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Zusammenfassung

In dieser Arbeit wird die Modulation von Hirnrhythmen, eineAnregung und eine Dämpfung, theo-

retisch mit den Methoden der mathematischen Modellierung und der Computersimulationen, sowie ex-

perimentell mit der Methode der Magnetoenzephalographie (MEG) untersucht. Eine besondere Form der

Hirnrhythmendämpfung,bei der die makroskopischen Oszillationen verschwinden aber das Feuern der ein-

zelnen Neurone nicht unterdrückt wird, ist eine Desynchronisation. Eine Desynchronisation ist also eine

selektive Zerstörung der Synchronizität einer neuronalenPopulation. Mit dem Phase-Resetting Ansatz hat

Tass die Desynchronisation in Populationen von Phasenoszillatoren untersucht und als milde Methode zur

Behandlung von schwere Krankheitsymptomen bei der Parkinsonschen Krankheit und beim Essentiellen

Tremor vorgeschlagen (Tass, 1999). Dieser Ansatz wird hierauf die Hirnrhythmen angewandt.

Im ersten Teil dieser Arbeit wird ein mathematisches Modelleines rhythmisch aktiven Neurons mit

dendritischer Dynamik entwickelt. Ein Netzwerk von solchen gekoppelten Neuronen dient als Modell eines

Hirnrhythmus. Neben Bistabilität vom oszillatorischen und ruhenden Zustand in einem solchen Netzwerk

wurde eine signifikant verlängerte stimulusinduzierte transiente Dynamik des Netzwerks beobachtet. Daher

tritt die maximale Desynchronisation nicht während, sondern erst später, nach dem Ausschalten der Stimu-

lation auf. Um diese Effekte bei der Desynchronisation eines Hirnrhythmus zu berücksichtigen, wurde eine

neue Kalibrierungstechnik mittels verzögerten Phase-Resetting-Kurven entwickelt. Mit Hilfe dieser Kali-

brierungstechnik können verschiedene Desynchronisationstechniken an Hirnrhythmen angewandt werden.

In drei magnetoenzephalographischen Untersuchungen wurde die Modulierbarkeit der Hirnrhythmen

mit visueller Stimulation untersucht. Im ersten Experiment (Anzahl der Probanden N=10) wurden mit

einer neuen Methode, den zytoarchitektonischen Frequenz-Tuning-Kurven, das Entrainment (eine Pha-

senkopplung zwischen den Hirnrhythmen und der Stimulation) und die Anregung der Hirnrhythmen mit

einer periodischen Luminanzstimulation in präzise definierten Hirnarealen charakterisiert. Die Luminanz-

stimulation induzierte in visuellen Arealen ein starkes und in sensomotorischen Arealen eine schwaches

Entrainment, das in den visuellen Arealen von einer Anregung der oszillatorischen Aktivität begleitet wur-

de. Die Anregung und das Entrainment waren maximal für die 8 Hz-Stimulation. In der Untersuchung

II (N=4) wurde der Alpha-Rhythmus mit linearem und nichtlinearem verzögertem Feedback unterdrückt.

Für alle Probanden konnten dämpfunginduzierende Stimulationsparameter bestimmt werden. Es wurde an

einem Probanden gezeigt, dass die Feedback-Suppression des Alpha-Rhythmus sich von einem einfachen

Alpha-Blocking unterscheidet. In der Untersuchung III (N=1) wurde die Soft-Phase-Resetting-Desynchro-

nisationstechnik auf den Alpha-Rhythmus angewandt. Mit der im ersten Teil der Arbeit entwickelten Ka-

librierungstechnik wurde die vulnerable Phase des Alpha-Rhythmus bestimmt. Eine Stimulation während

dieser Phase führte zur höchsten Dämpfung der oszillatorischen Aktivität und induzierte eine transiente Re-

duktion der Phasenkohärenz des Alpha-Rhythmus. Die Ergebnisse der Untersuchungen II und III belegen

eine prinzipielle Übertragbarkeit der theoretischen Ergebnisse zur Desynchronisation auf die Hirnrhyth-

men.

Im dritten Teil der Arbeit werden die Effekte der Modulationvon Hirnrhythmen auf die synaptischen

Konnektivität des Hirnsubstrats theoretisch untersucht.Zu diesem Zweck wird eine Form der Plastizität

in ein generisches Netzwerk von Phasenoszillatoren eingebaut, das als Modellnetzwerk für die synaptisch

interagierenden Neuronen dient. Im Netzwerk trat eine Bistabilität zwischen dem synchronen, gekoppelten

und dem desynchronen, ungekoppelten Zustand auf. Mit einerspezifischen Manipulation der neuralen

Aktivität, einem Entrainment oder einer Desynchronisation, war es möglich, das Netzwerk von einem

stabilen Zustand in den anderen stabilen Zustand zu überführen.
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Abstract

In this thesis modulation of brain rhythms (excitation and damping) is investigated theoretically by

means of mathematical modeling and computer simulations, and experimentally with the magnetoence-

phalography (MEG). A special form of brain rhythm damping isdesynchronization, which suppress the

macroscopic oscillations but leaves the firing of the neurons intact. The desynchronization can be viewed

as a selective destruction of the synchrony in a neural population. In the population of coupled phase oscil-

lator Tass investigated the desynchronization with the phase resetting approach Tass (1999). He proposed

the desynchronization for the therapy of Parkinson’s disease and essential tremor.

In the first part of the thesis a mathematical model of periodically active neuron with dendritic dy-

namics has been developed. Network of such coupled neurons serves as a model of brain rhythms. In the

model under stimulation a bistability of scillatory and quiet state was observed. The stimulation induced

transients endured after the end of the stimulation and cause maximal desynchronization to occur with

some delay after the stimulation has been turned off. To account for this delayed desynchronization effect,

a new calibration procedure for finding optimal stimulationparameters has been designed. Using this new

calibration procedure several desynchronization techniques can be applied to the brain rhythms.

Modulation of brain rhythms by means of luminance stimulation has been investigated in three magne-

toencephalographic studies. In the experiment I (number ofsubjects N=10) entrainment (phase coupling

between brain rhythm and stimulation) and excitation of brain rhythms by periodic light stimulation has

been studied with the new developed cytoarchitectonic frequency tuning curves. Luminance stimulation

induces in visual areas strong and in sensormotor areas weakentrainment. The entrainment of the visual

areas is associated with the excitation of the oscillatory activity. Both the entrainment and the excitation

were maximal for the 8 Hz stimulation. In the study II (N=4) the alpha rhythm has been suppressed with

the lineare and nonlinear delayed feedback. For all subjects desynchronizing stimulation parameters has

been found. In one subject the distinction of the feedback induced suppression of the alpha rhythm from the

simple alpha blocking has been demonstrated. In the study III (N=1) soft phase resetting desynchronization

technique has been applied to the alpha rhythm. With the new developed calibration procedure from part

one the vulnerable phase of the alpha rhythm has been detected. Stimulation in this phase induced strong

damping of the oscillatory activity and transient suppression of the phase coherence of the alpha rhythm.

The results of the studies II and III demonstrates that the theoretical result for desynchronization can by

transfered to the real brain rhythms.

In the third part rewiring effects of the rhythm modulation has been studied. For this, spike-timing-

dependent plasticity has been incorporated into a generic network of coupled phase oscillators, which

serves as a model network of synaptically interacting neurons. Two states may coexist under spontaneous

conditions: a state of uncorrelated firing and state of pathological synchrony. Appropriate manipulations of

the rhythmic states of the network (entrainment or desynchronization) make the network to learn or unlearn

the synaptic interactions. The desynchronizing stimulation may have powerfull long-term antikindling ef-

fects and enables the network to unlearn pathological strong synaptic interactions.
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KAPITEL 1

Einleitung

A change of behavior does not neccesarily mean that some neural units, active before, have become

inactive, and that inactive ones have become active (exceptat the level of the final common path,

and very often not even here since the same effectors may enter into different responses). The same

neural cells may still be active, but in new combinations, when a different response occurs. This is

one of the profoundly important implications of recognizing the role of timing in neural transmis-

sion and of such conceptions as that of”optional transmission” . Stimulate AB and CD and the

excitation follows one set of pathways; stimulate AC and BD and the excitation may follow diffe-

rent efferent pathways and determine a totally different response - although the same internuncial

cells are active (D.O. Hebb, 1949, Organization of Behavior).

1.1. Neuronale Rhythmen

Rhythmen, definiert als wiederholtes Auftreten charakteristischer Ereignisse, sind ein universelles Phä-

nomen und können auf allen zeitlichen und räumlichen Skalenbeobachtet werden. Zum Beispiel sind es

auf der Ebene der Atome die rhythmischen Bewegung der Teilchen, das Licht zeigt oszillatorisches Ver-

halten und die Bewegungen der Planeten sind ein Beispiel fürrhythmisches Verhalten auf einer großen

räumlichen und zeitlichen Skala.

Zyklisch wiederkehrende Aktivitäten sind fundamentale Eigenschaften von lebenden Organismen.

Auch der menschliche Körper zeigt eine große Vielfalt von physiologischen Rhythmen, wie z.B. den Atem-

und Herzrhythmus, den Schlaf-Wach-Rhythmus sowie die koordinierten Rhythmen der Arme und Beine

während des Gehens. Andere körperliche Rhythmen sind nichtdirekt der Sinneswahrnehmung zugäng-

lich, z.B. einige Rhythmen, die die hormonelle Regulation des Wachstums und des Metabolismus steuern

(Gillete and Sejnowski, 2005).

Ein Rhythmus kann durch die Dauer zwischen zwei aufeinanderfolgendencharakteristischen Ereignis-

sen, z.B. den Aktionspotentialen, beschrieben werden. Diese Dauer wird die Periode T des Rhythmus ge-

nannt (Abb. 1.1.1a). Der reziproke Wert der Periode ist die Frequenzf = 1/T des Rhythmus. Die Frequenz

gibt an, wie oft das charakteristische Ereignis in einer Sekunde auftritt. Als Eigenfrequenz eines Rhyth-

mus wird diejenige Frequenz bezeichnet, mit der das System spontan ohne äußere Einflüsse schwingt.

Ein Rhythmus kann sehr einfach in zweidimensionaler Ebene,der Gaussschen Ebene, visualisiert werden

(Abb. 1.1.1b,c). Dazu identifiziert man die Trajektorie einer Oszillation mit einer geschlossenen Kurve in

der Gaussschen Ebene, dem Orbit. Eine Schwingung kann dann als eine Bewegung eines Punktes ent-

lang dieser Kurve repräsentiert werden. Diese Betrachtungist in der Abbildung 1.1.1a,b veranschaulicht.

Der blaue Punkt auf der Oszillation (Abb. 1.1.1a) entspricht dem blauen Punkt auf der Kurve in Abbil-

dung 1.1.1b. Der Verlauf der Schwingung vom blauen zum rotenPunkt auf der Schwingung entspricht der

Bewegung des roten Punktes zum blauen Punkt hin auf dem Orbit.

In der Gaussschen Ebene kann die Phase und die Amplitude der Oszillation definiert werden. Die

Phase ist der Winkel zwischen der x-Achse und der Verbindungslinie zwischen dem Nullpunkt und dem

9
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ABBILDUNG 1.1.1. Repräsentation der Aktivität einzelner Oszillatoren bzw. Rhythmen
(a-c), sowie Darstellung einer Population von Oszillatoren (d, e). (a) Der Zeitgang eines
Rhythmus. Die Dauer zwischen zwei charakteristischen Ereignissen (z.B. den Spikes)
wird als Periode T bezeichnet. (b) Eine zweidimensionale Repräsentation des Rhyth-
mus aus (a). Hier wird der Zeitgang des Rhythmus als eine Bewegung eines Punktes auf
dem Orbit um den Nullpunkt herum (schwarze Linie) dargestellt. Jeder Position auf dem
Orbit kann eine Phaseϕ (blau) und eine Amplitude R (rot) zugewiesen werden. Dies
Phasengeschwindigkeitω1und ω2 gibt an wie schnell sich die Phase in diesem Punkt
ändert, d.h. die instantane Frequenz der Oszillation. (c) Mittels einer zusätzlichen Trans-
formation kann der Orbit zu einem Kreis gemacht werden. Die bedeutet auch, dass die
Amplitudeninformation vernachlässigt wird. Zusätzlich bewegen sich die Oszillatoren
mit konstanten Phasengeschwindigkeitenω1 = c und ω2 = d. (d) Eine Darstellung
der synchronen Aktivität mehrerer Schwingungen erfolgt analog zum Fall eines Oszilla-
tors. Relative Position jedes Oszillators in ihren Zyklen zum Zeitpunktt1 wird auf dem
Kreis aufgetragen. Eine synchrone Population manifestiert sich als eine Punktwolke auf
dem Kreis. Die Punktwolke wird ein Cluster (grau unterlegt)genannt. (e) Desynchron
schwingende Oszillatoren bilden keinen Cluster, sondern verteilen sich gleichmäßig auf
dem Kreis.

Punkt auf dem Orbit (der blaue Kreisbogen in der Abbildung 1.1.1b). Die Amplitude der Oszillation ist

die Länge dieser Verbindungslinie (die rote Linie in der Abbildung 1.1.1b). Die instantane Frequenzω ist

die Änderung der Phase, die Phasengeschwindigkeit, während der Bewegung des Punktes auf dem Orbit.

In der Abbildung 1.1.1b ist die Phasengeschwindigkeit nicht überall gleich. Im oberen Teil des Orbits, d.h.

während des Feuerns, ist die Bewegung schneller als im unteren Teil. Mit einer zusätzlichen Transformation
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kann erreicht werden, dass sowohl die Phasengeschwindigkeit als auch die Amplitude konstant sind. Nach

dieser Transformation entspricht eine Oszillation einer Umrundung des Nullpunktes auf der Kreislinie

(Abb. 1.1.1c).

Die letzte Darstellung ermöglicht eine einfache Beschreibung des kollektiven Verhaltens von mehreren

Oszillationen. Die Abbildung 1.1.1d zeigt synchrone Aktivität einer Population von vier Oszillatoren. Zum

Zeitpunkt t1 kann die Position der Oszillatoren in der Schwingung mit vier eng beieinander liegenden

Punkte auf dem Kreis dargestellt werden (rechts in Abb. 1.1.1d). Eine solche Konfiguration von Punkten auf

dem Orbit nennt man einen Cluster. Jedem Oszillator kann seine relative Position im Cluster zugewiesen

werden. So befindet sich in der Abbildung 1.1.1d der rote Oszillator am Anfang und der graue Oszillator

am Ende des Clusters. Inhaltlich bedeutet eine Position im Cluster eine zeitliche Relation zu Schwingungen

der anderen Oszillatoren. So feuert der sich am Anfang des Clusters befindliche Oszillator vor allen anderen

Oszillatoren. Eine desynchrone Population von Oszillatoren wird als gleichmäßig über dem Kreis verteilte

Punktwolke sichtbar sein (Abb. 1.1.1e).

Der Schwerpunkt dieser Arbeit soll auf organspezifischen Rhythmen, den Hirnrhythmen, liegen. Die

Definition eines Rhythmus fordert ein wiederkehrendes Ereignis, spezifiziert jedoch nicht die zeitlichen

Abstände, die Periode, zwischen den Ereignissen. Experimentelle Beobachtungen zeigen aber, dass die

Hirnrhythmen nicht alle Frequenzen gleichzeitig beinhalten, sondern nur einen reduzierten, aber zusam-

menhängenden Frequenzgehalt haben. Folglich haben einigeForscher versucht, die Hirnrhythmen in oszil-

latorische Kategorien einzuteilen. Gestützt auf experimentelle Daten konnte Buzsaki die Hirnrhythmen der

Ratte, die die Frequenzen von 0.02 bis 600 Hz abdecken, in 10 oszillatorische Kategorien aufteilen. Diese

Kategorien bilden eine lineare Folge auf der natürlichen logarithmischen Skala mit konstantem Verhältnis

zwischen benachbarten Frequenzen (Buzsaki and Draghun, 2004).

Bei der Betrachtung der Hirnrhythmen muss auch ihre räumliche Skala beachtet werden, da die rhyth-

mischen Ereignisse auf allen Ebenen des Hirnsubstrats auftreten. Auf der zellulären Ebene kann dies das

selbsterhaltende, von anderen Neuronen unabhängige Feuern der Schrittmacher-Zellen im Thalamus sein

(Llinas and Jahnsen, 1982). Auf einer größeren Ebene, z.B. in einer Population von vielen gekoppelten

Neuronen, kann auch eine rhythmische Aktivität beobachtetwerden. Diese mesoskopischen Rhythmen zei-

gen verschiedene Oszillationsfrequenzen innerhalb der gleichen Population (Freeman, 2000; Palva et al.,

2005), wobei niederfrequente Rhythmen dazu tendieren, sich über größere neurale Populationen und hoch-

frequente Rhythmen eher über lokalere neuronale Populationen auszubreiten. Der Übergang zwischen den

unterschiedlichen Frequenzen wird z.B. durch die Änderungin den Leitfähigkeiten der Ionenkanäle indu-

ziert (K+, K+
slow) (Lopez da Silva et al., 2003; Hughes and Crunelli, 2005). Auf der Ebene der interagie-

renden neuralen Populationen isteine Hirnmethapherpostuliert worden: Die funktionelle Organisation des

Kortex ähnelt einem Mosaik von verschiedenen aktiven neuronalen Populationen (Assemblies), die große

Variationen der Oszillationen mit verschiedenen dominanten Frequenzen zeigen kann (Lopez da Silva et al.,

2003). Eine räumlich ausgedehnte rhythmische Aktivität wird eher unter pathologischen physiologischen

Bedingungen beobachtet, z.B. bei epileptischen Anfällen (Lopez da Silva et al., 2003) oder großräumliche

hochamplitudige Oszillationen im periläsionalen Gewebe (Butz et al., 2004).

Die ersten Aufzeichnungen der neuronalen Rhythmen wurden von dem Liverpooler Chirurgen Richard

Caton im Jahre 1875 gemacht. Er hatte die elektrischen Potentiale von den Hirnen der Katzen und Affen

nachgewiesen. Der erste Nachweis der menschlichen Hirnoszillationen gelang dem deutschen Psychiater

Hans Berger im Jahr 1929 mit seinem berühmten Alpha- und Beta-Rhythmus (Berger, 1929). Seit dieser

Entdeckung hat sich das Wissen über diese Rhythmen stetig erweitert und es wurden weitere Hirnrhythmen
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beschrieben. Angesichts der Fülle der rhythmischen Prozesse im Gehirn ist es notwendig sich zu fragen,

ob die Hirnrhythmen nur ein Epiphänomen, d.h. nur eine Nebenerscheinung der Struktur des Hirnsubstrats

ist, oder ob diese ein essentieller Bestandteil der Architektur des Gehirns sind (Buzsaki and Draghun,

2004; Glass, 2001). Mehrere Beobachtungen sprechen für eine funktionelle Bedeutung der Rhythmen im

Design des Gehirns. Zum einen wurden Hirnrhythmen während der Phylogenese konserviert (Buzsaki and

Draghun, 2004), sind wesentlich für die Perzeption (Singer, 1989; Stopfer et al., 1997), und es wurde

gezeigt, dass die Neuronen verhaltensabhängige oszillatorische Netzwerke bilden (Nicolelis, 2003).

Die oszillatorischen Kategorien innerhalb der gleichen neuronalen Netzwerke sind assoziiert mit ver-

schiedenen Funktionen, können koexistieren (Palva et al.,2005), konkurrieren (Pfurtscheller and Aranibar,

1977; Pfurtschelleller et al., 1996) und sich gegenseitig beeinflussen (Jensen and Lisman, 1998, 2000). Um

jedoch die Frage nach der Interaktion der neuralen Oszillationen im gleichen Hirnsubstrat zu beleuchten,

ist es notwendig sich mit der Frage nach dem Ursprung der Rhythmen im Gehirn zu befassen.

1.1.1. Ursprung von Hirnrhythmen. Einer der ersten Wissenschaftler, die sich mit dem Urprüngen

von Hirnrythmen befassten, war Norbert Wiener (Wiener, 1961). In den40-er Jahren beschäftigte er sich

mit dem Problem von vielen gekoppelten Oszillatoren und sahdie Verbindung zur Genese der Hirnrhyth-

men, vor allem beschäftigte er sich sehr detailliert mit demAlpha-Rhythmus. Die Informationsverarbeitung

im Gehirn wird gemäß Wieners Hypothese mittels einer zentralen Uhr, ähnlich wie im Computer, gesteu-

ert. Diese Uhr taktet den Informationsfluss und erhöht damitdessen Effektivität. Somit koordiniert ein

Hirnrhythmus den Informationsfluss, indem er die Neuronen zwingt, gemeinsam in einem Rhythmus zu

schwingen. Seine Vorstellung der Informationsverarbeitung war von der Gleichzeitigkeit der Ereignisse

geprägt. Die Eingänge/Inputs zu einem Neuron müssen gleichzeitig, bzw. in einem sehr engen Zeitfen-

ster ankommen, damit sie an der Informationsverarbeitung partizipieren, oder wie Wiener es nannte: sich

kombinieren. Kommen sie außerhalb dieses Zeitfensters an,kombinieren sie sich nicht mit den anderen

Inputs. Um diese hohe zeitliche Präzision zu erreichen, sollte es einen Mechanismus des Taktens (gating

mechanism) im Hirn geben, der sicherstellt, dass die eingehenden Informationen gleichzeitig ankommen.

Er betrachtete den Alpha-Rhythmus als diesen zentralen Taktmechanismus und versuchte dessen Entste-

hungsmechanismus zu finden. Dabei stützte er sich auf Licht-Flicker Experimente (Wiener, 1961), in denen

der Alpha-Rhythmus mittels10Hz Lichtblitzen so beeinflusst werden konnte, dass eine starke Komponen-

te der Stimulationsfrequenz im Spektrum sichtbar wurde. Das folgende Gedankenexperiment von Wiener

(Wiener, 1961) wurde zur Erklärungsgrundlage für eine Reihe von nachfolgenden Arbeiten zur Synchro-

nisation von Oszillatoren, z.B. von Winfree (Winfree, 1967), Kuramoto (Kuramoto, 1984), und Tass (Tass,

1999). Man stellte sich eine Population von Oszillatoren vor, die mit der Frequenz von10 Hz oszillieren.

In dieser Population haben nicht alle Oszillatoren genau10 Hz, sondern manche sind ein wenig langsamer

oder schneller als10 Hz und einige wenige weichen deutlich von10 Hz ab. Zusätzlich erlaube man eine

nicht-lineare Interaktion zwischen den Oszillatoren, so dass sich die Frequenzen von zwei Oszillatoren in

gewissen Grenzen gegenseitig anziehen können. In so einer Population ist es wahrscheinlich, dass sich ei-

nige Oszillatoren zu einem Cluster zusammenziehen, d.h. zueinem Cluster von Oszillatoren, in dem sie mit

identischer Frequenz oszillieren. Diese Cluster können dann als Gipfel und Täler (die abgezogenen Oszilla-

toren) in den Frequenzspektren der Hirnaktivität detektiert werden (Abb. 1.1.2a rechts). Dieses Phänomen

des Frequenzziehens sollte nach Wiener der Mechanismus derEntstehung von Hirnrhythmen sein. An der

gleichen Stelle hatte Wiener den Mechanismus der Genese derereigniskorrelierten Potentiale als transien-

tes Frequenzziehen der Neuronen in einen kohärenten Cluster postuliert. Das Konzept des Frequenzziehen
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ABBILDUNG 1.1.2. Eine Übersicht der Modelle von Wiener, Winfree und Kuramoto.
(a) Im Wienerschen Modell wird ein Oszillator nur durch seine Frequenzω repräsentiert.
Hier betrachte ich drei Oszillatoren aus einer Population mit normalverteilten Eigenfre-
quenzen, wobeiω1 < ω2 < ω3 gilt. Die Häufigkeitsverteilung der Eigenfrequenzen
dieser Population wird mit einer Glockenkurve dargestellt(in der Mitte) und die drei Os-
zillatoren werden farbig hervorgehoben.Die Oszillatorensynchronisieren sich durch eine
besondere Form der Wechselwirkung, dem Frequenzziehen. Der langsamere Oszillator
(schwarz) beschleunigt und der schnellere Oszillator (rot) verlangsamt ein wenig, d.h.
die Frequenzen verlagern sich näher zur Frequenz des blauenOszillators (rechts). Dies
äußert sich in den symmetrischen Einbuchtungen der Häufigkeitsverteilung. (b) Einsei-
tige Interaktion zwischen zwei Winfreeschen Oszillatoren(von 1 nach 2). Ein Winfree-
Oszillator wird mit der Eigenfrequenzω, der Einfluß- und der Empfindlichkeitsfunktion
beschrieben. Die Stärke des Einflusses (Oszillator 1, rot) und die Empfindlichkeit (Os-
zillator 2, blau) hängen von der Position des Oszillators inseinem Zyklus ab, und wird
als die Breite des farbigen Bandes auf der Innenseite des Kreises veranschaulicht. In
der Position A sendet der Oszillator 1 einen starken Einfluß zum Oszillator 2, der nur
mittelgradig dafür empfindlich ist. Wenn die Oszillatorenpopulation homogen genug ist,
findet ein Phasenübergang zur synchronen Population statt (rechts). (c) Die Interaktion
der Kuramoto-Oszillatoren hängt nur von der Phasendifferenz und nicht von der Position
im Zyklus ab. Wenn die Kopplungsstärke höher als eine kritische SchwelleKc ist, geht
das Netzwerk aus einem desynchronen Zustand in einen partiell synchronen Zustand
über (rechts), der aus einem Cluster von synchronen Oszillatoren (mit Grau unterlegten
farbigen Punkte) und einer Teilpopulation von desynchronen Oszillatoren (grau) besteht.

enthält die grundlegende Idee, dass die Hirnrhythmen durchSynchronisation der Neuronen entstehen. Das

Frequenzziehen ist ein äquivalentes Konzept zur Synchronisation einer Population von Oszillatoren.



1.1. NEURONALE RHYTHMEN 14

Die Arbeiten von Wiener zur Synchronisation einer Population von Oszillatoren wurden von Winfree

weiterentwickelt (Winfree, 1967, 1980). Er betrachtete nicht nur die Frequenzen des Oszillators, sondern

zog auch weitere Eigenschaften der Oszillatoren in Betracht. Die Interaktion zwischen zwei Oszillatoren,

das Senden eines Einflusses und das Empfangen eines Einflusses, wurde auf eine Beschreibung mittels

zweier Funktionen, die Einfluss- und die Empfindlichkeitsfunktion, reduziert (Abb. 1.1.2b). Die Stärke

der Interaktion hängt von der Position des Oszillators in seinem Zyklus, d.h. seiner Phase, ab. In einigen

Phasen sendet der Oszillator einen starken Einfluss (z.B. ein Aktionspotential bei Neuronen), an einer an-

deren Position sendet er einen geringen Einfluss (z.B. während einer Refraktärphase). Ähnlich kann auch

das Empfangen des Einflusses (die Empfindlichkeitsfunktion) charakterisiert werden, d.h. die Interaktions-

funktionen zwischen den Oszillatoren haben eine phasenabhängige Charakteristik.

Die instantane Geschwindigkeit, d.h. die Frequenz des Oszillators, wird im Winfree-Modell durch drei

Größen beeinflusst: die Eigenfrequenz, die aktuelle Empfindlichkeitsfunktion und den Gesamteinfluß von

anderen Oszillatoren. Mittels Computersimulationen konnte Winfree die Evolution eines solchen Systems

bestimmen. Er konnte zeigen, dass es abhängig von den Parametern zwei globale Zustände gab:den inko-

härenten Zustand(kleine Kopplung) in dem die Oszillatoren gleichmäßig überden gesamten Raum/Kreis

verteilt waren undden kohärenten Zustand: in dem die Oszillatoren synchrone Cluster bildeten. Der Über-

gang zwischen diesen Zuständen hing von der Homogenität derOszillatorenpopulation im Vergleich zur

Kopplungsstärke ab. Wenn die Population homogen genug war,fand ein Phasenübergangvom inkohärenten

in den kohärenten Zustand statt (Abb. 1.1.2b rechts).

Mit einer Vereinfachung des Winfree-Modells leistete Kuramoto eine fundamentale Arbeit zur Syn-

chronisation und Desynchronisation von Populationen von Neuronen und damit zum Verständnis von Hirn-

rhythmen (Kuramoto, 1984). Kuramoto ersetzte die Einfluß- und die Empfindlichkeitsfunktionen von Win-

free durch eine hochsymmetrische Interaktion. Die Wechselwirkung zwischen den Oszillatoren hängt in

seinem Modell nicht von der Position des Oszillators im Zyklus ab, sondern nur von der Phasendifferenz

zwischen den Oszillatoren und ist symmetrisch (Abb. 1.1.2c). Diese Form der Wechselwirkung kann mit

zwei Oszillatoren, die zwei verschiedene Eigenfrequenzenω1 < ω2 haben, veranschaulicht werden. In der

Abbildung 1.1.2c liegt der schnellere Oszillator 2 (blau) mit einer Phasendifferenzψ vor dem langsameren

Oszillator 1 (rot). Entsprechend der Kuramoto-Wechselwirkung verlangsamt der Oszillator 2 proportional

zur Phasendifferenzψ12 = ϕ1 − ϕ2 um∆ω12 = K sin(ψ12), wobeiϕ1 undϕ2 die Phasen der Oszillato-

ren sind undK die Kopplugnstärke ist. Entsprechend der Symmetrie beschleunigt der Oszillator 1 um den

gleichen Betrag∆ω21 = K sin(ψ21) = −∆12ω, mit ψ21 = ϕ2 − ϕ1. Wenn die Differenz zwischen den

Eigenfrequenzen der Oszillatoren klein genug ist, synchronisieren sie sich. Bei zu großer Differenz reicht

die Anpassung der Eigenfrequenzen nicht mehr aus, um sich zusynchronisieren.

Ähnlich kann der Fall von vielen Oszillatoren mit normalverteilten Eigenfrequenzen betrachtet wer-

den, wobei jetzt die Breite der Eigenfrequenzverteilung die Unähnlichkeit der Oszillatoren ausdrückt. Ku-

ramoto fand, dass es in der Population zwei stabile Zuständegeben kann. Der desynchrone Zustand, wo

die Oszillatoren sich unkorreliert bewegten, und den partiell synchronen Zustand, in dem drei Gruppen exi-

stierten. Die synchronen Gruppe (ein Cluster) und zwei desynchrone Gruppen, wobei die Oszillatoren sich

in der einen langsamer und in der anderen schneller als die synchrone Gruppe bewegten. Der partiell syn-

chrone Zustand existierte nur, wenn die Kopplungsstärke zwischen den Oszillatoren über einer kritischen

GrenzeKc (die Schwelle) lag (Abb. 1.1.2c rechts). Diese Schwelle stimmte mit dem Phasenübergang von

Winfree überein.
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1.1.2. Interaktion zwischen Hirnrhythmen: Synchronisation, Resonanz.Synchronisation ist eine

fundamentale Eigenschaft der gekoppelten neuronalen Aktivität, deren Resultat die Hirnrhythmen sind.

Die Untersuchung der Synchronisation gekoppelter Systemereichen bis in das 17. Jahrhundert zurück, als

der Physiker Christian Huygens den immer auftretenden Gleichtakt von zwei Pendeluhren, die auf einem

Holzbalken aufgehängt wurden, beobachtete (Pikovsky et al., 2001). Die Uhren haben den Gleichtakt nach

einer Störung immer eingenommen. Huygens fand die Ursachendes Gleichtakts in den kaum wahrnehm-

baren Schwingungen des Holzbalkens (eine Interaktion durch eine schwache Kopplung) und der ähnlichen

Bauart der Uhren.

Das Wort Synchronisation setzt sich aus den griechischen Vokabelnsyn(gleich oder gemeinsam) und

chronos(die Zeit) zusammen. Das Wort Synchronisation kann man als ”einen gemeinsamen Rhythmus

zur gleichen Zeit besitzend” verstehen. Nach Pikovsky et al. (2001) wird die Synchronisation als ”eine

Anpassung der Rhythmen von oszillierenden Objekten durch eine schwache Interaktion” bezeichnet. Ein

wichtiger Aspekt in der Definition sind die selbsterhaltenden Oszillationen von Objekten. Dieser Aspekt

grenzt die Synchronisation von der Resonanz ab. EineResonanzist vorhanden, wenn ein System eine

oszillatorische Antwort nur beim Vorhandensein einer Stimulation bzw. eines Treibers generiert.

