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1 Einleitung
11  Grundlagen
1.1.1 Geschichte und Anwendung der transkraniellen Magnetstimulation

Als gegen Ende des 19. Jahrhunderts die ersten Versuche mit zeitlich
veranderbaren Magnetfeldern durchgefuhrt wurden, beobachtete man schnell
die zahlreichen, vor allem kognitiven Effekte, die diese Form der Stimulation auf
den Menschen einschliellich seines Nervensystems hat (Zyss, 2008). Neben
sogenannten Magnetophosphenen, die visuellen Wahrnehmungen wie z.B.
Lichtblitzen entsprechen, konnten zu dieser Zeit auch zentrale Reaktionen wie
Kreislaufstorungen und Schwindelattacken durch d'Arsonval am College de
France in Paris in seinen Versuchen mit Starkstromspulen beobachtet werden.
1959 konnten Kolin et al. an Froschen zeigen, dass es moglich ist, mit Hilfe
zeitlich veranderbarer Magnetfelder Uber praparierte periphere Nervenfasern
Muskelkontraktionen zu erzeugen (Kolin et al., 1959). Dies war der erste
wichtige Beweis dafur, dass mit Hilfe starker Magnetfelder eine Depolarisation
von Neuronen auslosbar ist, die zu elektromyographisch ableitbaren,
muskularen Antworten fuhrt. Zwar erkannte man schnell das Potenzial der
Magnetfeldstimulation fur den Menschen, allerdings scheiterte ihre klinische
EinfGhrung anfangs an mangelnder Handlichkeit und Effektivitat. Ein wichtiger
Schritt bei der Entwicklung klinisch einsetzbarer Stimulationsspulen gelang
1985 Barker und Kollegen, die der Offentlichkeit eine modernere, handlichere
Variante der sogenannten transkraniellen Magnetstimulation (TMS) an der
University of Sheffield vorstellten (Barker et al., 1985). Unter Verwendung
sogenannter Doppelspulen (syn.: Achterspule, Schmetterlingsspule) konnten
zwei Magnetfelder erstmals praziser Uberlagert werden, was eine fokussiertere
Stimulation kortikaler Areale ermdoglichte (Barker et al., 1985). Auch damals
schon bestand die Absicht darin, neuronale Strukturen zu Forschungs- und
Behandlungszwecken nicht-invasiv. und moglicherweise sogar dauerhaft
beeinflussen zu konnen. Die TMS stellte dabei einen wichtigen Schritt hin zu

diesem Ziel dar.



Im Allgemeinen wird bei dieser Stimulationsform ein kurzer, kaum
wahrnehmbarer Magnetimpuls Uber eine Stimulationsspule durch die knécherne
Schadeldecke hindurch in die GroRhirnrinde appliziet und so ein
Aktionspotenzial ausgelost. Im Motorkortex stimuliert TMS dabei insbesondere
kortikale Neuronen der Schicht V, entweder direkt, oder aber indirekt Uber
Interneurone (Rothwell et al., 1991; Nakamura et al., 1996). Die so erzeugte
Hyper- bzw. Depolarisation fuhrt GOber die motorischen Bahnen zu
elektromyographisch ableitbaren motorischen Antworten.

Nach der Kklinischen Einfuhrung 1985 stellte sich die transkranielle
Magnetstimulation binnen kurzer Zeit als nutzliches Instrument verschiedener
Fachbereiche heraus. Anwendung findet sie seitdem zum Beispiel in den
Neurowissenschaften, der Neurophysiologie, der Neurologie und der
Psychiatrie (Siebner und Ziemann, 2007; Zaman et al., 2008). Auf der Suche
nach alternativen Formen der Anwendbarkeit wurden Anfang der neunziger
Jahre neue Wege eingeschlagen. So machte der klassische Einsatz der
Einzelpulsstimulation bzw. Doppelpulsstimulation eine Entwicklung hin zur
repetitiven TMS (rTMS) mit Frequenzraten von 1-60 Hz durch (Zaman et al.,
2008), wenngleich auch heute noch die Methode der Stimulation mit einzelnen
Magnetpulsen in vielen Studien ihren Einsatz findet. So hat diese z.B. eine
wichtige Funktion bei der Untersuchung und Evaluierung der Integritat und
Exzitabilitat des kortikospinalen Systems (Ziemann et al. 2008, Goss et al.,
2012).

Seit Einflhrung des Systems Mitte der achtziger Jahre hat sich das
Einsatzspektrum der TMS in Forschung und Klinik kontinuierlich erweitert.
Neben der Anwendung in Diagnostik und Behandlung von Krankheiten wie dem
Tinnitus (Meeus et al., 2009), der Parkinson-Krankheit (Fregni et al., 2005), der
Epilepsie (Nitsche & Paulus, 2009) und auch von affektiven Storungen wie der
Schizophrenie (Poulet et al., 2010) und von Depression (George, 2010) sind vor
allem auch die Ergebnisse in der Behandlung von Patienten mit motorischen
Defiziten nach Schlaganfall vielversprechend (siehe z.B. Lefaucheur, 2006,



Ziemann et al., 2008; Hoyer & Celnik, 2011; Corti et al., 2011, Di Pino et al.,
2014). Der Einsatz von TMS hat sich als wirksame Methode in Bezug auf das
,Priming“ der kortikalen Exzitabilitat auf nachfolgende motorische Aufgaben
herausgestellt (Ziemann und Siebner, 2008; Bolognini et al.,, 2009). Die
Forschung hat sich hierbei unter anderem die Verbesserung
neurophysiologischer Langzeitergebnisse nach stattgehabtem Schlaganfall zum
Ziel gesetzt. So unterstutzt die Stimulation mit TMS die Entwicklung lang
andauernder plastischer Veranderungen des motorischen Systems wahrend
und nach physiotherapeutischem Training (Bolognini et al., 2009, De Pino et al,
2014). Auch heute noch zeichnet sich diese Form der nicht-invasiven
Stimulation deshalb durch einen wachsenden Einsatz in Klinik und Forschung
aus (Horvath et al., 2011; Ziemann, 2011, Goss et al., 2012).

1.1.2 Navigierte TMS-Systeme

Nach einem Schlaganfall geht es meist um das Wiedererlangen motorischer
Fertigkeiten. Wie oben bereits erwahnt, stellt eine Moglichkeit mit
vielversprechender Zukunftsperspektive die transkranielle Magnetstimulation
dar. Der Einsatz von TMS zur Férderung motorischen Lernens und damit zur
Behandlung motorischer Defizite nach einem Schlaganfall bleibt jedoch limitiert,
solange es nicht mdglich ist, die Stimulationsparameter an das strukturelle und
funktionelle Muster der individuellen kortikospinalen Konnektivitat des Patienten
anzupassen. Diese Stimulationsparameter umfassen auch die exakte
Lokalisierung des optimalen Stimulationsortes. Ein effektiver Stimulationsplan
hat die genaue Bestimmung von solchen Arealen des Motorkortex zum Ziel, bei
deren Stimulation es mdglich ist, die verbleibende motorische Restfunktion der
Muskulatur durch prazise Ansteuerung zu reaktivieren. Dabei wird der Bereich
des Motorkortex, bei dem die Stimulation mit gleichbleibend hoher Intensitat die
grofRten peripher ableitbaren, motorisch evozierten Potenziale (MEP) auslost im
Folgenden als motorischer ,Hot-Spot”“ bezeichnet. MEP sind dabei unmittelbar
auf einen Stimulationsimpuls folgende, elektromyographisch ableitbare,

muskulare Antworten. Die Latenzzeit und die mittlere AmplitudengroRe der



MEP stellen bei gleichbleibender Stimulationsintensitat indirekt ein Maf} fur die
Prazision und die Effektivitat der Stimulation dar. Dies belegen zahlreiche
Studien, die diese Parameter als Referenz fur die Effekte der unterschiedlichen
Stimulationsbedingungen verwenden (siehe z.B. Kang et al., 2011; Saisanen et
al.,, 2011; Touge et al., 2012). Vergleichsweise geringe Latenzzeiten und hohe
Amplituden der MEP spiegeln dabei eine effektive Stimulation wider.

Abbildung 1: Motorisch evoziertes Potenzial.
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Typische Latenzzeit von 14-16 ms nach einem Impuls der transkraniellen
Magnetstimulation, abgeleitet am M. extensor digitorum. Der Bereich
zwischen den mit ,1“ und ,2“ gekennzeichneten Maximalwerten des MEP
stellt dessen Amplitude dar.
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Eine Mdoglichkeit der Optimierung von Stimulationsergebnissen im Sinne einer
Verbesserung elektromyographischer Antworten stellt die MRT-navigierte
transkranielle Magnetstimulation dar. Bashir et al. wiesen in einer Studie unter
Zuhilfenahme eines navigierten rTMS-Gerates und dessen Vergleich mit einer
nicht-navigierten rTMS-Variante an gesunden Probanden eine Reihe von
Vorteilen des navigierten Systems nach. So konnten sie beispielsweise zeigen,
dass das navigierte System die physiologischen und verhaltensbezogenen
Effekte von niederfrequenter rTMS, welche Uber dem Motorkortex appliziert
wurde, im Vergleich zur nicht-navigierten Variante verbessert. Unter anderem
zeigte sich eine signifikante Verbesserung der Reaktionszeit bei
Bewegungsablaufen der Hand sowie eine Zunahme der Greifkraft ipsilateral zur
unterschwellig stimulierten Hemisphere. Diese Effekte waren beim nicht-
navigierten System zwar grundsatzlich vergleichbar, erreichten hier jedoch
keine Signifikanz (Bashir et al., 2011).

Auch Julkunen et al. konnten durch den direkten Vergleich beider Systeme die
Vorteile der navigierten Variante bestatigen. Neben einer raumlich praziseren
Stimulation fielen hier vor allem auch die stabileren MEP mit signifikant hoherer
Amplitude und kurzerer Latenzzeit auf (Julkunen et al., 2009).

Viele neuere Studien greifen mittlerweile auf navigierte TMS-Systeme zurick,
die Uber zuvor angefertigte magnetresonanztomographische Aufnahmen des
Probanden bzw. Patienten und die dazugehorige Software individuell gesteuert
werden konnen. So kann die Stimulationsspule Uber ein 3D-Modell des Gehirns
schnell und einfach in die fur die Stimulation erforderliche exakte
Ausgangsposition gebracht werden. Der zuvor bestimmte ,Hot-Spot“ kann auch
nach Unterbrechung der Stimulation millimetergenau wiedergefunden werden,
wodurch die Vergleichbarkeit der Ergebnisse steigt, da genaue Angaben Uber
den Stimulationsort und die Abweichung einzelner Impulse vom ,Hot-Spot*
gemacht werden kdnnen. Zudem kann die tangentiale Haltung der Spule Uber
der Kalotte durch die Navigation Uberwacht und nétigenfalls korrigiert werden
(Reviews zum Thema von Lotze, 2010 und Ruohonen & Karhu, 2010).
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Auch die beiden vorliegenden Studien nutzen diese Vorteile der navigierten
TMS. Eine genaue Beschreibung des verwendeten TMS-Navigationssystems
findet sich im Methodenteil.

1.1.3 Einflussfaktoren auf die Amplitude motorisch evozierter Potenziale
nach TMS

Immer wieder wird in der Literatur die Notwendigkeit von ,intelligenten
Stimulationsparametern®, die individuell an die Bedurfnisse der Patienten
angepasst werden konnen, betont (Ruohonen & Karhu, 2010; Hoyer & Celnik,
2011). Neben der prazisen Lokalisierung des Stimulationscoils Uber dem
Kortex, welche Uber navigierte TMS-Systeme gewahrleistet werden kann, stellt
sich hier vor allem die Frage nach dem exakten Stimulationszeitpunkt.

Um zeitlich prazise stimulieren zu konnen ist es notwendig den genauen Ablauf
physiologischer Prozesse vom Beginn der Bewegungsinitierung - auf
neuronaler Ebene - bis hin zur Beendigung der Bewegungsausfuhrung - auf
muskularer Ebene - zu kennen wund diese Kenntnisse in den
Stimulationsprozess einzubeziehen. Der Stimulationsimpuls sollte im richtigen

Augenblick appliziert werden um die Effekte der Stimulation zu maximieren.

Zur zeitlichen Optimierung der Stimulation geho6rt auch die Wahl eines
geeigneten Stimulationsverfahrens. Die anfangs beschriebene Methode der
repetitiven TMS weist zwar in vielen Bereichen Erfolge hinsichtlich der
genannten neurowissenschaftlichen und therapeutischen Anwendungsgebiete
auf; dennoch ist eine zeitlich prazise Stimulation bezlglich oben genannter
Kriterien mit ihr nicht moglich. Ursachlich hierflr sind die in zuvor festgelegten
Zeitabstanden (1-60 Hz) applizierten Impulssalven. Diese modulieren
unabhangig vom aktuellen Ausmal® der Kkortikalen Exzitabilitat die
entsprechenden kortikalen Areale. Eine Stimulation des Motorkortex findet also
auch dann  statt, wenn der Patient bzw. Proband aus
elektroenzephalographischer Sicht noch gar nicht bereit ist fur die Initiierung

und Ausfuhrung der Bewegung. Um dies zu vermeiden wurde in den
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vorliegenden beiden Studien das Verfahren der Einzelpulsstimulation
angewendet. Dieses ermoglicht es =zeitlich praziser in Momenten der

Bereitschaft des motorischen Systems zu stimulieren.

Neben der Stimulationsart mussen weitere wichtige Faktoren berucksichtigt
werden, welche ebenfalls einen signifikanten Einfluss auf die motorisch
evozierten Potenziale nehmen. So ist bekannt, dass der TMS-Effekt u.a.
abhangig ist vom Dehnungszustand des Muskels und von dessen
Voraktivierung (Kap. 1.1.3; Lewis et al., 2001; Lewis & Byblow, 2002; Coxon et
al., 2005a; Bolognini et al., 2009; Chye et al., 2010; Touge et. al. 2012). Ebenso
scheint es einen Zusammenhang zwischen der elektroenzephalographischen
Hintergrundaktivitat des Gehirns und den Effekten der TMS zu geben (Kap.
1.1.5 - 1.1.7; Mitchell et al., 2007; van Elswijk et al., 2010, Takemi et al., 2013,
Schulz et al. 2013).

Lewis et al. (2001) untersuchten den Einfluss phasischer Modulation auf die
kortikomotorische Exzitabilitat wahrend passiver Bewegungen der oberen
Extremitat. Stimuliert wurde zu 8 verschiedenen Zeitpunkten, wahrend die
Faust der Probanden in 3 verschiedenen Frequenzen passiv geoffnet und
geschlossen wurde. Dabei wurden die MEP der Vorderarmmuskulatur bei
Flexion und Extension bestimmt. Die Ergebnisse lieRen darauf schlie®en, dass
bei hoherer Bewegungsfrequenz eine grollere Modulation der Erregbarkeit
motorischer Bahnen stattfindet. Es wurde eine starke positive Korrelation
zwischen der Kontraktionsphase des Muskels und den resultierenden MEP
beobachtet. In der Entspannungsphase des Muskels zeigten sich hingegen
vergleichsweise geringere MEP-Amplituden (Lewis et al., 2001).

In einer Folgestudie mit ahnlichem Versuchsaufbau konnten Lewis & Byblow
diese Ergebnisse reproduzieren. Hier zeigte sich auch, dass keine
Veranderungen der MEP entstehen wenn die Gelenke in festen Positionen
ohne Bewegung gehalten werden. Die Autoren schlussfolgerten, dass die
Ruckmeldung uber Spindelrezeptoren die plausibelste Erklarung fur diese Form

13



der neuromuskularen Antworten auf die Stimulation wahrend dynamischer

Bewegungen darstellt (Lewis & Byblow, 2002).

Chye et al. (2010) verglichen an gesunden Probanden den Einfluss von aktivem
und passivem Offnen und SchlieRen der Hand sowie einer fixierten
Handstellung auf die resultierenden MEP-Amplituden. Die kortikomotorische
Exzitabilitat war auch hier in der Kontraktionsphase im Vergleich zur
Entspannungsphase des Muskels erhoht. Dies war sowohl fur die aktive, als
auch fur die passive Faustbewegung der Fall, was ebenfalls eine Abhangigkeit
der MEP vom Dehnungszustand des Muskels nahelegt. Zusatzlich zeigte sich
anhand der MEP-Amplituden, dass sich dieser Effekt bei aktiver Bewegung
wesentlich ausgepragter darstellt. Die elektromyographischen Antworten des M.
extensor carpi radialis waren hierbei durchweg hoher als die des M. flexor carpi
radialis (Chye et al., 2010).

Coxon et al. (2005a) konnten ebenfalls signifikant hohere MEP-Amplituden
wahrend der Kontraktionsphase der Unterarmmuskulatur nachweisen.
Zusatzlich fiel ihnen auf, dass wahrend der Entspannungsphase der Muskulatur
bei zunehmender Stimulationsintensitat auch die Abnahme der MEP-Amplitude
offensichtlicher wird. Im direkten Vergleich von zwei unterschiedlich grol3en,
passiv durchgefuhrten Bewegungsamplituden der Hand, zeigte sich, dass die
muskularen Antworten in Form von MEP in der Phase der groleren
Bewegungsamplitude eine deutlichere Zunahme erfuhren. Die Autoren
schlugen ein thixotropes Verhalten des motorischen Systems als Erklarung vor
(Coxon et al., 2005a).

Vor allem die Bewegungsphase, in welcher stimuliert wird, beeinflusst also die
Auspragung der muskularen Antworten. Am effektivsten ist die Stimulation
wahrend der Kontraktionsphase des Muskels und wahrend grof3er, schnell
ausgefuhrter Bewegungsamplituden. Dass diese grundlegenden Erkenntnisse
durchaus auch physiotherapeutische Konsequenzen far z.B.
Schlaganfallpatienten haben konnen, belegen Studien, die sich die simultane

14



Verwendung von TMS und Physiotherapie zu Rehabilitationszwecken
erfolgreich zu Nutze machen (Bolognini et al., 2009; Buetefisch et al., 2011;
Chang et al., 2012).

