiviert werden dürfen. Dies führte zu den im Abschnitt 2.3.3 beschriebenen Messzyklen.

Durch die erforderliche Umschaltung der Quellen besitzt das System eine geringe Bandbrei-

te (Grenzfrequenz fg = 3 Hz). Die verwendeten APD-Detektoren und Verstärker weisen in

dem für die Messung zur Verfügung stehenden Frequenzband ein ungünstiges Signal-Rausch-

Verhältnis auf. Der Grund ist vor allem in dem für aktive Halbleiter typischen 1
f
-Rauschen

zu suchen.

Bereits bei der Planung der Experimente wurde dies berücksichtigt. Um den Einfluss

durch andere Strahlungsquellen als die Laserdioden zu minimieren, fanden die Untersuchun-

gen in einem dunklen Raum statt. Die prinzipiellen Einschränkungen können durch andere

Messverfahren überwunden werden. Von Zank wurde im Rahmen seiner Diplomarbeit [100]

ein 2-Kanal-Messsystem aufgebaut, das mit lock-in-Technik arbeitet. Dadurch ist es in der

Lage, eine Quellenkodierung des emitierten Laserlichts vorzunehmen. Mit dem Gerät ist die

simultane Messung von mehreren Wellenlängen möglich. Damit wird die zeitliche Auflösung

weiter erhöht. Er kommt zu dem Schluss, dass die lock-in-Technik sich auch als Basis für ein

mehrkanaliges System eignet.

Neben der ständigen Weiterentwicklung der technischen und methodischen Voraussetzun-

gen für die Nahinfrarotspektroskopie ist ihre Anwendung auf klinische Fragestellungen für

den Durchbruch und die Akzeptanz des Verfahrens entscheidend. Mentis et al. untersuch-

ten die Veränderung der Frequenzabhängigkeit des rCBF bei Morbus Alzheimer [51]. Im

Vergleich zur Kontrollgruppe zeigte sich bei Patienten mit dieser Erkrankung ein signifikant
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kleinerer Anstieg des rCBF im Areal 17 bei den Frequenzen 7 Hz und 14 Hz. Die Ursache

wird von den Autoren in einer krankheitsbedingten Störung der magnozellulären Bahn ver-

mutet, welche die kürzesten Repolarisierungszeiten aufweist und deshalb für die Reizweiter-

leitung bei hohen temporalen Frequenzen verantwortlich gemacht wird [53, 77]. Das ähnliche

Verhalten der frequenzabhängigen Veränderungen von rCBF einerseits und der Konzentra-

tionsänderungen von [deoxy-Hb] und [oxy-Hb] andererseits zeigt hier eine Perspektive für

die NIRS als diagnostisches Verfahren auf [36].



5 Zusammenfassung

Die Nahinfrarotspektroskopie (NIRS) ist eine Methode, mit der Konzentrationsänderungen

von oxygeniertem und desoxygeniertem Hämoglobin im cerebralen Gewebe gemessen werden

können. Diese Eigenschaft hat zur Untersuchung und Entwicklung verschiedener Generatio-

nen von Messsystemen geführt. Es zeigte sich, dass die im Vergleich zu fMRT und PET

geringeren technologischen Anforderungen, die Entwicklung portabler, direkt am Patienten-

bett einsetzbarer Geräte ermöglicht [94].

Den Ausgangspunkt der vorliegenden Arbeit stellt die Entwicklung eines NIRS-Imager-

Systems an der Klinik für Neurologie der Charite dar. Die Ziele der Arbeit waren die Ent-

wicklung einer Methodik zur Auswertung, der mit dem System messbaren Rohdaten sowie

der erstmalige Einsatz des Systems für funktionale Aktivierungsstudien des visuellen Kortex.

Mit der visuellen Halbfeldstimulation wurde untersucht, ob sich die seit langem bekannte

Fokalität der vaskulären Antwort auch mit dem neuen System nachweisen lässt. Auf diese

Weise kann ein Nachweis des cerebralen Ursprungs des Messsignals erfolgen.