Ohne eine Interaktion würden die spontan oszillierenden Objekte immer nur die Eigenrhythmen zei-

gen. Mit einer schwachen Interaktion zwischen den Objekten, die uni- oder bidirektional durch eine Kopp-

lung realisiert werden kann, können die Objekte ihre Rhythmen anpassen, auch wenn diese anfänglich

unterschiedlich waren. Bei einer sehr starken Interaktionverschmelzen die unabhängigen Objekte zu ei-

nem sich kohärent verhaltenden System.

In der Literatur werden drei Haupttypen der Synchronisation unterschieden: die identische/vollständige

Synchronisation, die Phasensynchronisation und die verallgemeinerte Synchronisation. Dievollständige

Synchronisation kann nur bei identischen Systemen beobachtet werden. Die Differenz zwischen den Zu-

ständen der Systeme verschwindet im Limes, wenn die Zeit gegen unendlich strebt. DiePhasensynchro-

nisation ist definiert als das Beschränktsein der Phasendifferenzenvon zwei oszillierenden SystemenX

undY : |nϕX −mϕY | < const, wobeiϕX bzw.ϕY die von den SystemenX undY extrahierte Phasen

sind (Tass et al., 1998, 2003). Der Begriff der Phase basiertauf der Vorstellung einer harmonischen Oszil-

lation, die durch die Bewegung eines einzigen Punktes an derKreislinie repräsentiert werden kann (siehe

auch Abb. 1.1.1). Der Winkel zwischen der x-Achse und der Verbindungslinie des rotierenden Punktes

mit dem Ursprung des Koordinatensystems entspricht der Phase der harmonischen Bewegung. Die Pha-

sensynchronisation hat weniger Beschränkungen und ein breiteres Anwendungsgebiet als die vollständi-

ge Synchronisation, da die Phasendifferenzen nur beschränkt und nicht gleich Null vorausgesetzt werden

und die Amplitudendynamik nicht korreliert sein muß. DieverallgemeinerteSynchronisation wurde zuerst

für unidirektional gekoppelten Systeme eingeführt. Sie ist charakterisiert durch eine funktionale Relati-

on zwischen den Zustandsvariablen~η und ~ξ des treibenden SystemsX und des getriebenen SystemsY :
~ξ(t) = ψ[~η(t)], wobei die Funktionψ glatt vorausgesetzt wird. Die Verbindung zwischen der Phasen-

synchronisation und der verallgemeinerten Synchronisation wird in der Literatur diskutiert, wobei zuerst

angenommen wurde, dass die verallgemeinerte Synchronisation die Phasensynchronisation impliziert.

1.1.3. Funktionelle Signifikanz einiger Hirnrhythmen.

1.1.3.1.Der Alpha-Rhythmus.Der Alpha-Rhythmus war der erste nachgewiesene menschliche Hirn-

rhythmus (Berger, 1929). Obwohl schon über 70 Jahre bekannt, ist seine funktionelle Bedeutung noch

ungeklärt. Die ersten Theorien über die Funktion des Alpha-Rhythmus wurden von der Beobachtung des

Alpha-Blockings geprägt. Als Alpha-Blocking wird die Abnahme der oszillatorischen Amplitude im 8-12



1.1. NEURONALE RHYTHMEN 16

Hz Frequenzband beim Öffnen der Augen bezeichnet. Jede Theorie des Alpha-Rhythmus macht Aussa-

gen über den hochamplitudigen,synchronenAlpha-Rhythmus, und den niedrigamplitudigen,desynchro-

nen Alpha-Rhythmus. Den klassischen Theorien nach, ist der Alpha-Rhythmus ein Leerlauf-Rhythmus

(Berger, 1929; Adrian and Matthews, 1934).

Es wird angenommen, dass der synchrone Alpha-Rhythmus einen Marker für reduzierte Hirnleistun-

gen darstellt, d.h. das Hirnareal ist in einem Bereitschaftszustand, verrichtet aber nur geringe Arbeit. Im

Gegensatz dazu markiert der desynchrone Alpha-Rhythmus eine erhöhte Informationsverarbeitung eines

Hirnareals. So wurde für die Abnahme der posterioren Alpha-Oszillationen eine gesteigerte Informations-

verarbeitung des visuellen Inputs, und damit assoziiertervisueller Aufmerksamkeit auf den visuellen Reiz

angenommen (Adrian and Matthews, 1934).

Norbert Wiener hatte in einer Analogie zum Computer den Alpha-Rhythmus als eine innere Hirnuhr

(brain clock) betrachtet (Wiener, 1961). Diese Uhr sollte als Taktmechanismus dienen, der die eingehenden

Informationen in diskrete Informationsquanten aufteilt.Es wurde weiterhin angenommen, dass die hoch-

amplitudigen Oszillationen zusätzlich den operativen Zustand des Netzwerks, vor allem das Niveau der

Erregbarkeit, adjustieren (Lopez da Silva et al., 1974).

Es konnte jedoch nachgewiesen werden, dass der Alpha-Rhythmus unabhängig von einem visuellen

Stimulus unterdrückt werden kann (Pollen and Trachtenberg, 1972) und dass im Zustand der erhöhten Auf-

merksamkeit, aber reduzierter Bewegung, die Alpha-Amplitude erhöht ist (Mulholland and Peper, 1971;

Gevins et al., 1979). In Erweiterung der klassischen Theorie der Reaktivität des Alpha-Rhythmus wurde die

Genese und Steuerung des Verhaltens für das Alpha-Blockingbetont und als die Hauptfunktion des Gehirns

postuliert (Mulholland and Peper, 1971; Mulholland, 1995). Zusätzlich wurde der Unterschied zwischen

den Aufmerksamkeits- und Intentionsprozessen für die erhöhte Alpha-Amplitude während Aufgaben mit

reduzierten Bewegungen angenommen (Shaw, 1992, 1996).

Im Alpha-Reaktivitäts-Modell von Mulholland wird die Reaktivität des Alpha-Rhythmus nicht durch

die erhöhte visuelle Aufmerksamkeit bedingt, sondern die Abnahme des Alpha-Rhythmus ist ein Korrelat

einer gesteigerten Informationsverarbeitung (Mulholland and Peper, 1971; Mulholland, 1995). Er postu-

liert, dass das EEG nicht Indikator einer spezifischen Hirnfunktion ist, sondern ein Korrelat der kortikalen

Arbeit. Unter kortikaler Arbeit wird eine Menge von heterogenen Prozesse (ionische, molekulare, bio-

elektrische, neurochemische, neurohumorale und metabolische) verstanden, die auf vielen hierarchischen

Ebenen organisiert sind. Das zentrale Konzept der Theorie bilden die Bewegungskomponenten des Ver-

haltens (BKV), d.h. die willentlichen oder reflexiven Bewegungen der Muskeln. Der Hauptanteil der Hir-

narbeit wird für die Prozesse der Produktion, Kontrolle undVorhersage der Bewegungskomponenten des

Verhaltens eingesetzt. Es wird angenommen, dass die Prozesse für die BKV mit anderen Prozessen, z.B.

für Sprache und Wahrnehmung, um die neuralen Resourcen (im Sinne einer Rechenleistung) konkurrie-

ren. Die begrenzte Rechenleistung wird durch einen aktivenDistributionsprozess an die konkurrierenden

Verarbeitungs- und Steuerprozesse, entsprechend ihrer Priorität verteilt. Ein synchrones EEG in einem Hir-

nareal ist ein Indikator für reduzierte kortikale Arbeit, das Areal befindet sich sozusagen im Leerlauf. Ein

desynchronisiertes EEG, d.h. ein breitbandiges, niedrigamplitudiges EEG, ist ein Korrelat einer hohen kor-

tikalen Arbeit, die mit einer hohen Aktivierung einhergeht. Das beobachtete EEG wird als Summe von

vielen synchronen und desynchronen Hirnrhythmen aufgefasst. Im Bezug auf das visuelle System beinhal-

ten die BKV drei okkulomotorische Steuerfunktionen: die Fixation, die Akkomodation der Linse und das

visuelle Verfolgen eines Objektes. Diese Prozesse werden ursächlich für die posteriore Alpha-Suppression
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angenommen. Wenn eine Person keine Aufnahme der visuellen Information durchführt, d.h. die okulomo-

torischen Funktionen sind demobilisiert, so kann eine erhöhte Alpha-Amplitude beobachtet werden (Pas-

kewitz and Orne, 1973). Die Funktion des synchronen Alpha-Rhythmus besteht darin, die Aufmerksamkeit

von visuellen Reizen abzulenken und das inaktive Hirnarealam Ruhen zu hindern.

In einer Erweiterung des Modells von Mulholland durch Shaw wurde zur Erklärung der paradoxen

Alpha-Antwort eine neuropsychologische Komponente des Verhaltens, die Intention, eingeführt (Shaw,

1996). Die Aufmerksamkeit-Intention Hypothese von Shaw (1996) versucht die paradoxe Alpha-Antwort

zu erklären. Alsdie paradoxe Alpha-Antwortwird eine erhöhte Alpha-Aktivität während Aufgaben mit

gesteigerten Anforderungen an die Aufmerksamkeit bezeichnet. Gevins et al. (1979) wies ein erhöhter

Alpha-Rhythmus bei mehr als 30% der Probanden während einermentalen Arithmetikaufgabe nach. Ein

verstärkter Alpha-Rhythmus trat auch bei erhöhter Aufmerksamkeit und demobilisierten okulomotorischen

Prozessen auf (Mulholland and Peper, 1971). Nach der Aufmerksamkeits-Intentions-Hypothese hängt die

Alpha-Reaktivität nicht nur von der Aufmerksamkeits- sondern auch der Intentionskomponente des Verhal-

tens ab. Während eines Verhaltens mit überwiegend intentionaler Komponente wird der Alpha-Rhythmus

nicht gedämpft, weil die drei okulomotorischen Funktionen(die Fixation, die Akkomodation und das Ver-

folgen mit dem Blick) deaktiviert sind. Unterstützt wird diese Hypothese durch die Beobachtung gesteiger-

ter Alpha-Amplituden einige Sekunden vor einem motorischem Akt, z.B. während ballistischer Aufgaben

(Hatfield et al., 1984).

Eine weitere Linie von Experimenten, in denen ein erhöhter Alpha-Rhythmus während Aufgaben,

die eine Suppression von sensorischen Inputs erfordern, z.B. mentale Arithmetik, mentale Imagination

und Arbeitsgedächtnisaufgaben, führte zur ”Inhibitions-Hypothese” . Danach ist die Funktion des Alpha-

Rhythmus eine aktive Unterdrückung der sensorischen Informationsverarbeitung (Ray and Cole, 1985)

sowie eine Reduktion der Verarbeitung in den für diese Aufgabe nicht relevanten Hirnarealen (Klimesch,

1996, 1999). Eine alternative Erklärung postulierte Knyazev et al. (2006). Nach der ”Alertness-Hypothese”

reflektiert erhöhter Alpha-Rhythmuns eine höhere Bereitschaft des Alpha-Systems zur Informationsverar-

beitung.

Die physiologische Basis des Alpha-Rhythmus ist noch nichtvollständig geklärt. Die in 60-er Jahren

postulierte Hypothese des ”thalamischen Schrittmachers”nimmt an, dass der humane Alpha-Rhythmus

durch oszillatorische Aktivität eines thalamischen Schrittmachers im Kortex induziert wird (Andersen and

Andersson, 1968). Die Arbeiten von Lopez da Silva widerlegten die Annahme einer einzelnen thalamischen

Quelle (Lopes da Silva et al., 1973, 1980). Er zeigte, dass mehrere Alpha-Rhythmen mit unterschiedli-

chen Frequenzen gleichzeitig im Kortex koexistieren können. Es wird angenommen, dass der Thalamus

aber einen modulatorischen Einfluss auf die kortikalen Alpha-Generatoren ausübt. In einer kombinierten

EEG/fMRI Studie wurde eine positive Korrelation zwischen der Alpha-Amplitude und der thalamischen

Aktivität gefunden. Epochen mit hoher kortikaler Alpha-Aktivität wurden von Epochen starker thalami-

schen Aktivität begleitet (Goldman et al., 2002). Die Arbeiten von Basar und Lopes da Silva zeigen, dass

kortikale Schaltkreise selbst aktiv an der Alpha-Genese beteiligt sind (Lopes da Silva et al., 1980; Basar

et al., 1997).

Gegenwärtig nimmt man an, dass der Alpha-Rhythmus ein Ergebnis komplexer Interaktionen zwi-

schen kortikalen und thalamischen Rhythmen ist. Ein physiologisches Modell des Alpha-Rhythmus wird

in der Literatur mindestens mit vier Elementen modelliert (Steriade et al., 1990; Lopes da Silva, 1991;

Suffczynski et al., 2004): den GABA-ergen Neuronen des thalamischen Nucleus reticularis, den kortiko-

thalamischen und den thalamo-kortikalen Neuronen sowie den lokalen inhibitorischen Neuronen. Es wird
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angenommen, dass zwei Aktivitätsmodi der thalamo-kortikalen Neuronen, der tonische und der burstende

Modus, für die Genese des Alpha-Rhythmus verantwortlich sind. Neuere Arbeiten betonen, dass eine Sub-

population der thalamischen Zellen, die eine neue Form der rhythmischen Aktivität (das high-threshold-

Bursting, HT) zeigt, an der Genese von Alpha-Rhythmus wesentlich beteiligt sind (Hughes and Crunelli,

2005). Die HT-Zellen bilden lokale Cluster die sich durch Gap-Junctions synchronisieren. Der kollekti-

ve Rhythmus wirkt dann modulierend über die thalamo-kortikalen Projektionen auf den korikalen Alpha-

Rhythmus. Die Frequenz dieser Oszillationen hängt von der Depolarisation dieser Zellen ab. Eine reduzier-

te Depolarisation der HT-Zellen kann zu einer Verlangsamung des Alpha-Rhythmus in den Theta-Bereich

führen. Diese Störung wird als die thalamo-kortikale Dysrhythmie bezeichnet (Llinas et al., 1999).

Trotz einer langen Forschungstradition ist die Funktion des Alpha-Rhythmus noch nicht geklärt.

1.1.3.2.Der Gamma-Rhythmus.

Die Synchronisationsprozesse imγ-Frequenzband werden als essentiell für die sensorische Verarbei-

tung, und vor allem der Lösung des Bindungsproblems angenommen (Singer, 1999). Als Bindungsproblem

wird folgende Situation bezeichnet. Das visuelle System ist durch viele Verarbeitungsmodule charakteri-

siert, die sowohl parallel als auch hierarchisch angeordnet sind (Van Essen et al., 1992). Ein Objekt wird

im visuellen System in die einzelnen Merkmale, z. B. Form, Farbe, Orientierung, Bewegung, zerlegt, die in

räumlich verteilten Modulen verarbeitet werden. Um eine kohärente Repräsentation des Objektes aus den

Einzelmerkmalen zu erhalten, müssen die verteilten Merkmalsrepräsentationen zusammengeführt werden.

Eine Möglichkeit ist die Projektion der Merkmalsneurone indie höheren Schichten eines hierarchisch

strukturiertenfeedforwardNetzwerks. Die jeweils höhere Schicht repräsentiert immereine komplexere

Merkmalskombination. Wenn es sich um biologisch hoch relevante Reize handelt, z. B. Gesichter, so wür-

den diese in solchen Netzwerken durch spezialisierte Neuronengruppen kodiert. Dieser Mechanismus kann

jedoch nicht für alle Objekte und ihre Merkmale angewandt werden, da es im Gehirn nicht genug Neuronen

gibt, um alle Kombinationen der Merkmale zu kodieren. Zusätzlich müssen Repräsentationen von mehre-

ren Objekten, die gleichzeitig verarbeitet werden, getrennt bleiben. Dieses Problem, wie aus den verteilten

Merkmalen des Objekts eine bewusste Wahrnehmung des Objekts entsteht, ist einer der zentralen Fragen

der Neurowissenschaften (Singer, 1999). Von der Marlsburgpostulierte, dass eine Synchronisation von

neuronalen Aktivitäten der Neuronen, die ein Objekt repräsentieren, dieses Problem theoretisch, zumin-

dest für die Bindung der visuellen Merkmale, lösen kann (vonder Marlsburg, 1983). Sein Modell nimmt

an, dass die neuronalen Gruppen, die ein Objekt repräsentieren, durch die Synchronisation ihrer Aktivität

gebildet werden. Mit diesem Mechanismus können zwei Neuronengruppen zwei getrennte Objekte reprä-

sentieren und durch den Unterschied in der Phaseninformation separiert werden. Auch wenn sich diese

Neuronengruppen räumlich überlappen, bleiben sie auf der zeitlichen Dimension getrennt. Die Objektre-

präsentationen sind daher flexibel, d. h. die einzelnen Neuronen können zwischen verschiedenen Gruppen

wechseln.

Die Experimente im visuellen Kortex der Katze bestätigten die Vorhersagen des von der Marlburg’schen

Modells (Eckhorn et al., 1988; Gray and Singer, 1989). Eine Stimulation mit einem sich bewegenden Bal-

ken induzierte eine Synchronisation imγ-Frequenzbereich zwischen den Kolumnen (Gray and Singer,

1989) oder zwischen den Arealen A17 und A18 (Eckhorn et al., 1988). Die induzierteγ−Aktivität reflek-

tierte die globalen Merkmale der Stimuli (Gray and Singer, 1989).

Die γ−Aktivität tritt nicht nur während der Objekterkennung auf.Die γ−Aktivität wurde auch wäh-

rend des operanten Konditionierens (Keil et al., 2001), desoszillatorischen Primings (Conci et al., 2004)

und den Pausen in einer Kurzzeitgedächtnisaufgabe(Tallon-Baudry et al., 1998) beobachtet. Dieγ−Aktivität
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korreliert auch mit der Anzahl der Items im Arbeitsgedächtnis (Howard et al., 2003). Die Aktivität im

Gamma-Band korreliert mit dem BOLD-fMRI-Signal (blood oxygen level-dependent functional magnetic

resonance imaging) (Logothetis et al., 2001).

1.1.4. Störungen der Hirnrhythmen. Die rhythmischen neuronalen Aktivitäten und ihre Interaktio-

nen (Synchronisations- und Desynchronisationsprozesse)sind ein essentieller Bestandteil der sensorischen

Verarbeitung (Singer, 1999), der Aufmerksamkeit (Fries etal., 2001), der Plastizität (Rodriguez et al.,

2004) und des Gedächtnisses (Rizzuto et al., 2003). Veränderungen der Hirnrhythmen , z. B. ihre Verlang-

samung, das Fehlen bestimmter Rhythmen, und Störungen der neuronalen Synchronisation, können zur

gravierenden kognitiven und motorischen Dysfunktionen führen (Übersicht siehe Schnitzler and Gross,

2005).

So kann eine chronische Verlangsamung des occipitalen Alpha-Rhythmus während des Wachseins als

ein Indikator von mehreren neurologischen und psychiatrischen Störungen (Niedermeyer, 1997), z.B. De-

pression (Nystrom et al., 1986), Zwangsstörung (Karadag etal., 2003) und Schizophrenie (Karson et al.,

1988) betrachtet werden. Diese Verlangsamung, d. h. eine Verlagerung des Alpha-Rhythmus in den Theta-

Bereich, wird als die thalamo-kortikale Dysrhythmie bezeichnet (Llinas et al., 1999). Es wird angenommen,

dass eine Störung des 5-HT- und Noradrenalin-Haushaltes und damit assoziierte stärkere Hyperpolarisatio-

nen der thalamo-kortikalen Neuronen diese Alpha-Verlangsamung bedingen (Soininen et al., 1992).

In der gegenwärtigen Theoriebildung zur Schizophrenie wird eine beeinträchtigte neuronale Synchro-

nisation im hochfrequenten Gamma-Bereich für die kognitiven Defizite angenommen. Die ”Dysfunktions-

Hypothese” postuliert, dass die pathologischen Symptome der Schizophrenie auf die defizitäre Koordinati-

on von verteilten Verarbeitungsprozessen zurückzuführenist, die hauptsächlich durch die Synchronisation

der hochfrequenten Oszillationen operieren (Friston, 1999; Phillips and Silverstein, 2003). In der Populati-

on der Schizophrenen wurde während eines SSVEP (steady state visual evoked potential) Paradigmas eine

signifikante Reduktion der hochfrequenten Gamma- und Beta-Oszillationen festgestellt (Krishnan et al.,

2005). Spencer et al. (2004) zeigten, dass bei Schizophrenen eine schwächere und in die niederfrequenten

Bereiche verschobene Gamma-Aktivität während der Wahrnehmung von Gestalt-Stimuli auftritt. Die Stär-

ke der Gamma-Veränderungen korrelierte mit den klinischenSymptomen und der Reaktionszeit. Ursäch-

lich für die defizitäre Synchronisationsbildung werden dieVeränderungen der Konnektivität des neuralen

Substrats (Kubicki et al., 2006) und des Neurotransmitter-Haushaltes in den GABA- und dopaminergen

Schaltkreisen angenommen (Seamans and Yang, 2004; Lewis etal., 2005).

Die bei Schizophrenen gefundenen Störungen der Hirnrhythmen und deren Synchronisation sind wahr-

scheinlich nicht spezifisch für diese Errankung. Ähnlich den Theorien über die Schizophrenie wird auch für

Patienten mit Autismus eine reduzierte Fähigkeit zur neuronalen Synchronisation für die dysfunktionellen

Integrationsprozesse angenommen (Frith and Happe, 1994; Just et al., 2004; Welsh et al., 2005).

Nicht nur eine reduzierte, sondern auch eine erhöhte rhythmische Aktivität und deren Synchronisati-

on können zu pathologischen Symptomen führen. Eine pathologisch synchrone neuronale Aktivität wird

für die Symptomatik bei Morbus Parkinson (Elble and Koller,1990) und bei Epilepsien (Penfield et al.,

1954; Lopez da Silva et al., 2003; Morimoto et al., 2004) ursächlich angenommen. Der Ruhetremor bei der

M. Parkinson wird durch intrinsisch feuernde Neuronen im Thalamus und den Basalganglien verursacht.

Das Feuern dieser Neuronen ist synchron und seine Frequenz ist ähnlich der Tremorfrequenz (Llinas and

Jahnsen, 1982; Pare et al., 1990; Lenz et al., 1994). Diese selbstoszillierende neuronale Population wirkt

wie ein Taktgeber, der die motorischen Areale zum synchronen Feuern zwingt (Volkmann et al., 1996).

Unter normalen Bedingungen ist aber das Feuern dieser Neuronen voneinander unkorreliert (Nini et al.,
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ABBILDUNG 1.1.3. Funktionsweise der Tiefenhirnstimulation. (a) Die Stimulation
wird mit einer chronisch implantierten Tiefenhirnelektrode, die in spezifischen Gebieten
positioniert ist, z.B. Nucleus intermedius ventralis (VIM) oder Globus palidus interna
(GPi), durchgeführt. (b) Die hochfrequente Tiefenhirnstimulation (HF THS). Während
HF THS wird ein permanenter, hochfrequenter (> 100Hz), periodischer Pulszug appli-
ziert. Die HF THS ahmt eine Läsion des Hirngewebes nach. Sie unterdrückt das neuro-
nale Feuern, was wiederum den peripheren Tremor unterdrückt. (c) Die milde Tifenhirn-
stimulation reizt das Gewebe nur, wenn eine gesteigerte Synchronisation auftritt. Das
Ziel dieser Stimulationstechnik ist eine selektive Desynchronisation der pathologisch
synchronen Aktivität, d.h. die einzelnen Neurone feuern unkorreliert. Eine Desynchro-
nisation kann mit einem oder mehreren Pulszügen induziert werden. Die desynchrone
Aktivität in der Zielpopulation entspricht dem physiologisch normalen Aktivitätsmodus
der Zielpopulation.

1995). Die Standardtherapie für die medikamentös nicht behandelbare Parkinson’sche Krankheit und den

essentiellen Tremor ist die elektrische Tiefenhirnstimulation (Benabid et al., 1991; Blond et al., 1992).

Während dieser Stimulation wird über eine chronisch implantierte Tiefenhirnelektrode ein permanenter,

hochfrequenter (> 100Hz), periodischer Pulszug appliziert (Abb. 1.1.3a,b). Die hochfrequente Tiefenhirn-

stimulation (HF THS) ändert das Muster des neuronalen Feuerns in den Zielgebieten (Abb. 1.1.3b). Die HF

THS ahmt so eine Läsion des Hirngewebes nach, z. B. durch Unterdrückung des neuronalen Feuerns, was

wiederum den peripheren Tremor unterdrückt (Wielepp et al., 2001; McIntyre et al., 2004). Obwohl die

HF THS bemerkenswerte Erfolge bei vielen Patienten erzielen kann, gibt es Beschränkungen beim Einsatz

von HF THS, welche die Entwicklung neuer therapeutischer Ansätze notwendig machen. So führt HF THS

bei einigen Patienten zur Dysarthrie, Dysästhesie und zerebellärer Ataxie (Volkmann, 2004). Nicht alle

Patienten sprechen auf HF THS an (Rodriguez-Oroz et al., 2005)
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1.1.5. Milde Tiefenhirnstimulation durch eine Desynchronisation. Aus obengenannten Gründen

wurden neue Stimulationstechniken mit Hilfe der statistischen Physik und der nichtlinearen Dynamik ent-

wickelt (Tass, 1999, 2001a, 2002a, 2003b; Popovych et al., 2005). Das Ziel dieser Stimulationstechniken

ist eine selektive Desynchronisation der pathologisch synchronen Aktivität und damit eine Verlagerung

der Dynamik der Zielpopulation in den physiologisch normalen Aktivitätsmodus (Abb. 1.1.3c). Die neuen

Stimulationsverfahren können in drei Gruppen eingeteilt werden: (i) die pulsbasierte Stimulation mit einer

Elektrode (Tass, 1999, 2001a, 2002a), (ii) der koordinierte Mehrelektroden-Reset (Tass, 2003b,a) und (iii)

das nichtlineare verzögerte Feedback (Popovych et al., 2005, 2006).

(i) Die pulsbasierten Stimulationstechniken mit einer Elektrode: nutzen die Entdeckung der vulnera-

blen Phase einer synchronen Population von Neuronen aus (Tass, 1999). Die vulnerable Phase eines Os-

zillators wurde während der berühmten zirkadianen Phasen-Resetting Experimente von Winfree (Winfree,

1970, 1980) entdeckt. Winfree untersuchte die Auswirkungen von Lichtpulsen auf die zeitliche Dynamik

des Schlüpfens von Eintagsfliegen (Drosophila melanogaster), die von einem zirkadianen Taktgeber ge-

steuert wird. Er konnte zeigen, dass eine Stimulation mit kritischer Amplitude und Dauer während einer kri-

tischen Anfangsphase zu einer unvorhersehbaren Phase nachder Stimulation führt. Der Phasen-Resetting

Ansatz wurde in weiteren Experimenten auf verschiedenene oszillatorische Prozesse angewandt, um die

zeitliche Struktur dieser Prozesse zu verstehen (für Übersicht siehe Winfree, 1980). Die vulnerable Pha-

se und das Verschwinden der Oszillationen wurde auch am Riesenaxon des Tintenfisches experimentell

(Guttman et al., 1980) und theoretisch im Hodgkin-Huxley Modell (Best, 1979) gezeigt.

Der Phasen-Resetting Ansatz wurde durch die Arbeiten von Tass auf Ensembles von ungekoppelten

(Tass, 1996b,a) und gekoppelten (Tass, 1999) Oszillatorenmit Rauschen weiterentwickelt. Diese Arbeiten

resultierten in der Entdeckung der vulnerablen Phase für eine Population von Oszillatoren. Wenn ein Sti-

mulus mit richtigen Parametern während dieser vulnerablenPhase (welche eine Breite von ca. 5% einer

Periode aufweist) appliziert wird, desynchronisiert er diese Population. Die Desynchronisation wird durch

das Teilen der Population in zwei oder mehr Subpopulationenerreicht, wobei eine Subpopulation beschleu-

nigt und die andere verlangsamt wird. Um die Population genau in der vulnerablen Phase zu treffen, muss

die Aktivität der Population genau registriert und berechnet werden. Dies ist eine sehr aufwendige und

energieverbrauchende Aufgabe. Vor allem hängt die vulnerable Phase von der Amplitude ab (siehe z.B.

Zhai et al., 2005). Um die Population ohne ein aufwendiges Monitoring immer in der vulnerablen Pha-

se zu treffen, wurden zusammengesetzte Stimuluskomplexe entwickelt, wie z. B.der Doppelpuls(Tass,

2001a,b), eine gemischte Stimulusvariante: ein Hochfrequenzpulszug, gefolgt von einem Einzelpuls (Tass,

2001c) und dasSoft-Phase-Resetting(Tass, 2002a,b). Diese Techniken basieren auf folgendem Prinzip: Die

Stimulation wird in zwei unterschiedlichen Epochen durchgeführt. In der ersten Epoche wird das Netzwerk

durch einen starken Puls oder eine Sequenz von Pulsen in einen kontrollierten Zustand gebracht, d. h. man

kennt den dynamischen Zustand des Netzwerks (die Phase und die Synchronisationstärke), ohne diese

direkt messen zu müssen. Mit einer geeigneten Verzögerung fängt die zweite Epoche an: wenn sich das

Netzwerk in der vulnerablen Phase befindet, wird ein weiterer Puls verabreicht, der zu einer Desynchroni-

sation führt. Die einzelnen pulsbasierten Techniken werden im Abschnitt 2.7 detailliert für Hirnrhythmen

betrachtet.
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(ii) Der Mehrelektroden-koordinierte Resetinduziert eine effektive Desynchronisation ohne eine auf-

wendige Kalibrierung (Tass, 2003b,a). Während eines koordinierten Resets (KR) wird eine synchrone neu-

ronale Population mit einer Sequenz von phasenzurücksetzenden Stimuli (meistens hochfrequente Pulszü-

ge) mittels mehreren Elektroden stimuliert. Zwischen nacheinander folgenden Pulszügen wird eine Verzö-

gerung vonτ/n eingebaut, wobeiτ ≈ T . T ist die mittlere Periode der synchronisierten Oszillationen, und

n die Anzahl der Stimulationselektroden. Die KR-Stimuli verändern schnell die Phasen von separierten

Subpopulationen, die jeweils unterschiedlich von denn Elektroden beeinflusst werden. Unter einem KR

Stimulus zerfällt das synchrone Netzwerk in mehrere Subpopulationen, der sogenannte Clusterzustand.

Wegen der pathologisch starken Interaktionen zwischen denNeuronen gehen die Neuronen vom Clusterzu-

stand in den vollständig desynchronen Zustand über, bevor sie letztlich in den synchronen Zustand zurück-

kehren, wenn keine weitere Stimulation erfolgt (Tass, 2003b). Damit der desynchrone Zustand langfristig

erhalten bleibt, muss die KR Stimulation wiederholt appliziert werden.

(iii) Das nichtlineare verzögerte Feedbackbasiert auf den Ideen von Pyragas (Pyragas, 1992), der das

verzögerte Feedback zur Kontrolle der Dynamik von chaotischen Oszillatoren angewandt hat. Rosenblum

und Pikovsky schlugen vor, die Synchronizität eines Ensembles von gekoppelten Oszillatoren mit einem

linearen verzögerten Feedback zu kontrollieren (Rosenblum and Pikovsky, 2004). Bei dem linearen ver-

zögerten Feedback hängt die Stärke der Suppression periodisch von der Verzögerung ab, d.h. durch die

Variation der Verzögerung kann sowohl eine Suppression alsauch eine Verstärkung der Synchronizität

induziert werden. Diese mögliche Steigerung der Synchronizität kann beim therapeutischen Einsatz zu

unkontrollierbaren Folgen führen. Deshalb wurden neue Stimulationsprotokolle entwickelt, die auf dem

nichtlinearen verzögerten Feedback basieren (Popovych etal., 2005, 2006). Während des nichtlinearen

verzögerten Feedbacks wird die Aktivität einer neuronalenPopulation kontinuierlich gemessen und nach

einer nichtlinearen Transformation wieder der Zielpopulation als eine elektrische Stimulation zugeführt.