Buetefisch et al. (2011) untersuchten in ihrer Studie an Schlaganfallpatienten
den Einfluss der Kombination aus TMS und motorischem Training auf die
Reorganisation neuronaler Strukturen in M1. Sie schlussfolgerten aus ihren
Ergebnissen, dass die Kombination beider Verfahren die neuronale
Reorganisation anregt und zu einer assoziierten Abnahme der GABAergen
Hemmung fuhrt (Buetefisch et al., 2011).

1.1.4 Bewegungsassoziierte elektroenzephalographische Veranderungen

Zur zeitlich abgestimmten Applikation von TMS-Impulsen wahrend einer
Bewegungsintention bei gelahmten Patienten ist ein System notig, dass die
Bereitschaft zur Ausfihrung der Bewegung trotz Iahmungsbedingter Aufhebung
der muskularen Aktivitat in den Extremitaten widerspiegelt. Der Zustand der
Bewegungsinitierung, -ausfuhrung und -nachbereitung, ist im EEG an

spezifischen, im Folgenden naher beschriebenen Frequenzmustern erkennbar.

Fur die Beurteilung der bewegungsassoziierten enzephalographischen Aktivitat
spielt vor allem die zeitliche Veranderung der kortikalen Exzitabilitat eine
entscheidende Rolle. Es zeigt sich ein spezifisches Muster an
bewegungsassoziierten neuronalen Veranderungen unmittelbar vor, wahrend
und nach der Bewegungsausfuhrung. Die Reaktionszeit bis zur Durchfuhrung
einer willkurlichen Bewegung betragt hierbei in der Regel circa 200 ms (Chen &
Hallett, 1999). Die meisten Erkenntnisse zur Beurteilung des zeitlichen Verlaufs
der Veranderungen der Erregbarkeit des Motorkortex stammen aus
physiologischen Studien unter Verwendung von Elektroenzephalogrammen
(EEG), Magnetoenzephalogrammen (MEG) oder der Transkraniellen
Magnetstimulation (TMS). Die Studien zeigen, dass es bei einfachen

willkirlichen Bewegungen, in sogenannten ,simple reaction time“-Aufgaben,

15



circa 80 ms vor Beginn der ersten Antworten im Elektromyogramm (,LEMG-
Onset’) zu einem Anstieg der kortikospinalen Exzitabilitat im Bereich des
Motorkortex kommt (Chen & Hallett, 1999). Dieser Anstieg setzt bei
selbstbestimmten Bewegungen 20 ms fruher ein, also 100 ms vor ,EMG-Onset*
(Chen et al., 1998) und nimmt bis zum ,EMG-Onset" kontinuierlich zu (Tomberg
& Caramia, 1991; Pascual-Leone et al., 1992; Chen et al., 1998). Unmittelbar
nach Beendigung der EMG-Aktivitat (,EMG-Offset) folgt eine Phase mit
gesteigerter kortikospinaler Aktivitat circa 0-160 ms nach ,EMG-Offset®, in der
viele der Motoneurone weiter oberhalb des Grundlinienniveaus entladen (Riehle
& Requin, 1989). Diese Phase wird gefolgt von einer Zeitspanne mit reduzierter
kortikospinaler Exzitabilitat, circa 500-1000 ms nach ,EMG-Offset® (Chen &
Hallett, 1999). Dieser Zustand entspricht einer sogenannten ereignisbezogenen
Synchronisation (ERS) und spiegelt Hypothesen zufolge einen inaktiven
Zustand des Kortex wider, mit reduzierter Erregbarkeit bzw. gesteigerter
Hemmung der entsprechenden Neuronen (Pfurtscheller et al., 1996; Chen &
Hallett, 1999). Rhythmische Schwingungen konnen sich nicht nur als ERS
zeigen, sondern ebenso als ereignisbezogene Desynchronisationen (ERD).
Diese ERD beginnen circa 1,5 Sekunden vor ,EMG-Onset® und dauern
zwischen 0,75 und 2,0 Sekunden nach ,EMG-Onset® an (Salmelin et al., 1995;
Leocani et al., 1997). ERD und ERS sind durch EEG bzw. MEG messbar und
stellen elementare Eigenschaften des menschlichen Gehirns dar (Llinas, 1988).
ERD drucken dabei am wahrscheinlichsten einen Zustand kortikaler Aktivierung
aus (Pfurtscheller et al., 1996). Diese bewegungsassoziierten Synchronisations-
und Desynchronisationsmuster werden in speziellen Frequenzbereichen des
Elektroencephalogramms beobachtet, sodass sensomotorischen Oszillationen
im sogenannten Mu- (u) bzw. Beta-Bereich (B) eine zentrale Rolle beim

Verstandnis kortiko-kortikaler und kortiko-muskularer Kommunikation zukommt.
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1.1.5 p-Rhythmus und -Rhythmus

Das Grundkonzept der Kkortikalen Informationsverarbeitung beruht auf
Potenzialanderungen einzelner Gehirnzellen. Diese konnen bei entsprechender
raumlicher Anordnung in ihrer Summe mit Hilfe der Elektroenzephalographie
auf der Kopfoberflache abgeleitet werden. Die elektrische Hirnaktivitat kann
dabei innerhalb eines Spektrums von 0 Hz bis ca. 90 Hz in einzelne
Frequenzbander mit rhythmischen Oszillationen sowie spezifischen Funktionen

eingeteilt werden.

Zwei wichtige Frequenzbander in Bezug auf bewegungsassoziierte
elektroenzephalographische Aktivitat stellen der p-Rhythmus und der (-
Rhythmus dar (McFarland et al., 2000). Die Abnahme der Power in diesen
Frequenzbereichen reprasentiert einen Zustand der Bereitschaft des
motorischen Systems fur die Ausfuhrung von Bewegungen (van Wik et al.,
2012). Unter Power versteht man dabei im EEG ein lokales Mal} oszillatorischer
Aktivitat innerhalb eines bestimmten Frequenzbandes. Eine Desynchronisation
in den beiden Frequenzbereichen kann sowohl bei der Ausfuhrung von
Bewegungen, als auch bei deren bloRer Bewegungsvorstellung beobachtet
werden (McFarland et al., 2000).

Wahrend der p-Rhythmus in Frequenzbereichen von 8-12 Hz einzuordnen ist,
weist der B-Rhythmus ein breiteres Frequenzspektrum von 12-30 Hz auf und
wird aufgrund dessen in ,Low Beta Waves® (12.5-16 Hz, ,Beta 1 Power"); ,Beta
Waves® (16.5-20 Hz, ,Beta 2 Power") und ,High Beta Waves® (20.5-28 Hz,
,Beta 3 Power") unterteilt (Fein & Allen, 2005). Viele fruhere Studien belegen,
dass der 10-Hz-Rhythmus vor allem im somatosensorischen Kortex generiert
wird, wahrend der 20-Hz-Rhythmus Uuberwiegend im Motorkortex entsteht
(Salmelin & Hari, 1994; Salmelin et al., 1995; Pfurtscheller et al., 1996; Salenius
et al., 1997). Fruh erkannte man, dass die Desynchronisation des p-Rhythmus,
welche einer sogenannten ereignisbezogenen Desynchronisation entspricht

(ERD), bereits 1,5 Sekunden vor dem Einsetzen selbstbestimmter Bewegungen
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auftritt und somit am wahrscheinlichsten der funktionellen Aktivierung
bewegungsassoziierter kortikaler Areale in der Vorbereitungsphase der
Bewegungsinitiierung entspricht (Toro et al., 1994). MEG-Studien zeigen eine
gesteigerte 10-Hz und 20-Hz Aktivitat (ERS) nach selbstbestimmten
Bewegungen, wobei der Anstieg der 20-Hz Aktivitat dem der 10-Hz Aktivitat um
300 ms vorausgeht (Salmelin & Hari, 1994; Salmelin et al., 1995). Man nimmt
zudem an, dass die regelmallige kortikale oszillatorische Aktivitat im -
Rhythmus als Signal fur die Aufrechterhaltung des Status quo angesehen
werden kann (Engel & Fries, 2010). Eine Abnahme der Aktivitat des [3-
Rhythmus wird hingegen beobachtet wenn eine Zustandsanderung erwartet,
beabsichtigt oder geplant ist (Engel & Fries, 2010). Im Bereich des Motorkortex
ist der B-Rhythmus assoziiert mit isotonischen Bewegungen, wahrend es
unmittelbar vor und wahrend einer Bewegungsanderungen zu einer Abnahme

der Aktivitat in diesem Frequenzbereich kommt (Baumeister et al., 2008).

1.1.6 Abhangigkeit der MEP von der EEG-Hintergrundaktivitat

Aufbauend auf diesem Wissen haben Mitchell et al. (2007) in einer Studie mit
transkranieller elektrischer und magnetischer Stimulation versucht die Rolle der
elektroenzephalographischen  Hintergrundaktivitdt in Bezug auf die
resultierenden MEP-Amplituden zu klaren. Anlass fur diese Studie war die
haufig beobachtete hohe Variabilitat der MEP wahrend der Stimulation, die von
den Autoren auf einen vermuteten Storfaktor im motorischen System
zuruckgefuhrt wurde. Zwei Parameter wurden dabei auf ihren Zusammenhang
zur AmplitudengroRe muskularer Antworten hin untersucht: Die EMG- und die
EEG-Hintergrundaktivitat im sensomotorischen Kortex, jeweils unmittelbar vor
der Stimulation. Der Effekt der Stimulation (durchschnittliche Grole der MEP-
Amplituden) wurde mit den unterschiedlichen Phasen und Amplituden der
oszillatorischen EEG-Aktivitat und der EMG-Hintergrundaktivitat verglichen. Bei
der EMG-Hintergrundaktivitat konnte sich, wie aus friheren Studien zu erwarten
war (Kap. 1.1.3), ein signifikanter Zusammenhang zwischen dem Level der

EMG-Praaktivitat und den korrespondierenden muskularen Antworten nach
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TMS nachweisen lassen. Im Gegensatz dazu bestand unabhangig von der
untersuchten EEG-Frequenz zwischen der EEG-Aktivitat und der MEP-
Amplitude kein eindeutig signifikanter Zusammenhang. Der Verdacht liegt
jedoch nahe, dass die Oszillationen vor allem im (-Band (wichtiger
Frequenzbereich bei ,Motortasks®) einige der Variabilitaten bezuglich der MEP-
Amplituden wahrend der Stimulation verursachen konnen, da sich der
Verursacher der Variabilitaten bei eindeutig positiver Korrelation zwischen
EMG-Aktivitat und MEP-Amplitude auf muskularer Ebene nicht zu finden
scheint. Vermutet wird also, dass die frequenzspezifische Oszillation selbst,
unmittelbar vor dem Stimulationsimpuls, einen Einfluss auf die MEP-Amplitude
und somit auf die Variabilitdt der motorischen Antworten nimmt. Dies wird von
den Autoren mit als Grund dafur angesehen, dass der oszillatorische Zustand
des Gehirns vor Bewegungen normalerweise unterdruckt wird (ERD). Dennoch
bleibt der Grolteil der Variabilitaten der motorischen Antworten nach TMS
unklar und ist demzufolge moglicherweise auf andere Faktoren im motorischen
System zuruckzufuhren (Mitchell et al., 2007). Eine klare Beziehung zwischen
B-Rhythmus und MEP-Amplitude bleibt hier folglich offen.

Auch McAllister et al. (2011) gehen von der Annahme aus, dass die Ergebnisse
der Stimulation vom Aktivitatszustand des Gehirns zum Zeitpunkt der
Stimulation abhangen. Eine eindeutige Korrelation zwischen MEP und EEG-
Aktivitat konnte allerdings nicht gezeigt werden.

In der Annahme, dass ein Zustand der Desynchronisation im Beta-
Frequenzbereich unmittelbar vor und wahrend der Bewegungsausfuhrung in
Verbindung mit einer gesteigerten Bereitschaft des kortikomuskularen Systems
fur die Bewegungsinitilerung steht - und umgekehrt -, untersuchten Schulz et al.
(2013) den Einfluss frequenzspezifischer Oszillationen auf motorisch evozierte
Potenziale. Anhand einer Reaktionszeit-Aufgabe in der randomisiert wahrend
ERS und ERD mittels Einzelpuls-TMS stimuliert wurde, konnte gezeigt werden,
dass die MEP umso kleiner ausfallen, je hoher die ,Power” im Beta-

Frequenzbereich unmittelbar vor der Stimulation war. Bei niedriger ,Power” im
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Sinne einer ERD konnte der gegenteilige Effekt nachgewiesen werden. Es
muss hier folglich von einem hemmenden Einfluss der ERS und einem
bahnenden Einfluss der ERD in sensomotorischen Hirnarealen ausgegangen
werden. Messbar wird dies in der Summe anhand der Durchschnittsgro3e der
resultierenden MEP-Amplituden. Diese Annahme gilt fur den Beta-
Frequenzbereich (15-30 Hz) (Schulz et al., 2013).

Auch bei der Vorstellung von Bewegungen kann eine Desynchronisation in
speziellen Frequenzbereichen in sensomotorischen Hirnarealen beobachtet
werden (Takemi et al. 2013). Unklar bleibt ob die Erregbarkeit des
sensomotorischen Kortex in Korrelation mit einer ERD sensomotorischer
Rhythmen (mu und beta) steht. Mit dieser Thematik setzen sich Takemi et al.
(2013) auseinander indem sie wahrend vorgestellter Handbewegungen
motorisch evozierte Potenziale mittels TMS erzeugten und daraufhin den
Zusammenhang zwischen Erregbarkeit des primaren motorischen Kortex und
ERD festgelegter Frequenzbereiche untersuchten. Es konnte gezeigt werden,
dass eine ERD wahrend der Bewegungsvorstellung in Verbindung mit
signifikant erhdhten MEP-Amplituden steht. Die Autoren schlussfolgerten, dass
das Ausmald der Desynchronisation wahrend der Bewegungsvorstellung die
Erregbarkeit des sensomotorischen Kortex widerspiegelt.

Eine Schwierigkeit in der Untersuchung dieses Zusammenhangs liegt in der
hohen intraindividuellen Variabilitat der bewegungsassoziierten EEG-Signale
(Amassian et al., 1989). Eine Reduktion dieser Variabilitat sollte zu einer
Verbesserung der Stimulationsergebnisse fuhren. Dies kann beispielsweise
durch eine Form von Konditionierung erfolgen, bei der durch haptisches oder
visuelles ,Feedback” das gezielte Einnehmen bestimmter Hirnzustande trainiert
wird. Eine Technik, die das vermag, ist die im Folgenden naher beschriebene
BCI-Technik (Neuper et al, 2003; Nicolas-Alonso & Gomez-Gil, 2012).
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1.1.7 Schnittstelle zwischen Mensch (Gehirn) und Maschine
(Computer) — Brain-Computer-Interface

Bewegungsassoziierte, kortikale Desynchronisationsmuster in speziellen
Frequenzbereichen spiegeln die Absicht zur Ausfihrung von Bewegungen
wider (Chen & Hallett, 1999). Diese Bewegungsabsicht st
elektroenzephalographisch darstellbar, was sich die ,Brain-Computer-Interface®
(BCI) Technik als Grundlage zu Nutze macht. Ein ,Brain-Computer-Interface®,
zu deutsch ,Gehirn-Computer-Schnittstelle®, ist eine Form der Kommunikation
zwischen Mensch und Maschine, die ohne die Aktivierung des peripheren
Nervensystems und unter Verwendung von Hirnsignalen eine Verbindung
zwischen Mensch und Maschine schafft. So ist es moglich, durch gezieltes
Training und ohne muskulare Mitbeteiligung eine Steuerung von speziell
konzipierten Trainingssystemen zu erreichen. Grundlage dieser Technik ist die
Tatsache, dass schon die Vorstellung eines Verhaltens, z.B. einer Bewegung,
wie oben beschrieben zu elektroenzephalographischen Veranderungen fuhrt,
die dann wiederum in Steuersignale umgewandelt werden (Wolpaw &
Birbaumer 2002, Nicolas-Alonso & Gomez-Gil 2012, Shih et al., 2012, Burns et
al. 2014). In sogenannten ,Motor imagery tasks” versucht sich der Proband die
Bewegung vorzustellen, um so eine Anderung der Hirnsignale zu erzeugen und
das BCI-System zu steuern. So kann beispielsweise ein Mobilitdtsgewinn bei
Patienten mit neuromuskularen Erkrankungen wie ALS, Cerebralparesen,
Ruckenmarksverletzungen oder nach Schlaganfall erreicht werden, da trotz
paretischer Ausfalle uber BCI die Steuerung von Prothesen moglich ist (Shih et
al.,, 2012, Burns et al. 2014). Eine andere Form der Nutzung stellt die
Unterstltzung des motorischen Trainings von (teil-)gelahmten Extremitaten dar.
Hier ergibt sich eine vielversprechende Zukunftsperspektive, deren klinische
Umsetzung bereits in einigen Studien stattgefunden hat (Review siehe z.B.
Hogan & Krebs, 2011; Silvoni et al., 2011, Burns et al. 2014). Studien haben die
Einsetzbarkeit der BCI-Technologie in der Rehabilitation von Lahmungen nach
Schlaganfall durch den Einsatz von Robotern, Orthesen und funktioneller
elektrischer Stimulation erfolgreich demonstrieren konnen (Silvoni et al., 2011,
Nicolas-Alonso & Gomez-Gil 2012, Burns et al. 2014).
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1.2 Problemstellung, Zielsetzung und Gliederung

Im Gegensatz zu den stereotypen muskularen Antworten die auf die
elektrische Stimulation eines peripheren Nerven folgen, zeigen die Antworten
auf transkranielle Magnetstimulation eine hohe Variabilitat (van der Kamp et al.,
1996; Ellaway et al., 1998; Mitchell et al., 2007). Trotz konstantem
Stimulationsimpuls und gleichbleibenden &auReren Stimulationsbedingungen
entstehen unterschiedlich hohe motorisch evozierte Potenziale. Die Ursachen
dieser Variabilitat sind weitestgehend offen. Da das Ausmal} der kortikospinalen
Aktivierung durch TMS abhangig ist vom Grad der Erregbarkeit des Kortex (Di
Lazzaro et al. 1998), liegt es nahe zu vermuten, dass die
elektroenzephalographische Hintergrundaktivitdt ~des  Gehirns  einen
entscheidenden Einfluss auf die Effekte der Stimulation bzw. die hohe
Variabilitadt der MEP hat.