Zweitens wurde die Frequenz, mit der die Kontrastumkehr der Schachbrettmuster erfolgte,

variiert. Zum einen sollte so die Sensitivität der Nahinfrarotspektroskopie gegenüber para-

metrischen Designs des Stimulus untersucht werden. Zum anderen zeichnen die für PET-,

fMRT- und EEG-Experimente publizierten Frequenztuningkurven kein einheitliches Bild.

Da die NIRS auf einem anderen physikalischen Prinzip beruht, sind Folgerungen für die

Prinzipien der neurovaskulären Kopplung zu erwarten.

Drittens wurde die Frequenzabhängigkeit der vaskulären Antwort nicht nur bei Halb- son-

dern auch bei Ganzfeldstimulation untersucht. Die zu erwartende stärkere vaskuläre Antwort

bei Aktivität einer größeren Neuronenpopulation im visuellen Kortex sollte die Signifikanz

der Ergebnisse verbessern.
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Die Untersuchungen wurden an insgesamt 22 Probanden durchgeführt. Die gemessenen

Rohdaten wurden für die spätere Auswertung aufgezeichnet.

Auf der Basis von Vorarbeiten innerhalb der Arbeitsgruppe sowie der Literatur wurde mit

Hilfe von Matlab ein Verfahren realisiert, um die Rohdaten aufzubereiten und auszuwerten.

Es konnte u.a. gezeigt werden, dass mit dem Allgemeinen Linearen Modell eine Methode

existiert, die sich auf die vorliegende Problemstellung erfolgreich anwenden läßt.

Die Fähigkeit des NIRS-Imager-Systems zur relativ großflächigen topografischen Darstel-

lung des untersuchten Gewebes konnte ausgenutzt werden, um automatisch dasjenige Volu-

men zu ermitteln, in dem sich die beste Reizantwort darstellt. Individuelle Unterschiede in

Lage und Größe des visuellen Kortex konnten auf diese Weise ausgeglichen werden.

Es gelang der statistisch signifikante Nachweis der Fokalität der vaskulären Antwort im

visuellen Kortex bei Halbfeldstimulation. Außerdem wurden Frequenztuningkurven für oxy-

geniertes und desoxygeniertes Hämoglobin erstellt. Die maximalen vaskulären Antworten

wurden in beiden Studien entweder bei der Frequenz 5 Hz oder 8 Hz festgestellt. In der

Gruppenanalyse konnte ein statistisch signifikantes Ergebnis bei Stimulation des gesamten

Gesichtsfeldes sowohl für oxygeniertes als auch desoxygeniertes Hämoglobin erzielt werden.
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[48] Mackert, B.-M. ; Wübbeler, G. ; Leistner, S. ; Uludag, K. ; Obrig, H. ; Vill-

ringer, A. ; Trahms, L. ; Curio, G.: Neurovascular coupling analyzed non-invasively

in the human brain. In: Neuroreport 15 (2004), Nr. 1, S. 63–66

[49] Mechelli, A. ; Price, C. J. ; Friston, K. J.: Nonlinear Coupling between Evo-

ked rCBF and BOLD Signals: A Simulation Study of Hemodynamic Responses. In:

Neuroimage (2001), Nr. 14, S. 862–872

[50] Meffert, B. ; Hochmuth, O. Werkzeuge der Signalverarbeitung. 2004



Literaturverzeichnis 79

[51] Mentis, M. ; Horwitz, B. ; Stoll, J. ; Grady, C. ; Peitrini, P.: Reduction in

area 17 blood flow to high but not low frequency flashing lights in dementia of the

Alzheimer type. In: Abstr. Soc. Neurosci. 20 (1994), Nr. 2, S. 1778

[52] Mentis, M. J. ; Alexander, G.E. ; Grady, C. L. ; Horwitz, B. ; Krasuki, J. ;

Pietrini, P. ; Strassburger, T. ; Hampel, H. ; Schapiro, M. B. ; Rapoport,

S. I.: Frequency Variation of a Pattern-Flash Visual Stimulus during PET Differentially

Actives Brain from Striate through Frontal Cortex. In: Neuroimage (1997), Nr. 5, S.

116–128

[53] Merigan, W. H.: P and M pathway specialization in the macaque. In: Valberg, A.