Diese Störung der neuralen Aktivität durch die verzögerte Eigenaktivität führt zu einer starken Desyn-

chronisation. Da die Stärke der Störung vom Ausmaß der Synchronisation abhängt, werden während eines

desynchronen Zustandes nur minimale Stimulationsströme appliziert. Diese Stimulationsmethode wirkt

spezifisch den pathologischen Interaktionen im Netzwerk entgegen, so dass die Neuronen wieder mit den

natürlichen Eigenfrequenzen feuern.



KAPITEL 2

Mathematisches Modell eines Hirnrhythmus: Ergebnisse einer

Simulationsstudie

2.1. Einleitung

In diesem Abschnitt wird ein mathematisches Modell eines Hirnrhythmus entwickelt. Dazu wird das

Modell von Haken erweitert, so dass spontan oszillierende Neuronen approximiert werden können (Haken,

2000, 2002). Ein Netzwerk von solchen gekoppelten Neuronendient als Modell eines Hirnrhythmus. Die

Dynamik des Einzelneurons und des Netzwerks von solchen gekoppelten Neuronen mit Rauschen und

Stimulation wird detailliert untersucht.

Die in EEG und MEG messbaren Hirnrhythmen werden durch die Ströme in den Dendriten generiert

(Siehe auch Abschnitt 3.2.1). Folglich wird in den meisten Modellen der Hirnrhythmen zusätzlich zu der

axonalen Dynamik auch die dendritische Dynamik, bzw. damitäquivalente synaptische Dynamik, berück-

sichtigt (Nunez, 1995; Jirsa and Haken, 1996, 1997; Robinson et al., 1998; Suffczynski, 2000; David and

Friston, 2003; Rowe and Robinson, 2004; Suffczynski et al.,2004). In diesen Modellen wird das neuro-

nale Substrat als eine Komposition von exzitatorischen undinhibitorischen Elementen modelliert, wobei

generell zwei Transformationsoperatoren verwendet werden: Die Transformation der axonalen Pulse in die

dendritischen Ströme (pulse to wave equation) und die Transformation des Membranpotentials in die axo-

nalen Pulse. Die externen Einflüsse, z.B. sensorische Stimulation, werden als afferenter synaptischer Input

beschrieben. Die resultierende Dynamik der dendritischenStröme wird durch eine Differentialgleichung

zweiter Ordnung beschrieben (Jirsa and Haken, 1997; Haken,2002).

In den bisherigen Arbeiten zur Desynchronisation von pathologisch synchronen Prozessen mittels

Pulsstimulation, die das Kuramoto-Modell verwendeten, wurde die dendritische Dynamik nicht berück-

sichtigt. Für die pulsbasierte Stimulation ist es aus fogenden Gründen aber notwendig, die dendritische

Dynamik zu berücksichtigen: (1) Dendriten sind ein wesentlicher Bestandteil der Hirnarchitektur und stel-

len einen Träger der interneuronalen Kommunikation dar (Magee and Johnston, 2005). (2) Elektrische

Stimulation kann die Dendriten direkt (Rattay, 1999) oder indirekt, mittels Stimulation der präsynapti-

schen Fasern (McIntyre et al., 2004), beeinflussen. (3) Einzelne Neuronen können eine transiente Dynamik

zeigen, wenn sie elektrisch stimuliert werden (Braun et al., 1997, 1999). Diese transiente Dynamik kann

der Trägheit, die inhärent in der dendritischen und der synaptischen Dynamik enthalten ist, zugeschrieben

werden.

Die Eigenschaften der dendritischen Dynamik kann man grob in zwei Klassen einteilen: die passiven

Eigenschaften, z.B. das Tiefpass-Filtern der Eingangssignale (Koch, 1999), und die aktiven Eigenschaften,

z.B. das Zurücklaufen der Aktionspotentiale (backpropagation of spikes) (Johnston et al., 1996) oder die

Genese von hochfrequenten Oszillationen (Pedroarena and Llinas, 1997). Im Folgenden wird ein kurzer

Überblick über die Mechanismen der passiven und aktiven Eigenschaften der Dendriten gegeben.

23
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2.1.1. Passive Eigenschaften der Dendriten.Die passiven Eigenschaften der Dendriten resultieren

aus den Eigenschaften der neuronalen Membran und aus der Topologie der dendritischen Verzweigun-

gen. Die neuronale Membran besteht aus einer isolierenden Phospholipiddoppelschicht, in der Proteine

eingelagert sind. Zwischen dem Inneren und dem Äußeren eines ruhenden Neurons kann ein Membran-

potentialVRuhe (Werte zwischen -120 mV bis -40 mV) gemessen werden (Schmidtand Thews, 1993). In

einer vereinfachten Betrachtung können die passiven Eigenschaften der neuronalen Membran durch zwei

elektrische Größen beschrieben werden: den MembranwiderstandR und die MembrankapazitätC. Der

spezifische Membranwiderstand resultiert aus der passivenLeitfähigkeit der Zellmembran, die sich aus

den in der Zellmembran eingebauten Ionenkanälen ergibt. Die so entstehenden StrömeI können nach dem

Ohm’schen Gesetzt durch die GleichungI = V/R angegeben werden. Die Membran, die den intra- und

extrazellulären Raum trennt, verhält sich wie eine elektrische Kapazität (EinheitenµF/cm2). Die Kapazi-

tätC ist ein Maß, das angibt, wieviel LadungQ sich entlang der Membranschicht verteilen muss, damit

ein PotentialV aufgebaut werden kann. Das Verhältnis zwischen Potential und Ladung ist linear und kann

durchQ = CV ausgedrückt werden. Wenn sich das Membranpotential ändert, fließt der Kapazitätsstrom

IC mit einer Größe vonIC(t) = C dV (t)
dt . Unter der Annahme eines gleichmäßigen Membranpotentialsin

der Zelle können die passiven Eigenschaften der Membran alselektrischer Schaltkreis mit drei Elementen:

einem Wiederstand, einer Kapazität und einer Batterie konzeptualisiert werden. Dieser Schaltkreis wird

auch RC-Segment oder RC-Kompartment genannt und wird zur Beschreibung der passiven Antworten der

neuronalen Membran auf einen Reiz, z.B. einen Stromimpuls,verwendet. Nach dem Kirchof’schen Strom-

gesetz kann die Änderung des Membranpotentials auf eine Perturbation durch die Gleichung

(2.1.1) τ
dVm(t)

dt
= −Vm(t) + VRuhe+RI(t)

beschrieben werden, wobeiτ = RC die Membranzeitkonstante ist,R der Membranwiderstand undI der

positive Perturbationsstrom, der in die Zelle appliziert wird. Eine Perturbation ist eine Veränderung des

Gleichgewichtszustandes von außen, z.B. das Applizieren eines Stromstoßes. Die Membranzeitkonstante

beschreibt, wie schnell sich der Membranwiderstand an das neue Gleichgewichtspotential, gegeben durch

Vm + IR0, anpasst. Die Membranzeitkonstanteτ kann normalerweise zwischen einer und einigen hundert

Millisekunden variieren (Koch, 1999). Das RC-Kompartmentverhält sich wie ein Tiefpass-Filter, d.h. die

schnellen Änderungen des Membranpotentials werden gedämpft.

Eine wichtige Quelle der Perturbationen stammt aus der interneuronalen Kommunikation mittels Syn-

apsen, wobei die Reizübertragung chemisch oder elektrisch(sog. gap junctions) erfolgen kann. Eine Ak-

tivierung des präsynaptischen Neurons führt zur Ausschüttung der Neurotransmitter und damit zur Ände-

rung der Leitfähigkeiten der postsynaptischen Membran unddamit zum postsynaptischen Stromfluß. Mit

den postsynaptischen Strömen geht auch eine Änderung des postsynaptischen Membranpotentials einher.

Wenn die Synapse exzitatorisch bzw. inhibitorisch ist, wird die Potentialänderung als das exzitatorische

bzw. das inhibitorische postsynaptische Potential bezeichnet. Eine aktivierte Synapse kann in einem pas-

siven Schaltkreis näherungsweise als Änderung der Leitfähigkeit gsyn = 1/Rsyn (der Kehrwert des Wider-

standes), die an eine Batterie angeschlossen ist, modelliert werden. Der durch die synaptische Aktivität

generierte Strom folgt der Gleichung

(2.1.2) Isyn(t) = gsyn(Vm(t) − Esyn)
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und die Änderung des Membranpotentials ist durch

(2.1.3) τ
dVm(t)

dt
= −gsyn(Vm(t) − Esyn)

gegeben, wobeiEsyn das Umkehrpotential des Ionenkanals ist. Wenn das instantane Membranpotential

über dem Umkehrpotential liegt, wird das Neuron während dersynaptischen Aktivität depolarisiert und im

umgekehrten Fall hyperpolarisiert. Die transiente Dynamik wird wieder durch die Membranzeitkonstante

τ bestimmt.

Eine weitere passive Eigenschaft der Dendriten entsteht aus der Topologie der dendritischen Verzwei-

gungen. Reale Neuronen besitzen verzweigte und große dendritische Strukturen, sogenannte Dendriten-

bäume, die eine sehr hohe Variabilität ihrer Größe und Topologie aufweisen. So besitzen z.B. Amakrine

Zellen in der Retina räumlich kompakte Dendritenbäume (0.2mm), wohingegenα−Motoneuronen über

sehr ausgedehnte Dendritenbäume verfügen (Schmidt and Thews, 1993). Verschiedene Formen der Dendri-

tenbäume sind nicht zufällig im Gehirn verteilt, sondern zeigen eine topologische Spezifität für bestimmte

Areale.

2.1.2. Aktive Eigenschaften der Dendriten.Die Dendriten zeigen auch aktive Antworten auf Per-

turbationen (Eccles et al., 1958), d.h. die Dynamik des Membranpotentials stimmt nicht mit der Dynamik

des RC-Elements überein. Die aktiven Eigenschaften basieren auf den Populationen von Na+, K+ und

Ca2+ Ionenkanälen in den dendritischen Strukturen (Johnston etal., 1996), die die Integration der einge-

henden Signale, und damit auch die zeitlichen Muster der axonalen Aktionspotentiale beeinflussen. In der

Literatur wird angenommen, dass das breite Spektrum der funktionellen Eigenschaften der ZNS-Neuronen

durch die variable Verteilung verschiedener Typen von Ionenkanälen und deren zugehörigen Modulations-

mechanismen bestimmt ist (Magee and Johnston, 2005). Eine Modulation der aktiven Eigenschaften eines

Dendriten kann die computationale Rolle des Neurons im lokalen Netzwerk dynamisch verändern (Pe-

droarena and Llinas, 1997). Die dendritische Integration des Inputs in den Pyramidalzellen (Layer V) kann

zwischen linearem und nichtlinearem Modus wechseln (Larkum et al., 2001; Polsky et al., 2004; Gasparini,

2004). Beide Operationsmodi hängen von der Aktivierung derNa+und K+ Ionenkanäle ab. Unter einem

zeitlich und räumlich breit verteilten synaptischen Inputwerden die Impulse linear summiert, d.h. die ak-

tuelle Feuerrate des Neurons ist proportional zur relativen Größe des exzitatorischen und inhibitorischen

Inputs (Poirazi et al., 2003; Polsky et al., 2004). Wenn der Input schnell und stark ist, d.h. er führt zu einer

starken Depolarisation der dendritischen Membran mit nachfolgender Instabilität der Membranladung und

einer regenerativen Aktivierung der Na+Ionenkanäle, entsteht ein lokales dendritisches Aktionspotential

(Goldig and Spruston, 1998). Die resultierenden Muster deraxonalen Aktionspotentiale sind sehr sensitiv

auf die genaue Form des dendritischen Aktionspotentials (Pedroarena and Llinas, 1997; Gasparini, 2004).

Eine Form des dendritischen Aktionspotentials kann einzelne axonale Aktionspotentiale initiieren, wohin-

gegen eine andere Form Ca2+ Kanäle aktiviert und damit einen oder mehrere Bursts initiiert (Pedroarena

and Llinas, 1997; Larkum et al., 2001).

Das komplizierte Wechselspiel zwischen den aktiven dendritischen Eigenschaften und den eingehen-

den Inputs erzeugt bereits auf den Dendriten komplexe Rechenoperationen. Kortikal projizierende thala-

mische Neuronen zeigen vier verschiedene Muster der axonalen Aktionspotentiale in Abhängigkeit vom

Ausmaß der De- bzw. Hyperpolarisation der Membran (Pedroarena and Llinas, 1997), wobei die Depolari-

sationsgrenzen zwischen den Neuronen leicht variieren. Wenn ein kurzer inhibitorischer synaptischer Input
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die Membran hyperpolarisiert (MembranpotentialVm ≤ −65 mV) feuert das Neuron ein einzelnes, soge-

nanntes niederschwelliges Calcium Aktionspotential (lowthreshold calcium spike). Eine milde Depolarisa-

tion (−60 mV ≤ Vm ≤ −45 mV) führt zu hochfrequenten (25 - 60 Hz) unterschwelligen Oszillationen des

Membranpotentials (subthreshold oscillations). Eine stärkere Depolarisation (−45 mV < Vm ≤ −37 mV)

initiiert transiente Bursts von hochfrequenten Na+ Aktionspotentialen. Für Depolarisationen über−37 mV

wird ein hochfrequentes Feuern der Neuronen beobachtet. Die Autoren schreiben den hochfrequenten den-

dritischen Oszillationen und dem Zurücksetzen von deren Phasen die Schlüsselrolle in den Integrations-

prozessen der thalamischen Neuronen zu.

Die aktiven Eigenschaften der Dendriten spielen eine wichtige Rolle in den verschiedenen Formen der

synaptischen Plastizität (für eine Übersicht siehe Magee and Johnston, 2005). Eine wichtige Rolle spielen

dabei die zurücklaufenden Aktionspotentiale (back-propagating action potentials) (Magee and Johnston,

1997; Stuart and Hausser, 2001). Diese antidromischen, d.h. vom Soma zum Dendriten wandernden Ak-

tionspotentiale, besitzen eine sehr hohe Valenz für die theoretischen Neurowissenschaften, da sie ein ex-

perimenteller Nachweis für ein viel früher entwickeltes theoretisches Konzept der Neuroinformatik, den

Algorithmus Backpropagation of Errors, sind. Die zurücklaufenden Spikes dienen als auch Bestätigungs-

signal, das in Plastizität und Lernen eine wichtige funktionelle Rolle hat.

Die aktiven Eigenschaften erweitern die computationale Rolle des Neurons erheblich. Die unterschied-

liche Muster des Feuerns, die abhängig von der Depolarisation der dendritischen Membran sind, steigern

die kombinatorischen Möglichkeiten einer Antwort auf einen Reiz. Die lokalen dendritischen AP werden

sogar als eine Population von Recheneinheiten, ähnlich einem neuronalen Netzwerk betrachtet.

Im nächsten Abschnitt wird ein generisches Modell des Phasenoszillators um die dendritische Dyna-

mik erweitert. Danach wird die Dynamik eines einzelnen Neurons und eines Netzwerks von gekoppelten

Neuronen untersucht. Es wird gezeigt, dass die dendritische Dynamik die Wirkung der Stimulation auf das

Einzelneuron und auf das Netzwerk signifikant verändert. Während einer Stimulation mit mittlerer Am-

plitude können zwei verschiedene stabile Zustände koexistieren: der oszillatorische Zustand, in dem die

Stimulation nur die Frequenz des Feuerns ändert, und der ruhende Zustand, in dem die Neuronen aufhören

zu feuern. Danach wird eine neue Kalibrierungsprozedur vorgestellt, mit der man die optimalen Parameter

für pulsbasierte Desynchronisation detektieren kann.

2.2. Das Modell

Es ist bekannt, dass Neuronen transiente Antworten zeigen,wenn sie Veränderungen der Umwelt

ausgesetzt werden, wie Temperatur (Braun et al., 1997, 1999), hormoneller oder elektrischer Stimulation

(Warman and Durand, 1989). Eine naheliegende Quelle diesertransienten Antworten ist die intrinsische

Inertia. Dies belegt auch die Arbeit von Hauptmann und MacKay, in der die transienten Effekte direkt

der neuronalen Inertia zugeschrieben wurden (Hauptmann and Mackey, 2003). Haken zeigte, dass ein

zweidimensionaler Phasenoszillator mit Inertia als eine Approximation von einem Neuron mit Soma und

Dendrit hergeleitet werden kann (Haken, 2000, 2002).

Mein Modell ist eine Erweiterung des Haken Modells auf spontan feuernde Neuronen. Das neuronale

Modell von Haken besteht aus zwei gekoppelten Differentialgleichungen, eine für den Dendriten und eine

für das Soma. Die Dynamik des Dendriten ist beschrieben durch

(2.2.1) ψ̇j = af(φk) − γψj +
√

2Dξt(t),
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ABBILDUNG 2.2.1. Das Schema des Modellneurons besteht aus zwei Teilen(a). Der
erste Teil ist der Dendrit, und der zweite Teil besteht aus dem Soma und dem Axon, die
als ein Gesamtelement modelliert werden. (b,c) Die simulierten Antworten des neuen
Modellneurons (m = {0.1, 0.5, 1.0}) vs. Antworten des Kuramoto-Modells (m = 0).
(b) Eine pulsatile Stimulation in der AnfangsphaseφB = 0.5π für verschieden Werte
der Trägheitm. Der Effekt der Stimulation wird mittels der instantanen Frequenz des
Neurons visualisiert. Eine Stimulation im Phasenbereich um φB = 0.5π führt zu einer
Steigerung der Frequenz des Neurons, d.h. seine Feuerrate erhöht sich.(c) Die Antwor-
ten des Modellneurons auf eine pulsatile Stimulation in derAnfangsphaseφB = 1.5π für
verschieden Werte der Trägheitm. Eine Stimulation in diesem Phasenbereich führt zur
Abnahme der Frequenz des Neurons, d.h. seine Feuerrate verlangsamt sich. Neuronen
mit nicht trivialer Trägheit (m 6= 0) zeigen einen graduellen Abfall des Stimulationsef-
fektes. Im Gegensatz dazu verschwindet der Stimulationseffekt beim Kuramoto-Modell,
d.h. ein Neuron mit trivialer Trägheit (m = 0), unmittelbar nach dem Ausschalten der
Stimulation. Verwendete Parameter: die StimulationsamplitudeIstim = 5ω, die Stimula-
tionsdauerTstim = 0.2, die Eigenfrequenz des Neuronsω = 2π.

wobei ψj den dendritischen Strom desj-ten Neurons bezeichnet. Der Einfluss von Neuronen, mit

denen das Neuron gekoppelt ist, ist mitf(φk(t)) gegeben und skaliert mit dem Faktora. φk bezeichnet

die Phase des Neurons zu dem das Neuron gekoppelt ist.γ ist die Dämpfung die inhärent in den Dendriten

vorhanden ist.D ist die Intensität des Rauschens, wobeiξj(t) Gausssches weißes Rauschen ist, das für

jedes Neuron statistisch unabhängig ist. Dies repräsentiert statistische Fluktuationen, die inhärent in den

Öffnungs- und Schliessungszuständen der Ionenkanäle vorhanden sind (Koch, 1999).

Die Phasendynamik des Axons ist beschrieben durch

(2.2.2) φ̇j = cψj + pext ,j,

wobei die dendritischen Strömeψj mit der Konstantec skaliert werden undpext,j externen Input des

Neurons, zum Beispiel von den sensorischen Neuronen, repräsentieren.
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Die beiden Gleichungen (2.2.1) und (2.2.2) sind äquivalentzu

(2.2.3) φ̈j = Cj − γφ̇j +Af(φk) +
√

2Dξj(t),

wobeiCj = γpext,j + ṗext,j undA = ca.

Modelle dieses Typs wurden im Kontext der Phasen-Frequenz Synchronisation numerisch untersucht

(Acebron and Spigler, 1998; Bonilla, 2000).

Für die Zwecke der Analyse müssen noch folgende Anpassungendurchgeführt werden: Erstens, in die-

ser Analyse sollen Neuronen und Netzwerke von Neuronen untersucht werden, die periodisch und spontan

feuern, d.h. spontan oszillatorisch sind. Die Aktivität imHaken-Modell ist das Ergebnis des sensorischen

Inputs des Neurons. Die spontan oszillierenden Neuronen sind aber für die Entwicklung von neuen Behand-

lungen für die Parkinsonsche Krankheit (PK) notwendig, Beider PK sind die sogenanntennon-response

cellsim Thalamus aktiv. Diese Zellen feuern periodisch und unabhängig vom gesamten sensorischen Input

(Lenz et al., 1994; Pare et al., 1990). Im gesunden Gehirn istdas Feuern dieser Neuronen untereinander

unkorreliert. Dieses selbsterhaltende periodische Feuern wird normalerweise in den mikroskopischen Mo-

dellen mittels der Calcium-Ionenströme im Axon modelliert(Koch, 1999). In diesem Modell kann dieses

Verhalten mit einem konstanten Term, der Eigenfrequenzω, approximiert werden.

Zweitens, die Stimulation wird auf alle Neuronen appliziert und wirkt sowohl auf das Axon als auch

auf den Dendriten. Diese Anpassungen ergeben folgendes Modell

(2.2.4) mφ̈j = ωj − φ̇j + Γj +X(t)S(φj) +
√

2Dξj ,

wobeim = 1/γ die Inertia des Neurons ist undΓj eine periodische Funktion ist, die die globale

Kopplung beschreibt. Es wird eine globale Mittelfeldkopplung benutzt (d.h. eine Ankopplung an die mitt-

lere Aktivität der Population), die durch die Funktion

(2.2.5) Γj =
K

N

N
∑

k=1

sin(φk − φj)

dargestellt wird, wobeiK die Kopplungsstärke ist undN die Anzahl der Neuronen im Netzwerk ist

(Majtanik et al., 2004; Dolan et al., 2005; Majtanik et al., 2006).

S(φj) ist eine Funktion, die die Phasenabhängigkeit der neuronalen Antwort auf die Stimulation re-

präsentiert.X(t) ist eine Stufenfunktion, deren ZustandX(t) = 0 das Nichtstimulieren undX(t) = 1

das Stimulieren repräsentiert.D ist die Intensität des weißen Gaussschen Rauschens mit einem Mittelwert

gleich Null und der Varianz gleich eins, beschrieben durchξj(t).

Die FunktionS(φj) wird benutzt, um die phasenabhängige Antwort des Neurons auf die Stimulation

zu modellieren, und ist identisch für alle Neuronen im Netzwerk. Formal ist sie beschrieben durch

(2.2.6) S(φj) = Sdend,j + γSaxon,j + Ṡaxon,j ,

wobeiSdend,j der Effekt der Stimulation auf das Axon ist, der als ein additiver Term auf der rechten

Seite der Gleichung 2.2.1 erscheint, undSaxon,j ist der Effekt der Stimulation auf den Axon, der als ein

additiver Term auf der rechten Seite der Gleichung 2.2.2 erscheint.
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Im Prinzip könnteS(φj) eine beliebige Funktion der Phaseφ und vollständig determiniert durch die

Dynamik des modellierten Neurons sein. Eine derartige Funktion kann als eine Fourier-Reihe dargestellt

werden

(2.2.7) S(φ) =

∞
∑

k=0

[Akcos(kφ) +Bksin(kφ)].

Für die Untersuchungen des Systems wird diese Funktion mit der ersten Harmonischen,S(t) =

Icos(φ), approximiert. Wegen der Symmetrie und solange nur eine Harmonische verwendet wird, ist die

Dynamik der Neuronen translationsinvariant in den Phasenvariablen, d.h. die Dynamik des Neurons ist

unverändert, egal ob die FunktionS(φ) aus der Gleichung 2.2.6 benutzt wird oderI1cos(φ) + I2sin(φ),

solangeI2
1 + I2

2 = I2 gilt.

Hier soll zusätzlich erwähnt werden, dass dieses Modell eine Verallgemeinerung des stimulierten

Kuramoto-Modells ist (Kuramoto, 1984). Wenn die Trägheit gegen Null strebtm → 0, dann wird die-

ses Modell äquivalent (d.h. identisch) zu dem Kuramoto-Modell mit Stimulationsterm (Tass, 1999). Daher

erlaubt dieses Modell eine detaillierte Untersuchung der Trägheitseffekte auf Phase Resetting und Desyn-

chronisation, ohne dass weitere zusätzliche dynamische Effekte wie Amplitudendynamik, Stabilität des

Grenzzyklus und Chaos involviert sind. In der Abbildung 2.2.1b, c sind die Antworten meines Modell-

neurons und des Kuramoto-Modells (schwarze Linie,m = 0) dargestellt. Der wesentliche Unterschied

zwischen den zwei Modellen ist die Dynamik nach dem An- und Ausschalten der Stimulation. Die An-

passung der Frequenz an die Stimulation tritt beim Kuramoto-Modell unmittelbar ein, während das neue

Modell mit einer allmählichen Anpassung reagiert.

Die zeitabhängige Synchronisation des Netzwerks wird quantifiziert mit Hilfe des komplexen Ord-

nungsparameters

(2.2.8) Z(t) = R(t) exp[ i2πϕ(t) ] =
1

N

N
∑

k=1

exp[ i2πφk(t) ],

wobeiR(t) undϕ(t) die reale Amplitude und die reale Phase vonZ(t) bezeichnen. Der Wertebereich

vonR(t) liegt zwischen0 und1. Im Fall von perfekter Phasensynchronisation giltR(t) = 1, wohingegen

der desynchrone Zustand charakterisiert ist durchR(t) = 0.

Für einen erweiterten Einblick in die Dynamik des Netzwerkswird eine zusätzliche Quantität,die

Feuerdichte,eingeführt. Die Feuerdichte beschreibt das instantane Feuern der Neuronen im Netzwerk.

Für das verwendete Modell wird angenommen, dass ein Neuron feuert, wenn seine Phaseφ verschwindet

(modulo eins). Entsprechend wird die Feuerdichte

(2.2.9) p(t) =
1

N

N
∑

k=1

σ(2πφk), σ(φk) =

{

1 : cos(2πφk) > c

0 : else
,

definiert, wobeiN die Anzahl der Neuronen im Netzwerk ist undφk die Phase desk-ten Neuron ist.

Die Schwelle für das Feuernc dient zur Detektion des Verschwindens der Phase. In den Simulationen wird

c = 0.975 verwendet.

Dieses Modellneuron,ein Phasenoszillator zweiter Ordnung, ist eine Verallgemeinerungdes Intregrate-

and-Fire Neurons im Fall von starker Kopplung oder äquivalent schwacher Dämpfung (Haken, 2002).
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Dieser Typ des Phasenoszillators zweiter Ordnung wurde nummerisch untersucht im Kontext von Phasen-

synchronisation (Ermentrout, 1991), der Phasen-FrequenzSynchronisation (Acebron and Spigler, 1998;

Bonilla, 2000) und der Entstehung von spontanen Oszillationen durch Verzögerung und Trägheit (Hong

and Choi, 2000; Hong et al., 2002).

Alle Simulationen in dieser Arbeit wurden mit einer selbst geschriebener Software in C/C++, Matlab

und Python berechnet, wobei für die nummerische Integration der Differentialgleichungendie stochastische

Runge-Kutta Methode zweiter Ordnung verwendet wurde (Honeycutt, 1992).

In diesem Abschnitt wurde ein Modell eines Neurons mit dendritischer Dynamik

2.3. Dynamik des einzelnen Neurons

In diesem Absatz wird die Dynamik des einzelnen Neurons untersucht. Die dabei beschriebenen Ei-

genschaften können zu einem besseren Verständnis der Dynamik von vielen gekoppelten Neuronen mit

Rauschen (Netzwerk-Dynamik) beitragen. Die Dynamik des Einzelneurons, d.h. ohne Kopplung und Rau-

schen, ist gegeben durch

(2.3.1) mφ̈ = ω − φ̇ +X(t)S(ψ),

wobeim die Trägheit des Neurons ist undω die Eigenfrequenz des Neurons ist. Der Stimulationsterm

X(t)S(φ) gleicht dem in Gleichung 2.2.4.

Die Abbildung 2.2.1(b,c) zeigt die Antwort des Einzelneurons auf einen kurzen Stimulationspuls in

einer anregenden und dämpfenden Phase für verschiedene Trägheitswertem. Das Antwortverhalten des

Neurons wird mittels der instantanen Frequenzφ̇ visualisiert.

Neuronen mit nicht degenerierter dendritischer Dynamik, d. h. sie besitzen Trägheitm ungleich Null,

zeigen einen glatten exponentiellen Anstieg und Abfall desStimulationseffektes. In den neuronalen Mo-

dellen ohne Trägheit, wie das Standard-Kuramoto-Modell, wird nur eine sprunghafte Änderung der instan-

tanen Frequenz zu der Eigenfrequenz stattfinden, was nicht den beobachteten realen Neuronen entspricht.

Für die Simulationen wird die Trägheitm = 1 und die Eigenfrequenzω = 2π verwendet.

Die Abbildung 2.3.1(a-d) zeigt die Phasenräume, die instantane Frequenz vs. Phase des Neurons, für

vier repräsentative Stimulationsamplituden zusammen mitden Fixpunkten und den invarianten Mannigfal-

tigkeiten. Zusätzlich werden verschiedene Dynamiken des Neurons mittels Beispielbahnen (schwarz gestri-

chelt) dargestellt. Die Einzelbahnen des Neurons wurden für verschiedene Anfangsbedingungen (Kreise),

ohne Kopplung und Rauschen berechnet und in den Phasenraum eingezeichnet. Um eine Begriffsverwechs-

lung (Eigenfrequenz, mittlere Frequenz des Netzwerks) zu vermeiden, werde ich im weiteren Verlauf der

Arbeit für die instantane Frequenz die BezeichnungPhasengeschwindigkeitverwenden. Die zur Beschrei-

bung der Dynamik des Einzelneurons verwendeten Begriffe der stabilen und instabilen Mannigfaltigkeit

sind im Anhang A erklärt.

Das stimulierte Neuron kann zwei verschiedene dynamische Zustände einnehmen:Das oszillatorische

Regime, in dem das Neuron mit Frequenzen feuert, die durch die Stimulation moduliert sind unddas

ruhende Regime, in dem das Neuron nicht feuert, d.h. seine Phasengeschwindigkeit ist φ̇ = 0.