Viele Studien belegen den Zusammenhang von Dehnungszustand und
Voraktivierung der Muskulatur zur resultierenden MEP-Amplitude nach TMS
(Lewis et al., 2001; Lewis & Byblow, 2002; Coxon et al., 2005a; Bolognini et al.,
2009; Chye et al., 2010; Touge et al., 2012). Im Vergleich dazu ist jedoch nur
sehr wenig daruber bekannt inwiefern die EEG-Praaktivitat Einfluss auf eben
diese MEP-Amplituden nimmt (Mitchell et al., 2007; van Elswijk, 2010, Schulz et
al., 2013, Takemi et al., 2013). Weiterhin ist nicht bekannt, ob die Kombination
von kontrollierter EEG-Praaktivitat, wie sie durch BCI-Training erreicht werden
kann und resultierender Voraktivierung der Muskulatur eventuell zu einer

Verbesserung der Stimulationseffekte fuhrt.

Die vorliegenden beiden Studien beschaftigen sich mit dieser Thematik, indem
gezielt nach moglichen Korrelationen zwischen elektroenzephalographischer
Aktivitat und MEP-Amplitude gesucht wird. Durch die Kombination von
moderner Neuromodulationstechnik im Sinne eines MRT-navigierten TMS-
Systems mit erprobter ,Brain-Computer Interface” Technologie und simultaner
EEG- und EMG-Ableitung sollen diese Fragen adressiert werden. Die in der
Einleitung beschriebenen Vorteile der einzelnen Systeme werden hierbei gezielt
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miteinander vereint, um einen moglichst aufschlussreichen geschlossenen

Kreislauf zwischen Mensch, Maschine und Stimulation zu gewahrleisten.

Durch den Vergleich verschiedener BCI-Konditionen mit unterschiedlichen
Bedingungen fur die EMG- und EEG-AKktivitat (aktiv, vorgestellt, passiv) konnen
in Studie 1 genauere Aussagen Uber die Rolle der EEG- und EMG-Praaktivitat
in Bezug auf die Stimulationseffekte getroffen werden. Kortiko-kortikale und
kortiko-muskulare Zusammenhange werden hinterfragt.

In Studie 2 folgt dann die Kontrolle der Ergebnisse anhand einer geanderten
BCI-Aufgabenstellung im Sinne einer ausschliel3lich visuellen Ruckmeldung an
die Probanden. Dies wird durch einen gegenuberstellenden Vergleich zwischen
M- und B-Frequenzband auf der Basis zweier unterschiedlich trainierter

Probandengruppen erreicht.
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2 Material & Methoden
2.1 Studie 1
2.1.1 Probanden

Acht rechtshandige, gesunde Probandinnen bzw. Probanden (im Folgenden
,Probanden®) haben an der ersten Studie teilgenommen. Davon waren funf
Probanden mannlich und drei Probandinnen weiblich. Das durchschnittliche
Alter betrug 25.5 + 1.0 (meantSEM) Jahre.

Ausschlusskriterien:

Nicht an dieser Studie teilnehmen durften Personen, in deren Vergangenheit
ein Anfallsleiden (Epilepsie) vorgelegen hat, bzw. aktuell noch vorliegt.
Ebenfalls von der Teilnahme ausgeschlossen waren Personen, in deren
unmittelbarer Verwandtschaft (Eltern, Geschwister) in der Vergangenheit ein
Anfallsleidens aufgetreten ist, bzw. aktuell ein Fall von Anfallsleiden vorliegt.
Zum Ausschluss fuhrte auch die regelmaBige Einnahme von Medikamenten
und Drogen, die die Anfallsschwelle herabsetzen. Hierzu zahlte nicht der
regelmalige Konsum von Nikotin sowie die gelegentliche Einnahme von
alkoholischen Getranken (< 1x / Woche). Ausgeschlossen wurden auf3erdem
Personen mit starker Ubermiidung zum Zeitpunkt der Untersuchung und solche
mit Verletzungen des Gehirns, wie sie zum Beispiel in Folge von Ischamien
oder Kontusionen auftreten. Auch Personen mit neurologischen oder
psychiatrischen Erkrankungen wurden von der Teilnahme ausgeschlossen.
Voraussetzung zur Teilnahme war, dass sich die Probanden zum Zeitpunkt der
Untersuchung vollig gesund fuhlten, keinen Herzschrittmacher oder metallische
Fremdkorper im Kopfbereich aufwiesen und nicht schwanger oder suizidal

waren.
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Einschlusskriterien:

FuUr die Teilnahme an dieser Studie waren ein Mindestalter von 18 Jahren und
die selbststandige Einwilligungsfahigkeit notwendig. Berlcksichtigt wurden
zudem nur rechtshandige Probandinnen und Probanden.

Aufkldrung und Einwilligung:

Die Probanden wurden im Vorfeld der Untersuchung uber den Ablauf des
Experiments sowie die Risiken der Teilnahme informiert. Die Einwilligung zur
Teilnahme an der Studie erfolgte freiwillig. Das Abbrechen der Teilnahme
konnte jederzeit und ohne Angabe von Grunden erfolgen. Die Probanden
wurden daruber aufgeklart, dass Ihnen hierdurch keine Nachteile entstehen. Die
Durchfuhrung der Studie wurde von der Ethikkommission der Fakultat fur
Medizin der Universitat Tubingen genehmigt.

2.1.2 Versuchsaufbau und -vorbereitung
Magnetresonanztomographie (MRT)

Von allen teiinehmenden Probanden wurde vor Beginn des Versuchs in einem
separaten Termin ein T1-gewichtetes MRT-Bild des Gehirns (176 Einzelbilder;
1x1x1 mm Voxel) angefertigt. Zum Einsatz kam dabei ein 1,5 Tesla
Magnetresonanztomograph  (Magnetom  Avanto, Siemens, Erlangen,
Deutschland). Im Vorfeld dieser Mallnahme wurde ein arztliches
Aufklarungsgesprach uber den Ablauf und die Risiken dieser Bildgebung
gefuhrt und eine schriftiche Einverstandniserklarung zur Unterschrift
ausgehandigt. Diesem Teil der Untersuchung folgte ein etwa 3 Stunden
dauernder Untersuchungsabschnitt.

Zum besseren Verstandnis gibt Abbildung 2 zunachst einen Uberblick tiber den

gesamten Versuchsaufbau sowie eine stichpunktartige Beschreibung der

verwendeten Gerate sowie deren Funktion.
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Abbildung 2:

Versuchsaufbau der Studien 1 und 2.

1 Monitor des TMS-Stimulators Registrierungsprozess, Stimulatoreinstellungen, ,Mapping®,
Darstellung des MRT-Bildes, Uberwachung der Coil-Position

2 Monitor zur Uberwachung der EMG-Aktivitat (linker Arm)

MEP-Latenzzeit in ms, MEP-Amplitude in mV, EMG-Ruheaktivitat

3 Monitor fur BCI-Aufgabe der zweiten Studie

Visuelle BCI Riickmeldung fiir Probanden

4 Zentraler ,Tower* zur Einstellung bzw. Uberwachung von:Amadeo©-Handorthese,
Impedanzen der EEG-Elektroden, EEG-Signalen, BCI-Aufgabe, Performanceberechnung,
sonstige Einstellungen

5 eXimia TMS-Stimulator mit biphasischem Coil fiir Einzelpulsstimulation

6 32-Kanal EEG-Haube

7 Brille mit , Tracking“-Funktion

8 Amadeo®-Handorthese fir Studie 1 (s. auch Abb. 4) Haptische BCI Rickmeldung fur
Probanden

9 Verstarker fur EEG- und EMG-Signale, wiederaufladbare Energiequelle
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Es folgt eine ausfuhrliche Beschreibung der verwendeten Geratschaften.

Elektroenzephalographie (EEG)

Zu Beginn der Untersuchung erfolgte die Vorbereitung der Probanden fur das
Experiment. Dabei wurde zuerst der Kopfumfang bestimmt, um die richtige
EEG-HaubengroRe festzulegen. AnschlieRend erfolgte die Anordnung der 32
Ag/AgCl EEG-Elektroden (Easycap, Herrsching, Deutschland) auf der EEG-
Haube nach dem internationalen 10-20 System in einem speziellen, in
Abbildung 3 dargestellten Muster. Die elektroenzephalographischen Signale
wurden wahrend der Untersuchung kontinuierlich aufgezeichnet.

Abbildung 3:

Anordnung der 32 EEG-Elektroden nach dem 10-20 System, Ansicht von oben.
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GND = Erdungselektrode, Ref = Referenzelektrode. Héhere Anzahl an EEG-
Elektroden (ber dem fronto-parietalen Kortex (Somatosensorischer Kortex,
Primarmotorischer Kortex, Supplementar-motorischer Kortex). Gesondert
gekennzeichnet sind FC4, C4 und CP4 als kodierende Elektroden fir die
Steuerung des BCI.
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Nach der Anordnung der Elektroden wurde die EEG-Haube auf dem Kopf des
Probanden mit Hilfe eines Kinnzugbandes fixiert und Elektrodengel zur
Verringerung des elektrischen Widerstandes unter die Elektroden appliziert. Der
Bandpassfilter konnte in Frequenzbereichen von 0,1 Hz bis 1000 Hz eingestellt
werden. Die Abtastrate lag bei 1000 Hz. Das kontinuierliche EEG-Signal wurde
somit 1000 Mal pro Sekunde abgetastet und in ein Signal umgewandelt. Als
Referenzelektrode diente FCz und als Erdungselektrode AFz (s. Abbildung 3).

Die Kontrolle und Verbesserung der Impedanzen sowie die kontinuierliche
Aufzeichnung der EEG- und EMG-Signale erfolgte mit Hilfe der Vision-
Recorder-Software der Brain Products GmbH (Gilching, Deutschland). Als
Verstarker fur die EEG-Signale wurden BrainAmp DC fur das EEG und
BrainAmp ExG fur das EMG verwendet. Diese Produkte stammen ebenfalls von
der Brain Products GmbH. Vor jeder Untersuchung wurden samtliche
Impedanzen der 32 Datenelektroden mit Hilfe vom Vision Recorder auf Werte
von unter 20 kOhm eingestellt. Fur die Referenz- und die Erdelektrode lag der
oberste Widerstandswert bei 10 kOhm. Als Energiequelle fur die beiden
Verstarker diente ein aufladbares ,Powerpack® der Firma Brain Products
GmbH, das zur Vermeidung von Storrauschen wahrend der Untersuchung vom

Stromnetz getrennt wurde.

Elektromyographie (EMG)

Um die Ruheaktivitat und die MEP bestimmen zu konnen wurden EMG-
Elektroden der Firma Ambu GmbH (Bad Nauheim, Deutschland) am linken Arm
der Probanden angebracht. Zuvor wurde ein abrasives Gel (Nuprep, USA) auf
die Haut aufgebracht, um den elektrischen Widerstand zwischen Haut und
Elektroden zu verringern. Das elektrische Potenzial wurde jeweils zwischen

zwei Elektroden bei folgenden Muskeln des linken Arms abgegriffen:

* M. biceps brachii = BB
* M. triceps brachii =TB
* M. flexor carpi ulnaris =FCU
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* M. extensor digitorum =EDC

* M. extensor carpi ulnaris =ECU
* M. abductor pollicis brevis = APB
* M. interosseus dorsalis | = FDI

Die Erdungselektrode befand sich uber dem Olecranon. Jeweils zwei spezielle
EMG-Elektroden zur direkten Verbindung mit dem TMS-Gerat wurden an FCU,
EDC und ECU angebracht. Auch die Erdelektrode dieser Elektroden befand

sich Uber dem Olecranon.

Transkranielle Magnetstimulation (TMS)

Als TMS-Stimulationsgerat kam der navigierte eXimia TMS-Stimulator der
Firma Nexstim (Helsinki, Finnland) zum Einsatz. Dieses Systems verfugt uber
die anfangs beschriebene MRT gesteuerte Navigation zur exakten
Positionierung und Dosierung der Stimulation Uber dem ,Hot-Spot“ des
Probanden. Durch ein integriertes EMG-Monitoring ist die parallele Beurteilung
der EMG-Signale unmittelbar nach dem Stimulationsimpuls moglich. Das
System erlaubt zudem die genaue Leistung (,Output”) des Stimulators in
Prozent der maximalen Leistung einzustellen und die Intensitat des elektrischen
Feldes in V/m festzusetzen. Aullerdem konnen die berechnete intrakranielle
elektrische Feldintensitat sowie die Richtung des applizierten elektrischen
Feldes bestimmt werden. Veranderungen der Intensitat sind in Bereichen von
+/- 1 % der Maximalintensitat moglich. Bei dem verwendeten Stimulationscoil
handelt es sich um einen ,Figure-8 Coil®, ausgestattet mit einem ,Tracking-
System® zur MRT gesteuerten Navigation. Der Durchmesser der Hauptspule
betragt 50 mm, der der aulleren Spule 70 mm. Die Fokalitat der Stimulation
betragt laut Hersteller 0,68 cm? und die raumliche Abweichung vom exakten
Stimulationspunkt liegt typischerweise bei weniger als 2 mm. Der Navigation
geht ein Computer gesteuerter ,Tracking“- und Registrierungsprozess des
Probandenkopfes voraus. Das , Tracking® wird Uber 12 Registrierungspunkte auf
der Kopfhaut erméglicht, die mit Hilfe eines speziellen Registrierungsstabes,

der automatisch vom System erkannt wird, festgelegt werden. Auch hier liegt
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laut Hersteller die Abweichung vom Optimum unter 2 mm. Sollte die
Abweichung z.B. durch falsches ,Tracking® groBer ausfallen, so gibt das
System RUckmeldung und der Registrierungsprozess muss erneut gestartet
werden. Bewegungen des Probanden sind auch wahrend der Stimulation
moglich, da uber das System eine zeitgleiche Berechnung der Kopfposition der
Probanden stattfindet. Nichtsdestotrotz wurden die Probanden instruiert sich

wahrend der Messung moglichst ruhig zu verhalten.

Vor Beginn des Versuchs wurde das MRT-Bild der Probanden am eXimia TMS-
Stimulator hochgeladen. Es erscheint daraufhin ein detailliertes 3D-Modell der
intra- und extrakraniellen Strukturen des Probanden. Nach dem oben
beschriebenen Registrierungsprozess erfolgte die Bestimmung des ,Hot-Spots®
und der individuellen motorischen Schwelle. Dazu wurde im Bereich des
pramotorischen Kortex, des primar motorischen Kortex und des sensorischen
Kortex ein sogenanntes ,Mapping“ durchgefuhrt. Unter ,Mapping“ versteht man
die somatotopische Zuordnung Kkortikaler Areale zu ihrer entsprechenden
motorischen Reprasentation im Bereich der Muskeln. Hierbei wurde Uber der
rechten Hemisphare gezielt nach solchen Punkten gesucht, bei deren
Stimulation es zu evozierten motorischen Potenzialen im Bereich der linken

Unterarmmuskulatur sowie der linken Hand kam.

Begonnen wurde mit einer Intensitat von 30% der maximalen Stimulator-
Leistung. Anschlielend folgte die schrittweise Annaherung an die individuelle
motorische Schwelle der Probanden in Steigerungsschritten von 2 % der
maximal moglichen Stimulationsintensitat. Die motorische Schwelle wurde in
dieser Studie definiert als die Intensitat, bei der nach mindestens 5 von 10
Stimulationsimpulsen evozierte motorische Potentiale von mehr als 50 pV in der
EMG-Ableitung des M. extensor digitorum (EDC) folgten. Dabei wurden Pausen
von 2-3 Sekunden zwischen der Applikation der Stimulationsimpulse
eingehalten. Zur Bestimmung des ,Hot-Spots® wurde in dem Bereich, in dem
MEP auf Stimulationsimpulse folgten, mit der festgelegten Schwellenintensitat
stimuliert. Die hochsten MEP-Amplituden wurden hierbei durchweg in der EMG-
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Ableitung vom EDC beobachtet. Durch den automatischen tabellarischen
Vergleich der Amplituden aller MEP dieser Ableitung konnte der Punkt mit den
besten motorischen Antworten, der ,Hot-Spot®, festgelegt werden.

Die Orientierung der Stimulationsspule wurde in Schritten von +/- 10° vom
Ausgangswert variiert. Dabei wurden jeweils 10 Stimulationsimpulse pro 10°
Winkelveranderung appliziert. Die maximale Anderung betrug dabei +/- 30° der
ursprunglichen Position der Stimulationsspule. Die Stimulationsspule wurde
stets tangential zum Kortex gehalten und der Winkel lediglich um die eigene
Achse verandert. Ergab sich durch die geanderte Haltung eine Verbesserung
hinsichtlich der Amplitude der MEP, so wurde diese Position und Orientierung
fur den Rest der Untersuchung Ubernommen. Die Lokalisierung und Richtung
des elektrischen Feldes und damit die exakte Position der Stimulationsspule
wurden wahrend der Untersuchung uber ein Fadenkreuz am Monitor
uberwacht. Dies gewahrleistete eine prazise Stimulation mit den oben
beschriebenen Genauigkeitswerten und Abweichungen von unter 2 mm vom

exakten Stimulationspunkt.

Brain-Computer-Interface (BCI)

Die Aufgabe der Probanden bestand im Offnen und SchlieBen der linken Hand
in einer Handorthese unter drei verschiedenen BCIl-Bedingungen in Studie 1 (s.

Kap. 2.1.3) sowie einem ,Motor imagery task® in Studie 2 (s. Kap. 2.2.3).