(Hrsg.) ; Lee, B.B. (Hrsg.): From Pigments to Perception. Plenum, 1991, S. 117–125

[54] Miller, K. L. ; Luh, W. M. ; Liu, T. T. ; Martinez, T. ; Wong, E. C. ; Frank,

L. R. ; Buxton, R. B.: Nonlinear temporal dynamics of the cerebral blood flow

response. In: Human Brain Mapping (2001), Nr. 13, S. 1–12

[55] Moosmann, M. ; Ritter, P. ; Krastel, I. ; Brink, A. ; Thees, S. ; Blankenburg,

F. ; Taskin, B. ; Obrig, H. ; Villringer, A.: Correlates of alpha rhythm in functional

magnetic resonance imaging and near infrared spectroscopy. In: NeuroImage 20 (2003),

S. 145–158

[56] Movshon, J. A. ; Thompson, I. D. ; Tolhurst, D. J.: Spatial and temporal contrast

sensitivity of neurons in areas 17 and 18 of the cat’s visual cortex. In: J. Physiol. (1978),

Nr. 283, S. 101–120

[57] Nagel, M. ; Wernecke, K.-D. ; Fleischer, W.: Computergestützte Datenanalyse.
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Glossar

ABKÜRZUNGEN UND BEGRIFFE

aBP systemischer Blutdruck.

A/D Analog/Digital.

AI-Karte analog interface (AD-Wandler).

APD Avalanche Photo Diode.

BOLD blood oxygen level dependent.

CHK checkerboard, hier: Stimulation mit Schachbrettreiz.

CSF Liquorspalt.

CT Computertomografie.

DAQ-Karte Digital-Analog-Umsetzer.

deoxy-Hb desoxygeniertes Hämoglobin.

EEG Elektroenzephalogramm.

EKG Elektrokardiogramm.

Excel Tabellenkalkulationsprogramm von Microsoft.

fMRT funktionale Magnetresonanztomografie.

GLM general linear model, Allgemeines Lineares Modell.
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Graphpad Statistikprogramm.

HRF hemodynamic responce function, hämodynamische Antwortfunktion.

LED Leuchtdioden, hier: Stimulation mit aufblitzenden Leuchtdioden.

Matlab Matrices Labratory, Programmiersprache und Entwicklungsumgebung.

NIRS Nahinfrarotspektroskopie.

oxy-Hb oxygeniertes Hämoglobin.

Pad Träger für Laser- und Detektoroptoden.

PET Positronenemissionstomografie.

Presentation Programm zur Erzeugung visueller Stimuli.

rCBF Regionaler cerebraler Blutfluss.

rCMRO2 Sauerstoffmetabolismusrate.

SigmaPlot Statistikprogramm und Visualisierung.

SPM Statistical Parametric Mapping, Sammlung von Matlab-Funktionen für die Or-

ganisation und Interpretation von Messdaten.

SPSS Software Package for Statistics and Simulation, Statistiksoftwarepaket.

V1-V5 Kortexareale, die an der Verarbeitung der visuellen Reize wesentlich beteiligt sind.

VEP visuell evozierte Potenziale.

VP Versuchspersonen.
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SYMBOLE

A Attenuation bzw. Lichtabschwächung.

βi Modellparameter im GLM.

β̂i normierte Modellparameter.

c Konzentration.

d Abstand.

df degree of freedom, Freiheitsgrade.

∆A Attenuationsänderung.

∆c Konzentrationsänderung.

DPF korrigierender bzw. differentieller Pfadlängenfaktor.

ǫ molarer Extinktionskoeffizient.

fmax maximale Frequenz.

G linearer Korrekturterm zur Berücksichtigung der Streuung.

λ Wellenlänge.

µa Absorptionskoeffizient.

µs Streukoeffizient.

p Irrtumswahrscheinlichkeit.

ρ Interoptodenabstand.

sm Standardfehler des Mittelwerts.

χ2 statistische Prüfgröße.

z statistische Prüfgröße.



Lebenslauf

Mein Lebenslauf wird aus Datenschutzgründen in der elektronischen Version meiner Arbeit

nicht mit veröffentlicht.
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der Nahinfrarotspektroskopie“ selbst verfasst und keine anderen als die angegebenen Quellen
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