Für Stimulationsamplituden kleiner als die EigenfrequenzIstim < ω existiert nur das oszillatorische

Regime. Die Phasengeschwindigkeit des Neurons ist nur schwach durch die Stimulation gestört. Dieser

triviale Fall wird nicht gezeigt.
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ABBILDUNG 2.3.1. Der Phasenraum des stimulierten Einzelneurons ohneRauschen
und Kopplung unter vier Stimulationsamplituden1.2ω (a),2.0ω (b), 3.0ω (c) und4.2ω
(d). Die horizontale Achse ist die Phase des Neuronsφ und die vertikale die Phasenge-
schwindigkeitφ̇. Der Phasenbereich ist wegen einer besseren Visualisierung über drei
Zyklen aufgetragen, die alle äquivalent modulo2π sind. Die stabilen (Foci) und insta-
bilen (Sättel) Fixpunkte sind als blaue Rechtecke bzw. schwarze Kreuze dargestellt. Die
stabilen und instabilen invarianten Mannigfaltigkeiten sind blau bzw. rot gezeichnet. Für
jede Stimulationsamplitude werden zusätzlich repräsentative Bahnen (gestrichelte graue
Linien) des Einzelneurons für verschiedene Anfangsbedingungen (schwarze Kreise mit
y Koordinate gleichφ̇ = ω = 2π) dargestellt. (a) Schwache Stimulation,Istim = 1.2ω.
Die Fixpunkte existieren, aber der Anziehungsbereich des stabilen Fixpunktes ist nur
auf die langsamen Neuronen beschränkt (das Innere der stabilen Mannigfaltigkeit, die
blaue Linie). Alle Neuronen, die sich auf der periodischen Prestimulus-Bahn (die hori-
zontale Linie mitφ̇ = 2π) bewegen, werden von der instabilen Mannigfaltigkeit ange-
zogen. (b) Schwache Stimulation,Istim = 2.0ω kurz bevor der wachsende Anziehungs-
bereich des stabilen Fixpunktes die Geradeφ̇ = 2π schneidet. (c) Mittlere Stimulation,
Istim = 3.0ω. Der Anziehungsbereich des stabilen Fixpunktes überschneidet sich jetzt
mit der Prestimulus-Bahṅφ = 2π. Abhängig von der Anfangsphase der Stimulation
wird das Neuron zu dem stabilen Fixpunkt angezogen und bleibt stehen (die linke graue
Bahn) oder es folgt der instabilen Mannigfaltigkeit und oszilliert weiter (die zwei rechten
grauen Bahnen). (d) Starke Stimulation,Istim = 4.2ω. Der periodische Orbit wird in der
homoklinischen Bifurkation des instabilen Fixpunktes zerstört. Neuronen in allen An-
fangsphasen werden vom stabilen Fixpunkt angezogen. Abhängig von der Anfangsphase
benötigt die Bewegung zu dem Fixpunkt einen Zyklus (die linke Bahn), zwei Zyklen (die
2-te Bahn von links), drei Zyklen (die 3-te Bahn von links) oder vier Zyklen (die rechte
Bahn).
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ABBILDUNG 2.3.2. Bifurkationsdiagramm für die Saddle-Node Bifurkation (schwarze
Linie, SN) und für die homoklinische Bifurkation der Gleichung (2.3) für vier Werte von
m (Linien mit Marken). Wenn die Stimulationsamplitude wächst, werden zwei Fixpunk-
te, ein Fokus und ein Sattelpunkt, in der Saddle-Node Bifurkation (SN) geboren. Mit
weiter ansteigender Stimulationsamplitude findet eine homoklinische Bifurkation statt.
Der homoklinische Bifurkationspunkt hängt von der Eigenfrequenzω und der Trägheit
m des Neurons ab. In dem Bereich zwischen der SN-Kurve und einer homoklinischen
Kurve koexistieren zwei stabile Zustände, der oszillatorische und der ruhende Zustand.
Der PunktH markiert die Stimulationsamplitude (unter den in dieser Arbeit verwen-
deten Modellparametern), für die die Bistabilität verschwindet. Der Pfeil oberhalb des
Diagramms weist auf den verwendeten Wert der Eigenfrequenzdes Neurons hin.

Für Stimulationsamplituden, dieω < Istim < H ≈ 4.1ω erfüllen, entstehen der stabile (ein Fokus)

und instabile (ein Sattel) Fixpunkt in einer Saddle-Node Bifurkation (SN) (Abb. 2.3.1a-d). In diesem Am-

plitudenintervall koexistieren das oszillatorische und das ruhende Regime. Der Sattel und der Fokus sind

durch die BedingungenφS,F = cos−1(−ω/Istim) undφ̇ = 0 bestimmt. Die Region der Bistabilität befindet

sich zwischen der Saddle-Node Bifurkationslinie und der homoklininen Bifurkationslinie fürm = 1 (Abb.

2.3.2, schwarze und rote Linie). In diesem bistabilen Bereich für schwache AmplitudenIstim < Ikrit ≈ 2.1ω

werden alle Anfangsbedingungen von der instabilen Mannigfaltigkeit (Abb. 2.3.1a,b; Kreise mit schwar-

zen Trajektorien) angezogen. Für diese schwachen Amplituden ist der Anziehungsbereich des stabilen

Fixpunktes nur auf die langsamen Phasengeschwindigkeitenbeschränkt (Abb. 2.3.1a,b). Der Anziehungs-

bereich des stabilen Fixpunktes ist die Fläche innerhalb der blauen Kurve (stabile Mannigfaltigkeit). Weil

später ein synchrones neuronales Netzwerk, das ohne Stimulation eine Eigenfrequenz vonω = 2π hat,

stimuliert wird, wird keine dieser Anfangsbedingungen vomstabilen Fixpunkt angezogen. Daher ist die

Bistabilität während der Stimulation eines Netzwerks mit schwachen Amplituden nicht sichtbar. Für Sti-

mulationsamplituden, dieIkrit < Istim < H ≈ 4.1ω erfüllen, überlappt sich der Anziehungsbereich des

stabilen Fixpunktes mit den Anfangsbedingungenφ̇ = 2π. Für diese Amplituden kann die Bistabilität

direkt durch die Stimulation des Netzwerkes detektiert werden. Für Anfangsphasen, die in dem Anzie-

hungsbereich des stabilen Fixpunktes liegen, wird das Neuron in das ruhende Regime konvergieren (der
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linke Kreis in der Abbildung 2.3.1c). Für Anfangsphasen außerhalb dieses Bereiches wird das Neuron im

oszillatorischen Regime verbleiben (der mittlere und der rechte Kreis in der Abbildung 2.3.1c).

Das oszillatorische Regime wird fürIstim = H undω = 2π in einer homoklinischen Bifurkation des

instabilen Fixpunktes zerstört. Für Stimulationsamplituden, die4.1ω < Istimerfüllen, werden Neuronen

für alle Anfangsbedingungen in den ruhenden Zustand konvergieren (Abb. 2.3.1d). Abhängig von der An-

fangsphase kann eine verzögerte Konvergenz zum Fixpunkt beobachtet werden. Der stabile Fixpunkt kann

sofort (der linke Kreis in Abb. 2.3.1d), nach einem Zyklus (der zweite Kreis von links in der Abbildung

2.3.1d), nach zwei Zyklen (der dritte Kreis von links in der Abbildung 2.3.1d) oder nach vier Zyklen (der

rechte Kreis in der Abbildung 2.3.1d) erreicht werden.

Das Bifurkationsdiagramm in der Abbildung 2.3.2 zeigt die Abhängigkeit dieser drei dynamischen

Regime von der StimulationsamplitudeIstimund der Eigenfrequenz des Neuronsω. Die Entstehung der

Fixpunkte ist durch die Saddle-Node Bifurkationslinie (Abb. 2.3.2, schwarze Linie, SN) angegeben. Die

Zerstörung des instabilen Fixpunktes ist mit den homoklinischen Bifurkationslinien für vier verschiedene

Trägheitswertem angezeigt (Abb. 2.3.1, farbige Linien mit Symbolen). Die homoklinischen Bifurkati-

onslinien zeigen ein exponentielles Wachstum in der StimulationsamplitudeI mit der Eigenfrequenz des

Neurons. Höhere Werte der Trägheitm beschleunigen dieses Wachstum, d.h. der bistabile Zustand, der

sich zwischen der Saddle-Node und der homoklinischen Bifurkationslinie befindet, wird erst mit höheren

Stimulationsamplituden für höhere Wertem zerstört. Es ist wichtig zu bemerken, dass für höhere Eigenfre-

quenzen des Neuronsω auch sehr kleine Werte vonm zu einem signifikanten Bereich der Bistabilität füh-

ren. Das bedeutet, dass mit hohen Frequenzen oszillierendeNeuronen auch bei minimalem Dendritenbaum

bistabile Antworten für breite Bereiche der Amplitude zeigen können, d.h abhängig von der Anfangsphase

kann das Neuron feuern oder nicht.

Im Vergleich zum Kuramoto-Modell verändert die dendritische Dynamik wesentlich die Stimulations-

antwort des einzelnen Neurons. Das wesentliche Ergebnis dieses Paragraphs ist der Nachweis der Bista-

bilität unter einer mittleren Stimulationsamplitude. Fürbestimmte Anfangsphasen der Stimulation ist nur

eine Modulation der Feuerfrequenz des Neurons sichtbar, während für andere Anfangsphasen das Feu-

ern des Neurons unterdrückt wird. Das zweite wichtige Ergebnis ist die Beschreibung der Bewegung des

Neurons im Phasenraum. Für starke Stimulationsamplitude würde ein Kuramoto-Oszillator innerhalb einer

Oszillation zum stabilen Fixpunkt gehen. Ein Neuron mit dendritischer Dynamik kann eine oder mehrere

Oszillationen ausführen, bevor er am Fixpunkt ankommt. DieAnzahl der Oszillationen ist abhängig von

der Anfangsphase.

2.4. Dynamik des Netzwerks unter kontinuierlicher Stimulation

In diesem Abschnitt werden wir den Einfluss der kontinuierlichen Stimulation auf die Synchronisation

des Netzwerks vonN = 100 global gekoppelten Neuronen mit dendritischer Dynamik untersuchen. Das

Verhalten des Einzelneurons unter dauerhafter Stimulation kann auch beim Vorhandensein von Rauschen

und Kopplung eine tiefe Einsicht in die Dynamik des Netzwerks ermöglichen. Ohne Stimulation wird das

Netzwerk ein synchrones Verhalten nur dann zeigen, wenn dieKopplungsstärke einen kritischen WertKc

überschreitet (Acebron and Bonilla, 2005). FürK > Kc feuern die Neuronen in einem synchronen Cluster,

d.h. alle Neuron haben ihre Phasen eng beieinander, und das Netzwerk verhält sich wie ein Einzeloszillator.

Um den Einfluss der Stimulation auf das Netzwerk zu quantifizieren, werden die reale Amplitude

R(t) des OrdnungsparametersZ(t) (Gleichung 2.2.8) und die mittlere Geschwindigkeit der Netzwerks

v̄(t) benutzt. Die reale AmplitudeR(t) wird als Maß der Synchronisation verwendet. Werte vonR(t) nahe
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ABBILDUNG 2.4.1. Die Zeitgänge der AmplitudeR des Ordnungsparameters(a,c,e,g) und der
mittleren Phasengeschwindigkeit des Netzwerksv̄(t) (b,d,f,h) während einer kontinuierlichen Sti-
mulation dargestellt in der Abhängigikeit von der Anfangsphase der StimulationϕB. (a,b) Schwa-
che Stimulation (Istim = 1.2ω) hat nur einen geringen Effekt auf die Synchronisation. DasNetz-
werk zeigt nur kleine Oszillationen in der Amplitude und derGeschwindigkeit in seinem asym-
ptotischen Verhalten. (c,d) Schwache Stimulation (Istim = 2ω) mit einer Stimulationsstärke knapp
unter der, die die Neuronen in das ruhende Regime versetzen kann. Eine Desynchronisation kann
für viele Anfangsphasen (ϕB ∈ [0 , 0.6]) beobachtet werden. Sie ist jedoch nicht asymptotisch
stabil. (e,f) Mittlere Stimulation (Istim = 3ω) induziert eine asymptotisch stabile Desynchronisa-
tion für die Phasenbereiche umϕB = 0.5 undϕB = 1.0. Diese Bereiche liegen an den Grenzen
zwischen dem oszillatorischen und dem ruhenden Regime der Einzelneuronen. (g,h) Starke Stimu-
lation (Istim = 4.2ω) induziert eine starke Desynchronisation im Phasenbereich ϕB ∈ [0.45 , 1.0].
Diese Region liegt wieder an der Grenze der zwei Operationszustände. Während der Stimulation
geht das Netzwerk in den ruhenden Zustand über, in dem alle Neuronen nahezu identische Pha-
sen haben. Daher ist das Netzwerk hoch synchron, obwohl die Neuronen nicht oszillieren. Das
Netzwerk bestand ausN = 100 global gekoppelten Neuronen mitω = 2π. Die übrigen Parame-
ter warenm = 1, D = 0.07 und K = 4π. Für diese Parameter verhielt sich das unstimulierte
Netzwerk synchron und der Ordnungsparameter lag nahe beiR ≈ 0.90.
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bei1 indizieren eine hohe In-Phase Synchronisation, wohingegen eine Desynchronisation mit Werten von

R(t) nahe bei0 verbunden ist. Die mittlere Phasengeschwindigkeit des Netzwerks ist gegeben durch

(2.4.1) v̄(t) =
1

N

N
∑

k=1

φ̇k(t),

wobeiN die Anzahl der Neuronen ist unḋφk die Phasengeschwindigkeit desk-ten Neurons ist. Die

mittlere Phasengeschwindigkeit des Netzwerkes schätzt die Frequenz, mit der die Neuronen feuern, ab. Die

mittlere Phasengeschwindigkeit istv̄(t) ≈ 2π , wenn alle Neuronen sich in dem oszillatorischen Regime

befinden, und̄v(t) ≈ 0, wenn alle Neuronen im ruhenden Regime sind.

Abhängig von der Stimulationsamplitude unter kontinuierlicher Stimulation werden drei verschiedene

Zustände des Netzwerks beobachtet:der oszillatorische, der ruhendeund der gemischteZustand. Diese

Zustände korrespondieren mit dem Verhalten des Einzelneurons unter Stimulation (Abb. 2.3.1). Im oszil-

latorischen Zustand sind alle Neurone Aktiv, d. h. sie oszillieren. Im ruhenden Zustand sind alle Neurone

inaktiv. Die Geschwindigkeit der Neurone und damit auch diemittlere Geschwindigkeit des Netzwerks ist

0. Im gemischten Zustand ist ein Teil der Neuronen aktiv und die anderen sind inaktiv. Der Grund dafür ist,

dass im Grenzfall, wenn der Stimulationsterm in der Gleichung (2.2.4) viel größer als der Kopplungs- und

Rauschterm ist, die Stimulation die Dynamik dominiert, so dass die Dynamik eines Neurons im Netzwerk

gut mit der Dynamik des ungekoppelten Einzelneurons approximiert werden kann. Wenn die Stimulati-

on nicht sehr stark ist, ist die Dynamik des Netzwerks komplizierter, aber das Verhalten des stimulierten

Einzelneurons kann relevante Einsichten in dieses komplizierte Verhalten des Netzwerks ermöglichen.

Die Abbildung 2.4.1 zeigt die reale AmplitudeR(t) des OrdnungsparametersZ(z) und die mittlere

Phasengeschwindigkeit des Netzwerks als Funktion der Anfangsphase der StimulationϕB und der Zeit.

Wenn sich in der Abbildung 2.4.1a,c,e,g das Diagramm dunkelfärbt, zeigt es eine Abnahme vonR(t),

d. h. eine Desynchronisation des Netzwerks. Eine weiße Färbung deutet auf eine starke Synchronisation

des Netzwerks hin. Wenn sich das Diagramm in der Abbildung 2.4.1b,d,f,h dunkel färbt, zeigt es eine Ab-

nahme von̄v(t), d. h. eine Verlangsamung des Netzwerks. Die vertikale Achse zeigt die AnfangsphaseϕB,

bei der die Stimulation angeschaltet wurde. Die Anfangsphase wurde variiert zwischen0 und1 in Schritten

von 0.01. Eine waagerechte Zeile des Diagramms stellt grau kodierte Werte während einer Simulation des

Netzwerks mit der jeweiligen Anfangsphase dar. Vor jeder Stimulation konnte das Netzwerk den asympto-

tisch stabilen Zustand erreichen, in dem jedes Neuron mit seiner Eigenfrequenz oszilliert. Ähnlich wie im

Abschnitt 2.3 wurde das Verhalten des Netzwerks unter vier Stimulationsamplituden untersucht.

Für die subkritische StimulationsamplitudeIstim ≤ 2.1ω (Abb. 2.4.1a-d) ist nur das oszillatorische

Regime vorhanden. Alle Neuronen oszillieren in diesem Regime. Die Stimulation induziert nur Oszillatio-

nen im SynchronisationsmasßR(t) und der Geschwindigkeit des Netzwerksv̄(t). Die Amplitude dieser

Oszillationen wächst mit der Stimulationsstärke und ist maximal wennIstim ≈ 2.1ω. Dies entspricht den

Beobachtungen des Einzelneurons unter Stimulation, bei der das Anziehungsgebiet des stabilen Fixpunktes

nicht die Linieφ̇ = 2π unter einer StimulationsamplitudeIstim ≤ 2.1ω geschnitten hatte.

Wir beobachten, dass der stärkste Abfall des SynchronisationsmaßesR(t) entsteht, wo die mittlere

Geschwindigkeit̄v(t) von langsam (dunkle Streifen) nach schnell (helle Streifen) wechselt. Diese Bezie-

hung kann verstanden werden, wenn man die Antworten des Einzelneurons auf die Stimulation verfolgt.

Vor der Stimulation sind die Phasen der Neuronen im Cluster nahe beieinander. Wegen des Rauschens

sind die Phasen nicht identisch, sondern verteilt in einem kleinen Intervall umϕ(t). Da der Effekt der
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Stimulation auf das Neuron phasenabhängig ist, wird jedes Neuron durch die Stimulation leicht anders

beeinflusst. Neuronen im Cluster mit Phasen, die im Bereich liegen, wo die PhasenantwortkurveS(t) aus

der Gleichung 2.2.7 positiv ist, werden beschleunigt und Neuronen mit Phasen, wo die Phasenantwortkur-

ve S(t) negativ ist, werden verlangsamt. Maximale Beschleunigungwird induziert, wenn alle Neuronen

ihre Phasen im positiven Bereich vonS(t) haben, und die maximale Verlangsamung wird induziert, wenn

alle Neuronen ihre Phasen im negativen Bereich vonS(t) haben. Zwischen diesen beiden Bereichen hat

S(t) ihren maximalen Gradienten (φ = 0.75). Wenn der Cluster sich in diesem Bereich befindet, werden

die Phasengeschwindigkeiten am stärksten auseinanderlaufen. Die führenden Neuronen im Cluster werden

beschleunigt und die Neuronen am Ende des Clusters werden verlangsamt. Dies führt zur Spreizung der

Phasen und damit zu einer Reduktion der Synchronisation desClusters. Bei dem anderen Übergang, von

beschleunigenden (positiven) zu verlangsamenden (negativen) Bereichen derS(t), werden die Geschwin-

digkeiten der Neuronen zusammengezogen, d.h. die Stimulation führt zu einer erhöhten Synchronisation.

Wenn die Stimulationsamplitude den kritischen WertIcrit ≈ 2.1ω (Abb. 2.3.1b-d) überschreitet, sind

alle drei Netzwerkregime existent. Für die umφ = 0.75 zentrierten Anfangsphasen verbleibt das Netz-

werk im oszillatorischen Zustand. Dies entspricht dem Verhalten eines stimulierten Einzelneurons, wenn

dessen Anfangsbedingungen, d. h. die Anfangsphase und die Phasengeschwindigkeit, innerhalb des Anzie-

hungsbereiches des oszillatorischen Regimes sind. In diesem Regime werden die stimulationsinduzierten

Oszillationen inR(t) undv̄(t) durch den gleichen Mechanismus wie während der subkritischen Stimulati-

on erzeugt. Für die umφ = 0.25 zentrierten Phasen geht das Netzwerk in den ruhenden Zustand über, d.h.

alle Neuronen hören auf zu oszillieren. Dies entspricht demVerhalten des stimulierten Einzelneurons, wenn

dessen Anfangsbedingungen innerhalb des Anziehungsbereiches des ruhenden Regimes sind. Die mittlere

Phasengeschwindigkeit des Netzwerkes in diesem Regime istv̄ = 0 undR(t) ≈ 1. In einem schmalem

Anfangsphasenbereich, der zwischen dem obengenannten oszillatorischen und dem ruhenden Regime des

Netzwerks liegt, existiert das gemischte Regime. In diesemRegime ist die neuronale Population durch die

Stimulation in zwei Gruppen aufgespalten. Ein Teil der Neuronen geht in das ruhende Regime und der

andere Teil verbleibt in dem oszillatorischem Regime. Diesführt zu starken Oszillationen der Amplitude

des OrdnungsparametersZ(t). Maximale Schwankungen der Amplitude können für die Anfangsphasen

beobachtet werden, bei denen50 % zum stabilen Fixpunkt gehen und50 % weiter oszillieren. Das Syn-

chronisationsmaßR(t) oszilliert dann während jedes Zyklus zwischen tiefer DesynchronisationR(t) = 0

und voller SynchronisationR(t) = 1,wenn die zwei Subpopulationen die gleichen bzw. entgegengesetzten

Cluster-Phasen haben.

Mit wachsender Stimulationsintensität expandiert der Anziehungsbereich des ruhenden Regimes. Bei

einer StimulationsstärkeIstim = H ≈ 4.1ω verschwindet das oszillatorische Regime und alle Anfangspha-

sen gehen unter der Stimulation in das ruhende Regime. Dies entspricht der Stimulation des Einzelneurons,

wenn die homoklinische Bifurkation auftritt, und alle Anfangsbedingungen in den ruhenden Zustand (Do-

lan et al., 2005) gehen. In diesem Regime können Wellen kurzer Desynchronisation beobachtet werden

(Abb. 2.4.1g,h). In diesen Fällen wird eine Hälfte der Neuronen von dem stabilen Fixpunkt gefangen, und

die andere Hälfte der Neuronen braucht einen oder mehrere zusätzliche Zyklen, bevor sie bei dem Fixpunkt

verbleiben.

2.5. Dynamik des Netzwerkes unter Stimulation mit endlicher Länge

Viele reale Anwendungen erlauben die Verwendung dauerhafter Stimulation nicht, weil dadurch die

Dynamik des Systems wesentlich verändert werden kann und schwere Nebeneffekte auftreten können. Man
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ABBILDUNG 2.5.1. Transiente Effekte der Stimulation. Die Bahnen des Ordnungspa-
rametersZ(t) gezeichnet in der Gaussschen Ebene vor, während und nach derStimula-
tion (a) und nachdem die vollständige Desynchronisation erreicht wurde (b), sowie die
Feuerratep(t) (c) und die AmplitudeR(t) des OrdnungsparametersZ(t) (d). (a) Der
Ordnungsparameter läuft auf dem stabilen Grenzzyklus (derblaue innere Kreis) entge-
gen dem Uhrzeigersinn. Der Stimulus wird im Bereich der vulnerablen Phaseϕ = 0.589
eingeschaltet und hat eine Dauer vonTstim = 0.225. Der Stimulationsanfang ist durch
’⋆’ und das Stimulationsende durch ’◦’ markiert. Während der Stimulation verschiebt
sich die Bahn vonZ(t) nur leicht in Richtung des Mittelpunktes der Gaussschen Ebene.
Nach dem Ende der Stimulation setzt die Bahn vonZ(t) die Bewegung in Richtung des
Mittelpunktes fort, und zum Zeitpunktt = 1.65 wird der Mittelpunkt, d.h. die vollstän-
dige Desynchronisation erreicht. (b) Nach dem Erreichen des Mittelpunktes kehrtZ(t)
in einer spiralförmigen Bewegung zu dem stabilen Grenzzyklus zurück. Für eine besse-
re Darstellung wird eine vergrößerte Sicht des Bereiches umden Mittelspunkt gezeigt.
(c) Die Feuerdichtep(t) des Netzwerkes. Das schwarze untere Rechteck zeigt die zeitli-
che Lokalisation der Stimulation. Wenn eine Desynchronisation des Netzwerkes erreicht
worden ist, sind die Phasen der Neuronen gleichmäßig über den Phasenbereich verteilt,
und die Feuerdichte wird konstantp(t) ≈ 0.1. Während das Netzwerk zu dem syn-
chronen Zustand zurückkehrt, wächst die Amplitude der Oszillationen vonp(t). (d) Der
Zeitgang der AmplitudeR(t). Zum Zeitpunktt = 0 wird die Stimulation angeschaltet
und beitend = 0.225 wieder ausgeschaltet. Das Netzwerk ist synchron mitR(0) ≈ 0.9
und seine Phase istϕ(0) = 0.589. Wegen der dendritischen Dynamik desynchronisiert
das Netzwerk weiter bis es das MinimumR(1.65) ≈ 0.005 erreicht. Danach resynchro-
nisiert sich das Netzwerk wieder. Nach 60 Zyklen ist das Netzwerk wieder synchron. Die
vertikale Linie markiert die obere Zeitgrenze für die Berechnung der mittleren Amplitu-
de (Gl. 2.5.1). Die Modelparameter:Istim = 4.5ω und die übrigen Parameter wie in der
Abbildung 2.4.1.



2.5. DYNAMIK DES NETZWERKES UNTER STIMULATION MIT ENDLICHER LÄNGE 38

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
0

0.5

1

0.0

3.0

ϕ
B

h)
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

0

0.5

1

0.6

0.8

1.0

ϕ
B

g)

ϕ
B

f)
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

0

0.5

1

0.6

0.8

1.0

ϕ
B

e)
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

0

0.5

1

0.5

1

1.5

2

ϕ
B

d)
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

0

0.5

1

0.6

0.8

1.0

ϕ
B

c)
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

0

0.5

1

0.4

0.6

0.8

1

ϕ
B

b)
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

0

0.5

1

0.6

0.8

1.0

ϕ
B

a)

Dauer der Stimulation [Zyklen]

Istim = 4.2ω

Istim = 3.0ω

Istim = 2.0ω

Istim = 1.2ω

VD

VD

VD

VD

R̄

R̄

R̄

R̄

ABBILDUNG 2.5.2. Der Effekt der Stimulation mit endlicher Länge visualisiert mittels
der mittleren AmplitudeR̄(t) (a,c,e,g) und der Standardabweichung der Geschwindig-
keiten VD am Ende der Stimulation (b,d,f,h). Für ein Grauwert der mittleren Amplitude
R̄(t) mit den Koordinaten[Tstim , ϕB] in der Darstellung wurde jeweils eine Simulati-
on mit der AnfangsphaseϕB und einer StimulationsdauerTstim durchgeführt und die
AmplitudeR(t) wurde über30 Zyklen (Gl. 2.5.1) gemittelt. Die X-Achse ist die Stimu-
lationslängeTstim und die Y-Achse ist die Phase bei der Stimulation angeschaltet wurde.
Die mittlere Amplitude (a,c,e,g) und die Standardabweichung der Geschwindigkeiten
(b,d,f,h) ist mit den Grauwerten kodiert. (a,b,c,d) Schwache Stimulation(Istim = 1.2ω
und Istim = 2ω). Eine Desynchronisation kann für fast alleϕB induziert werden. (e,f)
Mittlere Stimulation(Istim = 3.0ω). Für eine kurze Stimulation kann eine Desynchro-
nisation für alle Anfangsphasen erreicht werden. Zusätzlich existieren Phasenbereiche
um ϕB = 0 undϕB = 0.5, in denen eine starke Desynchronisation unabhängig von
der Stimulationslänge induziert wird. Wenn jedoch die Stimulationsdauer größer als vier
Zyklen ist, kann für die Anfangsphasen zwischen 0.1 und 0.4 keine Desynchronisation
erzielt werden. (g,h) Starke Stimulation(Istim = 4.2ω). Eine starke Desynchronisation
tritt für fast alle Anfangsphasen, wenn die Stimulationdauer nicht größer als vier Zyklen
ist. Eine längere Stimulation bring das Netzwerk in den ruhenden Zustand. Die übrigen
Netzwerkparameter wie in der Abbildung 2.4.1.
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interessiert sich besonders für solche Strategien, bei denen die Stimulation bedarfsgesteuert angewandt

wird. Solche Stimulation sollte das Netzwerk so lang anhaltend wie möglich mittels kurzer Pulse oder

Pulsfolgen desynchronisieren und die Stimulation sollte nur dann appliziert werden, wenn dies erforderlich

ist.

In diesem Modell ist es leider nicht möglich, den desynchronisierenden Einfluss der finiten Stimu-

lation aus der Verteilung der Phasen der Neurone am Ende der Stimulation zu bestimmen, so wie es bei

dem eindimensionalen Kuramoto-Modell der Fall ist (Kuramoto, 1984; Tass, 1999). Der Grund für diese

Komplikation ist die Abhängigkeit der Poststimulus-Dynamik des Netzwerkes nicht nur von der Amplitude

R(t) und der Phaseϕ(t) des Ordnungsparameters, sondern auch von der Verteilung der Phasengeschwin-

digkeiten der Neuronen am Ende der Stimulation. Die Abbildung 2.5.1 zeigt einen beispielhaften Zeitgang

vor, während und nach der Stimulation. Dieses Verhalten kann verstanden werden, wenn man sich die Wir-

kung der Stimulation klar macht. Die Stimulation beeinflusst die Phasengeschwindigkeiten der Neuronen.

Wenn die Neigung der PhasenantwortkurveS(φ) positiv ist, induziert die Stimulation eine breitere Vertei-

lung der Geschwindigkeiten. Am Ende der Stimulation sind die Geschwindigkeiten sehr unterschiedlich,

daher verteilen sich die Phasen der Neuronen sehr heterogen. Erst nach einiger Zeit kehren die Geschwin-

digkeiten durch die Dämpfung und die Kopplung zu den Eigenfrequenzen zurück. Dies bedeutet, dass das

Netzwerk auch nach dem Ende der Stimulation weiter desynchronisieren kann.

Um diese Eigenschaft in die Analyse einzubinden, evaluiereich den OrdnungsparameterZ(t) über

eine feste Dauer nach dem Ende der Stimulation und führedie mittlere AmplitudēR(t) ein. Die mittlere

Amplitude ist gegeben durch:

(2.5.1) R̄(tend, tcal) =
1

tcal

∫ tend+tcal

tend

R(t),

wobeitend der Zeitpunkt, an dem die Stimulation ausgeschaltet wurde,undtcal die gewählte Länge des

Intervalls ist, auf dem die mittlere Amplitude berechnet wird. Die mittlere AmplitudeR̄(t) berechnet ein

Mittelwert der Synchronizität über einen Zeitraum nach demAusschalten der Stimulation. Sie ist ein Maß

für die Qualität der induzierten Desynchronisation, und sie ermöglicht uns die Detektion einer optimalen

Kombination der Anfangsphase, der Amplitude und der Dauer der Stimulation. Im gewählten Intervall

[tend, tcal] werden Werte zwischen 0 und 1 gleichmäßig gemittelt, und daher indiziert ein WertR̄(r) ≈ 0.5

nahezu perfekte und lange Desynchronisation.

Die Abbildung 2.5.2 zeigt die mittlere AmplitudēR (a,c,e,g) und die Standardabweichung der Phasen-

geschwindigkeiten am Ende der Stimulation (b,d,f,h) für vier Stimulationsamplituden. Endliche schwache

Stimulation mit einer AmplitudeIstim = 1.5ω kann zu einer vollständigen Desynchronisation für fast alle

AnfangsphasenϕB führen (Abb. 2.5.2a,b). Dies ist noch deutlicher bei der AmplitudeIstim = 2ω zu sehen

(Abb. 2.5.2c,d). Dies unterscheidet sich deutlich von der kontinuierlichen Stimulation, wo die volle Desyn-

chronisation für deutlich kleinere Phasenbereiche erreicht werden konnte (Abb. 2.4.1a-d). Diese schwache

Stimulation induziert eine ausreichende Verteilung der Geschwindigkeiten der Neuronen dann, wenn die

Stimulation ausgeschaltet wird, nachdem das Netzwerk den Phasenbereich, in dem die Phase-Antwort Kur-

veS(φ) den positivsten Gradienten hat, überschritten hat. DieserMechanismus ist verantwortlich für die

Streifen der Desynchronisation in Abb. 2.5.2a,c. Für die AnfangsphasenϕB kleiner als0.75 wird eine be-

stimmte Zeit benötigt, bis das Netzwerk den Bereich des stärksten positiven Gradienten erreicht hat. Die

benötigte Zeit für die Anfangsphasen zwischen0.25 und 0.75 ist proportional zu zwei mal die Phasen-

differenz zwischen der aktuellen AnfangsphaseϕB und der Phase0.75, d.h. die Steigung der Streifen ist

ungefähr−0.5.
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In der Abbildung 2.5.2a,c kann eine Verdopplung der Streifen infolge der erhöhten Varianz der Ge-

schwindigkeiten im Vergleich zu den Streifen der Desynchronisation beobachtet werden. Die Streifen

der erhöhten Varianz, die nicht zur Desynchronisation führen, werden durch eine Stimulation induziert,

die dann ausgeschaltet wurde, wenn das Netzwerk den Bereichdes maximalen negativen Gradienten der

Phasen-Antwort Kurve überquert hatte. In diesem Fall werden die Neuronen an der Spitze des Clusters ver-

langsamt und die Neuronen am Ende des Clusters beschleunigt. Diese Verteilung der Geschwindigkeiten

führt zu einer verstärkten Synchronisation des Netzwerks.