Die Amadeo© Handorthese (Tyromotion, Graz, Osterreich) wurde (ber die
BCI2000 Software (Wadsworth Center, New York State Department of Health,
Albany, NY, USA und Universitat Tubingen, Deutschland) gesteuert. Diese frei
zugangliche Software gilt als Universalzwecksystem der BCI-Forschung. Der
Vorteil dieses Systems liegt unter anderem darin, dass es mehrere
Moglichkeiten fur den Import und die Umrechnung von Daten gibt. So besteht
beispielsweise die Option, Dateien direkt in Matlab zu laden. Matlab-Skripte
konnen in Echtzeit von BCI2000 ausgefuhrt werden. Das macht es in dieser
Studie moglich, das Offnen und SchlieRen der Hand in einer Orthese simultan
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zur Verarbeitung von Hirnsignalen Uber das Programm ausfuhren zu lassen. Als
Grundlage dienen in Studie 1 die Signale von FC4, C4 und CP4 (s. Abbildung
3), also kontralateral zum bewegten linken Arm. Die sich dabei ergebenden
EEG-Daten wurden folgendermalien online dekodiert:

Studien an gesunden Probanden haben gezeigt, dass im Bereich von 17-23 Hz
die besten bewegungsassoziierten Ergebnisse im [(-Band erreicht werden
(Pfurtscheller et al., 1996). In der vorliegenden Studie wurde die Modulation der
Amplitude in diesem Frequenzbereich daher genutzt, um das BCI-System zu
steuern. Das Powerspektrum der eingehenden Daten wurde von einem
autoregressiven Modell berechnet (McFarland & Wolpaw, 2008), welches mit
der sogenannten Maximum-Entropie-Methode arbeitet. Die Online-Klassifikation
basierte auf einem linearen Klassifikator. In Studie 1 wurden insgesamt 9
Merkmale (3 Kanale [FC4/C4/CP4] x 3 Frequenzbereiche [17-19,19-21,21-23])
verwendet, wahrend in Studie 2 insgesamt jeweils 4 Merkmale ([C4/CP4]x[17-
20, 20-23] in der Beta-Gruppe und [C4/CP4]x[8-10,10-12] in der Mu-Gruppe)
verwendet wurden. Nach Summation der Powerwerte folgte eine
Normalisierung auf die vergangenen 15 Sekunden Ruheaktivitat. Das Ergebnis
des Klassifikators wurde gewichtet und aufsummiert. Nach Erreichen einer
voreingestellten Schwelle wurde eine Bewegungsintention erkannt und die
Bewegung der Orthese gestartet. Die individuelle Schwelle der Probanden
wurde alle 2 Durchlaufe bestimmt und so gewahlt, dass sich eine Richtig-
Positiv-Rate von 20% ergab. Da das Offnen der Orthese nur in Phasen der
Beta-Desynchronisation, z.B. wahrend vorgestellter Hando6ffnung, erfolgte,
entsprach dies den starksten 20% der individuellen Beta-Desynchronisation. In
diesem Zusammenhang spielte die individuelle Erfolgsrate der Probanden eine
wichtige Rolle. Alle Probanden starteten dabei mit einem identischen
Schwierigkeitslevel. Nach jeweils zwei Ubungsdurchlaufen (s. auch Tabelle 1)
wurde die Erfolgsrate erneut berechnet und der Schwierigkeitsgrad fur die
darauffolgenden zwei Ubungsdurchldufe gemaR dem Ergebnis der Berechnung
angepasst. Anschlielend wiederholte sich das Procedere der Berechnung der
Erfolgsrate nach dem oben aufgefuhrten Muster in weiteren 2zwei

32



Ubungsdurchldufen. Das nach insgesamt 4 Ubungsdurchldufen erreichte,
individuell unterschiedliche Schwierigkeitslevel wurde dann als Ausgangswert
fur die Sitzungen mit TMS verwendet.

Amadeo© Handorthese

Das Amadeo© System der Firma Tyromotion GmbH (Graz, Osterreich) (siehe
Abbildung 4) ist ein mechatronisches Hand- und Fingerrehabilitationsgerat. Es
dient Patienten mit motorischer Dysfunktion der distalen oberen Extremitaten
bei der Neurorehabilitation, um die Motorik zu verbessern. Daneben findet das
System auch Anwendung in der neurowissenschaftlichen Forschung. In dieser
Studie wurde die linke Hand der Probanden mit Hilfe von Magneten, die an den
distalen Enden aller funf Finger angebracht wurden, in der
Bewegungsvorrichtung des Amadeo© Systems befestigt. Der linke Unterarm
wurde zur Entlastung in der daflr vorgesehenen Armauflage fixiert. Uber die
zugehdrige Software wurde der Bewegungsspielraum der Finger einzeln
festgelegt, so dass insgesamt eine angenehme Greifbewegung mit komplettem
Offnen und SchlieRen der Finger gewahrleistet wurde. Die Bewegung in der
Orthese kann Uber die Software von komplett passiv, uber assistiv, bis hin zu
aktiv variiert werden. Das Offnen der Hand fand im vorliegenden Experiment
stets assistiv statt. Das heildt, dass die Orthese nur in Phasen der Beta-
Desynchronisation eine Handoffnung ermoglichte. Das SchlieRen der
Handorthese erfolgte im Anschluss passiv ohne Berucksichtigung der
Hirnsignale. Eine genauere Beschreibung hierzu findet sich nachfolgend unter
,2.1.3 Versuchsdurchfuhrung®. Sinn und Zweck der Orthese ist es, den
Probanden eine haptische Ruckmeldung ihrer BCI-Leistung zu geben. So
erlaubt das System in Phasen der Desynchronisation in den kodierenden
Elektroden (FC4, C4, CP4) das Offnen der Hand. Auch ohne den Einsatz von
Muskelkraft kann somit die Bewegungsintention Uber EEG-Signale in eine

Bewegung umgesetzt werden.
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Abbildung 4:

Amadeo© Handorthese zur Neurorehabilitation.
Die Kabel dienen der EMG-Ableitung.

2.1.3 Versuchsdurchfiihrung

Im Folgenden werden der Ablauf von Studie 1 und die verschiedenen BCI-
Konditionen naher erlautert.

Die eigentliche Aufgabe bestand fur die Probanden darin, auf bestimmte
akustische Signale hin die linke Hand im Amadeo© Handsystem zu 6ffnen. Das
SchlielRen erfolgte stets passiv. Dabei gab es drei verschiedene BCI-
Konditionen unter denen diese Aufgabe durchgefuhrt wurde.

+ Aktives Offnen = (A)
« Vorgestelltes Offnen = (V)
e Passives Offnen = (P)
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Die drei BCI-Konditionen und ihre Rahmenbedingungen werden in Tabelle 1

zusammengefasst dargestellt.

Aktiv Vorgestellt Passiv
Anzahl der
Ubungsdurchlaufe 4 4 0
ohne TMS
Anzahl der
Durchlaufe 6 6 4
mit TMS
Dauer pro 2 min 40 sec 2 min 40 sec 2 min 40 sec
Durchlauf
Akustlsche Ja Ja Nein
Signale

Tabelle 1: Ubersicht (iber die 3 BCI-Konditionen ,Aktiv“ ,Vorgestellt‘ und

Passiv”.

Die zeitlich festgelegte Reihenfolge sah dabei fur jeden Probanden stets wie

folgt aus:
Sitzung 1: Aktiv 4 Ubungsdurchlaufe
Sitzung 2: Aktiv 6 TMS-Durchlaufe
Sitzung 3: Vorgestellt 4 Ubungsdurchlaufe
Sitzung 4: Vorgestellt 6 TMS-Durchlaufe
Sitzung 5: Passiv 4 TMS-Durchlaufe

Die 5 Sitzungen gliederten sich somit in Ubungsdurchldufe ohne TMS bzw.
Durchldufe mit TMS, zwischen denen der Proband ca. 30 Sekunden Pause
hatte. Ein 2 Minuten 40 Sekunden dauernder Durchlauf wiederum gliederte sich
in zehn 16-sekundige Bewegungszyklen. Ein Bewegungszyklus sah dabei wie

folgt aus:

Nach einer anfanglichen Ruhephase von 2000 ms folgte das Kommando ,Linke
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Hand“, welches den Probanden auf das 2000 ms spater folgende
Startkommando ,Los" vorbereiten sollte. In diesen 4000 ms sollte versucht
werden einen moglichst entspannten Zustand aufrecht zu erhalten. Mit dem
Erklingen des Kommandos ,Los“ hatte der Proband 6000 ms Zeit seine linke
Hand zu offnen (A + V) bzw. passiv 6ffnen zu lassen (P). Am Ende der
Offnungsphase erfolgte das Kommando ,Entspannen und es folgte eine 6000
ms dauernden Entspannungsphase, in deren ersten 2000 ms die Hand passiv
und unabhangig von den jeweiligen EEG-Signalen in die Ausgangsposition
(geschlossene Hand) zuruckfuhr. Nach Ablauf dieser Entspannungsphase
wiederholte sich dieser Zyklus. Abbildung 5 fasst den =zeitlichen Ablauf

Zusammen.

Abbildung 5:

Zeitlicher Ablauf eines 16-sekiindigen Bewegungszyklus mit Darstellung der

11

akustischen Signale ,Linke Hand*, ,Los", ,Entspannen®.

,Linke Hand" ,Los" ~,Entspannen*
Pause Pause Handoffnung (A, V, P) Passives HandschlielRen
/_/\ /_/\ N N
4 h'd N
Osec 2sec 4 sec 10 sec 16 sec

| Stimulation alle 2000 — 4000 ms |

(P) fand ohne akustische Signale statt, da hier die Bewegung ausschliefRlich
passiv durch die Orthese durchgefuhrt wurde und der Proband somit nicht von
Anweisungen abhangig war. Bei (A) und (V) erfolgte das akustische Signal
,Los" fur die Ausfuhrung der Bewegung grundsatzlich in den oben geschilderten

gleichbleibenden zeitlichen Abstanden.
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In der ersten BCI-Kondition (A) der Untersuchung wurden die Probanden
instruiert, die linke Hand auf das Kommando ,Los“ hin aktiv zu o&ffnen.
Muskelaktivitat im linken Arm war somit ausdrucklich gestattet. Die Probanden
arbeiteten dabei mit dem System uUber das beschriebene Brain-Computer-
Interface zusammen. Das heilit, ein Offnen der Hand in der Orthese war erst
dann moglich, wenn der Proband in FC4, C4 und CP4 auch gleichzeitig im B-
Band (17-23 Hz) desynchronisierte. Um fur diesen anspruchsvollen Vorgang
Ubung zu gewinnen, wurden den 6 Durchldufen mit TMS jeweils 4
Ubungsdurchldufe ohne Stimulation vorangestellt, wie auch aus der obigen
Ubersicht zu entnehmen ist. Ziel war es, eine Verbesserung der Erfolgsrate
entsprechend einer hohen Anzahl an vollstandig ausgefuhrten Handoffnungen
in der Ubungsphase zu erreichen und die Probanden an das BCI-System zu

gewohnen.

Die EEG-Signale wurden kontinuierlich analysiert, sodass die Abnahme der
Power im (-Band als auslosendes Signal fur die Bewegung der Amadeo®©
Orthese genutzt werden konnte. Das heif3t, immer wenn die Power im 3-Band
unter eine zuvor festgelegte Schwelle fiel, wurde das Triggersignal zeitgleich
vom Amadeo® System in eine Bewegung der Handorthese umgesetzt und die
Hand offnete sich. Ein Uberschreiten der Schwelle fiinrte zum sofortigen
Stoppen der Handoffnung. Die Bewegung konnte jedoch durch erneute
Desynchronisation und Schwellenunterschreitung innerhalb der 6000 ms bis zur
vollstandigen Offnung fortgesetzt werden, bzw. kam nach Ablauf der
Bewegungsphase an dem bis dorthin erreichten Punkt zum Stillstand. Es wurde
innerhalb dieses Zeitraumes eine komplette und wenn maglich kontinuierliche
Offnung der linken Hand angestrebt. Gleichzeitig wurde die aktuelle EMG-
Aktivitat auf einem EMG-Monitor als Balkendiagramm vom Untersucher
uberwacht. Der Proband wurde instruiert, wahrend der
Bewegungsdurchfihrung nicht mehr als 15% seiner maximalen EDC-Aktivitat
einzusetzen und auf seine Hand zu schauen. Diese wurde vor dem Experiment
durch forcierte Fingerextension bestimmt. Bei Nichteinhaltung erfolgte eine
umgehende Ruckmeldung an den Probanden.
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In der zweiten BCI-Kondition (V) in der die sich die Probanden die Bewegung
mit der linken Hand lediglich vorstellten sah der Ablauf wie folgt aus. Die
Handorthese wurde hier ebenfalls Uber eine Desynchronisation im 3-Band der
oben genannten EEG-Elektroden angesteuert. Die Muskelaktivitat beschrankte
sich in diesem Untersuchungsabschnitt auf die EMG-Ruheaktivitat. Die
Probanden wurden somit angewiesen ihren linken Arm sowie die Hand nicht zu
bewegen. Uberwacht wurde dies tber den in Abbildung 2 dargestellten EMG-
Monitor am TMS-Stimulator. Bei Nichteinhaltung erfolgte auch hier eine
umgehende Ruckmeldung an den Probanden.

In der dritten BCI-Kondition (P) wurde die Hand unabhangig von der Power im
B-Band kontinuierlich innerhalb der 6000 ms, die auch in den anderen beiden
Konditionen fur die Bewegung vorgesehen waren, geotffnet und anschlieRend
wieder passiv geschlossen. Die Probanden wurden fur diesen Teil des
Experiments instruiert, mdglichst nicht an Bewegungen zu denken, sich
stattdessen wahrend der restlichen Untersuchung zu entspannen und wie in
Abschnitt 2 keine Muskelaktivitat zu zeigen. Tabelle 2 fasst die drei Konditionen
zusammen.

Wahrend der BCI-Durchlaufe mit TMS Stimulation wiederholten sich die
Stimulationspulse in  randomisierten  Zeitabstanden von  2000-4000
Millisekunden. Die Randomisierung der Stimulationsimpulse erfolgte damit
wahrend der Untersuchung keine Erwartungshaltung des Probanden auf den
nachfolgenden Impuls mit moglicher Beeinflussung der EEG-Signale stattfindet.
Zudem konnte aufgrund der durch die Randomisierung bedingten
Impulsstreuung in der nachfolgenden Auswertung eine breite Verteilung der
Stimulationsimpulse Uber den gesamten 16-sekiundigen Bewegungszyklus,
unabhangig vom Bewegungsabschnitt, untersucht werden. Die Randomisierung
der Impulsapplikation erfolgte doppelblind. Die Impulse wurden nach dem
Zufallsprinzip appliziert. Stimuliert wurde mit biphasischer Einzelpulsstimulation
Uber dem zuvor festgelegtem ,Hot-Spot® im Bereich des rechten Motorkortex.
Die Stimulationsintensitat betrug hierbei wahrend der gesamten Untersuchung
110% der Schwellenintensitat.

38



Bewegung der
Bewegungs- | Bewegungs- Muskel- Handorthese in
kondition vorstellung aktivitat Abhangigkeit von
Desynchronisation
Aktiv JA JA JA
Vorgestellt JA NEIN JA
Passiv NEIN NEIN NEIN

Tabelle 2: Bewegungsvorstellung, Muskelaktivitdt und Steuerung der
Handorthese wéhrend der Untersuchung.
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2.2 Studie 2
2.2.1 Probanden

Vierzehn rechtshandige, gesunde Probanden haben an der zweiten Studie
teilgenommen, davon vier weibliche und zehn mannliche Probanden. Das
durchschnittliche Alter betrug 25.3 £ 0.5 (mean+SEM) Jahre. Ein Proband nahm
sowohl in der ersten als auch in der zweiten Studie teil. Die Probanden wurden
in zwei Versuchsgruppen mit jeweils 7 Teilnehmern unterteilt. Die Zuordnung zu
den Gruppen erfolgte randomisiert und verblindet. Der Unterschied zwischen
den beiden Probandengruppen bestand dabei in dem Frequenzband, mit dem
die Steuerung der BCI-Aufgabe ausgefuhrt wurde:

* Gruppe 1: B-Band 17 - 23 Hz
* Gruppe 2: M-Band 8-12Hz

Fir die Ein- und Ausschlusskriterien sowie fur die Aufklarung und Einwilligung
von Studie 2 gelten die gleichen Bedingungen und Ablaufe wie fur die erste
Studie (s. Kap. 2.1.1).

2.2.2 Versuchsaufbau und -vorbereitung

Der Versuchsaufbau und die Vorbereitungen fur die Messung sowie die
verwendeten Materialien und Geratschaften sind die gleichen wie in der ersten
Studie (s. Kap. 2.1.2). Lediglich auf das Amadeo®©-System wurde in diesem
Abschnitt verzichtet. Stattdessen wurden die Probanden instruiert ihre linke
Hand moglichst ruhig und locker wahrend der gesamten Untersuchung in ihrem
Schol3 liegen zu lassen. Das Einhalten dieser Vorgabe wurde durch die
kontinuierliche Uberwachung der EMG-Signale (iber einen Monitor am Eximia
TMS-Stimulator kontrolliert (Abbildung 2).
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2.2.3 Versuchsdurchfiihrung

Nach dem Versuchsaufbau und der Bestimmung von ,Hot-Spot", motorischer
Schwelle und der Festlegung der Position und Orientierung der
Stimulationsspule, folgte die Erklarung der BCI-Aufgabe. Diese musste an
einem gegenuberstehenden Monitor durchgefuhrt werden. Ziel war es die
Laufbahn einer sich mit konstanter Geschwindigkeit auf dem Monitor
bewegenden Kugel mit Hilfe von willentlicher Veranderung der EEG-Signale zu
verandern. Dieses Experiment wurde ebenfalls Uber BCI2000 gesteuert. Das
Grundprinzip des Steuerungsprozesses ahnelt dem der ersten Studie. Als
ausschlaggebendes Signal fungierte in diesem Falle die Zu- bzw. Abnahme der
Power in den EEG-Elektroden C4 und CP4. Jedoch unterschieden sich die
beiden Versuchsgruppen im dafur zugeteilten Frequenzband. Wahrend eine
Gruppe die rein visuelle BCI-Aufgabe mit der Zu- bzw. Abnahme der Power im
p-Frequenzband (8-14 Hz) steuerte, gelang dies der anderen Gruppe uber die
Zu- bzw. Abnahme der Power im B-Frequenzband (18-24 Hz). Die Kugel
wanderte mit gleichbleibender Geschwindigkeit vom linken zum rechten
Bildschirmrand. Die Richtungsvorgabe erfolgte durch kurzes Einblenden eines
grauen Rechtecks am rechten oberen bzw. rechten unteren Bildrand des
Monitors.