Mittlere Stärken der Stimulation (Abb. 2.5.2e) induzierenkomplette Desynchronisation in zwei engen

Phasenbereichen um0.5 und 1.0. In diesen zwei Bereichen wird eine komplette Desynchronisation fast

unabhängig von der Dauer der Stimulation induziert. DieserEffekt ist eng mit der Dynamik des Netz-

werks unter kontinuierlicher Stimulation verbunden (Abb.2.4.1e). In diesen zwei Bändern der kompletten

Desynchronisation induziert die Stimulation eine starke Varianz in den Phasengeschwindigkeiten, die zu

einer Desynchronisation führen. Zwischen diesen Bändern können Streifen der Desynchronisation beob-

achtet werden. Die Dynamik in diesem Bereich ist äquivalentzu der Dynamik der Streifen unter schwacher

Stimulation (d.h. die Stimulation wird dann ausgeschaltet, wenn das Netzwerk den Bereich des positivsten

Gradienten der Phasen-Antwort Kurve überquert hat).

Starke Stimulation (Istim > H) erzeugt einen ausgedehnten Bereich der Desynchronisation bezüglich

der Phase (ϕB ∈ [0 − 0.5]) und der Zeit (0 − 5 Zyklen). In diesem Fall induziert diese starke Stimula-

tion eine sehr starke Varianz der Geschwindigkeiten in den Bereichen sowohl des positiven als auch des

negativen maximalen Gradienten der Phasen-Antwort Kurve.Dieses Antwortverhalten unterscheidet sich

deutlich von der Dynamik des stimulierten eindimensionalen Oszillators, wo eine Stimulation im Bereich

des größten negativen Gradienten immer zu einer erhöhten Synchronisation führt (Tass, 1999). Wenn aber

eine schwächere Stimulation im Bereich des negativen Gradienten vonS(t) appliziert wird, verlangsamt

sie die führenden Neuronen im Cluster und beschleunigt die Neuronen am Ende des Clusters, was zu ei-

ner Synchronisation führt. Dies wiederum entspricht dem eindimensionalen Oszillatormodell (Tass, 1999).

Aber während einer starken Stimulation im negativen Bereich werden die führenden Neuronen so stark

verlangsamt, dass sie hinter die zurückliegenden Neuronenim Cluster verschoben werden und die zurück-

liegenden Neuronen werden so beschleunigt, dass sie vor dieführenden Neuronen gelangen. Dies ist genau

die gleiche Bedingung, die herrscht, wenn die Stimulation im Bereich des positiven Gradienten vonS(t)

appliziert wird.

2.6. Wie findet man optimale Stimulationsparameter? Die Kalibrierungstechnik.

In vorherigen Abschnitten wurde gezeigt, dass eine Desynchronisation des Netzwerks mit dendriti-

scher Dynamik mittels ausgewählter Stimulation möglich ist. Für desynchronisationsbasierte Anwendun-

gen wie zum Beispiel die Tiefenhirnstimulation, benötigt man eine effektive und schnelle Methode zur

Detektion der optimalen Stimulationsparameter. Die Bestimmung der optimalen Stimulationsparameter

ist für die Wirkung der Stimulation wesentlich. Für optimale Parameter kann eine Desynchronisation des

Netzwerks induziert werden. Wenn nichtoptimale oder sogarfalsche Parameter benutzt werden, kann das

Netzwerk in ein supersynchrones Feuern versetzt werden. Diese mögliche Steigerung der Synchronizität

kann beim therapeutischen Einsatz zu sehr nachteiligen Folgen führen.

Dies geschieht in einer Kalibrierungsprozedur, in der mindestens diese vier Parameter bestimmt wer-

den müssen: die Stimulationsart, die Dauer, die Amplitude und die Anfangsphase der Stimulation. Für

Netzwerke mit dendritischer Dynamik muss die vorhandene Kalibrierungstechnik (Tass, 2001a) verändert
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werden, damit auch die transienten Effekte der Stimulationbei der Wahl der Parameter berücksichtigt

werden. In der Kalibrierungstechnik von Tass (2001a) wird zuerst ein Einzelpuls mit fester Amplitude

zu randomisierten Zeitpunkten appliziert. Zwei aufeinanderfolgende Pulse sind durch einen hinreichend

großes Intervall getrennt, damit die stimulationsinduzierten Effekte des vorangegangenen Pulses abge-

klungen sind. Danach kann die instantane Phase der neuralenPopulation aus den experimentellen Daten

bestimmt werden, z.B. mittels Hilbert Transformation (Tass et al., 1998). Aus diesen Daten werden spezi-

elle Kurven (Phase-Resetting-Kurven, siehe unten) konstruiert, die die Dynamik des Netzwerks während

der Stimulation charakterisieren. Eine Kritische Kombination der Parameter ist mit einer speziellen Än-

derung dieser Kurven assoziiert. Mit dieser Technik ist es aber nicht möglich die optimalen Parameter für

ein Netzwerk mit dendritischer Dynamik zu finden. Die mit dieser Technik gefundenen kritischen Parame-

ter induzieren zwar eine Desynchronisation, aber stellen nicht sicher, dass sie ohne Stimulation möglichst

lange andauert.

In diesem Abschnitt werden zuerst zwei Haupteffekte betrachtet, die die dendritische Dynamik auf das

Antwortverhalten des Netzwerkes unter Stimulation hat: die verzögerte Desynchronisation und die Effekte

der Geschwindigkeitsverteilung auf die Resynchronisationszeit. Danach wird die neue Kalibrierungstech-

nik vorgestellt.

2.6.1. Verzögerte Desynchronisation induziert durch die dendritische Dynamik. Wie schon in

Abb. 2.5.1 erläutert, fängt das Netzwerk nach dem Ausschalten der Stimulation nicht sofort an, sich zu

resynchronisieren, sondern entwickelt sich in einen noch mehr desynchronen Zustand. Eine vollständige

Desynchronisation wird mit einer gewisser Zeitverzögerung erreicht. Erst danach fängt das Netzwerk an,

sich zu resynchronisieren. Falls die Stimulationdauer zu groß ist, wird das Netzwerk nur eine Desynchro-

nisation von einem deutlich kleineren Ausmaß erreichen, d.h. es wird nicht das Zentrum der Gaussschen

Ebene erreichen.

Um dieses Phänomen weiter zu untersuchen, führe ich dieverzögerten Phasen-Resetting-Kurvenein,

die eine vollständigere Betrachtung der Netzwerkdynamik ermöglichen. Die traditionellen Phasen-Resetting-

Kurven (PRK) zeigen die Phase am Ende der StimulationϕE als Funktion der AnfangsphaseϕB, bei der

die Stimulation angeschaltet wurde. Eine kritische Kombination der Parameter ist mit einer Änderung einer

topologischen Eigenschaft dieser Kurve verbunden,der Windungszahl(Milnor, 1965; Winfree, 1980). Die

Windungszahl beschreibt wie oft die Phase am Ende der StimulationϕE den ganzen Phasenbereich von

0 bis 1 durchläuft, während die AnfangsphaseϕB die Werte in einem Zyklus von0 bis 1 annimmt. Die

Windungszahl kann auch als der mittlere Gradient der PRK während eines vollen Zyklus vonϕB betrachtet

werden. In einem Netzwerk mit dendritischer Dynamik repräsentiert die Phase am Ende der StimulationϕE

nicht den ganzen Einfluss, den die Stimulation auf das Netzwerk ausgeübt hat. Vor allem berücksichtigtϕE

nicht die Geschwindigkeiten der Neuronen, die zu einer weiteren Änderung der Synchronisation des Netz-

werkes führen können. Um diese zeitlich verzögerten Effekte der Stimulation zu beschreiben, führen wir

zeitlich verzögerte Phase-Resetting-Kurven (vPRK(t))ein. Um eine einzelne verzögerte Phase-Resetting-

Kurve zu konstruieren, wird die PhaseϕE nach einer Verzögerungt nach dem Ende der Stimulation evalu-

iert. Diese Phase wird alsϕE(t) bezeichnet. Mit dieser Notation wird die traditionelle Phase am Ende der

StimulationϕE jetzt mit ϕE(0) bezeichnet, d.h. die Phase wird an dem Zeitpunktt = 0 nach dem Ende

der Stimulation evaluiert. DievPRK(t) wird als eine Menge der PhasenϕE in der Abhängigkeit von der

AnfangsphaseϕB gezeichnet. DievPRK(t) sind ein wichtiges Mittel für die Kalibrierung der Stimulation.
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ABBILDUNG 2.6.1. Verzögerte Phasen-Resetting-Kurven (vPRK ) für die Stimulati-
onsamplitudeIstim = 4.5ω und die StimulationsdauerTstim = 0.2. (a) vPRK am Anfang
der Stimulation. (b) vPRK kurz bevor die Stimulation ausgeschaltet wird. Zu diesem
Zeitpunkt ist nur eine Verschiebung entlang der vertikalenAchse feststellbar. Die Größe
der Verschiebung ist proportional zu der Dauer des Stimulus. Für kleine Werte von t än-
dert sich die Form dervPRK nur geringfügig. Während der weiteren Entwicklung des
Effektes der Stimulation ändert sich die Form dervPRK (c-f) schließlich deutlich und
ein Übergang vom Phase Resetting Typ1 zum Phase Resetting Typ0 kann beobachtet
werden (c,d). Die übrigen Netzwerkparameter wie in der Abbildung 2.4.1.

Die Abbildung 2.6.1 zeigt die verzögerten Phase-Resetting-Kurven für ein Netzwerk mit100 Neuro-

nen, das mit einer AmplitudeIstim = 4.5ω und einer Dauer von0.2 stimuliert wurde. Für kleine Verzöge-

rungent, d.h. das ist der Zeitpunkt der Evaluation nach dem Ausschalten der Stimulation, sind dieϕE(t)

nahe beiϕB(t), eventuell mit einer kleinen vertikalen Verschiebung (Abb2.6.1a,b). In diesem Fall ist die

Windungszahl dervPRK(t) gleich1. Wenn die Verzögerungt eine kritische Längetcrit ≈ 0.4 überschrei-

tet, ändertvPRK(t) ihre topologische Eigenschaft und besitzt nach dieser Verzögerung die Windungszahl

0. In diesem Fall nehmen die PhasenϕE(t) nicht alle Werte zwischen0 und 1 an, d.h. die Phasen sind

beschränkt auf ein Teilintervall von[0, 1]. Dies bedeutet vor allem, dass diese Phasen nicht vollständig

um den Nullpunkt umherlaufen. Eine weitere Auswertung dervPRK(t) zeigt, dass diese nochmals ihre

topologischen Eigenschaften ändern, und zwar nacht ≈ 0.9, besitzt dievPRK(0.9) (Abb. 2.6.1f) eine

Windungszahl−1.

Die Änderung der Windungszahl von1 nach0 in einer der verzögerten Phase-Resetting-Kurven im-

pliziert die Existenz einer Bahn des OrdnungsparametersZ(t), die durch den Ursprung der Gaussschen

Ebene hindurchläuft, d.h. dass das Netzwerk unter den verwendeten Stimulationsparametern den vollstän-

dig desynchronen Zustand erreicht. Übertragen auf die Wahlder Stimulationsparameter bedeutet das, dass
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ABBILDUNG 2.6.2. Die AmplitudeR(t) des Ordnungsparameters aufgetragen über19
Zyklen. Die Resynchronisation findet langsam statt, wenn die Verteilung der Geschwin-
digkeiten schmal ist. Mit wachsender Breite der Verteilungresynchronisiert sich das
Netzwerk schneller. Die minimale Resynchronisationszeitwird bei Werten um0.15 er-
reicht. Wenn die Verteilung breiter wird, verlängert sich die Resynchronisationszeit wie-
der. Die übrigen Netzwerkparameter wie in der Abbildung 2.4.1.

eine Kombination von Stimulationsparameter nur dann zu einer Desynchronisation führt, wenn dievPRC

ihre Windungszahl ändert. Diese Änderung der Windungszahlbildet den Kern der Kalibrierungstechnik.

2.6.2. Die Effekte der Geschwindigkeitsverteilung auf dieResynchronisationszeit.Der zweite

wichtige Aspekt, der bei der Suche nach den optimalen Parametern der Stimulation berücksichtigt werden

muss, ist die Verteilung der Phasengeschwindigkeiten an dem Zeitpunkt der vollständigen Desynchronisa-

tion. Anders ausgedrückt, wir interessieren uns für die Verteilung der Geschwindigkeiten, wenn die Phasen

der Neuronen gleichmäßig verteilt sind und wenn die AmplitudeR(t) des OrdnungsparametersZ(t) gleich

0 ist. Der Grund hierfür ist, dass das Netzwerk sich viel schneller resynchronisiert, wenn die Geschwin-

digkeiten am Zeitpunkt der Desynchronisation breit verteilt sind, als wenn die Geschwindigkeiten nahezu

gleich sind (Dolan et al., 2005).

Um den Einfluss der Geschwindigkeitsverteilung auf die Resynchronisation zu untersuchen, wurden

synthetische nummerische Simulationen mit konstruiertenAnfangsbedingungen durchgeführt. Bevor die

Simulation startete, wurden die Phasen gleichmäßig über das Intervall[0, 1] verteilt (der desynchrone Zu-

stand). Die Geschwindigkeiten der Neuronen wurden aus einer Normalverteilung mit dem Erwartungswert

gleich der Eigenfrequenz der Neuronen gewählt. Diese Anfangsbedingungen repräsentieren das Netzwerk,

nachdem es mit optimalen Parametern stimuliert wurde und sich im maximal desynchronem Zustand be-

findet. In diesem Zustand wurde die Standardabweichung der Geschwindigkeitsverteilung variiert, um den

Einfluss der Verteilungsbreite auf die Resynchronisationzeit zu untersuchen.

In der Abbildung 2.6.2 wurden die Zeitgänge der AmplitudeR(t) in Abhängigkeit von der Standard-

abweichung der Geschwindigkeiten aufgetragen. Die Standardabweichungen wurden zwischen0 und1 mit
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einer Schrittweite von0.01 variiert. Der desynchrone Zustand dauert für eineδ-Verteilung der Geschwin-

digkeiten länger (d.h. alle Geschwindigkeiten sind gleichund die Standardabweichung ist gleich 0) als für

breitere Verteilungen der Geschwindigkeiten (≈ 0.15), die eine kürzere Resynchronisationszeit haben. Die

längere Resynchronisationsdauer für dieδ-verteilten Geschwindigkeiten gründet in der Dynamik des de-

synchronen Zustandes. Der desynchrone Zustand zusammen mit derδ-Verteilung der Geschwindigkeiten

bildet einen instabilen Fixpunkt im Phasenraum des Netzwerks (Dolan et al., 2005). Wenn das System sich

an diesem Fixpunkt befindet, verschwinden die Effekte der Kopplung. Erst wenn die Neuronen anfangen,

sich zu einem Cluster zusammenzuziehen, setzt die Wirkung der Kopplung wieder ein. Das Zusammen-

ziehen zu einem Cluster wird auch die Clusterbildung genannt (Dolan et al., 2005). Um das Netzwerk

möglichst lange an dem Fixpunkt zu halten, sollte die Zeit bis zu dem Anfang der Clusterbildung maxi-

miert werden.

Für sehr hohe Werte der Standardabweichungen (über0.4) können auch lange Resynchronisationszei-

ten beobachtet werden (Abb. 2.6.2). Dies wird durch die Trägheit der Neuronen im Netzwerk verursacht.

Eine hohe Standardabweichung der normalverteilten Geschwindigkeiten bedeutet, dass es viele Neuronen

gibt, deren Geschwindigkeit deutlich vom Mittelwert abweicht. Diese abweichenden Neuronen benötigen

viel Zeit, um zu ihrer Eigenfrequenz zurückzukehren. Obwohl der desynchrone Zustand für hohe Stan-

dardabweichungen eine gleich lange oder längere Resynchronisationszeit als für sehr kleine Standardab-

weichungen (< 0.05) aufweist, ist dieser Zustand nicht der Idealzustand. EineStimulation, die einen sol-

chen Zustand induziert, erfordert eine deutlich höhere Stimulationsamplitude und damit auch deutlich mehr

Energie als eine Stimulation, die eineδ-Verteilung der Geschwindigkeiten während der Desynchronisation

erzeugt. Im Falle von reellen Neuronen können solche hohen Amplituden zu drastischen Änderungen der

Dynamik führen. Somit sollen die optimalen Stimulationsparameter eine vollständige Desynchronisation

induzieren und zusätzlich die Standardabweichung der Geschwindigkeiten während der Desynchronisation

nahe an0 bringen.

2.6.3. Die modifizierte Kalibrierungsmethode.Eine Kalibrierungsmethode zur Desynchronisation

von neuralen Populationen wurde in Tass (2002a) vorgeschlagen. Diese Methode wurde auf der Basis von

Phasenoszillatoren entwickelt und schließt nicht die Effekte der dendritischen Dynamik ein. Um die oben

erwähnten Effekte der verzögerten Desynchronisation und der Homogenität der Geschwindigkeiten ad-

äquat in die Auswahl der Parameter einzubinden, wird jetzt eine Modifikation der Kalibrierungsmethode

von Tass (2002a) vorgeschlagen. Zuerst wird ein Einzelpulsmit fester Amplitude zu randomisierten Zeit-

punkten appliziert. Zwei aufeinanderfolgende Pulse sind durch ein hinreichend großes Intervall getrennt,

damit die stimulationsinduzierten Effekte des vorangegangenen Pulses abgeklungen sind. Danach kann die

instantane Phase der neuralen Population aus den experimentellen Daten bestimmt werden, z.B. mittels Hil-

bert Transformation (Tass et al., 1998). Jetzt können die verzögerten Phase-Resetting-Kurven konstruiert

werden, und es wird überprüft, ob eine Änderung der Windungszahl, z.B. von1 nach0, detektiert werden

kann. Wenn es keine Änderung gibt, dann wird die randomisierte Stimulation mit einer anderen Kombi-

nation von Stimulationsstärke und -dauer wiederholt, bis eine kritische Kombination gefunden wird, für

die es eine Änderung der Windungszahl gibt. Aus den verzögerten Phase-Resetting-Kurven kann direkt

die Anfangsphase bestimmt werden, für die die Stimulation zu einer vollständigen Desynchronisation der

Population führen wird.

Die mit dem oben geschilderten Verfahren gefundene Kombination der Stimulationsparameter desyn-

chronisiert die Population, aber sie kann suboptimal sein im Hinblick auf die Dauer der Desynchronisation

bei minimalem Energieaufwand. Um die kritische Parameterkombination weiter zu optimieren, wird die
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randomisierte Stimulation mit schwächeren und kürzeren Stimulationspulsen wiederholt, bis man keine

Änderung der Windungszahl in denvPRK(t) mehr detektieren kann. Mit diesem Verfahren ist es möglich,

eine optimale kritische Kombination der Parameter zu finden, mit der man die Population mit minimalem

Energieaufwand desynchronisieren kann und die zu einer sehr engen Verteilung der Phasengeschwindig-

keiten am Zeitpunkt der vollständigen Desynchronisation führt.

2.7. Phasenunabhängige Desynchronisation

In diesem Abschnitt werden mehrere Stimulationstechnikenuntersucht, die für die effektive, vom An-

fangszustand der Neuronenpopulation unabhängige Desynchronisation einer synchronen neuralen Popula-

tion entwickelt worden sind. Wir vergleichen sie weiter mitder Einzelpulsstimulation.

2.7.1. Stimulation mit Einzelpuls. Ein einzelner Stimulationspuls mit einer konstanten Dauerindu-

ziert eine Desynchronisation nicht für alle Anfangsphasen, sondern abhängig von der Stimulationsampli-

tude kann der Bereich der vulnerablen Phase sehr klein sein.Wir wollen den desynchronisierenden Effekt

der Einzelpulsstimulation auf ein Netzwerk im synchronen Zustand betrachten. Die Stimulationsparame-

ter werden aus den Daten der Abbildung 2.5.2. gewählt: die AnfangsphaseϕB = 0.65, die Amplitude

Istim = 4.5ω und die Dauertstim = 0.2. Vor der Stimulation läuft der OrdnungsparameterZ(t) auf sei-

nem Grenzzyklus. Während eines Pulses, der in der vulnerablen Phase appliziert wird, fängt das Netzwerk

an, sich zu desynchronisieren. Der Stimulus wird ausgeschaltet, bevor das Netzwerk den vollständigen

desynchronen Zustand erreicht.Z(t) erreicht das Zentrum der Gaussschen Ebene mit einer Verzögerung.

Da der desynchrone Zustand instabil ist, kehrtZ(t) zu dem Grenzzyklus wieder zurück (Abb. 2.5.1.b.).

Um das Netzwerk im desynchronen Zustand zu halten, ist das wiederkehrende Applizieren des Pulses in

der vulnerablen Phase notwendig. Der kritische Aspekt der Stimulation mittels Einzelpuls ist, dass er in

der vulnerablen Phase appliziert werden muss. Eine Stimulation mittels Einzelpuls außerhalb der vulnera-

blen Phase synchronisiert das Netzwerk sogar mehr als im unstimulierten Zustand (Abb. 2.5.2a.). Folglich

ist für eine effektive Desynchronisation mittels Einzelpulsstimulation ein kontinuierliches Monitoring der

Phase des Netzwerks notwendig. Dies ist ein kompliziertes und energieaufwändiges Verfahren. Um dieses

Problem zu umgehen, wurden zusammengesetzte Stimulationsreize entwickelt (Tass, 2001a,b,c, 2002a,b).

2.7.2. Zusammengesetzte desynchronisierende Stimuli.Um eine effektive Desynchronisation des

Netzwerks, ohne ein aufwändiges Monitoring der Netzwerkphase durchführen zu müssen, wurden zusam-

mengesetzte Stimulationstechniken entwickelt: die Doppelpulsstimulation (Tass, 2001a,b), das Hochfrequenz-

Entrainment gefolgt von einem desynchronisierenden Puls (Tass, 2001c), und das niederfrequente Entrain-

ment gefolgt von einem desynchronisierendem Puls (Tass, 2002a,b) (Soft-Phase-Resetting). Diese Techni-

ken basieren auf folgendem Prinzip: Die Stimulation ist jetzt in zwei unterschiedliche Epochen aufgeteilt.

In der ersten Epoche soll das Netzwerk in einen kontrollierten Zustand gebracht werden. Ein kontrollierter

Zustand hier bedeutet, dass man die Parameter des Netzwerks, d.h. die Phase und die Synchronisations-

stärke kennt, ohne diese direkt zu messen.

Vor der ersten Epoche im stabilen synchronen Zustand läuftZ(t) auf dem Grenzzyklus. Während

der ersten Stimulationsepoche konvergiertZ(t) zu seinem AttraktorZstat(t). Der AttraktorZstat(t) ist der

Zustand des Netzwerks, den das Netzwerk unter einer permanenten Stimulation einnimmt. Es kann ein

Fixpunkt oder ein Grenzzyklus sein. Am Ende der ersten Epoche, unabhängig von den Anfangsbedingun-

gen, befindet sichZ(t) immer nahe beiZstat(t) (vergleiche Abschnitt 2.7.1). Während der Pause zwischen

der ersten und der zweiten Epoche relaxiertZ(t) in einer stereotypen Art und Weise zu seinem ungestörten
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ABBILDUNG 2.7.1. Die Güte des Entrainments quantifiziert mit der gegenseitigen mitt-
leren Distanzd(t) aus der Gleichung (2.7.1) für den niederfrequenten Reset (Rechtecke,
LF), für den starken Einzelpuls (Kreuze, DP) und das niederfrequente Entrainment (brei-
te Linie, SPR). Die Stimulation fängt bei0 an. Der niederfrequente Reset und der star-
ke Einzelpuls erreichen deutlich kleinere Distanzwerte als das niederfrequente Entrain-
ment. Für eine effektive Anwendung der zusammengesetzten Stimulationstechniken sind
Distanzwerte vond(t) ≈ 0.05 ausreichend. Die verwendeten Modellparameter für das
niederfrequentes Reset: die StimulationsamplitudeIstim = 8ω, die PulslängeTPuls = 0.1,
die PulsfrequenzFrqPuls = 6.0 Hz. Für den harten Einzelpuls:Istim = 7ω und für das
niederfrequente Entrainment :Istim = 7ω, TPuls = 0.1, FrqPuls = 0.9 Hz. Die anderen
ParameterM = 10,K = 4ω,D = 0.07 undN = 500.

Grenzzyklus. Die Phaseϕ(t) vonZ(t) wächst gleichmäßig mit der Dauer der Pause, so dass man mit der

Variation der Pausendauer auch die AnfangsphaseϕB der zweiten Stimulationsepoche bestimmen kann.

Mit einer geeigneten Verzögerung fängt die zweite Epoche an, wennZ(t) sich in der vulnerablen Pha-

se befindet. Die Stimulation in dieser Epoche führt zu einer robusten Desynchronisation. Danach beginnt

das Netzwerk sich wieder zu resynchronisieren. Wenn das SynchronisationsmaßR(t) eine vorher definier-

te Schwelle überschreitet, wird die Stimulation wieder appliziert. Die Kombination dieser zwei Epochen

induziert eine Desynchronisation unabhängig von dem Anfangszustand des Netzwerks.

Es gibt verschiedene Techniken, das Netzwerk in den kontrollierten Zustand zu bringen: starker Ein-

zelpuls (DP) (Tass, 2001a,b), hochfrequente Pulse (HF) (Tass, 2001c) oder niederfrequente Pulse (LF)

(Tass, 2002a,b). Im nächsten Abschnitt wird die Kontrollierbarkeit des Netzwerks mittels dieser Techniken

untersucht. Danach wird die Wirkung der zusammengesetztenStimulationstechniken auf das Netzwerk mit

dendritischer Dynamik gezeigt.

2.7.3. Die Güte der Kontrolle. Die Techniken zur Ausübung der Kontrolle über das Netzwerk unter-

scheiden sich in der Güte der erreichbaren Kontrolle. Um eine Abschätzung der mit einer Technik erreich-

baren Kontrollierbarkeit des Netzwerks zu erhalten, brauchen wir eine Quantifizierung der Kontrollierbar-

keit. Dazu wirdder gegenseitige mittlere Abstand

(2.7.1) d(t) =
2

M(M − 1)

M
∑

j=1

∑

k>j

|Z(j)(t) − Z(k)(t)|
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aus Tass (2002b) eingesetzt, wobeiZ(j)(t) der Ordnungsparameter von der Stimulation ist, die bei der

j-ten Phase (j = 1, . . . ,M ) angeschaltet wurde.|x| ist der absolute Betrag vonx, undM = 10 ist die

Anzahl der Anfangsphasen, die gleichmäßig zwischen0.0 und1.0 verteilt sind. Kleinere Werte vond(t)

weisen auf eine bessere Kontrolle über das Netzwerk hin. Es werden der niederfrequente Reset (LF), der

starke Einzelpuls (DP) und das niederfrequente Entrainment (SPR) betrachtet. Während des niederfrequen-

ten Resets werden Pulse mit einer niedrigen Frequenz (2ω < FrqPuls < 10ω) appliziert. Der Einzelpuls

besteht aus einem einzigen starken Puls. Während des niederfrequenten Entrainments werden Pulse mit ei-

ner Frequenz nahe bei der Eigenfrequenz (ω = 2π entspricht der Stimulationsfrequenz von 1) verabreicht.

Der niederfrequente Reset und das niederfrequente Entrainment unterscheiden sich in der Stimulations-

frequenz. Während des niederfrequenten Resets wird mit einer mindestens doppelt so hohen Frequenz wie

die Eigenfrequenz des Neurons stimuliert, was in der Regel die rhythmische Aktivität unterbricht. Während

des niederfrequenten Entrainments synchronisiert sich das Netzwerk mit der Stimulation.

Die Abbildung 2.7.1 zeigt die Zeitgänge der gegenseitigen mittleren Distanzd(t) für die drei Kontroll-

techniken. Das niederfrequente Reset und der starke Einzelpuls erreichen deutlich niedrigere Distanzwerte

als das niederfrequente Entrainment. Für eine effektive Anwendung der zusammengesetzten Stimulati-

onstechniken reichen jedoch die Werte vond(t) ≈ 0.05 aus. Daraus ergibt sich die minimale Länge der

Kontrollepoche vonLKE ≈ 7.0.

2.7.4. Desynchronisierende Stimulation mit der Doppelpulstechnik (DP). Der Doppelpuls besteht

aus zwei Einzelpulsen mit einer Pause dazwischen (Tass, 2001a,b). Der erste Puls ist stark und erzeugt

einen stereotypen Reset (ein harter Reset) des Netzwerkes.Unter dem Puls werden alle Neuronen zum

stabilen Fixpunkt der Stimulation gebracht. Das ganze Netzwerk ist dann sehr synchron mitZ(t) ≈ Zstat,

wobeiZstat = Rstatexp(iϕstat).

Der zweite Puls wird mit einer festgelegten Verzögerungτ nach dem Ende des ersten Stimulus appli-

ziert. Dieser Puls wird das Netzwerk immer in der vulnerablen Phase treffen. Damit wirdZ(t) gezwungen

sich in die Richtung des Nullpunktes der Gaussschen Ebene zubewegen. BevorZ(t) den Nullpunkt er-

reicht, wird der zweite Puls ausgeschaltet, damit der vollständige desynchrone Zustand erreicht werden

kann (vergleiche Abschnitt 2.5).

Die Dynamik des Netzwerkes ist visualisiert mittels der Feuerdichtep(t) aus der Gleichung (2.2.9)

(Abb. 2.7.2b und 2.7.3b) und der AmplitudeR(t) des Ordnungparameters (Abb. 2.7.3a). Es kann jetzt

beobachtet werden, dass die Desynchronisation für alle AnfangsphasenϕB induziert werden kann.

2.7.5. Desynchronisierende Stimulation mittels niederfrequenten Resets (NF).Das niederfrequen-

te Reset besteht auch aus zwei Stimulationsepochen mit einer Pause dazwischen. Während der ersten Epo-

chen wird ein Pulszug mit einer niedrigen Frequenz (2ω < FrqPuls < 10ω) appliziert. Die Neuronen

oszillieren mit einer Frequenz vonFrqNeur = ω), d.h. diese Stimulation ist mindestens doppelt so schnell

wie die Oszillationen der Neuronen. Auch in diesem Fall wirdZ(t) in die Nähe des FixpunktesZstat(t)

gebracht, aber im Gegensatz zum Doppelpuls (Abschnitt 2.7.4) benötigt dieser Übergang jetzt weitere

oszillatorische Zyklen. Der Vorteil gegenüber dem Doppelpuls besteht in dem deutlich reduzierten Ener-

gieaufwand, der aufgebracht werden muss, um das Netzwerk inden kontrollierten Zustand zu bringen.

Während der ersten Epoche ist die Feuerdichte deutlich reduziert, jedoch nicht vollständig unterdrückt

(Abb. 2.7.2c). Der desynchronisierende Puls wird mit einerVerzögerung nach dem Ende der ersten Epo-

che appliziert. Die Parameter des desynchronisierenden Pulses und der Verzögerung können identisch zu

dem desynchronisieren Puls während des Doppelpulses gewählt werden, da die kontrollierten Zustände für
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ABBILDUNG 2.7.2. Die Zeitgänge der Feuerdichte vor, während und nach der Stimu-
lation für jede der Stimulationstechniken. (a) Einzelpuls: Der erste Puls wird in der vul-
nerablen Phase appliziert (erster schwarze Balken) und desynchronisiert das Netzwerk.
Später, während sich das Netzwerk resynchronisiert, wird ein weiterer Puls verabreicht,
diesmal aber in einer zufällig gewählten Phase. Er desynchronisiert das Netzwerk nicht.
(b) Doppelpuls: Der erste Puls zwingt das Netzwerk in den ruhenden Zustand (der lange
schwarze Balken). Der zweite Puls desynchronisiert das Netzwerk (der kurze schwar-
ze Balken). Wenn die Synchronizität des Netzwerkes eine vorgegebene Schwelle über-
schreitet, wird ein weiterer Doppelpuls verabreicht. EineDesynchronisation wird immer
erreicht. (c) Niederfrequenter Reset: Der erste Stimulus, eine niederfrequente Pulsfolge,
zwingt das Netzwerk in den ruhenden Zustand. Der zweite Pulswird mit einer festgeleg-
ten Verzögerung appliziert und desynchronisiert das Netzwerk. (d) Soft-Phase-Resetting:
Die erste Epoche besteht aus sechs kurzen hochamplitudigenPulsen mit einer Frequenz
nahe bei der Eigenfrequenz des synchronisierten Netzwerks. Während dieser Epoche
synchronisiert sich die Phase des Ordnungsparametersϕ zu den Pulsen, aber die Neu-
ronen zeigen fast unkorreliertes Feuern (niedrigesp). Nach der ersten Epoche wird ein
zusätzlicher Puls appliziert, der die Verteilung der Geschwindigkeiten des Netzwerkes
optimiert, damit der desynchrone Zustand möglichst lange anhält. Die Stimulationspara-
meter: (a) die Anfangsphase des ersten PulsesϕB = 0.55 und eine zufällige Anfangs-
phase für den zweiten Puls, StimulationsamplitudeIstim = 6.5ω und die Stimulations-
dauerTstim = 0.35. (b) die Amplitude des ersten PulsesIrst = 8.0ω, die Dauer der
ersten EpocheLrst = 7.0, die Amplitude und die Dauer des desynchronisierenden Pulses
Istim = 6.5ω bzw. Tstim = 6.5ω und die Verzögerungτstim = 1.01. (c) die Amplitude
der Pulse im niederfrequentem PulszugIentr = 8.0ω, die Dauer und die Frequenz der
EinzelpulseTentr = 0.1 bzw.Frqentr = 6.0Hz, Istim = 6.5ω, Lstim = 0.5,τstim = 1.01.
(d) Ientr = 21.0ω, Tentr = 0.05, Frqentr = 0.9Hz, Istim = 4.5ω, Lstim = 0.5,τstim = 1.01.
Die NetzwerkparameterK = 4ω,D = 0.07 undN = 500.
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ABBILDUNG 2.7.3. Die Zeitgänge der AmplitudeR(t) des OrdnungsparametersZ(t)
aus der Gleichung (2.2.8) (a,c,e) und der Feuerdichte aus der Gleichung (2.2.9) (b,d,f)
vor, während und nach der Stimulation mit dem Doppelpuls (a,b), dem niederfrequen-
ten Reset (c,d) und dem Soft-Phase-Resetting (e,f). (a,b) Doppelpuls:Der erste Puls
zwingt die Neuronen in den ruhenden Zustand (alle Neuronen hören auf zu feuern). Für
die Phasen zwischen 0.5 und 1 erfordert dies einige Zyklen. Nach dem Ende der ersten
Epoche kehrt das Netzwerk zum Grenzzyklus auf eine stereotype Art und Weise zurück,
so dass der zweite Puls das Netzwerk immer in der vulnerablenPhase trifft und damit
phasenunabhängig desynchronisiert. (c,d) Niederfrequenter Reset: die Desynchronisati-
on kann phasenunabhängig induziert werden, jedoch mit niedrigerem Energieverbrauch
als der Doppelpuls. Die EntrainmentfrequenzFrqPuls liegt in [2ω, 10ω]. (e,f) Soft-Phase-
Resetting. Eine Sequenz mit einer Frequenz nahe bei der Eigenfrequenz(FrqPuls ≈ ω),
zwingt das Netzwerk, auf einem Grenzzyklus zu oszillieren,der zwischen vollständiger
Desynchronisation (R ≈ 0.0) und mittlerer Synchronisation (R(t) ≈ 0.5) liegt. Der letz-
te Puls adjustiert die Verteilung der Geschwindigkeiten, so dass die Desynchronisation
möglichst lange erhalten bleibt. Die übrigen Parameter sind wie in der Abbildung 2.7.2.
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beide Stimulationstechniken nahezu identisch sind (Datennicht gezeigt). Nach dem desynchronisierenden

Puls nimmt das Netzwerk den vollständigen desynchronen Zustand unabhängig von der Anfangsphase ein

(Abb. 2.7.3c,d).

Da das Modell kine schnelle Zeitskala besitzt, können die Effekte des hochfrequenten Entrainments

FrqPuls > 10ω durch die Wirkung der kontinuierlichen Stimulation angenähert werden (getestet durch

nummerische Stimulationen). Zusammengesetzte Stimulationstechniken, die hochfrequente Pulszüge wäh-

rend der ersten Epoche verwenden, erzeugen im Wesentlichendie gleiche Dynamik wie die Doppelpuls-

Stimulationstechnik.

2.7.6. Desynchronisierende Stimulation mit der Soft-Phase-Resetting Technik (SPR).Das Soft-

Phase-Resetting basiert auch auf der Wirkung von zwei Stimulationsepochen (Tass, 2002a,b). Während der

ersten Epoche wird ein Soft-Reset (weiches Reset) mittels eines Pulszuges induziert, dessen Einzelpulse

mit einer Frequenz nahe bei der Frequenz des Netzwerkes (FrqPuls ≈ ω) appliziert werden. Das in der

ersten Epoche durchgeführte Entrainment baut die Wirkung des Anfangszustandes vor der Stimulation ab,

unterbricht aber das Feuern der Neuronen nicht. Der zweite Stimulus ist ein Einzelpuls, der das Netzwerk

in der vulnerablen Phase trifft und zu einer Desynchronisation führt.

Wenn die Stimulationsamplitude in der ersten Epoche klein ist, ist die Wirkung der SPR-Technik auf

das Netzwerk von Neuronen mit dendritischer Dynamik vergleichbar mit der Wirkung von SPR auf ein

Netzwerk von eindimensionalen Phasenoszillatoren. Die Neuronen werden in der ersten Epoche von einer

Pulsfolge entraint, d.h. die Phasen der Einzeloszillatoren und daher auch die Phase des Netzwerks sind zu

den Einzelpulsen in der Pulsfolge phasensynchron. Dieser stereotype phasensynchrone Zustand wird von

dem Netzwerk immer eingenommen. Damit ist die Dynamik des Netzwerkes vollständig aus der Dynamik

des Pulszuges vorhersagbar. Der desynchronisierende Stimulus kann in der vulnerablen Phase appliziert

werden, wenn man den desynchronisierenden Stimulus mit einer festgelegten Verzögerung nach der ersten

Phase appliziert.

Mit steigender Amplitude der Stimulation in der ersten Epoche (die Stimulationsfrequenz nahe bei der

Eigenfrequenz der NeuronenFrqPuls ≈ ωj) wird die Dynamik deutlich anders. Mit einer hohen Amplitude

während der ersten Epoche wird ein oszillatorischer desynchroner Zustand induziert. Zum Beispiel für die

AmplitudeIstim = 21ω und eine kurze Dauer der PulsTPuls = 0.075 ist der Attraktor der Stimulation ein

elliptischer Grenzzyklus, der den Ursprung der GaussschenEbene schneidet und eine maximale Distanz

zum Ursprung kleiner als0.5 hat. Während des Pulszuges, nachdem der vollständige desynchrone Zustand

erreicht worden ist, beginnt das Netzwerk sich schnell wieder zu resynchronisieren (wegen einer breiten

Verteilung der Geschwindigkeiten). Aber bevor das Netzwerk sich signifikant resynchronisieren kann, wird

es vom nächsten Puls erreicht, der es wieder desynchronisiert. Nach6 solcher Pulse (Abb. 2.7.1) haben wir

eine ausreichende Kontrolle über das Verhalten des Netzwerkes für beliebige Anfangsphasen, d.h. die Pha-

se des Netzwerkes ist mit der Stimulation synchronisiert. In der zweiten Epoche wird nach einer festen

Verzögerung der zweite Stimulus appliziert. Dieser Stimulus desynchronisiert das Netzwerk nicht direkt,

sondern er passt die Verteilung der Geschwindigkeiten an einen optimalen Wert an. Diese Verteilung der

Geschwindigkeiten führt zu einer vollständigen Desynchronisation. Zusätzlich haben die Geschwindigkei-

ten am Punkt der maximalen Desynchronisation eine sehr engeVerteilung, so dass die Resynchronisation

mit minimalem Tempo ansetzt. Der Vorteil dieser Form von SPRgegenüber der schwachamplitudigen SPR

ist, dass die Neuronen schon während der ersten Epoche in einer fast unkorrelierten Art und Weise feuern.

Die Desynchronisation während der ersten Epoche ist nicht perfekt, so dass kleine Oszillationen in der

Feuerdichte bei den Harmonischen der Stimulationsfrequenz beobachtet werden können.
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2.8. Diskussion

Als ein wichtiger Schritt in der Entwicklung von neuen, auf der Desynchronisation basierenden experi-

mentellen Techniken wurden diese Techniken auf ein Netzwerk von Neuronen mit dendritischer Dynamik

adaptiert. Die Dynamik der Dendriten ist ein wichtiger Aspekt der neuralen Dynamik (Andersen et al.,

1964; Rattay, 1999; Magee and Johnston, 2005; McIntyre et al., 2004). Formal entspricht die dendriti-

sche Dynamik in diesem Modell der Trägheit des Oszillators.Diese Erweiterung des eindimensionalen

Kuramoto-Phasenoszillator-Modells erhält die qualitativen Aspekte des Desynchronisationsprozesses in-

takt und erzeugt neue Phänomene, die im eindimensionalen Modell nicht beobachtet werden können:

Bistabilität: Im Fall der mittleren Stimulationsamplitude koexistieren das oszillatorische und das ru-

hende Regime sowohl für Einzelneuronen, als auch für das Netzwerk. Für eine Teilmenge der Anfangs-

phasen feuern die Neuronen auch unter der Stimulation weiter. Für die anderen Anfangsphasen hören die

Neuronen unter der Stimulation auf zu feuern. Der Bereich der Bistabilität hängt von der Trägheitm und

der Eigenfrequenz des Neuronsω ab. Für Neuronen mit sehr hoher Eigenfrequenz können schon sehr

kleine Werte der Trägheit zu einem sehr großen Bereich der Bistabilität führen. Auf der Ebene des Netz-

werkes verursacht diese dynamische Eigenschaft der Neuronen starke Oszillationen der Amplitude des

Ordnungsparameters̄R(t), wenn Stimuli mit mittlerer Stimulationsamplitude in bestimmten Bereichen der

Anfangsphasen appliziert werden.

Verzögerte Desynchronisation: Die Trägheit der dendritischen Dynamik hat eine verzögerte Desyn-

chronisation zur Folge. Dies bedeutet, dass die maximale Desynchronisation des Netzwerkes erst mit einer

gewissen Verzögerung nach dem Ausschalten der Stimulationerreicht wird. Der Mechanismus hinter der

verzögerten Desynchronisation ist die direkte Wirkung derStimulation auf die Geschwindigkeit des Neu-

rons. Eine veränderte Geschwindigkeit führt zu einer anderen Entwicklung der Phase im Vergleich zu

einem nicht stimulierten Neuron, und die veränderte Geschwindigkeit kehrt nach dem Ausschalten der

Stimulation nur langsam (abhängig von dem Parameterm) zu der Eigenfrequenz des Neurons zurück.

Die klassischen Phase-Resetting-Kurven (Winfree, 1980) können nicht für die Bestimmung der optima-

len Stimulationsparameter eines solchen Systems verwendet werden. Auch wenn die kritischen Stimu-

lationsparameter eine Desynchronisation induzieren können, bedeutet das nicht, dass dies eine optimale

Desynchronisation ist. Die Resynchronisationszeit, d.h.die Zeit, bis das Netzwerk wieder synchron ist,

hängt von der Gleichmäßigkeit der Phasenverteilung und derBreite der Geschwindigkeitsverteilung wäh-

rend der vollständigen Desynchronisation ab. Die vorgeschlagene Modifikation der Kalibrierungstechnik,

die auf den verzögerten Phase-Reseting-Kurven basiert, löst dieses Problem. Zuerst wird eine kritische

Kombination der Stimulationsamplitude und der Stimulationsdauer bestimmt, die eine Desynchronisation

induzieren kann. Danach werden diese Parameter weiter optimiert, damit die Breite der Geschwindig-

keitsverteilung am Zeitpunkt der vollständigen Desynchronisation möglichst klein ist. Das Phänomen der

verzögerten Desynchronisation konnte in einem System von gekoppelten elektrochemischen Oszillatoren

beobachtet werden (Zhai et al., 2005). Das System von64 elektrochemischen Oszillatoren wurde mit Ein-

zelpulsen und zusammengesetzten Pulsfolgen stimuliert. Wenn ein Einzelpuls in der kritischen Phase ap-

pliziert wurde, konnte eine vollständige Desynchronisation beobachtet werden. Die Desynchronisation trat

ähnlich wie in diesem Modell erst mit einer Verzögerung von mehreren Zyklen ein. Eine Stimulation mit

einem modifizierten Doppelpuls induzierte eine phasenunabhängige Desynchronisation. Zhai et al. beob-

achteten, dass die Antwort des stimulierten elektrochemischen Systems nicht mit einem eindimensionalen

Phasenoszillator-Modell beschrieben werden kann (Zhai etal., 2005). Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen,
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dass das hier verwendete Modell auch in anderen Bereichen als der dendritischen Dynamik der Neuronen

und der Hirnrhythmen eingesetzt werden kann.

Lange Kontrollepoche: Die Stimulationstechniken, die ursprünglich für das eindimensionale Phasen-

oszillator-Modell entwickelt wurden, konnten auf die Netzwerke mit dendritischer Dynamik angepasst

werden. Die hier eingesetzten pulsbasierten Stimulationstechniken erfordern eine mindestens5− 6 Zyklen

andauernde Stimulation, um eine ausreichende Kontrolle über das Verhalten des Netzwerks zu erlangen.

Für die Lösung dieser Komplikation kann die Soft Phase Resetting Technik mit sehr kurzen Pulsen mit

hoher Stimulationsstärke eingesetzt werden. Mit dieser Technik kann während der Kontrollepoche das

Netzwerk im fast desynchronen Zustand gehalten werden, undder anschließende milde Puls optimiert die

Verteilung der Geschwindigkeiten, damit der desynchrone Zustand von maximaler Dauer ist.



KAPITEL 3

Experimente

3.1. Motivation

Das Ziel dieser Experimentenreihe ist ein Nachweis der Kontrollierbarkeit, der Anregung und Dämp-

fung von Hirnrhythmen zu erbringen. Die Kontrolle und die Anregung der Hirnrhythmen wird mit einem

periodischen Vollgesichtsfeld-Luminanzflicker ausgeübt. Die Dämpfung der Hirnrhythmen wird mittels

zwei Desynchronisationstechniken durchgeführt: dem Soft-Phase-Resetting (Tass, 2002b,a) und dem ver-

zögerten Feedback (Popovych et al., 2005), wobei im Unterschied zur Tiefenhirnstimulation mit sensori-

schen Reizen stimuliert wird.

3.2. Allgemeiner Methodenteil

Im Folgenden wird die im experimentellem Teil der Arbeit verwendete Methode beschrieben. Zunächst

wird das Verfahren der Magnetoenzephalographie beschrieben und die damit verbundene Datenauswer-

tung. Anschließend werden die drei Experimente mit den spezifischen Methoden im Detail beschrieben.

3.2.1. Grundlagen der Magnetoenzephalographie (MEG).MEG basiert auf einer direkten nicht-

invasiven Messung der magnetischen Felder, die durch elektrische Ströme im neuralen Gewebe erzeugt

werden. Für die Genese der messbaren magnetischen Felder werden die postsynaptischen Ströme (post

synaptic currents, PSC) in den Dendriten der senkrecht zur Kortexoberfläche orientierten Pyramidalzellen

angenommen (Hämäläinen et al., 1993; Nunez, 1995). Diese Ströme werden durch synaptische Aktivität

auf den Dendriten generiert und fließen intrazellulär in dieRichtung des Somas. Die mit den synaptischen

Strömen assoziierte Spannungsdifferenz liegt im Bereich von 25 mV und fällt exponentiell mit der Ent-

fernung von der Synapse ab. Abhängig von dem Transmittertypwerden exzitatorische oder inhibitorische

postsynaptische Ströme unterschieden. Diese intrazellulären Ströme können mit einem elektrischen Dipol

angenähert werden. Eine weitere Art der elektrischen Aktivität im neuronalen Gewebe stellen die Aktions-

potentiale dar, die eine Amplitude von ca. 100 mV und sehr kurzer Dauer (≈ 1ms) haben. Diese verlaufen

entlang des Axons, sind mit einer schnellen Depolarisationder Membran assoziiert und werden von einer

anschließenden Repolarisation begleitet. Die Repolarisation folgt der Depolarisation mit einer räumlichen

Distanz von ca. 1mm. Wegen der räumlichen Nähe und der umgekehrten Polarität werden diese zwei

elektrischen Prozesse mit einem Quadrupol angenähert. Diemit einer quadrupolaren Stromverteilung as-

soziierten magnetischen Felder nehmen schneller mit der Entfernung ab (1/r3) als die Felder der dipolaren

Stromverteilung (1/r2). Diese langsamere Abnahme und die längere Dauer der PSC (≈ 25 − 100ms)

stärken die Annahme, dass die MEG-Signale die von PSC induzierten Felder reflektieren.

Die durch einzelne PSC generierten Felder sind sehr klein. Daher muss man sich die Frage stellen,

welche Eigenschaften der neuralen Quellen notwendig sind,damit eine Quelle im MEG sichtbar wird.

Neben der Anzahl der PSC’s ist deren zeitliche Kohärenz von entscheidender Bedeutung. Es sind minde-

stens106 koinzidente PSC erforderlich, um mittels MEG erfasst zu werden. Also entspricht die räumliche

Ausdehnung einer messbaren Quelle einem Volumen von einigenmm3 (Nunez, 1995).

53
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ABBILDUNG 3.2.1. Eine schematische Darstellung des MEG-Messraumes.

Die Stärke des gemessenen MEG-Signals hängt nicht nur von der Anzahl der beteiligten PSC son-

dern auch von deren Synchronizität ab. Typischerweise beinhaltet ein neuronales Volumen kohärente und

inkohärente Quellen. Das resultierende Magnetfeld der kohärenten Quellen wird durch eine lineare Super-

position gebildet (Nunez, 1995). Im Gegensatz dazu wird dasSummenfeld der inkoherenten Quellen durch

statistische Fluktuationen bestimmt (Nunez, 1995). Das magnetische Gesamtfeld ist demnach proportional

zu der Anzahl der koherenten Quellen und invers proportional zur Wurzel der Anzahl der inkoherenten

Quellen (Nunez, 1995).

Die Detektierbarkeit einer Quelle hängt zusätzlich von ihrer kortikalen Tiefe ab, wobei tiefere Quel-

len geringere Detektierbarkeit aufweisen. Die Arbeit von Hillebrand and Barnes (2002) zeigt, dass eine

tiefe Quelle drei- bis viermal stärker sein muss, um eine miteiner oberflächlichen Quelle vergleichbare

Detektierbarkeit zu haben. Entgegen der häufigen Annahme übt die Orientierung einer Quelle einen viel

geringeren Einfluss auf die Detektierbarkeit aus. Man kann zeigen, dass in einem konzentrisch homogenen

Volumenleiter eine radiale Quelle magnetisch inaktiv und daher nicht mit MEG detektierbar ist. (Hillebrand

and Barnes, 2002) zeigen, dass diese Nichtdetektierbarkeit nur für einen sehr geringen Anteil (weniger als

5%) der Kortexoberfläche zutrifft. Es handelt sich um 2 mm Bänder, die sich über den Scheitelpunkten der

Gyri und in den Tälern der Sulci befinden. Quellen in diesen Bändern tragen jedoch nur wenig zur Aktivität

eines Hirnareals bei. Daher kann angenommen werden, dass die neurale Aktivität einer Population in MEG

adäquat repräsentiert ist.

Das nichtinvasive Messverfahren MEG besitzt eine hohe zeitliche Auflösung (<1ms) und eine gute

räumliche Auflösung für oberflächliche Quellen (≈5 mm). Der Vorteil von MEG gegenüber Elektroenze-

phalographie (EEG) ist die erhebliche Vereinfachung des inversen Problems. Darunter versteht man die
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Aufgabe, aus der Verteilung der elektrischen oder magnetischen Aktivitäten auf die Aktivität der generie-

renden Quelle zu schliessen. Beim EEG sind die potentialgenerierenden Quellen durch die zerebrospina-

le Flüssigkeit, die Hirnhäute und den Schädelknochen von den Messelektroden getrennt. Besonders die

niedrige Leitfähigkeit des Schädelknochens führt zu einerVerzerrung der elektrischen Felder (Lutzenber-

ger et al., 1985). Magnetische Felder werden von den elektrischen Leitfähigkeiten der oben beschriebe-

nen Strukturen wenig beeinträchtigt (Hari, 1993). Ein weiterer Vorteil ist die Referenzfreiheit der MEG-

Messungen.

Die Magnetfelder, die im Rahmen von MEG-Messungen detektiert werden, sind sehr klein und liegen

im Bereich von 100 fT (1 Femtotesla =10−15Tesla). Die Stärke des Erdmagnetfeldes liegt im Bereich

von50µT und ist damit um einige Größenordnungen stärker als im MEG gemessene Felder. In normalen

Gebäuden können die durch den Betrieb elektrischer Anlagenerzeugten Felder im Bereich von100µT

liegen. Um biomagnetische Signale detektieren zu können, ist daher eine aufwändige Abschirmung des

Messraumes erforderlich.

Die erste Messung der magnetischen Felder, die von menschlichen Hirnrhythmen generiert werden

(Alpha-Rhythmus), gelang 1968 (Cohen, 1972). Die magnetischen Felder werden mittels SQUIDs (Super-

conducting Quantum Interference Device) Sensoren gemessen. Die Sensoren zur Detektion der neuroma-

gnetischen Aktivität setzen sich aus Nachweisspulen und SQUIDs zusammen. SQUIDs sind supraleitende

Spulen, die durch jeweils zwei Josephson Junctions separiert sind. Um die supraleitenden Effekte zu erzie-

len, werden die SQUIDs mit flüssigem Helium gekühlt (Temperatur um 4K). Als Nachweisspulen werden,

je nach MEG-System, Magnetometer oder Gradiometer eingesetzt. Wenn die das Magnetfeld detektierende

Spule direkt an die SQUIDs gekoppelt ist, handelt es sich um einen Magnetometer. Magnetometer messen

das Magnetfeld direkt, sind sehr sensitiv und können auch tief im Hirn liegende Quellen detektieren. Im

Gegensatz dazu messen die Gradiometer die räumlichen Veränderungen des Magnetfeldes. Gradiometer

sind weniger sensitiv als Magnetometer und haben somit eineeingeschränkte Detektierbarkeit für tiefer im

Gehirn liegende Quellen. Ein Gradiometer erster Ordnung besteht aus zwei übereinander bzw. nebenein-

ander liegenden Spulen, die so verschaltet sind, dass die Differenz der Felder an die SQUIDs weitergeleitet

wird. Damit werden die räumlich homogenen Magnetfelder (z.B. Erdmagnetfeld) deutlich abgeschwächt.

Die Abbildung 3.2.1 stellt schematisch das Messsystem im Forschungszentrum Jülich dar.

3.2.2. MEG-Messung.Die Magnetfelder wurden mittels eines Ganzkopf- Magnetometersystems mit

148 Magnetometern (Magnes 2500 WH, 4-D-Neuroimaging, San Diego, USA) gemessen. Die Probanden

wurden in liegender Position gemessen. Die Probanden wurden angewiesen, ruhig zu liegen, und ihren

Kopf möglichst ruhig zu halten. Die magnetischen Felder wurden mit einer Abtastrate von1017.25Hz und

einer Bandbreite von0.1Hz bis400Hz registriert. Für die spätere Datenverarbeitung (Artefaktbereinigung)

wurden zusätzlich EOG und EKG aufgenommen.

3.2.3. Die Koregistrierung von MRT und MEG. Die relative Kopfposition zu den MEG Senso-

ren wurde mittels fünf Ringspulen (an den präaurikulären Punkten sowie links, rechts und mittig auf der

Stirn) registriert. Die Kopfoberfläche jedes Probanden zusammen mit der Position der fünf Ringspulen

wurden mit Hilfe eines 3D-Digitalisierers (Polhemus, 3DSpace/Fastrack, USA) aufgenommen. Für jeden

Probanden wurde zusätzlich eine strukturelle T1-gewichtete MRT-Aufnahme mit1×1 mm2 sagitaler Pixel-

Auflösung und einem Schichtenabstand von 1 mm angefertigt (1.5 T Siemens Vision Sonata). Dies ermög-

lichte eine Transformation zwischen dem MEG- und dem MRT-Koordinatensystem.
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3.2.4. Datenverarbeitung.Vor der Datenanalyse wurden die aufgenommenenDaten mit einem Band-

pass von 0.1-200Hz und einem Bandstoppfilter bei 50 Hz und dessen Harmonischen gefiltert. Bei dem

Filter handelt es sich um einen Butterworth-Filter 4-ter Ordnung (Rabiner and Gold, 1975). Während einer

visuellen Inspektion wurden verrauschte MEG Sensoren detektiert und aus der weiteren Datenanalyse aus-

geschlossen. Die EKG- und EOG-Artefakte wurden mittels derIndependent Component Analyse entfernt

(Bell and Sejnowski, 1995; Jahn et al., 1998).

3.2.5. Datenanalyse.

3.2.5.1.Rekonstruktion der Stromdichten mittels swLORETA.Das MEG-Signal wird von aktiven Quel-

len im Gehirn, überwiegend in der grauen Substanz, generiert. Um diese verteilten Quellen zu rekonstru-

ieren, wurden die swLORETA (standardized weighted low resolution brain electromagnetic tomography)

eingesetzt (Palmero-Soler et al., 2005, 2006, 2007). Die swLORETA, eine Modifikation der sLORETA

(Pascual-Marqui, 2002), rekonstruiert die zerebralen Stromdichten an jedem Punkt des Quellraumes zu

jedem Zeitpunkt.

Ein Rückrechnungsverfahren nimmt an, dass die gemessenen magnetischen Felder eine Überlagerung

der im Gehirn vorhandenen Stromquellen sind. Diese Abhängigikeit wird mit der Gleichung

(3.2.1) dns
= Kns×3ng

j + εns

formalisiert, wobeins die Anzahl der Sensoren undng die Anzahl der Stromquellenpositionen im

Hirn ist. Kns×3ng
ist die lead fieldMatrix (LFM), die alle Informationen über die elektrischenund geo-

metrischen Eigenschaften des Quellenraumes enthält und eine Transformation des Quellenraumes in den

Sensorraum darstellt.dns
ist ein Vektor, der die Messungen des Magnetfeldes enthält.j3ng

besteht aus drei

Richtungskomponenten der zerebralen Stromdichte für jedePosition im Quellenraum. Das Messrauschen

wird durchεns
beschrieben.

Beide Rekonstruktionsmethoden (sLORETA und swLORETA) bestimmen die Lösung mit minimaler

Norm und kleinstem Quadratfehler (minimum norm least squares) der Gleichung (3.2.1). Dabei wird der

Regularisierungsparameterα verwendet, mit dem die Balance zwischen der Minimierung derNorm und

der Minimierung des Fehlers bestimmt wird. Das Minimierungsproblem ist durch

(3.2.2) ĵ(α) = argmin(‖d − Kj‖2
+ α

∥

∥j2
∥

∥)

gegeben, wobeiα der Regularisierungsparameter ist und‖ . ‖ die Frobenius Norm. Der oben erwähnte

Regularisierungsprozess bevorzugt Lösungen, deren Quellen näher an der Hirnoberfläche liegen (Fuchs

et al., 1999). Wenn zwei Stromverteilungen die gleichen magnetischen Flüsse an den Sensoren generieren,

so müssen die Ströme der tiefer liegenden Quellen stärker sein als die oberflächlichen Quellen, die eine

kleinere Norm haben. Die swLORETA wirkt der Betonung der oberflächlichen Quellen mittels einer zu-

sätzlichen Normierung der lead field MatrixK entgegen. Durch diese Normierung wird eine gleichmäßige,

von der Tiefe der Quelle unabhängige Sensitivität erreicht(Palmero-Soler et al., 2005, 2006, 2007).

Für das Modellieren des Kopfes wurde ein sphärischer und radial symmetrischer Volumenleiter ver-

wendet und der Quellenraum bestand aus einem strukturierten rechteckigen 3D-Grid mit 6 mm Abstand

zwischen den Gridpunkten (Abb. 3.3.3a). Der Quellenraum wurde nur auf die graue Substanz, Zerebellum,

Striatum und Thalamus beschränkt.
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3.2.5.2.Phasen-Synchronisationsanalyse.Der erste Schritt, um das Ausmaß der Phasensynchronisa-

tion zwischen zwei Messreihenxi, xj zu bestimmen, ist die Extraktion der Phasenφi, φj aus den Si-

gnalen. Es stehen zwei Ansätze für die Phasen-Extraktion zuVerfügung: die Hilbert-Transformation und

die Wavelet-Transformation. Beide Transformationen sindäquivalent (Quian Quiroga et al., 2003). Die

Wavelet-basierte Phase entspricht der Hilbert-Phase, wenn die Hilbert-Transformation auf ein bandpass-

gefiltertes Signal angewandt wird, wobei die Parameter des Bandpass-Filters und die Filterwirkung des

Wavelets angepasst sind.

In dieser Arbeit wurde die momentane Phase und die Amplitudedes MEG-Signals mittels der Hilbert-

Transformation des bandpassgefilterten Signals extrahiert (Panter, 1965; Feldman, 1985; Tass et al., 1998;

Rosenblum and Kurths, 1998). Wenn

(3.2.3) X(t) =
1

π

∫ ∞

−∞

x(τ)

t− τ
dτ

die Hilbert-Transformierte des MEG-Signals ist, dann determiniert das analytische Signal

(3.2.4) Zx(t) = x(t) + iX(t) = A(t)eiφ(t)

eindeutig die AmplitudeA(t) und die Phaseφ(t).

Die Phase des flickernden Lichts kann nicht mit den oben erwähnten Methoden bestimmt werden,

sondern es wird eine lineare Interpolation der Phase durchgeführt. Während der Stimulation flickert das

Licht mit einer ausgewählten Frequenzω. Dem ersten AnschaltzeitpunkttAn wird die PhaseφStim(tAn) = 0

zugewiesen. Die anderen Zeitpunktet der Stimulation erhalten die PhaseφStim(t) = 2πω (t− tAn), wobei

ω die konstante Flickerfrequenz des Lichtes ist.

Nachdem die Phasenφi, φj extrahiert wurden, ist es möglich,die normalisierte zyklische n:m Pha-

sendifferenzder Signale zu bestimmen

(3.2.5) ϕn,m(t) =
nφi(t) −mφj(t)

2π
mod1.

Die Phasensynchronisation ist durch einen oder mehrere Gipfel in der Verteilung der Phasendifferen-

zen charakterisiert. Abhängig davon, ob es ein oder mehrerestabile phasensynchrone Zustände gibt, kön-

nen einen oder mehrere Gipfel in der Verteilung der Phasendifferenzen auftreten. Um eine Phasensynchro-

nisation zu detektieren, wird die beobachtete Verteilung der Phasendifferenzen mit der Gleichverteilung

verglichen. In dieser Studie wird die Stärke dern:m Phasensynchronisation mit dem Synchronisationsin-

dexρn,m bestimmt, der auf derShanon Entropiebasiert (Tass et al., 1998). Dieser Index quantifiziert die

Abweichung der Verteilung der normalisierten zyklischen Phasendifferenzen von der Gleichverteilung und

ist definiert durch

(3.2.6) ρn,m(xi(t), xj(t)) =
Smax− S(t)

Smax
,

wobeiS(t) = −∑N
i=1 pk ln pk die Entropie der Verteilung vonϕn,m ist.N ist die optimale Anzahl

der Bins (Otnes and Enochson, 1972),pk ist die Häufigkeit vonϕn,m im k-ten Bin undSmax = lnN ist die

Entropie der Gleichverteilung.ρn,m = 1 repräsentiert eine perfekte Phasensynchronisation undρn,m = 0

repräsentiert eine Gleichverteilung der Phasendifferenzen.

Für die Untersuchung der Phasensynchronisation wurde die Synchronisationstomographie (ST) ein-

gesetzt (Tass et al., 2003). In der ST wird für Quantifizierung der Phasensynchronisation zwischen den
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rekonstruierten zerebralen Stromdichten und der Lichtstimulation eine Verallgemeinerung des Synchroni-

sationsindexes auf vektorielle Zeitreihen verwendet. DerSynchronisationsindex zwischen einem vektori-

ellenj(r, t) und einem skalaren Signals(t) ist gegeben durch

(3.2.7) ρn,m(s(t), j(r, t)) =
N

max
i

{ρn,m(s(t), ji(r, t))},

wobeiji(r, t) die i-te Komponente vonj an der Positionr ist.N gibt die Anzahl der Komponenten an.