»~Synchronisation®/ ,Entspannungs“Durchldufe:

Erschien das Rechteck am rechten oberen Bildrand, so bestand die Aufgabe
der Probanden darin, sich zu entspannen. Durch eine korrekte Ausfuhrung
wanderte die Kugel in Richtung des Rechtecks zum oberen rechten Bildrand

und erreichte dieses optimalerweise.

,Desynchronisation“/ ,Bewegungs“Durchléufe:

Erschien das Rechteck am rechten unteren Bildrand, so bestand die Aufgabe
der Probanden darin, sich ein schnelles und sich wiederholendes Offnen und
Schlief3en der linken Hand vorzustellen. Die korrekte Ausfuhrung fuhrte hier zu
einer Bewegung der Kugel in Richtung des Rechtecks am unteren rechten
Bildrand. Optimalerweise wurde dieses auch hier von der Kugel erreicht.
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Eine Abnahme der Power in den EEG-Elektroden C4 und CP4 im zugeteilten
Frequenzband unter eine vorgegebene Schwelle fihrte wahrend Abschnitten
der Entspannung zur sofortigen Bahnanderung der Kugel in die
entgegengesetzte Richtung. Im genannten Beispiel also in Richtung des
rechten unteren Bildrandes. Umgekehrt fuhrte die Zunahme der Power Uber
diese Schwelle wahrend der Bewegungsvorstellung zur Bahnanderung der
Kugel in Richtung des rechten oberen Bildrands. Uber dieses visuelle
.Feedback” konnte den Probanden eine unmittelbare Ruckmeldung uber ihre
aktuelle Leistung gegeben werden. Auf akustische Signale und haptische
Ruckmeldungen durch das BCI-System wurde in der zweiten Studie bewusst

verzichtet.

Die Abbildungen 6 a) und b) fassen die BCIl-Aufgabe anhand des Beispiels der
,Bewegungsvorstellung” zusammen. Wahrend Abbildung 6 a) den optimalen
Verlauf der Kugel in Richtung des Rechtecks darstellt, ist in Abbildung 6 b) ein
typischer Bahnverlauf wahrend der Untersuchung abgebildet.

42



Abbildung 6 a):
Optimaler Verlauf der Kugel unter ,,Bewegungsvorstellung®.

Mit rot dargestellt sind die zwei moéglichen Verlaufsrichtungen der Kugel:
Desynchronisation in C4 und CP4 entspricht Pfeil nach unten =
Bewegungsvorstellung. Fehlende Desynchronisation entspricht Pfeil
nach oben = Entspannung.

Griun dargestellt ist die optimale Verlaufsrichtung der Kugel bei
konstanter Desynchronisation. Das Rechteck stellt die Anweisung fiir die
BCI-Bedingung ,Bewegungsvorstellung® dar.

Abbildung 6 b):
Typisches Beispiel einer Kugellaufbahn wéhrend der
Untersuchung.

Die Pfeile markieren Wendepunkte mit einsetzender Synchronisation
(Pfeile 1 und 3) bzw. einsetzender Desynchronisation (Pfeil 2) in den
EEG-Kanalen C4 und CP4. In Phasen absteigender Laufbahn-bereiche
wird die Desynchronisation in den 0.g. Kanalen aufrecht erhalten.
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Der zeitliche Versuchsablauf gliederte sich wie folgt:

Zu Beginn erfolgte auch hier eine Gewohnung der Probanden an das BCI-
System Uber die Durchfihrung von 8 Ubungsdurchléufen & 3 Minuten. In einer
zweiten Sitzung wurden 10 Messungsdurchldufe a 3 Minuten mit TMS
durchgefuhrt. Die beiden Sitzungen folgten unmittelbar aufeinander. Ein
Durchlauf unterteilte sich in 20 Bewegungszyklen a 9 Sekunden. Ein 9-
sekundiger Bewegungszyklus gliederte sich in folgende Ereignisreihenfolge:

Zuerst erfolgte die Festlegung der BCI-Aufgabe in ,Entspannung® oder
,Bewegungsvorstellung“ durch einblenden des oben beschriebenen Rechtecks
an einer der beiden Positionen. Vom Zeitpunkt des Erscheinens des Rechtecks
bis zu dessen Abblenden und dem gleichzeitigen Erscheinen der Kugel am
linken mittleren Bildrand vergingen 1000 ms (= Vorbereitungsphase).
Unmittelbar nach der Vorbereitungsphase erschien die Kugel am linken
mittleren Bildrand und bewegte sich umgehend mit kontinuierlicher
Geschwindigkeit in Richtung des rechten Bildrandes. Fur diesen Weg bendtigte
sie 4000 ms. Da der Proband in diesem Zeitraum bewusst Einfluss auf den
Verlauf der Kugel nehmen konnte, wird diese Phase im Folgenden als
Ausfiihrungsphase bezeichnet. Die Zeitspanne vom Abblenden der Kugel am
rechten Bildrand bis zum erneuten Erscheinen des Rechtecks betrug 4000 ms
(= Zwischenphase). Der 9-sekundige Wechsel von Bewegungszyklen der
.=Entspannung® und Abschnitten der ,Bewegungsvorstellung® erfolgte

randomisiert.

Wiahrend der Ubungsdurchlaufe wurde, dhnlich wie in der ersten Studie, eine
Analyse der Erfolgsrate, also der korrekt ausgefuhrten Bewegungszyklen,
vorgenommen. Dies ermoglicht eine Optimierung des Trainings durch
Anpassung des individuellen Schwierigkeitsgrades. Die Erfolgsrate wurde mit
Matlab aus den beiden jeweils vorhergegangenen Durchlaufen berechnet.
Wenn keine weitere Verbesserung der Erfolgsrate erzielt wurde, oder in
Ausnahmefallen eine geringfugige Verschlechterung stattfand, so wurde der
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zuvor bestimmte Schwierigkeitsgrad beibehalten. Die Ubungsphase diente der
Gewohnung der Probanden an das BCI-System. Gleichzeitig wurden die
Probanden darauf trainiert ihre EEG-Signale bewusst zu steuern. Ziel des
Trainings war das Erreichen und Aufrechterhalten eines konstanten
Hirnzustandes wahrend der Messungsdurchlaufe, was letztlich zu einer

Verbesserung der Ergebnisse beitragt.

Stimuliert wurde ausschlieldlich wahrend der Messungsdurchlaufe in der
Ausfuhrungsphase der einzelnen Bewegungszyklen. Die Stimulationsimpulse
wiederholten sich in Abstanden von 2000 ms. Zum Einsatz kam auch hier die
biphasische Einzelpulsstimulation Uber dem zuvor festgelegtem ,Hot-Spot" des
APB im Bereich des rechten Motorkortex.

2.3 Datenanalyse

Prédprozessierung

Alle Datensatze der Probanden aus beiden Studien wurden in die Auswertung
mit einbezogen. Fur die Auswertung berucksichtigt wurden nur die Sitzungen, in
denen mit TMS stimuliert wurde und in denen demzufolge auch auswertbare
MEP entstanden sind. Dies entspricht in der ersten Studie den Sitzungen 2, 4
und 5 und in der zweiten Studie der Sitzung 2. Die Analyse der Rohdaten
erfolgte ,offline“ und basierte auf ,FieldTrip®, einer frei zuganglichen ,Matlab-
Software-Toolbox“ (MathWorks), welche u.a. bei EEG-Analysen zum Einsatz
kommt. Die kontralateral zur stimulierten linken Hand liegenden,
sensomotorischen EEG-Elektroden (Cz, C2, C4, C6, CPz, CP2, CP4, CP6)
wurden einzeln untereinander bipolarisiert ('CzC2' 'C2C4' 'C4C6' 'CPzCP2'
'CP2CP4" 'CP4CP6' 'CzCPz' 'C2CP2' 'C4CP4' 'C6CP6' 'CzCP2' 'C2CP4'
'C4CP6' 'C2CPz' 'C4CP2' 'Co6CP4'). Die Daten wurden daraufhin mit einem
,Butterworth Filter” und einer Filterordnung von 4 gefiltert und auf den Zeitpunkt
der Transkraniellen Magnetstimulation eingeteilt, sodass sich Epochen mit einer
Gesamtlange von 1 Sekunde vor (,pre-Stim“) und nach (,post-Stim“) Stimulation

ergaben. Gleichzeitig erfolgte die Zuordnung dieser Epochen zum jeweiligen
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Zeitpunkt innerhalb eines Bewegungszyklus (s. Abbildung 5). Epochen, die ein
Artefakt aufwiesen, wurden aufgrund ihrer erhohten Varianz semiautomatisch
durch ,FieldTrip®“ erkannt und manuell entfernt.

Analyse der EMG Daten

Fur die erste Studie wurde das EMG des EDC ausgewertet, wahrend fur die
zweite Studie zwischen APB und FDI, je nach Signalqualitat, gewahlt wurde.
Die Detektion der MEP in den ,post-Stim“ EMG-Signalen und die Bestimmung
der MEP-Amplitude erfolgte automatisch. Die GroRe des MEP wird in dieser
Studie als ,Peak-to-Peak” Amplitude definiert. Diese entspricht der Differenz
zwischen niedrigstem und hochstem Amplitudenwert innerhalb der ersten 80
ms nach Stimulation (s. Abbildung 1). Desweiteren wurde das Merkmal ,Mean
Amplitude Value® (MAV) der ,pre-Stim“ EMG Aktivitat bestimmt. Der MAV
beschreibt den Mittelwert des Absolutbetrages eines EMG Abschnittes. Die
MAV Werte wurden zwischen dem Minimum und Maximum in 20 gleiche ,Bins®
unterteilt. Jedem ,Bin“ wurden daraufhin 25 Epochen zugewiesen, deren MAV
innerhalb der entsprechenden Grenzen eines ,Bins” liegen. Schliel3lich wurde
fur jeden ,Bin“ der durchschnittiche MAV und die MEP-Amplitude der
zugewiesenen Epochen bestimmt. So konnte die Korrelation von ,pre-Stim*
MAV und ,post-Stim“ MEP-Amplitude berechnet werden, wobei eine 200-fache
Kreuzvalidierung mit 20% ,holdouts® erfolgte.

Analyse der EEG Daten

Die Analyse der Power der ,pre-Stim“ EEG-Signale erfolgte mit Hilfe einer
schnellen Fourier Transformation (FFT) fur Frequenzen zwischen 8 und 80 Hz
mit einer Aufldsung von 1 Hz. Fir jede Frequenz wurde der Zeitraum von zwei
Wellenlangen unmittelbar vor dem Stimulationsimpuls untersucht (vgl. van
Elswjik et al., 2011). Dieses Zeitfenster wurde mit einem Hanning-Fenster
multipliziert, um den Leck-Effekt als Folge der Fourier-Transformation zu
reduzieren. In der ersten Studie wurde fur jede Frequenz die durchschnittliche
.pre-Stim“ Power aller kontralateralen EEG-Paare berechnet und die Werte

zwischen dem Minimum und Maximum in 20 gleiche ,Bins® unterteilt.
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(Abbildung 7a). Jedem ,Powerbin“ wurden daraufhin 25 Epochen zugewiesen,
deren Powerwerte innerhalb der entsprechenden Powergrenzen eines ,Bins®
liegen. Schlie8lich wurde fur jeden ,Bin“ der durchschnittliche Powerwert und
die MEP-Amplitude der zugewiesenen Epochen bestimmt (Abbildung 7b). So
konnte die Korrelation von ,pre-Stim“ Power und ,post-Stim“ MEP-Amplitude
pro Frequenz berechnet werden (Abbildung 7c), wobei eine 200fache
Kreuzvalidierung mit 20% ,Holdouts" erfolgte. In der zweiten Studie wurde die
oben beschriebene Korrelationsanalyse zwischen ,pre-Stim“ EEG-Power und
,post-Stim“ MEP-Amplituden fur jedes kontralaterale EEG-Elektrodenpaar und
jede Frequenz durchgefuhrt. Um die Spezifitat der Analyse zu erhohen wurde
fur die weiterfUhrende Analyse das EEG-Elektrodenpaar mit den hochsten
Korrelationswerten im Frequenzbereich 8-35 Hz fur die weitere Analyse
ausgewahilt.

Es wurde ferner eine partielle Korrelationsanalyse zwischen jedem Paar aus
pre-Stim“ EEG Power, ,pre-Stim“ EMG-Aktivitat und MEP-Amplitude
berechnet, um einen moglichen Storfaktor (die Drittvariable) zu Uberprufen. Der
Kruskal-Wallis Test wurde angewandt, um Gruppenunterschiede von spektralen
Power-Veranderungen in Durchlaufen mit groRen und kleinen MEP zu
evaluieren. Zudem diente der Test dazu, Gruppenunterschiede bei ungewollter
EMG-Aktivierung wahrend Bewegungsvorstellung zu analysieren. p-Werte unter
0,05 wurden als statistisch signifikant gewertet (s. auch Abbildung 12).
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Abbildungen 7 a) - d):
Beispielhafte Datenanalyse eines Probanden.
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a Fur jede untersuchte Frequenz (hier 20 Hz) wurden die ,pre-Stim“ Power-Werte des EEG
zwischen dem Minimum und Maximum in 20 ,Bins” unterteilt.

b Jedem ,Bin“ wurden anschlieRend 25 Epochen mit einer Power innerhalb der Grenzen des
entsprechenden ,Bins“ zugewiesen und die durchschnittliche Power sowie die durchschnittliche
MEP- Amplitude berechnet.

¢ AnschlieBend erfolgte die Korrelationsanalyse zwischen ,pre-Stim“ Power und ,post-Stim*
MEP-Amplitude pro Frequenz. Die Korrelationsanalyse ergab eine inverse Korrelation zwischen
Power und MEP-Amplitude im B-Frequenzbereich.

d Dargestellt sind die unterschiedlichen MEP fir jeden Powerbin einer Frequenz (hier 20 Hz).
Eindeutig sichtbar ist die Zunahme der MEP-Amplitude mit Abnahme der EEG-Power.

Statistische Analyse

Alle statistischen Tests wurden mit Hilfe der “Statistics Toolbox“ von Matlab
R2010a durchgefuhrt. Zur statistischen Evaluation der Korrelation zwischen der
.pre-Stim” EEG-Power bzw. den MAV-Werten und den ,post-Stim“ MEP-
Amplituden wurden der ,Wilcoxon signed-rank Test” und der Kruskal-Wallis
Test genutzt. p-Werte unter 0.05 werden als statistisch signifikant gewertet.
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3 Ergebnisse
3.1  Ergebnisse der ersten Studie

Ziel der ersten Studie war es die Abhangigkeit der durch TMS ausgelOsten
MEP-Amplituden vom Aktivierungszustand des motorischen Systems zu
demonstrieren. Mit Hilfe unseres BCI-Systems waren wir in der Lage unsere
gesunden Probanden verschiedene Aktivierungszustande des motorischen
Systems einnehmen zu lassen: Aktive, vorgestellte und passive Bewegungen.
Diese Zustande unterscheiden sich sowohl in der zentralen [(A) und (V) vs. (P)]
als auch peripheren [(A) vs. (V) und (P)] Aktivitat.

3.1.1 Verhalten der EMG-Hintergrundaktivitat und der MEP-Amplitude in
Abhangigkeit vom Aktivierungszustand des Motorsystems

Die Muskelaktivitat der Probanden variiert in Abhangigkeit vom jeweiligen
Aktivierungszustand des Motorsystems [(A), (V), (P)]. Die Abbildung 8
vergleicht die relativen MEP-Amplituden und EMG-Hintergrundaktivitaten aller
Probanden in Abhangigkeit vom jeweiligen Stimulationszeitpunkt innerhalb
eines 16-sekundigen Zyklus. Der Zeitraum zwischen 4,0 und 10,0 Sekunden
entspricht dabei der Handoffnungsphase (siehe Abbildung 5). Der Ubrige
Zeitraum entspricht der Entspannungsphase der Probanden. Um die EMG- und
MEP-Werte der Probanden zu vergleichen, wurden diese Werte auf den
individuellen Durchschnitt in den ersten 2 Sekunden des Zyklus normiert.