3.2.5.3.Spektrale Analyse.Mittels der spektralen Analyse kann ein Signal in die einzelnen Frequenz-

komponenten zerlegt werden und die Stärke der Komponenten bestimmt werden. Die spektralen Leistungs-

dichten (power spectral density), ein Maß für die Ausprägung von oszillatorischen Komponenten, wurden

für jede der drei Epochen mittels der schnellen Fourier-Transformation (FFT) basierten Welch-Methode

(Hanning Fenster,50% Überlappung) berechnet (Stoica and Moses, 1997). Mit dieser Methode wird das

Signal in sich überlappende Segmente zerlegt. Die Segmentewaren4096 Datenpunkte lang, was bei einer

Abtastfrequenz von508.625 Hz annähernd8 Sekunden entspricht. Das Signal eines Segments wurde mit

dem Hanning-Fenster, einer Glockenfunktion, die an den Endpunkten des Segments Null ist, gefaltet. Für

jedes Segment wurde die spektrale Leistungsdichte mittelsFFT berechnet. Die spektrale Leistungsdichte

des gesamten Signals wird dann mit dem Mittelwert der einzelnen Segmente abgeschätzt.

Häufig interessiert man sich für frequenzspezifische Änderungen der oszillatorischen Hirnaktivität, z.

B. als eine Antwort auf eine Stimulation. Solche transienten ereigniskorrelierten Änderungen werden ERD

(event related desynchronization), eine lokalisierte Abnahme der oszillatorischen Aktivität, und ERS (event

related synchronization), ein lokalisierter Anstieg der oszillatorischen Aktivität (Pfurtscheller and Arani-

bar, 1977; Pfurtschelleller et al., 1996) genannt. In diesen Experimenten sollen jedoch Änderungen der

Hirnoszillationen über deutlich längere Zeiträume, als mit den ERD/ERS-Methoden üblich ist, analysiert

werden. Die Welch-Methode schätzt besonders gut das Spektrum von solchen stabilen Prozessen ab.

Für die quantitative Bestimmung der spektralen Änderungenin den rekonstruierten Stromdichten müs-

sen die spektralen Maße auf vektorielle Daten verallgemeinert werden. Dazu wird die Euklidische Norm

der spektralen Leistungsdichten jeder vektoriellen Komponente bestimmt,

(3.2.8) S(f, r) = ‖S(f, ri)‖ i = 1, . . . , N,

wobeiS(f, ri) die spektrale Leistungsdichte für die Frequenzf der i-ten Signalkomponente an der

Positionr ist, ‖.‖ die Euklidische Norm darstellt undN die Anzahl der Komponenten ist. Das Ausmaß der

spektralen Änderungen relativ zu einer Referenzepoche wird mit demGamma-Index

(3.2.9) Γ(f, r) =
SStim(f, r) − SRef(f, r)

SRef(f, r)

quantifiziert.SStim(f, r) ist die mittlere spektrale Leistungsdichte der Frequenzf an der Positionr

während einer experimentellen Epoche, z. B. während einer Lichtstimulation, undSRef(f, r) ist die mitt-

lere spektrale Leistungsdichte der Referenzepoche. Der Gamma-IndexΓ(f, r) gibt die relative Änderung

der spektralen Leistungsdichte während der Stimulationsepoche gegenüber der Referenzepoche in der Fre-

quenzf an der Positionr an. Ein positiver Gamma-IndexΓ > 0 deutet auf einen Anstieg und ein negativer

Gamma-IndexΓ < 0 auf eine Dämpfung der oszillatorischen Aktivität im Vergleich zur Referenzepoche

hin.
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Zeit

a)

b)

c)

ABBILDUNG 3.3.1. Eine schematische Darstellung der zeitlichen Kontrolle eines Sy-
stem (rote Linie) durch eine Stimulation (blaue Linie). (a) Eine perfekte Kontrolle des
Systems äußert sich in der 1:1 Synchronisation zwischen demStimulationssignal und
dem System. Das System folgt dem Stimulationssignal nur mitgeringer Verzögerung.
Nach drei Oszillationen wird die Stimulationsfrequenz verdoppelt und die 1:1 Synchro-
nisation und damit auch die Kontrolle bleibt erhalten. (b) Auch in dieser Darstellung
wurde eine perfekte Kontrolle erreicht. Es gibt jedoch einegroße Verzögerung zwischen
der Stimulation und der Auswirkung auf das System, die sich als eine Phasenverschie-
bung manifestiert. (c) Ein komplexes Schema der Kontrolle. Die Stimulation erzeugt eine
perfekte 2:1 Kontrolle des Systems, d.h. eine Oszillation der Stimulation entspricht zwei
Oszillationen des Systems. Während der Erhöhung der Stimulationsfrequenz wandelt
sich die 2:1 Kontrolle in die 1:2 Kotrolle um. Die Y-Achse istfrei gewählt, und kann z.B.
als lokales Feldpotential einer neuronalen Population (rot) und als ein Stimulationsstrom
einer Elektrode (blau) interpretiert werden.

3.3. Experiment I: Entrainment der Hirnrhythmen

3.3.1. Einleitung. Das erste Experiment soll die Frage der Kontrollierbarkeitder Hirnrhythmen durch

rhythmische Stimulation klären, welche eine notwendige Voraussetzung für die Durchführung einer puls-

basierten Desynchronisation im zweiten Experiment ist. Der Kern der pulsbasierten Desynchronisations-

techniken (Doppelpuls, Soft Phase Resetting) ist das präzise Applizieren des Pulses in der vulnerablen

Phase es Netzwerks. Um diese Präzision ohne ein aufwändigesOnline-Monitoring des Netzwerks zu er-

reichen, wird dem desynchronisierenden Puls eine zusätzliche Stimulationsepoche vorangestellt, die Kon-

trollepoche. Ohne eine ausreichende Kontrolle während derKontrollepoche kann nur eine suboptimale

und irreguläre Desynchronisation erreicht werden. Darausfolgt, dass eine erfolgreiche Anwendung dieser

Techniken in experimentellen Systemen eine ausreichende Kontrollierbarkeit dieser Systeme erfordert.

3.3.1.1.Theoretisches Hintergrund.Unter den verschiedenen Möglichkeiten, ein oszillatorisches Sy-

stem zu kontrollieren, ist für meine Untersuchung die Kontrolle des zeitlichen Verhaltens des Systems von

besonderem Interesse. Während einer Kontrollepoche, in der das System mittels einer Stimulation kon-

trolliert wird, soll das System ein zeitlich stereotypes Verhalten zeigen, d. h. die einzelnen Phasen, die
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das System normalerweise durchläuft, müssen streng an das Kontrollsignal gebunden sein. Stellen wir uns

beispielhaft ein oszillatorisches System vor, welches durch eine Stimulation in seinem zeitlichen Verhal-

ten kontrolliert werden soll. Ohne eine Kopplung zwischen System und Kontrollsignal würden die Phasen

des Systems und des Kontrollsignals keinen Zusammenhang aufweisen. Wenn das Kontrollsignal an das

System gekoppelt ist, kann eine präzise zeitliche Korrespondenz zwischen den Phasen des Systems und

des Kontrollsignals erreicht werden (Abb. 3.3.1a). Dabei können die Verschiebungen in den paarweisen

Zuordnungen der Phasen für die Kontrolle als äquivalent betrachtet werden (Abb. 3.3.1b).

Es gibt mehrere Stimulationsverfahren, mit denen das zeitliche Verhalten eines Systems beeinflusst

werden kann. Mittels einer Feedback-Stimulation kann eineStabilisierung zeitlich periodischer räumlicher

Muster in einem Reaktions-Diffusionssystem (Beck et al., 2002), sowie eine Kontrolle der Regularität der

stochastisch induzierten Bewegungen (Janson et al., 2004)erzielt werden. Eine präzise zeitliche Kontrolle

eines selbstoszillierenden Systems ohne ein Feedback wirdhäufig mit einer periodischen oder quasiperiodi-

schen Stimulation erreicht (Rager and Singer, 1998; Mettinet al., 1995). Dieser Typ der Kontrolle wird in

der Physik (Tass, 1999), nichtlinearen Dynamik (Pikovsky et al., 2001), sowie in den Neurowissenschaften

(Rager and Singer, 1998)Entrainmentgenannt.

Das Konzept des Entrainments kann im folgenden Beispiel veranschaulicht werden: Gegeben sind ein

selbstoszillierendes System mit der EigenfrequenzωSys und eine periodische Stimulation mit der Frequenz

Ω, die auf das System einwirken kann. Die Stärke der Stimulation istε. Die Frequenz der Stimulation un-

terscheidet sich von der Eigenfrequenz des Systems umν = Ω − ωSys. Diese Differenzν wird Detuning

genannt. Für dieses System existieren typischerweise zweistabile Zustände. Im ersten Zustand sind die

Oszillationen des Systemsphasengekoppeltzu der Stimulation. Dies wird auch alsFrequenzkopplungoder

Entrainmentbezeichnet, d.h. die Frequenz des Oszillators ist identisch mit der Frequenz der Stimulation.

Dieser Zustand tritt auf, wenn das Detuning sich in einem beschränkten Intervallc1ε < ν < c2ε befindet,

d.h. die Frequenz der Stimulation ist nahe bei der Eigenfrequenz des Systems. Wenn das Detuning außer-

halb dieses Intervalls liegt, ist das System nicht an die Stimulation gekoppelt und die Phasendifferenz zwi-

schen dem System und der Stimulation ist nicht beschränkt. Eine Synchronisation höherer Ordnung kann

auftreten, wenn die Frequenz der Stimulation nahe an einem Vielfachen der Eigenfrequenz des Systems ist,

z.B.2ωSys−Ω = ν. Wird eine genügend große Kraft ausgeübt, so tritt eine 2:1 Synchronisation auf, und die

Frequenzen des Systems und der Stimulation sind gleich2ωSys = Ω. Die allgemeine Form der Synchronisa-

tion höherer Ordnung wird als n:m Frequenzkopplung (nωSys = mΩ, n ∈ N) bezeichnet. Entsprechend ist

die n:m Phasensynchronisation (in Systemen ohne Rauschen)definiert als|nφSys −mΦ| < const, wobei

φSys die Phase des stimulierten Systems undΦ die Phase der Stimulation ist.

Ähnlich kann ein Netzwerk von schwach gekoppelten Neuronenunter einer gemeinsamen externen

Stimulation betrachtet werden. Die Neuronen oszillieren mit unterschiedlichen Frequenzen, die aber ähn-

lich sind. Mit einer genügend starken periodischen Stimulation können sich die Neuronen mit der Stimu-

lation synchronisieren, d.h. die Neuronen feuern kohärentmit identischen Frequenzen.

3.3.1.2.Experimentelle Ergebnisse zum Entrainment: Tierstudien.Experimentell konnten die Phäno-

mene des Entrainments und der Phasenkopplung höherer Ordnung nachgewiesen werden. Im Experiment

von Matsumoto et al. (1987) wurde der Riesenaxon des Tintenfisches (squid axon) periodisch stimuliert.

Es konnten sowohl eine reguläre als auch irreguläre oszillatorische Aktivität beobachtet werden. Weiter-

hin wurden mehrere Regionen der Phasenkopplung höherer Ordnung gefunden. In der Arbeit von Neiman
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et al. (1999) wurde der periodisch oszillierende Elektrorezeptor des FischesPolydon spathulamittels elek-

trischer und magnetischer Felder stimuliert. Während der periodischen Stimulation, deren Frequenz variiert

wurde, konnten mehrere Regionen der Phasenkopplung beobachtet werden.

Diese Untersuchungen zeigen, dass die Neuronen ihr Feuerverhalten den sich ändernden Frequenzen

der externen Stimulation anpassen können. Neben der periodischen Oszillationen können auch quasiperi-

odische oder chaotische Oszillationen induziert werden (Matsumoto et al., 1987; Schiff et al., 1994).

Die oben erwähnten Arbeiten untersuchten die Kontrollierbarkeit der einzelnen Neuronen mittels pe-

riodischer, elektrischer oder magnetischer Stimulation.Auch während einer repetitiven visuellen Stimula-

tion (photic driving) können neuronale Gruppen im visuellem Kortex in einen kohärenten Prozess entraint

werden. Die Untersuchung der Kontrollierbarkeit von neuronalen Gruppen im visuellen Kortex der Katze

mittels sensorischer Stimulation wurde in der Arbeit von Rager and Singer (1998) durchgeführt. In den vi-

suellen Arealen 17 und 18 wurden die lokalen Feldpotentiale(LFP) und die Mehrzellenaktivität (multiple

unit activity, MUA) gemessen. Die stroboskopische Ganzfeld-Luminanzstimulation wurde in 10 Durch-

gängen, jeder mit einer Dauer von 3 - 4 s, für die Frequenzen von 2 bis 50 Hz angewandt. Die gemittelten

MUA-Antworten auf einen Lichtblitz ähnelten den Antwortenauf die Blitze der 2 Hz-Stimulation und

setzten sich aus einer phasischen und einer tonischen Komponente zusammen. Die phasische Komponente

enthielt einen oder zwei kurze Bursts im Zeitraum 10-120 ms nach dem Stimulus. Dieser Komponente

folgte ein Intervall von gedämpfter Aktivität, die Inhibition. Die tonische Komponente fing um 200 ms

an, erreichte das Maximum zwischen 300 und 500 ms und verschwand allmählich in den folgenden 200-

300 ms. Mit steigenden Stimulationsfrequenzen wurde die tonische Komponente jedoch unterdrückt, und

zwar durch die Inhibition, die der phasischen Komponente folgte. Bei Frequenzen über 10 Hz war nur die

phasische Komponente sichtbar.

Die Autokorrelationsanalyse zeigte ein klares oszillatorisches Muster, mit den Hauptgipfeln bei Null

und der Periode der Stimulation, sowie ihren Mehrfachen. Zusätzlich wurden mehrere Gipfel zwischen

den Hauptgipfeln des Autokorrelogramms, die auf oszillatorische Prozesse höherer Ordnung hinweisen,

beobachtet. Die Kreuzkorrelationsanalyse ergab eine fastperfekte Phasenkopplung zwischen der Stimula-

tion und den MUA, d.h. eine perfekte Kontrollierbarkeit, sowie eine hohe Synchronisation zwischen den

Arealen 17 und 18. Die Stärke der Kontrollierbarkeit hing von der Stimulationsfrequenz ab. Die Phasen-

kopplung zwischen der Stimulation und den MUA ist hoch im Frequenzband 8-10 Hz, fällt für 12-14 Hz

ab, wird sehr hoch für 16-28 Hz und fällt dann wieder ab, bis auf sporadische Erholungen bei höheren Ein-

zelfrequenzen. Die Stärke des Entrainments der LFP wurde durch den Vergleich des Amplitudenspektrums

der gemittelten Antworten mit dem Mittelwert des Amplitudenspektrums der Einzeldurchgänge ermittelt.

Die Phasenkopplung zwischen der Stimulation und der LFP warsehr hoch für die Fundamentale aller Sti-

mulationsfrequenzen. Bei den Harmonischen war eine Frequenzabhängigkeit der Phasenkopplung sichtbar.

Für die erste Harmonische verschlechterte sich die Kopplung zwischen 12 und 18 Hz und die zweite Har-

monische zeigte einen Abfall zwischen 20 und 30 Hz.

3.3.1.3.Experimentelle Ergebnisse zum Entrainment: Humanexperimente. Die oben erwähnten tier-

experimentellen Arbeiten belegen, dass im visuellen Kortex der Katze neuronale oszillatorische Aktivität

mittels elektrischer und sensorischer Stimulation kontrolliert werden kann. Über die Kontrollierbarkeit der

menschlichen Hirnrhythmen existieren nur wenige Aussagen. Das Entrainment weist eine enge Verbin-

dung zum Phänomen desphotic driving (PHD) auf. Während des PHD werden dem visuellen System

periodische Lichtreize (Lichtblitze, Schachbrettumkehrreize, Gratings, ...) verabreicht. Kurz nach Reizbe-

ginn, ca. nach 300 ms, zeigen die Hirnrhythmen über dem occipitalen Kortex ausgeprägte Oszillationen in
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den Stimulationsfrequenzen. Die Leistungspektra dieser Rhythmen zeigen stabile Gipfel, die maximal bei

der Fundamentalen und den Harmonischen der Stimulationsfrequenzen liegen (Regan, 1966, 1989).

Miranda de Sa untersuchte das Entrainment der menschlichenHirnrhythmen mittels stroboskopischer

Luminanzflicker mit den Frequenzen 4, 5, 6, 8, 10, 12 und 15 Hz (Miranda de Sa and Infantosi, 2005). Die

Signifikanzabschätzung der Entrainmentgüte erfolgte mit einer kohärenzbasierten Methode. Die Entrain-

menteffekte bei den niedrigeren Frequenzen waren von der Frequenzbreite des Alpha-Rhythmus abhängig.

Für Probanden mit dem Alpha-Rhythmus im engen Frequenzbandinduzierte der 4, 5, 6 Hz-Flicker ein

hohes Entrainment bei der Stimulationsfrequenz und den Harmonischen, wobei die dritte Harmonische das

höchste Entrainment zeigte. Bei den Probanden mit breitem Alpha-Rhythmus erzeugte die 4-Hz Stimula-

tion nur im 4 und 16-Hz Frequenzband ein signifikantes Entrainment, die 5 Hz-Stimulation im 10 und 15

Hz-Band und die 6 Hz-Stimulation im 6 und 18 Hz-Band. Bei den höherfrequenten Stimulationsfrequen-

zen (≥8 Hz) war ein signifikantes Entrainment für beide Alpha-Gruppen im Frequenzband der Stimulation

und bei den Harmonischen sichtbar. Für die breitbändigen Alpha-Probanden werden zusätzliche Oszilla-

tionen, die mit der Stimulation synchron sind, berichtet. Zum Beispiel wird während der 8 Hz-Stimulation

der 11 Hz-Alpha-Rhythmus unterdrückt, bzw. wird die Leistung in den 8 Hz-Band verlagert, wo es sich

gleichzeitig mit der Stimulation synchronisiert. Die Ergebnisse dieser Studie belegen, dass die menschli-

chen Hirnrhythmen mit visueller Stimulation kontrollierbar sind. Ein wichtiges Resultat der Studie ist, dass

die durch die Stimulation induzierten spektralen Gipfel imSpektrum mit einem signifikanten Entrainment

des Hirnrhythmus assoziiert sind.

Eine klassische spektrale EEG-Studie zum Entrainment der Hirnrhythmen wurde von (Herrmann,

2001) durchgeführt. Die Probanden sahen mittels LED-Brille einen Vollgesichtsfeld-Flicker mit den Fre-

quenzen von 1 bis 100 Hz (in Schritten von 1 Hz). Für jede Stimulationsfrequenz wurden zuerst 0,5s stimu-

lusgekoppelte Zeitgänge gemittelt, um ein SSVEP (steady state visual evoked potential) zu erhalten. Die

Leistungspektra der SSVEP, berechnet mittels Autoregressionsmethode, zeigten ausgeprägte Resonanzgip-

fel bei der Fundamentalen und der ersten Harmonischen, und dies bis zu einer Stimulationsfrequenz von

90 Hz. Zusätzlich konnten Resonanzgipfel bei 10, 20 und 40 Hzbeobachtet werden. Für die vorliegende

Arbeit ist besonders wichtig, welche Hinweise auf die Kontrollierbarkeit der Hirnrhythmen dieser Untersu-

chung entnommen werden können. Die Mittelungsprozedur erhält die Zeitgänge der neuralen Aktivitäten,

die streng an den Stimulus gekoppelt sind und die gleiche Polarität haben. Im Gegensatz dazu unterdrückt

dieses Verfahren die nicht an den Stimulus gekoppelten Anteile der Hirnrhythmen. Die Resonanzgipfel in

den Leistungspektren sind daher ein Hinweis auf eine Kopplung zwischen Hirnrhythmen und der Stimula-

tion. Mit den Ergebnissen von Miranda de Sa and Infantosi (2005) können diese Resonanzen im Sinne einer

Kontrollierbarkeit interpretiert werden. Die genaue Kontrollierbarkeit und ihre spezifische Topographie im

Gehirn kann aus dieser Arbeit jedoch nicht abgeleitet werden.

Eine MEG-Studie von Narici hatte einige Aspekte der Kontrollierbarkeit der menschlichen Hirnrhyth-

men mittels sensorischer Stimulation direkt erforscht (Narici et al., 1998). In dieser Studie wurde der Ein-

fluss von periodischer sensorischer Stimulation (auditorisch, visuell und somatosensorisch) auf die Hirn-

rhythmen untersucht. Die Autoren verwendeten dieFrequency Responsiveness Procedure(FRP), die die

Hirnrhythmen auf der Basis ihrer Antwortverhalten auf externe sensorische Stimulation charakterisiert.

Während dieser Prozedur werden Pulszüge von sensorischen Stimuli bei gleichzeitiger Koregistrierung

der Hirnrhythmen appliziert. Die Signale werden nicht nur während der Stimulation, sondern auch in den

Pausen zwischen den Pulszügen aufgenommen. Es wurden 100 Pulszüge der jeweiligen sensorischen Mo-

dalität, in den Frequenzen zwischen 6 und 14 Hz in Schritten von 0,5 Hz präsentiert, wobei jeder Pulszug
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15 Reize enthielt. Für die visuelle Modalität wurden als Reizmaterial 30 ms Lichtblitze, emittiert von einer

Matrix roter LED-Dioden (Zwischenräume 1x1cm), eingesetzt. Für jede Stimulationsfrequenz wurde die

Wiederholbarkeit der neuralen Antworten während der Pulszüge mit dem Locking-Index, einem direkten

Maß für die Kontrollierbarkeit, quantifiziert.

Bei allen Probanden konnten die Hirnrhythmen mit den taktilen und den visuellen Reizen entraint

werden. Die auditorische Reizung induzierte jedoch kein Entrainment. Das stärkste Entrainment war für

die somatosensorischen Reize im gesamten Bereich von 6-14 Hz und für die visuelle Stimulation nur im

Frequenzbereich über 10 Hz zu finden. Bei einem Probanden wardas visuelle Entrainment auch im Bereich

zwischen 6-8 Hz vorhanden. Es gab zwei verschiedene Zeitgänge des visuellen Entrainments. Bei einigen

Probanden trat das Entrainment unmittelbar nach dem Anschalten des Pulszuges auf und war noch zwei

Perioden nach dem Ausschalten des Pulszuges sichtbar. Bei den anderen Probanden, die einen starken

spontanen Alpha-Rhythmus hatten, war das Entrainment erstnach 3-5 Pulsen sichtbar und endete kurz

nach dem Ende des Pulszuges.

In der Untersuchung von Narici et al. (1998) waren die stärksten Entrainments, d.h. die Phasenkopp-

lungen, über den modalitätsspezifischen Arealen zu finden. Eine präzise Lokalisation des Entrainments ist

jedoch nicht durchgeführt worden. Es wurden die Quellen derspontanen Rhythmen und der entrainten

Rhythmen mit dem äquivalenten Stromdipolansatz (equivalent current dipol) bestimmt. Die Quellen der

entrainten Rhythmen überlappten sich mit den Quellen der Ruherhythmen und waren im parietooccipitalen

Sulcus und im Sulcus calcarinus lokalisiert. Alle Probanden hatten die parieotooccipitale Quellen, aber nur

bei wenigen konnte die calcarine Quelle bestimmt werden.

Eine indirekte Lokalisation der Kontrollierbarkeit kann der EEG- und Positronemissionstomographie-

Untersuchung (PET) von Pastor et al. (2003) entnommen werden. Die Probanden sahen einen Vollgesichts-

feld-Luminanzflicker. Die Stimulation regte die primären und assoziativen visuellen Areale (BA 17,18,19)

an, wobei sich diese Aktivierung bis zum Temporallappen ausdehnte. Zusätzlich wurden der inferioparie-

tale Kortex und der rechte inferiotemporale Gyrus aktiviert. Erstaunlicherweise aktivierte der 5 Hz und

10 Hz Flicker das linke Zerebellum. Bei hohen Stimulationsfrequenzen (40 Hz) waren die Aktivierungen

nur in den posterioren Teilen der primären und assoziativenvisuellen Areale mit einer Rechtsdominanz

nachweisbar.

3.3.1.4.Problem des Frequenz-Tunings im visuellen Kortex.Ein weiterer Aspekt, der bei der Unter-

suchung des Entrainments der Hirnrhythmen neben der durch externe Kraft induzierten Synchronisation

beachtet werden muss, ist das Frequenz-Tuning, d.h. die Frequenzselektivität der Neuronen (Foster et al.,

1985). Die zeitliche Frequenz ist eine fundamentale Eigenschaft der sensorischen Umwelt, auf die die

neuronalen Strukturen nicht gleichmäßig reagieren. Die meisten Strukturen zeigen eine Präferenz für spe-

zifische Frequenzen der Stimulation. Diese Präferenz bezieht sich auf die Beobachtung, dass die Antwort

eines Neurons, d.h. die Anzahl der Spikes in einem Burst, vonder Frequenz der Stimulation abhängig ist.

Solche neuronalen Strukturen werden Frequenz-getunt genannt.

Das visuelle System der Makaken, Katzen und Frettchen ist durch eine charakteristische Verschiebung

des Frequenz-Tunings zwischen der Retina und dem primären visuellen Kortex gekennzeichnet. Es handelt

sich um eine Reduktion der präferierten Frequenzen der kortikalen Neuronen im Vergleich zu den Neuronen

des Corpus geniculatum laterale (CGL). So liegt das Frequenz-Tuning im visuellem Kortex der Katze bei

2.8 ± 0.3 Hz für die einfachen Zellen und bei3.4 ± 0.5 Hz für die komplexen Zellen (Saul and Humprey,

1992). Bei den Makaken beträgt das Frequenz-Tuning9.6±0.5 Hz für die einfachen und11.2±7.5 Hz für

die komplexen Zellen (Hawken et al., 1996). Die einfachen Zellen des Frettchens sind für3.9±1.1 Hz und
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die komplexen Zellen für3.1± 0.4 Hz getunt (Moore et al., 2005). Die CGL Neuronen zeigen Präferenzen

für höhere Frequenzen als die kortikalen Neuronen. So ist das Tuning der CGL Neuronen der Katze bei

4.75 ± 0.42 Hz (Mukherjee and Kaplan, 1995). Die parvozellulären CGL Neuronen des Makaken haben

ein10 Hz- und die magnozellulären Neuronen ein20 Hz-Tuning (Derrington and Lennie, 1984).

Insgesamt können drei Typen des Frequenz-Tunings im visuellen Kortex der Katze unterschieden

werden: das Lowpasss-, das flache Lowpass- und das Bandpass-Tuning (Foster et al., 1985). Die beiden

Lowpass-Tuningtypen konnten bei 68% der V1-Zellen und bei 36% der V2-Zellen beobachtet werden. Die

einfachen und die komplexen Zellen unterscheiden sich nicht in der Häufigkeitsverteilung der Tuningtypen.

Das Frequenz-Tuning ist keine statische Eigenschaft der neuronalen Strukturen, sondern kann durch

Reizmerkmale, z.B. Kontrast, und neuromodulatorische Einflüsse verändert werden (Alitto and Ursey,

2004; Chacron et al., 2003). Der Typ des Frequenz-Tunings eines Neurons hängt von der Charakteristik

des Feuerns, speziell von der Produktion der Bursts ab (Mukherjee and Kaplan, 1995). Tonisch feuern-

de Neuronen zeigen ein Lowpass-Tuning und burstende Neuronen sind Bandpass-getunt. Mukherjee and

Kaplan konnten in einem biophysikalischen Modell eines Neurons nachweisen, dass das Frequenz-Tuning

vom Membranpotential der Zellen abhängt. Die Zellen mit einem depolarisierten Membranpotential waren

Lowpass- und die hyperpolarisierten Bandpass-getunt. DasBursting der Neuronen und damit das Frequenz-

Tuning wurde vor allem durch den Einfluss des T-Typs derCa2+-Kanäle bestimmt.

Das Frequenz-Tuning kann nicht nur auf der zellulären Ebenesondern auch auf der Netzwerkebene

beobachtet werden (Fox and Raichle, 1985; Fylan et al., 1997; Pastor et al., 2003; Fawcett et al., 2004),

wobei man wieder mehrere Typen des Tunings (Bandpass, Lowpass, Highpass) unterscheiden kann. In

der PET-Untersuchung von Fox and Raichle (1985) wurde das Tuning des visuellen Kortex mittels eines

Schachbrettmusterflickers und Schachbrettumkehrreizunguntersucht. Der visuelle Kortex war Bandpass-

getunt, wobei die stärkste Aktivierung bei7.8 Hz unabhängig von der Stimulusart beobachtet wurde. Das

Bandpass-Tuning des visuellen Kortex mit Maxima zwischen 6und 11 Hz konnte auch in mehreren fMRI-

Studien gezeigt werden (Kwong et al., 1992; Singh et al., 2000; Ozus et al., 2001; Sammer et al., 2005).

In einer MEG-Untersuchung wurde ein 4-5 Hz Bandpass-Frequenz-Tuning des Areals V1 für farbige

Gratings und ein 8 Hz Bandpass-Frequenz-Tuning für achromatische Gratings gezeigt (Fylan et al., 1997).

Ein 4 Hz Bandpass-Tuning wurde für eine Schachbrettumkehrreizung im medialen occipitalen Kortex fest-

gestellt (Fawcett et al., 2004). Die stärkste Aktivierung des medialen occipitalen Kortex, die sich in der

Amplitude der ersten Harmonischen widerspiegelt, wurde jedoch während der 8 Hz Stimulation beobach-

tet (Fawcett et al., 2004).

Ein wichtiges Ergebnis der fMRI-Studie von Singh et al. (2000) war, dass die visuellen Areale V1,

V2, V3a, V3b, V3ab, V4 und V5 ein ähnliches Frequenz-Tuning haben. Diese Ähnlichkeit bleibt jedoch

auf den visuellen Kortex beschränkt. In der PET-Studie von Mentis et al. (1997) wurden unterschiedliche

Typen des Tunings (Bandpass, Lowpass, Highpass) für verschiedene Areale festgestellt. Die Probanden sa-

hen ein flickerndes LED-Schachbrettmuster, das zwischen den Augen hin und her wechselte. Die stärkste

Aktivierung wurde in den striatalen Arealen beobachtet. Ein Bandpass-Tuning mit dem Maximum bei 7

Hz wurde für die striatalen Gebiete und das linke, anterioreCingulum beobachtet. Ein monotoner Anstieg

des regionalen zerebralen Blutflusses mit der steigenden Frequenz der Stimulation (ein Highpass-Tuning)

war in den visuellen Arealen (Brodman Areal 18 und 19), im Gyrus fusiformis, im Gyrus lingualis und

im Cuneus, sowie in den inferioren und medialen occipitalenGyri lokalisiert. Eine monotone Abnahme
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der Aktivierung mit der steigenden Frequenz (ein Lowpass-Tuning) wurde in den frontalen und cingulä-

ren Arealen sowie rechtsbetont in den superiotemporalen Regionen gefunden. Diese monotone Abnahme

wurde von den Autoren als ein Marker für die cross-modale Suppression interpretiert.

Die Ergebnisse für das Tuning des Areals V5/MT sind nicht einheitlich. Die Untersuchung von Mentis

et al. (1997) zeigte, dass das Areal V5 ein Lowpass-Frequenz-Tuning besitzt. Die stärkste Aktivierung

wurde mit der 1 Hz-Stimulation, bei der von den Probanden dieIllusion einer Bewegung berichtet wurde,

induziert. Ähnlich fand Fawcett et al. (2004) in einer MEG-Untersuchung ein Lowpass-Tuning von V5 für

eine Schachbrettumkehrreizung, wobei die Aktivierung vonV5 sich in einer Abnahme der oszillatorischen

Aktivität, einer Desynchronisation, manifestierte. Im Gegensatz dazu zeigte Anderson et al. (1996) mittels

transienter evozierter Antworten, dass V5 ein breites Tunig (1-30Hz) besitzt.