Wahrend die relative EMG-Aktivitat nur bei (A) einen deutlich erkennbaren
Anstieg aufweist (Abbildung 8b), zeigt sich eine deutliche Zunahme der
durchschnittichen MEP-Amplituden wahrend der Handoffnungsphase sowohl
bei (A) als auch bei (V) (Abbildung 8a). Im Vergleich dazu fehlt bei (P) ein
Anstieg der EMG-Aktivitat und der MEP-Amplituden. Allerdings zeigt Abbildung
8b) auch einen leichten Anstieg der EMG-Hintergrundaktivitat bei (V).
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Abbildungen 8 a) + b):

Darstellung der Variabilitat der MEP-Amplituden in Abhéngigkeit vom
Stimulationszeitpunkt und der relativen ,pre-Stim“ EMG-Aktivitét.
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Gegenuberstellender Vergleich von relativen MEP-Amplituden (a) und relativer ,pre-
Stim“ EMG-Aktivitdt (b) aller Probanden fur aktive, vorgestellte und passive
Bewegungen innerhalb eines Zyklus. Die individuellen Daten wurden zum Durchschnitt
der entsprechenden Werte innerhalb der ersten zwei Sekunden aller Zyklen normiert.
Gestrichelte Linien markieren die Ruhe- (0-2s) bzw. Bewegungsphase (7-9s), die der
statistischen Analyse in Abbildung 9 zugrunde liegen.
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Die statistische Analyse der MEP-Amplituden und der ,pre-Stim“ MAV innerhalb
der Zeitfenster [0-2s] (Ruhephase, ,rest®) und [7-9s] (Bewegungsphase,
,move“) zeigt in den Abbildung 9 a) und b) einen signifikanten Anstieg fur (A)
und (V). Der Anstieg der EMG-Hintergrundaktivitat ist in (V) klein aber
nachweisbar. Bei passiven Bewegungen zeigte sich kein vergleichbarer Anstieg
der MEP- oder MAV- Werte.
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Abbildungen 9 a) + b):

Vergleich von relativer MEP-Amplitude und ,pre-Stim“ EMG-Aktivitat in der
Ruhe- bzw. Bewegungsphase.
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Boxplots der normierten MEP-Amplituden (a) und der ,pre-Stim“ EMG-Aktivitat (b)
wahrend der Ruhephase (0-2s, ,rest‘) und Bewegungsphase (7-9s, ,move®) eines
Zyklus (siehe gestrichelte Linien in Abbildung 8). Statistische Signifikanz (p<0.001,
Wilcoxon sign rank Test) wird mit (***) symbolisiert. n.s.: nicht signifikant (p>0.05,
Wilcoxon signed rank Test).
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3.1.2 Korrelation zwischen EMG-Hintergrundaktivitat und MEP-Amplitude

Bei direkter Interaktion zwischen ,pre-Stim“ EMG-Aktivitat und MEP-Amplituden
erwartet man eine lineare Korrelation. Tatsachlich zeigt sich in Abbildung 10
eine deutliche Korrelation von ry = 0.94 +/- 0.02 (mean +/- SEM) fur (A), eine
geringere Korrelation von r, = 0.55 +/- 0.23 (mean +/- SEM) fur (V) und keine
Korrelation von r3 = - 0.06 +/- 0.12 (mean +/- SEM) fur (P) zwischen der ,pre-
Stim“ MAV und den MEP-Amplituden.

Abbildung 10:

Pearson-Korrelation zwischen der ,pre-Stim“ EMG-Hintergrundaktivitét (MAV)
und MEP-Amplitude bei aktiven, vorgestellten und passiven Bewegungen.
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Fur (A) und (V) sind die berechneten Werte signifikant (p < 0.05, Wilcoxon
signed rank Test), bei (P) besteht hingegen keine Signifikanz (p > 0.05,
Wilcoxon signed rank Test). Durch unser BCI-System konnten wir im
Versuchsaufbau der Studie 1 den Einfluss der Muskelaktivitat auf die MEP-
Amplitude bei vorgestellten Bewegungen zwar erniedrigen, dennoch zeigte sich

weiterhin eine Abhangigkeit.

53



3.1.3 Korrelationsanalyse zwischen ,,pre-Stim*“ EEG-Aktivitat und MEP-
Amplitude

Da diese Studie von der Hypothese ausgeht, dass die EEG-Hintergrundaktvitat
bestimmter Frequenzspektren einen Einfluss auf die Stimulationseffekte hat,
wurde in einem zweiten Auswertungsschritt versucht, die Korrelation zwischen
EEG-Hintergrundaktivitat und MEP-Amplitude zu bestimmen (Abbildungen 11
a) - c)). Dafur wurde erneut die Pearson-Korrelation einzeln fur die drei
Konditionen bestimmt. Um einen Uberblick Uber das gesamte
Frequenzspektrum des EEG zu erhalten, wurde der Frequenzbereich von 8-80
Hz analysiert.

In erster Linie fallen die signifikanten, grau unterlegten, inversen Korrelationen
zwischen EEG-Aktivitat und MEP-Amplitude im p- und B-Frequenzbereich bei
(A) und (V) auf. Dieser Zusammenhang fehlt bei passiven Bewegungen (P).
Des Weiteren findet sich eine positive Korrelation im y-Frequenzbereich in der
Kondition A.

Damit konnte in dieser ersten Studie eine signifikante inverse Korrelation im p-
und B-Frequenzbereich zwischen der kontralateralen ,pre-Stim“ EEG-Aktivitat
und den MEP-Amplituden nach TMS fur Konditionen mit zentraler Aktivierung
des Motorsystems (aktive und vorgestellte Bewegungen) gezeigt werden.
Insbesondere bei aktiven Bewegungen zeigt sich eine signifikante Abhangigkeit
sowohl im p- als auch im B-Frequenzbereich. Im Falle eines inaktiven zentralen

Motorsystems (P) fehlt dieser Zusammenhang
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Abbildungen 11 a) — c¢):

Pearson-Korrelation zwischen EEG-Aktivitat und MEP-Amplitude im Frequenz-
bereich von 8-80 Hz fiir aktive (a), vorgestellte (b) und passive (c)
Bewegungen. Grau unterlegt sind signifikanten Bereiche mit p<0,05 (Wilcoxon
signed rank Test).
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Diese Ergebnisse miissen im Hinblick auf eine mdgliche Uberlagerung
zwischen einem MEP-Anstieg aufgrund einer erhohten Muskelaktivierung bei
(A) und (V) sowie der durch die BCI-Kondition aufgetretenen EEG-
Modulationen betrachtet werden. Wie im Kapitel Datenanalyse erwahnt, kommt
hierbei eine spezielle partielle Korrelationsanalyse zum Einsatz um, eine
mogliche Drittvariable als Storfaktor ausschliefen zu kdnnen (Abbildungen 12
a-c). Die Analyse zeigte bei der Uberpriifung der ,pre-Stim*“ EMG-AKktivitat einen
signifikanten Effekt der pre-Stim EEG-Power auf die resultierende MEP-
Amplitude (EEG->MEP) auch unabhangig von der EMG-Aktivitat. Dies konnte
ausschlielich bei Bewegungsvorstellung und ausschlie3lich fur das Beta-Band
gezeigt werden. Es liegt also ein frequenzspezifischer Effekt der ,pre-Stim*
EEG-Power auf die MEP-Amplitude vor. Eine Uberlagerung durch die zum
Zeitpunkt der Stimulation vorliegende periphere Muskelaktivierung besteht also

nicht.
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Abbildung 12:

Partielle Korrelationsanalyse zur Aufkldrung der Beziehung zwischen ,pre-Stim*“
EEG-Power und MEP-Amplitude (EEG->MEP), ,pre-Stim“ EEG- und EMG-
und MEP-Amplitude
(MAV->MEP) bei Bewegungsausfiihrung (ME), Bewegungsvorstellung (Ml) und
passiver Bewegung (PM). (p<0.05, Wilcoxon signed-rank test).
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Um den Aspekt des EMG-Einflusses zusatzlich experimentell zu adressieren,
wurde eine zweite Studie mit verandertem Versuchsaufbau durchgefinhrt.

3.2 Ergebnisse der zweiten Studie

Statt Feedback mit dem Handroboter erhielten die Probanden jetzt visuelles
Feedback auf vorgestellte Bewegungen, um den Einfluss der EMG-Aktivitat zu
minimieren. Daruberhinaus wurden die Probanden in zwei verschiedene
Gruppen eingeteilt, die in der BCl-Umgebung entweder y- oder B-Frequenzen

modulieren mussten.

3.2.1 Korrelation zwischen EMG-Hintergrundaktivitat und MEP-Amplitude

Wahrend die erste Gruppe im Verlauf der Untersuchung ein ,Feedback® ihrer
aktuellen Leistung Uber den p-Frequenzbereich erhielt und die BCI-Aufgabe
uber die Veranderung der Hirnsignale in diesem Bereich steuerte, fuhrte die
zweite Probandengruppe diesen Vorgang Uber den [(-Frequenzbereich aus.
Berechnet wurde erneut zunachst die Korrelation zwischen EMG-
Hintergrundaktivitat und MEP-Amplitude. Hierbei zeigte sich eine geringere
Abhangigkeit der MEP-Amplitude von der ,pre-Stim“ EMG-Aktivitat fur beide
Trainingsgruppen (u: ri = 0.46 +/- 0.23; B: r, = 0.49 +/- 0.19), was auf den
veranderten Versuchsaufbau zurtckzufuhren ist (Abbildung 13). Es konnte kein
signifikanter Unterschied bzgl. der EMG-Aktivitat zwischen den beiden
Trainingsgruppen festgestellt werden (p = 0.75, Kruskal-Wallis Test).
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Abbildung 13:

Pearson-Korrelation zwischen der ,pre-Stim“ EMG-Hintergrundaktivitét (MAV)
und MEP-Amplitude in der u- und B-Gruppe.
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3.2.2 Korrelationsanalyse zwischen ,,pre-Stim“ EEG-Aktivitat und MEP-
Amplitude

Auffallend ist in erster Linie der inverse Korrelationspeak im B-Frequenzbereich
der B-Trainingsgruppe (Abbildung 14). Dieser erreicht sein Minimum mit rq5 = -
0,60 bei 27 Hz. Dieses Minimum fehlt in der p-Trainingsgruppe. Vergleichbar
mit der ersten Studie findet sich erneut eine positive Korrelation im y-
Frequenzbereich in der B-Trainingsgruppe. Dieser Zusammenhang ist in der in

der y-Gruppe ebenfalls nachweisbar.

Auch hier konnte eine partielle Korrelationsanalyse unter BeruUcksichtigung der
.pre-Stim“ EMG-Aktivitat einen signifikanten Effekt der pre-Stim EEG-Power auf
die resultierende MEP-Amplitude auch unabhangig von der EMG-Aktivitat
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aufzeigen und zwar fur den B-Frequenzbereich der B-Trainingsgruppe und den

y-Frequenzbereich in beiden Gruppen.

Abbildungen 14 a) + b):

Pearson-Korrelation zwischen EEG-Aktivitat und MEP-Amplitude im Frequenz-
bereich von 8-80 Hz in Abh&ngigkeit vom u- bzw. B-Feedback. Der grau-
unterlegte Bereich kennzeichnet signifikante Messergebnisse (p<0,05,
Wilcoxon signed rank Test).
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4 Diskussion
41 Allgemeines

Ziel der Studien war es, die Abhangigkeit der kortikospinalen Exzitabilitat von
der elektroenzephalographischen Hintergrundaktivitdt zu untersuchen. Zum
Einsatz kamen hierbei die navigierte transkranielle Magnetstimulation als
etabliertes Instrument der Neurowissenschaften, in Kombination mit moderner
Brain-Computer Interface Technologie. Diese komplexe
Untersuchungsumgebung diente der Verringerung der Variabilitat der
elektroenzephalographischen und kortikospinalen Aktivitat.

Bereits fruher wurde versucht, die Ursachen der trotz konstanter Stimulations-
bedingungen hohen Variabilitat motorisch evozierter Potenziale mit der
elektroenzephalographischen Hintergrundaktivitat in Verbindungen zu bringen.
Dies ist wie eingangs beschrieben zumindest im Ansatz fur das [-
Frequenzspektrum gegluckt (Mitchell et al., 2007, Schultz et al. 2013, Takemi et
al 2013). Es wird von einem hemmenden Einfluss der ERS und einem
bahnenden Einfluss der ERD im B-Frequenzbereich in sensomotorischen
Hirnarealen ausgegangen. Es besteht die Vermutung, dass je nach aktuellem
Hirnzustand zum Stimulationszeitpunkt die motorische Antwort (Amplitude der
MEP) beeinflusst werden kann. Hierbei bleibt das Ausmal der Beeinflussung
bedingt durch die ,pre-Stim“ EEG-Aktivitat im motorischen System jedoch
weitestgehend unberiicksichtigt, da starkere Uberlagerungseffekte durch
andere aulere Einflisse wie zum Beispiel die EMG-Aktivitat wahrend der
Stimulation auftreten (Lewis et al., 2001; Lewis & Byblow, 2002; Coxon et al.,
2005a; Bolognini et al., 2009; Chye et al., 2010; Touge et. al. 2012).

Willkarliche Bewegungen zeichnen sich durch Veranderungen im Ausmaf der
Synchronisierung bekannter kortikaler Frequenzspektren aus (Pfurtscheller et
al., 2006b; Joundi et al., 2012). Wahrend die B-Aktivitat im Rahmen von
tonischer Muskelkontraktion hervortritt, zeigt sich in Phasen willkarlicher

Bewegungen eine Abschwachung eben dieser Aktivitat (Joundi et al., 2012).
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Uber die Stimulation kortikaler Bereiche mittels TMS kann direkt auf diese
exzitatorischen und inhibitorischen Prozesse Einfluss genommen werden. So
fuhrt eine Einzelpulsstimulation Uber dem sensomotorischen Kortex vor allem
im a- und B-Frequenzband zu einer raschen Desynchronisation im Bereich der
frontalen und zentro-parietalen Elektroden, gefolgt von einer raschen
Synchronisation dieser Rhythmen (Manganotti et al., 2012). Fruhere Studien
zeigen, dass der 10-Hz-Rhythmus vor allem im somatosensorischen Kortex
generiert wird, wahrend der 20-Hz-Rhythmus Uberwiegend im Motorkortex
entsteht (Salmelin & Hari, 1994; Salmelin et al., 1995; Pfurtscheller et al., 1996;
Salenius et al.,, 1997). Bei Bewegungsvorstellung sind eine ganze Reihe
neuronaler Strukturen an der Informationsverarbeitung beteiligt. So sind der
dorsale pramotorische Kortex, der primar motorische Kortex, der
supplementarmotorische Kortex, der obere Parietallappen, der intraparietale
Sulcus und das Kleinhirn aktiv (Wright et al. 2014). Die kortikomuskulare
Koharenz kann durch TMS-Einzelpulsstimulation unmittelbar positiv beeinflusst
werden. So konnte gezeigt werden, dass im Bereich von 15-35 Hz durch TMS
eine durchschnittlich 300 ms anhaltende Koharenzsteigerung im motorischen
System erreicht wurde (Hansen & Nielsen 2004). Als Koharenz gilt dabei das
Mal} fur den Grad der linearen Abhangigkeit zweier Signale (EEG — EMG) Uber
der Frequenz. Die transsynaptische Erregung pyramidal-motorischer Neuronen
resultiert in messbaren elektromyographischen Antworten, die zur
Untersuchung der Integritat und Erregbarkeit des kortikospinalen Traktes
genutzt werden konnen (Goss et al., 2012). Die durchschnittiche Amplitude
dieser motorisch evozierten Potenziale ist auf verschiedene Art und Weise
beeinflussbar. Man konnte zeigen, dass die Desynchronisation im p-Rhythmus,
welche einer sogenannten ereignisbezogenen Desynchronisation entspricht
(ERD), bereits 1,5 Sekunden vor dem Einsetzen selbstbestimmter Bewegungen
auftritt und somit am wahrscheinlichsten der funktionellen Aktivierung
bewegungsassoziierter kortikaler Areale in der Vorbereitungsphase der
Bewegungsinitiierung entspricht (Toro et al., 1994). Der Kortex und die Muskeln

zeigen aneinander gekoppelte Oszillationen im 15-35 Hz Frequenzband.
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AuRerdem ist es moglich, eine Bahnung im motorischen Systems durch
Bewegungsvorstellung zu erreichen (Pizzolato et al., 2012), da es hierbei zu
vergleichbaren Veranderungen der Hirnaktivitdt kommt (Takemi et al., 2013;
Wright et al. 2014). Das Prinzip der Beeinflussung des motorischen Systems
durch Bewegungsvorstellung findet auch in diesen beiden Studien Anwendung.
Uber die simultane Aufzeichnung elektroenzephalographischer Aktivitaten und
den Vergleich von Bewegungsvorstellung mit aktiver und passiver Bewegung
der Hand (Teil 1), konnen so aus den Ergebnissen Ruckschliusse auf
bewegungsassoziierte Muster spezieller Frequenzbereiche gezogen werden.
Wie eingangs erwahnt spielen hierbei aufgrund ihrer engen Assoziation mit der
Motorik (Mc Farland et al., 2000; van Wik et al., 2012) vor allem die
Betrachtungen des p- und des B-Rhythmus eine Uberragende Rolle.

4.2 Diskussion der Ergebnisse der ersten Studie

Das Ziel unserer ersten Studie bestand darin, eine mogliche Abhangigkeit der
MEP-Amplituden  vom  Aktivierungszustand des  Motorsystems  zu
demonstrieren. Drei verschiedene Aktivierungszustande (aktive, vorgestellte
und passive Bewegung) wurden nach einem jeweils kurzen, vorausgehenden
Training zur Gewohnung an das BCI-System durch die Probanden
eingenommen. Diese Zustande unterscheiden sich sowohl auf zentraler (EEG)
als auch auf peripherer Ebene (EMG), was sich unserer Hypothese zur Folge in
den Ergebnissen niederschlagen sollte. Eine Ruckmeldung uber die Fahigkeit
bestimmte Hirnzustande zu erreichen erhielten die Probanden in dem
geschlossenen BCI-System uber die Bewegung einer Handorthese. Dabei
konnte die Schwierigkeit zur Steuerung der Orthese individuell an die Leistung
der Teilnehmer angepasst werden. Die simultane und kontinuierliche
Aufzeichnung eines 32-Kanal EEG wahrend der Untersuchung ermoglicht die
Beurteilung der einzelnen EEG-Rhythmen in unmittelbarer zeitlicher Nahe zum
Stimulationszeitpunkt.  Dies  erlaubte  Ruckschlisse uUber  mdgliche
Zusammenhange zwischen frequenzspezifischer kortikaler Aktivitat und

peripheren Stimulationseffekten.
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4.2.1 Zusammenhang zwischen Muskelaktivitat und MEP-Amplitude

Aus den Ergebnissen der ersten Studie geht hervor, dass ein eindeutiger
Zusammenhang zwischen EMG-Hintergrundaktivitat und MEP-Amplitude
besteht (siehe Abbildung 8). Insgesamt kann die EMG-Hintergrundaktivitat als
der Faktor mit der hochsten Aussagekraft in Bezug auf die nach der Stimulation
resultierende, durchschnittiche GroRe der MEP-Amplituden angesehen
werden. Je starker die Aktivitat im Vorfeld der Stimulation war (pre-Stim), umso
grofler fielen auch die Effekte auf die motorisch evozierten Potenziale aus. Dies
deckt sich mit den Ergebnissen aus fruheren Studien, die diesen
Zusammenhang ebenfalls bestatigen (Hess et al., 1986; Nielsen, 1996, Lewis et
al., 2001; Lewis & Byblow, 2002; Coxon et al., 2005a; Bolognini et al., 2009;
Chye et al.,, 2010; Touge et. al. 2012). Der in der Einleitung dargestellte
Zusammenhang zwischen Voraktivitat der Muskulatur und durchschnittlicher

MEP-Amplitude konnte an dieser Stelle also bestatigt werden.

4.2.2 Zusammenhang zwischen EEG-Aktivitat und MEP-Amplitude

Kortikospinale Neuronen stellen einen Teil des kortikalen oszillatorischen
Netzwerks dar (Jackson et al., 2002). Baker et al. (2003) konnten zeigen, dass
eine partielle Phasensynchronizitat zwischen dem Feuern Kkortikospinaler
Neuronen und der oszillatorischen Aktivitat des Kortex existiert (Baker et al.,
2003). Dies fuhrt zu der Annahme, dass eine zyklische Modulation der
Exzitabilitat kortikospinaler Neuronen bestehen konnte (Mitchell et al., 2007).
Wie oben beschrieben konnte bereits ein positiver Zusammenhang zwischen
Exzitabilitat des Kortex und MEP-Amplituden gezeigt werden (Di Lazzaro et al.,
1998, Schultz et al. 2013, Takemi et al. 2013). Eine Bereitschaft des
kortikomuskularen Systems zur Ausfuhrung von Bewegungen kann also durch
eine Analyse der elektroenzephalographischen Aktivitat zum
Stimulationszeitpunkt vorausgesagt werden. Gleichzeitig scheint die EEG-
Aktivitat zum Stimulationszeitpunkt die MEP-Amplitude zu beeinflussen. Die
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.Power‘ im Beta-Frequenzbereich ist hierbei ein entscheidender Faktor, da ein
hemmender/bahnender Einfluss bei hoher/niedriger ,Beta-Power® (ERS/ERD)
im motorischen System nachgewiesen werden konnte (Schultz et al., 2013).

Zudem wurde gezeigt, dass das Ausmald der Desynchronisation wahrend der
Bewegungsvorstellung die Erregbarkeit des sensomotorischen Kortex
widerspiegelt (Takemi et al., 2013). Eine spontane Modulation kortikaler
Exzitabilitat wédhrend der oszillatorischen Aktivitat konnte also zumindest
teilweise die hohe Variabilitat der MEP-Amplituden bei gleichbleibenden

Stimulationsbedingungen erklaren (Mitchell et al., 2007).

Die Amplitude der netzwerkspezifischen Oszillationen hangt von der Anzahl der
fur die Synchronisation verfugbaren Neuronen und dem Grad ihrer Exzitabilitat
ab (Pfurtscheller, 2006a). Als Exzitabilitat wird die Empfanglichkeit des ZNS flr
Erregungen bezeichnet. Erregung zeigt sich physiologisch in Form von
Veranderungen des Membranpotentials, welche zu einem elektrischen Impuls
in nachgeschalteten Nervenzellen fuhren, der letztlich in Form von evozierten
Potenzialen messbar wird. Die maximale oszillatorische Aktivitat wird erreicht
wenn eine Balance zwischen verfugbaren Neuronen und Exzitabilitat gegeben
ist (Pfurtscheller, 2006a). Die Desynchronisation eines Rhythmus, also die
Unterdrickung der Oszillation, kann zu einer verbesserten Kommunikation
zwischen kortikospinalen Systemen beitragen. Dieser Zusammenhang besteht
beispielsweise zwischen dem [-Frequenzbereich und der Ausfuhrung von
Bewegungen (ERD) (Joundi et al., 2012). Es zeigt sich demnach regelmallig
eine Abnahme der B-Aktivitat unmittelbar vor und wahrend der Ausfuhrung von

Bewegungen.

Ein gezieltes motorisches Training der Probanden durch eine
frequenzspezifische Steuerung des BCI-Systems soll in dieser Studie einerseits
zu einer gesteigerten Exzitabilitat des Kortex beitragen und andererseits die
Kontinuitat der Desynchronisation im B-Bereich verbessern. Damit soll die
Variabilitat der oszillatorischen Aktivitat und folglich auch die der MEP-

Amplituden reduziert werden. Zusammenhange zwischen bestimmten
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elektroenzephalographischen Frequenzbereichen und der MEP-Amplitude
wurden durch ein gezieltes Training offensichtlicher, als dies in Studien ohne
BCI-Unterstutzung der Fall war (Mitchell et al., 2007; van Elswijk et al., 2010).
BCI stellt somit ein probates Mittel der Beeinflussung der kortikalen Aktivitat dar
(Wolpaw & Birbaumer 2002, Nicolas-Alonso & Gomez-Gil 2012, Shih et al.,
2012, Burns et al. 2014).

Die hohen Korrelationskoeffizienten zwischen EEG-Aktivitat und MEP-
Amplituden lassen vermuten, dass sich das Training mit BCIl-Unterstutzung
positiv auf die zeitliche Kontinuitat der EEG-Signale ausgewirkt hat. Es lassen
sich in der Auswertung der Ergebnisse eindeutige Korrelationen zwischen
Power und MEP-Amplitude in bestimmten elektroenzephalographischen
Frequenzbereichen nachweisen, die im Folgenden diskutiert werden.

Unsere Ergebnisse konnten eine inverse Korrelation im p- und B-
Frequenzbereich zwischen der kontralateralen ,pre-Stim“ EEG-Aktivitat und den
MEP-Amplituden nach TMS fur Konditionen mit zentraler Aktivierung des
Motorsystems (aktive und vorgestellte Bewegungen) zeigen. Insbesondere bei
aktiven Bewegungen zeigt sich sowohl im p- als auch im B-Bereich eine
signifikante Abhangigkeit. Im Falle eines inaktiven zentralen Motorsystems kann
dieser Zusammenhang nicht gezeigt werden. Eine positive Korrelation im y-
Bereich zeigt sich lediglich in Situation eines aktiven Motorsystems (aktive und

vorgestellte Bewegungen).

Insgesamt zeigen die Ergebnisse der ersten Studie eine Assoziation von
kortikalen p- und B-Oszillationen zur kortikalen Exzitabilitat. Diese Frequenzen
spielen bei der Kommunikation im aktivierten Motorsystem eine im Vergleich zu
anderen Rhythmen Ubergeordnete Rolle. Allerdings konnte in dieser Studie
keine funktionelle Unterscheidung zwischen diesen Frequenzbandern erreicht

werden.
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4.2.3 p-und B-Oszillationen als Kommunikatoren im Motorsystem

Die neuronalen Schaltkreise des primaren Motorkortex zeigen spontane
oszillatorische Aktivitaten in den Frequenzbandern zwischen 10 und 20 Hz;
diese wiederum manifestieren sich als Gipfel im Powerspektrum des
sensomotorischen EEG und MEG (Salmelin & Hari, 1994; Pfurtscheller et al.,
1996, Mitchell et al., 2007). Der oben genannte Frequenzbereich umfasst
neben dem bereits beschriebenen B-Frequenzspektrum (12-30 Hz) auch den p-

Frequenzbereich (8-12 Hz).

Grundsatzlich stellt sich die Frage, wie sehr sich die mit Bewegungen
assoziierten Veranderungen in den einzelnen Frequenzbandern auf die
Kontrolle des motorischen Systems auswirken, ob und wie sie das Ruckenmark
erreichen und wie sie letztlich zu koordinierten Bewegungen fuhren konnen. Um
dies beantworten zu kdnnen muss zunachst die Funktion der Frequenzbander
geklart werden. Eine wichtige Rolle bei der Kommunikation innerhalb des

Motorsystems Ubernimmt dabei der 3-Rhythmus.

Die Unterdrickung des (B-Rhythmus (= Abnahme der Power) unmittelbar vor
und wahrend der Ausfuhrung von willkurlichen Bewegungen wird beispielsweise
von Pfurtscheller und da Silva (1999) und Joundi et al. (2012) beschrieben. Die
Art der Bewegung scheint das Ausmal® der ERD im [-Band nicht zu
beeinflussen, jedoch fallt die ERS im Anschluss an die Bewegung umso hoher
aus, je mehr Muskelmasse an Bewegungsausfuhrung beteiligt ist. Dies konnten
Pfurtscheller et al. 1998 durch den Vergleich von Finger- und Handbewegungen
demonstrieren  (Pfurtscheller et al, 1998). Weiterhin kann eine
Desynchronisation in diesem Frequenzbereich sowohl bei der Ausfuhrung von
Bewegungen (Miller et al., 2007; Chye et al., 2010; Touge et. al. 2012), als auch
bei deren blol3er Vorstellung beobachtet werden (McFarland et al., 2000, van
Wijk et al., 2012; Wright et al., 2014). Eine fehlende Abschwachung der (-
Aktivitat wahrend willkurlicher Bewegungen resultiert am ehesten in deren
verlangsamter Ausfuhrung, was zu der Annahme fuhrt, dass die B-Aktivitat
tonische und posturale Kontraktionen fordert (Joundi et al., 2012). Auf3erdem
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existieren erste Beobachtungen daruber, dass eine willentliche Veranderung
des sensomotorischen EEG-Rhythmus im [(-Bereich die motorischen
Verhaltensweisen beeinflussen kann, indem eine Abnahme der B-Aktivitat
beispielsweise zu verkurzten Reaktionszeiten fuhrt (Boulay et al., 2011).

Zusammenfassend kann man sagen, dass der [-Frequenzbereich eine
Schlusselrolle bei der Kommunikation des Motorsystems auf kortikaler Ebene
ubernimmt, da Veranderungen in diesem Frequenzband (ERD/ERS) mit allen
Formen von Bewegungen assoziiert sind und obligat bei deren Ausfuhrung
auftreten. Bereits zuvor konnte gezeigt werden, dass sowohl die kortikale
Power als auch die kortikomuskulare Koharenz im (-Band unter konstanter
Muskelkraft bei der Ausfuhrung feinmechanischer Aufgaben gesteigert sind
(Kristeva et al., 2007; Witte et al., 2007). Grundsatzlich besteht aul3erdem die
Annahme, dass die Funktion der oszillatorischen B-Aktivitat nicht nur auf den
kortikalen Bereich limitiert ist, sondern sich auf das Ruckenmark ausdehnt (van
Wijk et al., 2012), wenngleich nicht bekannt ist, in welchem Ausmal} der (-
Rhythmus Einfluss Uber die spinale Ebene auf die Motorik nimmt. Inwiefern die
Rolle von [ auf kortikomuskularer Ebene von Bedeutung ist, kann
beispielsweise eine Korrelationsanalyse zwischen der Power im (3-Bereich und
der MEP-Amplitude klaren. Eine solche Analyse wurde daher in den beiden
vorliegenden Studien durchgefuhrt. Tatsachlich zeigt sich eine signifikante
Korrelation zwischen der kortikalen B-Aktivitat und den MEP-Amplituden.

Obwohl bei der Durchfuhrung einer Bewegung eine Desynchronization im p-
Frequenzbereich zu beobachten ist, scheint die Rolle der u-Oszillationen des
Motorkortex andersartig zu sein. So wird die kortikospinale Koharenz lediglich
im B-, aber nicht im p-Frequenzbereich nachgewiesen (Guillermo et al. 2004;
Baker 2007). Auch ERS findet sich nicht im p-Bereich (Pfurtscheller et al. 1996;
Pfurtscheller et al. 2005). Stattdessen ist eine Veranderung des p-Rhythmus mit
der Prozessierung von Informationen, selektiver Aufmerksamkeit und der
Vorbereitung einer Bewegung assoziiert, sodass man p-Oszillationen mit der

Ubertragung von visuellen oder auditorischen Informationen wahrend
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Bewegungen in Verbindung bringt (Pineda 2005). Aulerhalb des Motorsystems
werden Oszillationen in diesem Frequenzbereich mit der Integration
verschiedener distanter neuronaler Netzwerke assoziiert (Bollimunta et al.
2008; Palva et al. 2007; Palva et al. 2011; Basar et al. 1997; Osipova et al.
2008; Jensen et al. 2010; Cooper et al. 2003; Siegel et al. 2012).

Gerade die kognitiv anspruchsvolle Aufgabenstellung der ersten Studie mit
gleichzeitiger Kontrolle von Hirnsignalen, Muskelsignalen, haptischem
Feedback und akustischen Signalen, kann also die starke inverse Korrelation

der y-Power mit der MEP-Amplitude erklaren.

4.2.4 Die kortikale Integrationsfunktion von y

Bei der Durchfuhrung von Bewegungen ist im y-Frequenzspektrum eine
bestandige Synchronisation beobachtet worden (Miller et al. 2007). Diese
Synchronisation ist im Vergleich zur gleichzeitig auftretenden p- und B-ERD
fokaler und spezifischer (Miller et al. 2007). Fries sieht in den y-Oszillationen ein
kortikales Universalphanomen bei der Integration von Informationen. Diese
Oszillationen entstehen dabei durch ein komplexes Zusammenspiel zwischen
exzitatorischen und inhibitorischen Neuronen (Fries, 2009). Typischerweise
findet sich bei der Verarbeitung von Reizen eine Synchronisation im 40 Hz-
Bereich. Die beobachtete positive Korrelation zwischen der y-Power und der
MEP-Amplitude in allen drei BCI-Konditionen, unabhangig von der willkirlichen
Aktivierung des Motorsystems, kann ein Ausdruck kurzfristiger, unwillkurlicher,
kortikaler Verarbeitung motorischer Informationen sein, welche mit einer
ebenfalls kurzfristigen Erhohung der kortikalen Exzitabilitat assoziiert ist.
Allerdings muss einschrankend erwahnt werden, dass bekannterweise die y-
Aktivitat im EEG durch EMG-Signale kontaminiert sein kann, so dass ein rein
kortikale Ursprung dieser Signale nur mit Vorsicht angenommen werden kann
(Whitham et al. 2007).
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Abbildung 15:

Gamma-Aktivitat nach visuellem Reiz.
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Gamma-Aktivitét die vom Auftreten eines visuellen Reizes
evoziert wurde. Der Reiz beginnt zum Zeitpunkt 0 (Pfeil) und
dauert bis zum Ende der Darstellung an. Die bereits vor
Reizbeginn erkennbaren 40-Hz-Oszillationen werden vom Reiz
deutlich verstarkt. Es handelt sich um ein Ereignis-korreliertes
Potenzial, das mit einem 35-45 Hz Bandpass gefiltert wurde.

-1.0

Quelle (Text und Bild): Herrmann CS, Zeitschrift fiir Neuropsychologie, 16 (3), 2005, 151-162.
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4.2.5 Moglicher Einfluss des haptischen ,,Feedbacks* auf die MEP

Mehrere Studien haben einen Zusammenhang zwischen Dehnungszustand und
Voraktivierung der Muskulatur auf die durchschnittiche MEP-Amplitude
nachweisen konnen (Lewis et al., 2001; Lewis & Byblow, 2002; Coxon et al.,
2005b; Bolognini et al.,, 2009). Eine dynamische Veranderung der
Gelenkstellung und des Dehnungszustandes der Muskulatur durch die
Bewegung der Orthese ware somit als Erklarung fur die Zunahme der
durchschnittlichen MEP-Amplituden durchaus denkbar (Lewis et al., 2001).

Die Tatsache, dass die MEP-Amplituden in der Phase der Handbewegung ihren
Hohepunkt erreichen (Abbildungen 8 und 9) ware mit der Vorstellung des
afferenten sensomotorischen Einflusses auf die MEP-Amplitude vereinbar.
Allerdings widerspricht dem die fehlende Zunahme der durchschnittlichen MEP-
Amplituden im gleichen Zeitfenster bei passiver Bewegung der Handorthese.
Hier findet sich trotz dynamischer Veranderung des Dehnungszustandes der
Muskulatur und der Gelenkstellung kein sichtbarer Anstieg der MEP-Amplituden
(Abbildungen 8 und 9). Ein afferenter Einfluss durch die Bewegung selbst muss
aufgrund der Studienlage demnach zwar zunachst angenommen werden,
relativiert sich aber durch den fehlenden Einfluss auf die MEP-Amplituden bei
passiver Bewegung. Zu berucksichtigen ist jedoch auch, dass die ,pre-Stim“
EMG-Aktivitat bei passiver Bewegung im Vergleich zu aktiver und vorgestellter
Bewegung in dieser Studie nicht signifikant ist.

In der Vergangenheit wurde auch eine Zunahme der durchschnittlichen MEP-
Amplituden mit steigender Bewegungsfrequenz beobachtet (Lewis et al., 2001).
Da in Studie 1 die Ausfuhrung der BCI-Aufgabe mit je sechs Sekunden fur das
Handoffnen und -schlielen vergleichsweise langsam erfolgte, kann mit hoher
Wahrscheinlichkeit davon ausgegangen werden, dass der oben beschriebene
Effekt eher gering ausgepragt ist. Gelenkstellung und Dehnungszustand
konnten zwar Uber die afferente Ruckmeldung Einfluss auf die Bahnung im
motorischen System nehmen, aber letztlich muss ein anderer Vorgang die
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Hauptursache fur den deutlichen Anstieg der MEP-Amplituden unter
vorgestellter Bewegung sein. Vorstellbar ware hier, dass eine unmittelbar vor
der Stimulation veranderte Aktivitat im B-Bereich zu den genannten Effekten
beitragt. Wir postulieren daher, dass B als moglicher Kommunikator des
Motorsystems einen direkten Einfluss auf die Bahnung im Motorsystem hat und
— auch ohne Anstieg der EMG-Praaktivitat (vorgestellte Bewegung) — zu einer
Zunahme der durchschnittichen MEP-Amplituden fuhrt.

Der Anstieg der EMG-Aktivitat bei vorgestellter Bewegung in Abbildung 9 fallt
insgesamt zwar sehr gering aus, ist jedoch signifikant. Das nahezu konstant
gleichbleibende Level der ,pre-Stim“ EMG-Aktivitat bei vorgestellter Bewegung
zeigt einerseits, dass die Probanden erfolgreich den Instruktionen der
ausschlieRBlichen Vorstellung von Bewegungen gefolgt sind, andererseits
besteht aufgrund der Signifikanzen die Mdglichkeit eines Einflusses auf die
Ergebnisse. Um diesen Storfaktor ausschlie3en zu kdnnen, wurde eine partielle
Korrelationsanalyse durchgefuhrt. Eine Koinzidenz zwischen MEP-Amplitude
und der zum Zeitpunkt der Stimulation vorliegender peripherer
Muskelaktivierung  konnte  hierdurch  ausgeschlossen  werden. Bei
Bewegungsvorstellung besteht eine klare Korrelation zwischen
frequenzspezifischen Oszillationen im Beta-Band und der MEP-Amplitude
(EEG>MEP).

Zur Uberprifung der Ergebnisse wurde ein zweiter Studienteil ohne haptisches
Feedback konzipiert. Sollten die moglichen Storfaktoren (sensomotorische
Afferenzen, gesteigerte EMG-Praaktivitat) tatsachlich keine nachweisbare
Interaktion im Beta-Frequenzbereich verursachen, mussten die Ergebnisse in
einem veranderten Versuchsaufbau (Studie 2) ohne haptisches ,Feedback®

reproduzierbar sein.
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4.3 Diskussion der Ergebnisse der zweiten Studie
4.3.1 Sensomotorische Oszillationen: p und 8

Der p-Rhythmus wurde bereits frUher zur Steuerung von BCI-Systemen
vorgeschlagen (Pfurtscheller et al., 2006b), vor allem weil eine regelmalige
Desynchronisation in diesem Frequenzbereich bei Bewegungsvorstellungen der
Hand (ERD) beobachtet werden kann (Pfurtscheller et al., 2006b). Zudem bietet
sich dieses Frequenzband fur das Studiendesign an, weil Probanden meist in
der Lage sind, eine willentliche Kontrolle des py-Rhythmus in relativ kurzer Zeit
zu erlernen (Pineda, 2005).

Aus dem Vergleich der Ergebnisse erhofften wir uns eine Prazisierung der
Aussagen aus der ersten Studie und eine Reproduzierbarkeit der Ergebnisse
bei verandertem Versuchsaufbau. Vor allem die Korrelation zwischen MEP-
Amplitude und der Power der oszillatorischen EEG-Aktivitat der ersten Studie
sollte dabei Uberpruft werden.

4.3.2 Ergebnisinterpretation der zweiten Studie

Auffallend ist in erster Linie eine inverse Korrelation zwischen EEG-Power und
MEP-Amplitude im [(-Frequenzbereich fur die [B- aber nicht fur die p-
Trainingsgruppe (Abbildung 14). Eine einfache Koinzidenz zwischen
andersartiger Erhdhung der MEP-Amplitude, z.B. durch eine unwillkirliche
Zunahme der Muskelaktivitat und einer BCI-bedingten Modulation der EEG-
Aktivitat, kann durch die partielle Korrelationsanalyse ausgeschlossen werden.
Die Tatsache, dass die Effekte nur in der mit 8 trainierten Gruppe, nicht aber bei
M Training nachweisbar sind, untermauert dies. Vergleichbar mit der ersten
Studie findet sich erneut eine positive Korrelation im y-Frequenzbereich.

Die beiden Probandengruppen unterscheiden sich in 3 deutlich hinsichtlich ihrer
Korrelationskoeffizienten. Die gezielte Steuerung der BCI-Aufgabe in der ,[3-
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Feedback” Gruppe Uber den B-Frequenzbereich tragt dazu bei, dass die
Probanden im Vergleich zur p-Gruppe eine Modulation der p-Powerwerte
zeigen. Dies resultiert in der B-Gruppe in einer im Vergleich zur p-Gruppe
signifikanten Korrelation zwischen EEG-Aktivitat und MEP-Amplitude. Durch
eine Modulation der py-Power kann keine vergleichbare Abhangigkeit der MEP-
Amplitude aufgedeckt werden. Dies bestatigt den B-Rhythmus als wichtigen
kortikomuskularen Kommunikator im Motorsystem (van Wijk et al., 2012). Die
Ergebnisse zeigen, dass eine deutlichere Korrelation zwischen MEP-Amplitude
und EEG-Aktivitat erreicht werden kann, wenn eine frequenzspezifische

Modulation im B-Bereich der TMS vorangeht.

Keine der beiden Probandengruppen erreicht signifikante Korrelationen im p-
Bereich. Es besteht also kein eindeutiger Zusammenhang zwischen Power im
p-Bereich und MEP-Amplitude. Dies deckt sich mit den Ergebnissen von Baker
at al. (2003), die ebenfalls einen allenfalls schwachen bis nicht vorhandenen
Zusammenhang zwischen elektromyographischer Aktivitat und den
Oszillationen im p-Bereich nachweisen konnten (Baker et al., 2003). Da die
Probanden jedoch durchaus in der Lage waren, die BCI-Aufgabe erfolgreich
Uber den p-Frequenzbereich zu steuern, muss dies im Umkehrschluss
bedeuten, dass hier zwar eine gezielte Veranderung kortikaler Oszillationen im
Sinne einer ERD durch den Probanden moglich ist, diese jedoch nicht assoziiert
ist mit einer signifikanten Veranderung der durchschnittichen MEP-Amplitude.
Eine kortikomuskulare Koharenz im p-Bereich muss somit als unwahrscheinlich
gelten. Auch Covello et al. konnten zeigen, dass neben der Vorstellung von
Bewegungen auch die gesteigerte Aufmerksamkeit der Probanden genauso in
der Lage ist, eine ERD im Bereich des p-Rhythmus zu erzeugen, wie sie bei
tatsachlicher Ausfuhrung von Bewegungen auftritt (Covello et al., 1975). Die
rhythmische Aktivitat im p-Frequenzbereich andert sich also Dbei

Bewegungsvorstellung.

Brinkman et al. (2014) konnten in einer Studie, in der die Probanden instruiert

wurden, sich vorzustellen einen Zylinder mit wechselnder Raumorientierung zu
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greifen, nachweisen, dass eine funktionelle Dissoziation zwischen dem Alpha-
und dem Beta-Rhythmus besteht. Wahrend die Power im Beta-Band (15-25 Hz)
im kontralateralen sensomotorischen Kortex im Rahmen der Ausfuhrung der
Aufgabe abnahm - was sich auch mit den Ergebnissen der vorliegenden Studie
deckt - konnte man im Alpha-Frequenzbereich (8-12 Hz), Uber dem ipsilateralen
sensomotorischen Kortex, eine gesteigerte oszillatorische Aktivitat feststellen.
Die Autoren schlussfolgern, dass die oszillatorische Aktivitat im Alpha-Bereich
die Aufteilung von ,Rechenleistung” im ZNS beeinflusst, indem kortikale Areale,
die bei der Ausfuhrung der eigentlichen Aufgabe keine Rolle spielen,
entkoppelt werden. Die beschriebene Abnahme der ,Power® im Beta-
Frequenzspektrum bei Bewegungsvorstellung im Bereich des kontralateralen
sensomotorischen Kortex deckt sich mit den Ergebnissen der vorliegenden
Studie. Hier bestatigt sich der bahnende kortikomuskulare Einfluss, den die

Abnahme der oszillatorischen Aktivitat im Beta-Bereich mit sich fuhrt.

44 Zusammenfiihrende Betrachtung und Ausblick

Wir konnten zeigen, dass die Kkortikale Desynchronisation im Beta-
Frequenzband ein physiologischer Marker ist, der geeignet ist, die
Empfanglichkeit des kortikospinalen Systems fur aul3ere Einflisse darzustellen.
Dieser Marker kann beispielsweise genutzt werden, um wahrend einer
Bewegungsvorstellung haptisches Feedback uber  BCl-gesteuerte
Roboterorthesen zu geben. Daruber hinaus ist dieser Hirnzustand geeignet, um
mit kortikaler Stimulation, zum Beispiel mittels TMS, besonders effektiv MEP
am Muskel auszulosen. Damit ist die Kombination aus Bewegungsvorstellung
und Beta-Desynchronisation einerseits und BCI-gesteuertem haptischen
Feedback und Hirnstimulation andererseits eine vielversprechende Methode,
um die Erregbarkeit des kortikospinalen Systems auch bei fehlender
Willkirmotorik zu erhéhen und damit ggf. auch eine Modifikation der
Verbindung zwischen Gehirn und Peripherie bei gelahmten Patienten zu

erzielen (Gharabaghi et al., Front Hum Neuroscience, 2014).
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5 Zusammenfassung

Einleitung

Trotz konstanter Stimulationsbedingungen kommt es bei der transkraniellen
Magnetstimulation des motorischen Kortex zu einer hohen Variabilitat der
Amplituden der motorisch evozierten Potenziale (MEP). Unklar sind die
genauen Ursachen hierfur. Eine mogliche Erklarung fur diese Variabilitat ist die
oszillatorische Aktivitat des Gehirns, insbesondere der sensomotorischen
Frequenzbandern, zum Zeitpunkt der Stimulation.

Da auferdem eine deutliche Korrelation zwischen elektromyographischer
(EMG) Voraktivitat und Dehnungszustand der Muskulatur zur MEP-Amplitude
besteht, kann in vielen Studien nicht ausgeschlossen werden, dass dieser klare
Einfluss des EMG mitunter eine bestehende Korrelation zwischen
sensomotorischer Hirnaktivitat und MEP-Amplitude beeinflusst.

Hier bedarf es besonderer Testkonditionen, die es erlauben, die Variabilitat der
oszillatorischen Hirnaktivitat zum Stimulationszeitpunkt zu reduzieren, d.h. die
oszillatorische Aktivitat von sensomotorischen Frequenzbandern (p- oder [3-
Rhythmus) zu maximieren und gleichzeitig den Einfluss muskularer Aktivitat zu
minimieren. Mit dieser Zielsetzung haben sich die vorliegenden beiden Studien

mit Hilfe sogenannter Brain-Computer Interfaces (BCl) auseinandergesetzt.

Methodik

Studie 1 — haptisches Feedback

In dieser Studie haben acht Probanden in randomisierter Reihenfolge drei
verschiedenen BCI-Konditionen (aktive, vorgestellte, passive Bewegung) in
einer dafur vorgesehenen Handorthese absolviert. Zeitgleich erfolgte die
kontinuierliche Ableitung von EEG- sowie von EMG-Signalen.

Studie 2 — visuelles Feedback
In dieser Studie haben vierzehn Probanden eine rein visuelle BCI-Aufgabe

durch ausschliel3liche Bewegungsvorstellung absolviert. Die Probanden wurden
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in zwei Gruppen mit je sieben Teilnehmern eingeteilt und frequenzspezifisch
trainiert, d.h. entweder eine Desynchronisation im B-Frequenzband oder im p-
Frequenzbandes durchzufuhren. In beiden Gruppen wurde die Muskelaktivitat
mittels EMG Uberwacht.

Ergebnisse

Studie 1

In Studie 1 konnte eine signifikante inverse Korrelation im p- und B-
Frequenzbereich sowie eine positive Korrelation im y-Bereich zwischen der
EEG-Aktivitat vor der Stimulation und der MEP-Amplitude fur die Konditionen
mit zentraler Aktivierung des motorischen Systems (aktive und vorgestellte
Bewegung) gezeigt werden. Im Falle eines inaktiven zentralen Motorsystems
(passive Bewegung) erlosch dieser Zusammenhang. In beiden Fallen einer
zentralen Aktivierung des Motorsystems bestand auch eine signifikante
Korrelation der MEP-Amplitude mit der EMG-Aktivitat. Unter Ausschluss der
EMG-AKktivitat mittels partieller Korrelationsanalyse, bestand die Korrelation
zwischen MEP und Hirnaktivitat nur noch in der vorgestellten Kondition und nur

noch im B-Frequenzbereich.

Studie 2

Diese Studie zeigte eine signifikante inverse Korrelation zwischen EEG-Power
und MEP-Amplitude im B-Frequenzbereich fur die B-, aber nicht fur die p-
Trainingsgruppe, insbesondere auch unter Ausschluss der EMG-Aktivitat.
Durch eine gezielte Modulation der p-Power konnte keine vergleichbare
Abhangigkeit der MEP-Amplitude aufgedeckt werden. Vergleichbar mit der
ersten Studie fand sich erneut eine signifikante positive Korrelation im y-
Frequenzbereich.

Die Abhangigkeit der MEP-Amplitude von der sensomotorischen y-Aktivitat
scheint deutlich robuster als die Abhangigkeit im B-Frequenzbereich zu sein,
sodass keine standardisierte Modulation der y-Aktivitat in der BCI-Umgebung

notwendig ist, um diesen Zusammenhang aufzudecken.
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Schlussfolgerung

Es zeigen sich ubereinstimmende Resultate zwischen beiden Studien, die eine
signifikante inverse Korrelation zwischen der EEG-Aktivitat im -
Frequenzbereich und der MEP-Amplitude belegen. Die Ergebnisse bestatigen
den B-Rhythmus als wichtigen kortikomuskularen Kommunikator im
motorischen System mit Uber den Kortex hinaus reichenden Effekten auf die
Motorik. Die Befunde zeigen auch, dass eine frequenzspezifische Modulation
kortikaler Aktivitat gezielt eingesetzt werden kann, um TMS-Effekte zu
optimieren (Studie 2). Dies eroffnet die Moglichkeit fur BCl-gestutzte,
hirnzustandsabhangige, therapeutische Interventionen, zum Beispiel bei

Patienten mit motorischen Ausfallen.

77



6

Verzeichnisse

6.1 Abkiirzungsverzeichnis

(A) Aktive Bewegung

AgCl Silberchlorid

ALS Amyotrophe Lateralsklerose

APB Musculus abductor pollicis brevis

BB Musculus biceps brachii

BCI Brain-Computer Interface

DGN Deutsche Gesellschaft fur Neurologie
EDC Musculus extensor digitorum

ECU Musculus extensor carpi ulnaris

EEG Elektroencephalogramm/-graphie
EMG Elektromyogramm/-graphie

ERD Event Related Desynchronization
ERS Event Related Synchronization

FCU Musculus flexor carpi ulnaris

FDI Musculus interosseus dorsalis |

Hz Hertz (MalReinheit fur die Frequenz)
MAV Mean Average Value

MEG Magnetencephalogramm/-graphie

M. Musculus

MEP Motorisch evoziertes Potenzial

MRT Magnetresonanztomogramm/-graphie
ms Millisekunden

MTR Medizinisches Trainings- und Rehabilitationszentrum
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mV, pVv Millivolt, Mikrovolt

p Uberschreitungswahrscheinlichkeit, Signifikanzwert
(P) Passive Bewegung

r Korrelationskoeffizient

S. Siehe

syn. Synonym fur

B Musculus triceps brachii

(nTMS (repetitive) Transkranielle Magnetstimulation

(V) Vorgestellte Bewegung
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6.2 Abbildungs- und Tabellenverzeichnis

Abbildungen:

Abbildung 1:

Abbildung 2:

Abbildung 3:

Abbildung 4:

Abbildung 5:

Abbildung 6 a):

Abbildung 6 by:

Abbildungen 7 a) - d):

Abbildungen 8 a) + b):

Abbildungen 9 a) + b):

Abbildung 10:

Motorisch evoziertes Potenzial.

Versuchsaufbau der Studien 1 und 2.

Anordnung der 32 EEG-Elektroden nach dem 10-20
System mit Ansicht von oben.

Amadeo®© Handorthese zur Neurorehabilitation. Die
Kabel dienen der EMG-Ableitung.

Zeitlicher Ablauf eines 16-sekindigen
Bewegungszyklus mit Darstellung der akustischen
Signale ,Linke Hand", ,Los", ,Entspannen®.

Optimaler Verlauf der Kugel unter
,Bewegungsvorstellung®.

Typisches Beispiel einer Kugellaufbahn wahrend der
Untersuchung.

Beispielhafte Datenanalyse eines Probanden.

Darstellung der Variabilitat der MEP-Amplituden in
Abhangigkeit vom Stimulationszeitpunkt und der
relativen ,pre-Stim“ EMG-Aktivitat.

Vergleich von relativer MEP-Amplitude und ,pre-
Stim“ EMG-AKktivitat in der Ruhe- bzw.
Bewegungsphase.

Pearson-Korrelation zwischen der ,pre-Stim“ EMG-
Hintergrundaktivitat (MAV) und MEP-Amplitude bei
aktiven, vorgestellten und passiven Bewegungen.
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Abbildungen 11 a) - c):

Abbildungen 12 a) — c):

Abbildung 13:

Abbildungen 14 a) + b):

Abbildung 15:

Tabellen:

Tabelle 1:

Tabelle 2:

Pearson-Korrelation zwischen EEG-Aktivitat und
MEP-Amplitude im Frequenz-bereich von 8-80 Hz fur
aktive (a), vorgestellte (b) und passive (c)
Bewegungen. Grau unterlegt sind signifikanten
Bereiche mit p<0,05 (Wilcoxon sign rank Test).

Partielle Korrelationsanalyse zur Aufklarung der
Beziehung zwischen ,pre-Stim“ EEG-Power und
MEP-Amplitude (EEG>MEP), ,pre-Stim“ EEG- und
EMG-Praaktivitat (EEG>MAV) und EMG Praaktivitat
und MEP-Amplitude (MAV->MEP) bei
Bewegungsausfuhrung (ME), Bewegungsvorstellung
(Ml) und passiver Bewegung (PM). (p<0.05,
Wilcoxon signed-rank test).

Pearson-Korrelation zwischen der ,pre-Stim“ EMG-
Hintergrundaktivitat (MAV) und MEP-Amplitude in
der y- und B-Gruppe.

Pearson-Korrelation zwischen EEG-Aktivitat und
MEP-Amplitude im Frequenzbereich von 8-80 Hz in
Abhangigkeit vom y- bzw. B-Feedback.

Der grau unterlegte Bereich kennzeichnet signifi-
kante Messergebnisse (p<0,05, Wilcoxon signed
rank Test).

Gamma-Aktivitat nach visuellem Reiz.

Ubersicht Giber die 3 BCI-Konditionen ,Aktiv*,
,vorgestellt und ,Passiv®.

Bewegungsvorstellung, Muskelaktivitat und
Steuerung der Handorthese wahrend der
Untersuchung.
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