3.3.1.5.Bezug zum eigenen Modell und Herleitung der Fragestellung.Die im Abschnitt 2.7 unter-

suchten Desynchronisationstechniken verlangen eine präzise Kontrollierbarkeit des Zielsystems (des Hirn-

rhythmus), um eine gute Desynchronisation zu erreichen. ImAbschnitt 2.7.3 wurde gezeigt, dass man

mit einer periodischen Stimulation einen Hirnrhythmus ausreichend kontrollieren kann. Die oben erwähn-

ten experimentellen Ergebnisse verdeutlichen, dass eine Kontrolle von Hirnrhythmen mittels periodischer

Stimulation durch zwei Phänomene, die Phasenkopplung an die Stimulation (das Entrainment) und das

Frequenz-Tuning, wesentlich bestimmt wird.

In den Tierstudien konnten mehrere theoretisch vorhersagte Phänomene wie das Entrainment höherer

Ordnung (Matsumoto et al., 1987; Neiman et al., 1999) oder eine chaotische Aktivität (Matsumoto et al.,

1987; Schiff et al., 1994), beobachtet werden. Sowohl das Entrainment (Rager and Singer, 1998) als auch

das Frequenz-Tuning (Derrington and Lennie, 1984; Foster et al., 1985; Mukherjee and Kaplan, 1995) wur-

den in den Tierstudien in Detail untersucht. Eine ähnlich vielfältige Datenlage existiert für das Frequenz-

Tuning des menschlichen Gehirns, wobei für den striatalen Kortex vorwiegend ein Bandpass-Tuning mit

Maximum um 8 Hz gefunden wurde (Fox and Raichle, 1985; Mentiset al., 1997; Singh et al., 2000). Das

Tuning der extrastriatalen Areale ist deutlich variabel und hängt oft von den verwendeten Methoden ab.

Es gibt nur eine elektrophysiologische Studie, die das Frequenz-Tuning auf den zurückgerechneten

zerebralen Stromdichten in V1 und in V5 untersucht hat (Fawcett et al., 2004). Der Nachteil dieser Studie

ist, dass die Lokalisation der untersuchten Areale nur auf der Basis der makroanatomischen Landmarken

(Gyri und Sulci) erfolgte. Es ist bekannt, dass wegen der hohen interindividuellen und intrahemisphärischen

Variabilität eine solche anatomische Zuordnung häufig fehlerhaft ist (Roland and Zilles, 1994; Zilles et al.,

2002).

Die Datenbasis zum Entrainment der menschlichen Hirnrhythmen ist sehr begrenzt. In der Einzel-

fallstudie von (Miranda de Sa and Infantosi, 2005) induzierte eine periodische visuelle Stimulation ein

Entrainment erster und höherer Ordnung über dem occipitalen Kortex. Die Untersuchung von Narici et al.

(1998) wies ein 1:1-Entrainment zwischen dem Lichtflicker und den Rhythmen über den visuellen Arealen

nach. Der Nachteil dieser Untersuchungen liegt in den verwendeten Methoden zur Bestimmung des Ent-

rainments. Sowohl der Phase-Locking-Indexvon Narici et al. (1998) als auch die kohärenzbasierte Methode

von Miranda de Sa and Infantosi (2005) können die Phasen- vonder Amplitudendynamik nicht sauber tren-

nen. Tass et al. (1998) konnten zeigten, dass solche Indizeseine Phasen-Kopplung stark überschätzen und

sogar eine Kopplung anzeigen, wo es gar keine gibt. Folglichkönnen die beobachteten Kopplungen von der

Amplitudendynamik wesentlich verzerrt sein. Ein weitererNachteil dieser Untersuchungen ist, dass kei-

ne Lokalisation des Entrainments durchgeführt wurde. Die Analysen wurden nur auf den Sensor-Signalen

durchgeführt. Die berechneten Dipolquellen für die entrainten Rhythmen in der Untersuchung von Narici



3.3. EXPERIMENT I: ENTRAINMENT DER HIRNRHYTHMEN 66

et al. (1998) liefern eine Lokalisation der Amplitude des Rhythmus, geben aber keine Hinweise auf die

Lokalisation des Entrainments, weil die Areale mit dem höchsten Entrainment nicht notwendigerweise die

höchste Amplitude aufweisen.

Mit den in dieser Arbeit neu entwickelten zytoarchitektonischen Frequenz-Tuning-Kurven ist eine

gleichzeitig Charakterisierung von Entrainment- und Anregungsprozessen in präzise definierten Hirnarea-

len möglich. Die eingesetzte Synchronisationsanalyse trennt sauber die Phasen- von der Amplitudendyna-

mik und liefert somit eine unverzerrte Abschätzung des Entrainments.

In diesem Experiment wurden fünf Fragestellungen untersucht:

(1) Welche Areale werden durch die visuelle Stimulation entraint?

(2) Hängt das Entrainment von der Stimulationsfrequenz ab?Hier kann aufgrund der experimen-

tellen Ergebnisse von Narici et al. (1998) und Miranda de Sa and Infantosi (2005) die erste

Hypothese formuliert werden. Das Entrainment hängt von derStimulationsfrequenz ab.

(3) Gibt es Unterschiede zwischen den1 : n-Entrainments,n ∈ {1, 2, 3, 4}?

(4) Welche Areale werden durch die visuelle Stimulation angeregt?

(5) Gibt es Unterschiede in der Anregung zwischen der Fundamentalen und ihren Harmonischen

Frequenzen?

3.3.2. Das Probandenkollektiv.Zehn Probanden (Alter28.7 ± 4.16 Jahre, der Mittelwert und die

Standardabweichung), 8 männlich und 2 weiblich, rechtshändig. Alle Probanden hatten eine normale Seh-

schärfe oder eine zur normalen Sehschärfe korrigierte Sehkraft. Alle Probanden versicherten in einer Be-

fragung, dass sie frei von Epilepsie, Migräne oder anderen neurologischen Erkrankungen seien und keine

Medikamente nähmen. Vor der Durchführung der Messung gabenalle Probanden nach der Aufklärung ihr

schriftliches Einverständnis.

3.3.3. Stimulus. Die photische Luminanzstimulation wurde aus folgenden Gründen ausgewählt: Er-

stens erzeugt der verwendete LCD-Projektor während einer statischen Projektion, d. h. das Bild ändert

sich nicht, keine Oszillation in der Helligkeit, wie es bei einem konventionellem CRT-Monitor der Fall

wäre. Zweitens wäre eine Stimulation mit einem Schachbrettmuster in den benutzten Frequenzen nicht

möglich und drittens könnte eine millisekundengenaue desynchronisierende Einzelpuls-Stimulation nicht

durchgeführt werden.

Die photische Vollgesichtsfeldstimulation, wie sie hier eingesetzt wurde, wird als Standard in der

Literatur benutzt, zum Beispiel zur Untersuchung der Photosensitivität (Parra et al., 2003), der kritischen

Flickerfusionsfrequenz (Graham et al., 1965), der oszillatorischen Antworten des visuellen Kortex (Lopez

and Sannita, 1997), der Einzelzellaktivitäten im visuellen Kortex der Ratte (Wells et al., 2001) oder der

stochastischen Resonanz (Mori and Kai, 2002; Kitajo et al.,2003).

Die Luminanzstimuli wurden mit einem Spiegelsystem auf eine Projektionsfläche projiziert, die über

dem liegenden Probanden positioniert war. Als Lichtquellewurde ein LCD-Projektor (Sony, VPL-X600E)

eingesetzt. Das An- und Ausschalten der Stimulation wurde mit einem ferroelektrischen Hochgeschwin-

digkeitsverschluss (Displaytech, Inc., Ferroelectric Liquid Crystal Device) realisiert, der vor dem Projektor

positioniert war. Der Wechsel zwischen hell und dunkel dieses optischen Verschlusses erfordert weniger

als 100µs.

Aufgrund dieses schnellen Wechsels zwischen hell und dunkel, zusammen mit der Eigenschaft des

LCD-Projektors, dass sich bei stationären Bildern (z. B helles Rechteck) die Helligkeit der einzelnen Pixel

nicht ändert (no refresh), bietet diese optische Apparaturdie Möglichkeit, extrem präzise Lichtsequenzen
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ABBILDUNG 3.3.2. Eine schematische Darstellung der Stimulation (a) und des Unter-
suchungsdesigns des ersten Experiments (b).(a) Der Stimulus war ein weißes Viereck
mit einem roten Fixationskreuz in der Mitte. Während der Stimulationsepoche flickerte
das Viereck mit einer festen Frequenz. (b) Das Experiment bestand aus neun Durch-
gängen (Runs). Jeder Durchgang bestand aus den Prä- und Poststimulus-Epochen (grau)
und einer Stimulationsepoche (rot). Während der Stimulationsepoche flickerte das Vier-
eck mit einer der neun Frequenzen. Es wurden mindestens 300 Lichtpulse appliziert. Alle
drei Epochen waren gleich lang, wobei die kürzeste Dauer auf30 s festgesetzt war. Die
Reihenfolge der Frequenzen war zwischen den Probanden randomisiert.

zu generieren. Die Ansteuerung des Hochgeschwindigkeitsverschlusses wurde mit einem Mikrosekunden-

präzisen Stimulator VSG2/3f (Cambridge Research Systems Ltd.) realisiert.

Als Stimulus wurde ein weißes Viereck (28,5 x 28,5) mit einemroten Kreuz (3 x 3 cm) in der Mitte

verwendet. Die Helligkeit des Vierecks betrug30.31 cd/m2. Der Augenabstand war30 cm, was einem

visuellen Winkel von50, 8◦ entspricht. Die Helligkeit der Projektionsfläche bei verschlossenem Hochge-

schwindigkeitsverschluss betrug0.95 cd/m2.

3.3.4. Versuchsplan.Während einer experimentellen Sitzung wurden neun Stimulationsdurchgänge

durchgeführt. Ein Stimulationsdurchgang bestand aus dreigleich langen Epochen: Prä- und Poststimulus-

Epochen und der Stimulationsepoche (Abb. 3.3.2b). Währendder Prä- und Poststimulus-Epochen sahen

die Probanden ein statisches weißes Viereck mit dem Fixationskreuz. Während der Stimulationsepoche

flickerte das Viereck mit einer gewählten Frequenz, wobei die An- und die Aus-Phasen gleich waren. Ins-

gesamt wurden neun Frequenzen (2, 4, 5, 6, 8, 10, 12, 20 und 40 Hz) jeweils in getrennten Durchgängen

appliziert, und die Reihenfolge der Frequenzen zwischen den Probanden war randomisiert. In der Stimu-

lationsphase wurde das Viereck mindestens 300 mal an- und ausgeschaltet. Da die feste Anzahl der Pulse

bei den Frequenzen über 10 Hz zu einer sehr kurzen Stimulationsdauer führen würde, ist eine Mindest-

dauer von 30 s für eine Stimulationsepoche gewählt worden, d. h. z. B. bei 40 Hz wurden 1200 Stimuli

präsentiert.

Es handelt sich also um einen einfaktoriellen Versuchsplanmit Messwiederholung auf dem neunstufi-

gen Faktor Stimulationsfrequenz (2, 4, 5, 6, 8, 10, 12, 20 und40 Hz).
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Die Stärke der Kontrollierbarkeit der Hirnrhythmen wurde mit dem Synchronisationsindexρ aus der

Gleichung (3.2.7) operationalisiert (die erste abhängigeVariable, AV1). Die Stärke der Anregung der Hirn-

rhythmen wurde mit dem Gamma-Index aus der Gleichung (3.2.9) bestimmt (die zweite abhängige Varia-

ble, AV2).

3.3.5. Spezieller Methodenteil.

3.3.5.1.MEG-Messung.Die Probanden wurden in liegender Position gemessen. Die Probanden wur-

den angewiesen, ruhig zu liegen, ihren Kopf möglichst ruhigzu halten und das rote Kreuz in der Mitte zu

fixieren.

3.3.5.2.Auswertung.Nach der Datenverarbeitung (Entfernen der EKG- und EOG-Artefakte) wurden

die kortikalen Stromdichten entsprechend dem Abschnitt 3.2.5.1 rekonstruiert.

Die Synchronisationsanalyse wurde entsprechend dem Abschnitt 3.2.5.2 durchgeführt. Für die Berech-

nung des Synchronisationsindexes wurden die rekonstruierten Stromdichten in jedem Gridpunkt mit einem

Butterworth-Bandpass-Filter von der Ordnung 20 gefiltert (Rabiner and Gold, 1975), wobei die Breite des

Filters±1Hz um die Stimulationsfrequenz gewählt wurde. Diese Filterbreite wurde auf der Basis einer vi-

suellen Inspektion der Spektren gewählt. Die stimulationsinduzierten Prozesse waren zu99, 7% innerhalb

dieser Bandbreiten lokalisiert. Diese±1Hz-Filterbreite steht auch im Einklang mit der Analyse von Narici

et al. (1998) und Fawcett et al. (2004). Der Synchronisationsindex wurde für die Verhältnisse 1:1 bis 1:4

zwischen den zurückgerechneten Stromdichten und dem Stimulationssignal berechnet.

Die spektrale Analyse wurde mit Methoden aus dem Abschnitt 3.2.5.3 durchgeführt. Es wurde der

Gamma-Index aus der Gleichung (3.2.9) für jedem Gridpunkt im Frequenzfenster±1 Hz um die Stimula-

tionsfrequenz und die Harmonischen (bis zur 3-ten Harmonischen) berechnet.

Für statistische Auswertung und die Konstruktion der Frequenztuning-Kurven wurden nicht alle Grid-

punkte im Quellenraum verwendet, sondern es wurden nur Kennwerte für zytoarchitektonisch definierte

Hirnareale extrahiert (siehe auch Abschnitt 3.3.5.3). DerWert des Areals wird dann als der Mittelwert der

Werte an den Gridpunkten dieses Areals gebildet.

Für die Analyse wurden 11 Areale verwendet: die visuellen Areale V1, V2, V3d, V4, V5, die primär

motorischen Areale Brodman Areal (BA) 4a und BA 4p, die primär sensomotorischen Areale BA 3a, BA

3b, BA 1 und das prämotorische Areal BA 6. Also wurden für jeden Probanden 1188 Werte (= 9 Frequenzen

x 11 Areale x 4 Verhältnisse x 3 Epochen) des Synchronisations- und desΓ-Index extrahiert.

In Bezug auf die MEG Daten wurde der Versuchsplan zu einem 3-faktoriellem Design mit Messwie-

derholungen auf den intrapersonellen FaktorenFrequenz (2, 4, 5, 6, 8, 10, 12, 20 und 40 Hz),Areal

(11-stufig entsprechend der Anzahl der Areale) undVerhältnis (4-stufig,1 : 1- bis1 : 4-Verhältnis für den

Synchronisationsindex, bzw. die Fundamentale und die ersten drei Harmonischen für den Gamma-Index)

erweitert.

3.3.5.3.Zytoarchitektonische Wahrscheinlichkeitskarten.Die Zytoarchitektonik untersucht den struk-

turellen Aufbau der Hirnrinde mittels geeigneter Färbemethoden zur Darstellung der Zellen in histologi-

schen Präparaten. Strukturell verschiedene Hirnareale sind durch eine spezifische Verteilung der Zellen

in den Schichten der grauen Substanz charakterisiert (Zilles et al., 2002). Basierend auf diesen Methoden

entstand am Anfang des letzten Jahrhunderts eine Reihe von klassischen Hirnkarten (Elliot Smith, 1907;

Brodmann, 1909; Vogt and Vogt, 1919; von Economo and Koskinas, 1925). Bemerkenswert ist, dass es

zwischen den Karten häufig nur grobe Übereinstimmungen gab.Die Unterschiede zwischen den Karten

betrafen sowohl die Anzahl als auch die Position der Areale.Diese hohe Variabilität der klassischen Karten

konnte auf zwei Hauptfaktoren zurückgeführt werden: Erstens basierte die Detektion der Grenzen zwischen
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ABBILDUNG 3.3.3. Die Struktur des Quellenraumes (a) und die individuelle zytoarchi-
tektonische Wahrscheinlichkeitskarte des visuellen Areals V1 (b). (a) Für das Modellie-
ren des Kopfes wird ein sphärischer und radial symmetrischer Volumenleiter verwendet.
Der Quellenraum besteht aus einem strukturierten rechteckigen 3D-Grid (6 mm Abstand
zwischen den Gridpunkten). Jeder Gridpunkt repräsentiertden Strom, der in diesem Ge-
biet fließt. Der Quellenraum wurde nur auf die graue Substanz, Zerebellum, Striatum und
Thalamus beschränkt. (b) Die zytoarchitektonische Wahrscheinlichkeitskarte desvisuel-
len Areals V1. Die Farbkodierung einer zytoarchitektonischen Wahrscheinlichkeitskarte
gibt an, bei wie vielen der zehn analysierten Gehirne in diesem Voxel Areal V1 detektiert
wurde. So bedeutet zum Beispiel der Wert 40% (grün), dass beivier von insgesamt zehn
Gehirne in diesem Voxel das Areal V1 bestimmt wurde. (Die Wahrscheinlichkeitskarten
mit freundlicher Genehmigung von Prof. Dr. K. Amunts benutzt (Amunts et al., 2000)).

benachbarten Arealen auf subjektiven Kriterien, und zweitens existieren reale biologische Unterschiede im

Aufbau des Gehirns zwischen verschiedenen Personen. In diesen Karten wurden also keine statistischen

Aussagen über eine repräsentative Stichprobe gemacht.

Diese Nachteile wurden mit der Einführung von zytoarchitektonischen Wahrscheinlichkeitskarten be-

hoben. Die zytoarchitektonischen Wahrscheinlichkeitskarten basieren auf einer strukturellen Identifikati-

on der Hirnareale in einer Stichprobe von zehn menschlichenpost-mortem-Gehirnen (Roland and Zilles,

1994; Zilles et al., 2002). In diesem Verfahren werden in aufZellkörper gefärbten Schnitten die Gren-

zen von Arealen mittels einer statistischen, Untersucher-unabhängigen Analyse bestimmt (Schleicher and

Zilles, 1990; Schleicher et al., 2005). Die Grenzen der detektierten Areale werden auf das zugehörige

3D-rekonstruierte Gehirn übertragen und weiter mittels affinen und nichtlinearen elastischen Transforma-

tionen auf das MNI-Referenzhirn transformiert (Henn et al., 1997; Mohlberg et al., 2002; Hömke, 2006).

Die Überlagerung der individuellen Hirnareale im gemeinsamen Referenzraum ermöglicht die Berechnung

der zytoarchitektonischen Wahrscheinlichkeitskarten. Diese Karten geben die relative Häufigkeit der Zuge-

hörigkeit zu einem bestimmten Areal an. Somit enthalten diese Karten auch eine quantitative Beschreibung

der Variabilität und Lokalisation von Hirnarealen. Eine farblich kodierte Darstellung der zytoarchitektoni-

schen Wahrscheinlichkeitskarte des visuellen Areals V1 findet sich in Abbildung 3.3.3b.

Die zytoarchitektonischen Karten wurden vom MNI-Referenzgehirn mittels elastischen affinen und

nichtlinearen Transformationen auf das individuelle Hirndes Probanden übertragen (Henn et al., 1997;
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Mohlberg et al., 2002; Hömke, 2006). Wenn mehrere Areale mitHilfe einer zytoarchitektonischen Wahr-

scheinlichkeitskarte untersucht werden, treten in der Regel Überlappungen zwischen den Wahrscheinlich-

keitskarten der benachbarten Areale auf. Um dieses Problemzu lösen, wurden die maximalen Wahrschein-

lichkeitskarten (Eickhoff et al., 2005) eingeführt. Die maximale Wahrscheinlichkeitskarte ordnet jedem

Voxel ein Areal zu, das die höchste relative Frequenz von allen Arealen in diesem Voxel hat. Für die

Konstruktion der zytoarchitektonischen Frequenz-Tuning-Kurven (siehe nächsten Abschnitt) wurden die

maximalen Wahrscheinlichkeitskarten der visuellen Areale: V1, V2, V3d, V4, V5, der primär motorischen

Areale: Brodman Area (BA) 4a und BA 4p, der primär sensomotorischen Areale: BA 3a, BA 3b, BA 1

und des prämotorischen Areals: BA 6 (für die Referenzen der einzelnen Wahrscheinlichkeitskarten siehe

(Eickhoff et al., 2005)). Es handelt sich um Wahrscheinlichkeitskarten, die zum Zeitpunkt der Datenanalyse

verfügbar waren.

3.3.5.4.Zytoarchitektonische Frequenz-Tuning-Kurven.Der Einfluss einer repetitiven Stimulation auf

ein System kann mittels der sogenannten Frequenz-Tuning-Kurven (FTK) untersucht werden. Eine FTK

stellt die Abhängigkeit eines gemessenen Parameters von der Stimulationsfrequenz dar. Um eine FTK zu

konstruieren, werden zuerst Stimulationen mit vielen Frequenzen durchgeführt. Während der Stimulation

werden eine oder mehrere Variablen, z. B. die Anzahl der Spikes eines Neurons oder das MEG-Signal,

gemessen. Die aus den aufgenommenen Variablen berechnetenGrößen werden dann für die zugehörige

Stimulationsfrequenz in einen Graphen eingetragen. Dieser Graph wird dann als Frequenz-Tuning-Kurve

bezeichnet. Ein System wird getunt genannt, falls es einen oder mehrere Gipfel in der FTK gibt.

In dieser Arbeit wurde eine neue Form der FTK,die zytoarchitektonischen Frequequenz-Tunning-

Kurven, entwickelt. Die neue Form ermöglicht eine Charakterisierung des Frequenz-Tunnings in präzi-

se definierten Hirnarealen. Mittels der maximalen zytoarchitektonischen Wahrscheinlichkeitskarten wer-

den zuerst aus zytoarchitektonisch definierten Hirnarealen die Werte des Synchronisationsindex und des

Gamma-Index extrahiert. Diese Extraktion wird folgenderweise durchgeführt: Für jedes zytoarchitekto-

nische Areal werden die Gridpunkte bestimmt, die zu diesem Areal gehören, wobei das Areal eindeutig

durch die maximalen zytoarchitektonischen Wahrscheinlichkeitskarten definiert ist. Der Wert des Areals

wird dann als der Mittelwert der Werte an den Gridpunkten dieses Areals gebildet. Die so für ein zytoar-

chitektonisches Areal konstruierten FTK werden alsdie zytoarchitektonischen Frequenz-Tuning-Kurven

bezeichnet. Entsprechend der verwendeten Größe, dem Synchronisationsindexρ bzw. dem Gamma-Index

Γ, werden die konstruierten Kurven die zytoarchitektonischen synchronisationsbasierten bzw. spektralen

Frequenz-Tuning-Kurven genannt.

Eine weitere Bestimmung des Arealwertes kann durch das Bilden des Maximums über alle dem Areal

zugehörigen Gridpunkte erfolgen. Es wurden sowohl die Mittelwert- als auch die Maximum-basierten FTK

berechnet. Bei den beiden Kurvenarten war die Form der Frequenzabhängigkeit fast identisch (bis auf

insgesamt höhere Werte bei den maximalen FTK) und daher lieferten beide Kurven die gleiche Aussage

über das Tuning der Areale.

3.3.5.5.Statistische Analyse.Die statistische Analyse wurde separat für den Synchronisations- und

den Gamma-Index mit einemα−Niveau von 0.05 durchgeführt. Alle p-Werte sind als korrigierte p-Werte

nach der Methode von Huynh-Feldt (Huynh and Feldt, 1976) zusammen mit dem Korrekturfaktorǫ ange-

geben. Zusätzlich wird das partielleη2 als Effektgröße berechnet (Levine and Hullet, 2002). Zuerst wird

eine globale ANOVA mit den Faktoren Frequenz (2, 4, 5, 6, 8, 10, 12, 20 und 40 Hz), Areal (11-stufig,

entsprechend der Anzahl der Areale) und Verhältnis (4-stufig, 1:1 bis 1:4 für den Synchronisationsindex

und Fundamentale, erste bis dritte Harmonische für den Gamma-Index) berechnet.



3.3. EXPERIMENT I: ENTRAINMENT DER HIRNRHYTHMEN 71

ABBILDUNG 3.3.4. Eine Übersicht der in der statistischen Analyse durchgeführten a
posteriori ANOVAs. Diese Analyse wurde getrennt jeweils für den Synchronisations-
und den Gamma-Index, sowie für die visuellen und sensomotorischen Areale durchge-
führt. Die ANOVASs sind durch die Bezeichnungen in den Klamern (apV1) ... (apV4)
für die visuellen Areale und (apM1) ... (apM4) für die sensomotorischen Areale gekenn-
zeichnet.

In einer mehrfaktoriellen ANOVA mit Faktoren, die mehr als zwei Stufen haben, ist eine Interpretation

der Effekte beim Vorhandensein signifikanter Interaktionen im Allgemeinen sehr schwierig. Ich habe daher

die globale ANOVA um spezifische a posteriori Varianzanlysen ergänzt, um die signifikanten Effekte der

globalen ANOVA wiederzufinden und besser abzugrenzen. EineÜbersicht und Benennung der ANOVAs

ist in der Abbildung 3.3.4 dargestellt. Die a posteriori ANOVAs wurden separat für die visuellen ( V1,

V2, V3d , V4 und V5 ) und für die sensomotorischen (PS1, PS3a, PS3b, PM4a, PM4p, PreM6) Areale

berechnet. Für die a posteriori ANOVAs wurde dasα−Niveau nach der Bonferoni-Holm-Methode adju-

stiert (Holm, 1979). Insgesamt wurden 39 a posteriori ANOVAs gerechnet: zwei dreifaktorielle ANOVAs

mit den Faktoren Frequenz, Verhältnis und Areal (apV1, apM1), 11 zweifaktoriellen ANOVAs für den

konstant gehaltenen Faktor Areal mit den Faktoren Frequenzund Verhältnis (apV2, apM2), 18 zweifakto-

rielle ANOVAs für den konstant gehaltenen Faktor Frequenz mit den Faktoren Areal und Verhältnis (apV3,

apM3) und 8 zweifaktoriellen ANOVAs (apV4, apM4) für den konstant gehaltenen Faktor Verhältnis mit

den Faktoren Areal und Frequenz (Abb. 3.3.4).

3.3.6. Ergebnisse.Die visuelle Luminanzstimulation hat bei allen Probanden in verteilten kortikalen

Netzwerken, besonders in den visuellen Arealen, ein Entrainment induziert (Abb. 3.3.7). Das stärkste Ent-

rainment wurde für die 8 Hz Stimulation beobachtet. Die stärkste Anregung der oszillatorischen Aktivität

wurde ebenfalls durch die 8 Hz Stimulation induziert (Abb. 3.3.11).

3.3.6.1.Entrainment der Hirnrhythmen.Die Abbildung 3.3.5 stellt den Synchronisationsindex von

zwei ausgewählten Voxeln dar. Sie veranschaulicht zwei unterschiedliche Synchronisationsverhalten der

Hirnarealen. Der vorwiegend auftretende Verlauf war durchein dauerhaftes Entrainment während der ge-

samten Stimulationsepoche charakterisiert (Abb. 3.3.5a rote Linie). Beim zweiten Verlauf induzierte die

Stimulation nur ein transientes Entrainment der Hirnrhythmen (Abb. 3.3.5a blaue Linie). Mit der hier
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ABBILDUNG 3.3.5. Zwei charakteristische Zeitgänge des Entrainmentswährend der
Lichtstimulation (a) und deren Lokalisation (b,c). Die Stärke des 1:1 Entrainments wird
mit dem Synchronisationsindex aus der Gleichung (3.2.7) quantifiziert. (a) Die rote Kur-
ve zeigt den Zeitgang des zeitlich andauernden Entrainments, bei dem sich die Hirn-
rhythmen kurz nach dem Anfang der Stimulation (erste vertikale Linie) dem Flicker
anpassen und während der gesamten Stimulationsdauer synchron zur Stimulation blei-
ben. Beim zweiten Zeitgang (gleicher Proband) kann nur ein transientes Entrainment
beobachtet werden (blau). Die farbigen Pfeile markieren die Zeitpunkte des maximalen
Entrainments. Die zwei vertikalen schwarzen Linien markieren den Anfang und das En-
de der Stimulationsepoche. Vor und nach der Stimulationsepoche sahen die Probanden
weißes statisches Licht. (b) Die Lokalisation des maximalen andauernden Entrainments
zum Zeitpunktt = 88.75 s (roter Pfeil). Das Maximum ist in den medialen Bereichen
von V1 und V2 sowie in V5 lokalisiert. (c) Das Maximum des transienten Entrainments
zum Zeitpunktt = 61.125 s (grauer Pfeil) ist in den linken caudalen Anteilen von V1
und V2 lokalisiert. Der Zeitgang des Synchronisationsindex wurde mit einem gleitenden
Fenster von 7.5 s und 50% Überlappung berechnet.

durchgeführten Analyse werden die stabilen Entrainmenteffekte adäquat detektiert. Die Areale, in denen

das transiente Entrainment auftritt, werden einen kleineren Synchronisationsindex aufweisen.

Mit der Lichtstimulation konnte ein sehr ausgedehntes Netzwerk von Hirnstrukturen entraint werden.

In der Abbildung 3.3.6 ist für einen repräsentativen Probanden die Verteilung des 1:n Entrainments mit

n = 1, 2, 3, 4, das durch die 8 Hz-Stimulationsfrequenz induziert wurde,dargestellt. Ein starkes Entrain-

ment wurde in den visuellen Arealen beobachtet, vor allem V1, V2 und V4. Die Stärke des Entrainments

war bei dem Probanden nicht für alle Synchronisationsverhältnisse gleich. Die Hirnrhythmen synchroni-

sierten sich am stärksten mit der Lichtstimulation im 1:1 Verhältnis. Die Stärke des 1:n-Entrainments nahm

mit steigendemn ab, wobein = 2, 3, 4 (Abb. 3.3.6). Für manche Probanden konnten Entrainmenteffek-

te in den parietalen Bereichen beobachtet werden, auf die ich aber nicht näher eingehen werde, weil es

zum Zeitpunkt der Analyse keine zytoarchitektonischen Wahrscheinlichkeitskarten für diese Gebiete gab.

Entrainmenteffekte wurden auch in den sensomotorischen Arealen detektiert und werden mit den synchro-

nisationsbasierten Tuning-Kurven in der Abbildung 3.3.8 visualisiert.
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ABBILDUNG 3.3.6. Räumliche Verteilung der1 : n Phasensynchronisation zwischen
der zerebralen Stromdichte und der 8 Hz Stimulation für einen repräsentativen Proban-
den. Die Stärke der Phasensynchronisation, ein Maß für die Güte des Entrainments, wird
mit dem Synchronisationsindex aus Gleichung 3.2.6 quantifiziert. (a) Die 1 : 1 Syn-
chronisation ist am stärksten in den dorsalen Anteilen der Areale V1, V2 und zeigt eine
Rechtsbetonung (im Bild links). Eine bilaterale Verteilung des Entrainments ist in den
Arealen V5 (links) und V4 (rechts) zu finden. (b) Das Maximum der1 : 2 Synchronisati-
on ist medial in V1, V2 lokalisiert (links) und schließt die V4 Region mit ein (rechts). (c)
Die Ausdehnung der1 : 3 Synchronisation in V1, V2 ist deutlich kleiner im Vergleichzu
Daten aus (a,b). Nur das linke V5 (links) und V4 (rechts) Areal zeigen ein Entrainment.
(d) Die 1 : 4 Synchronisation zeigt die kleinste Amplitude und wieder eine mediale
Position in V1, V2. Es waren keine Effekte in V4 sichtbar.

Mit den neuentwickelten synchronisationsbasierten Frequenz-Tuning-Kurven kann die Abhängigkeit

des Entrainments von der Stimulationsfrequenz untersuchtwerden. Durch die Konstruktion der Tuning-

Kurven für die zytoarchitektonischen Hirnareale war es möglich, diese Frequenzabhängigkeit in präzise

definierten Hirnarealen zu bestimmen. In der Abbildung 3.3.7 sind die synchronisationsbasierten Frequenz-

Tuning-Kurven für die visuellen Areale V1, V2, V3d, V4 und V5dargestellt. Für jedes Areal wird die

Stärke der1 : n Phasensynchronisation zwischen den Hirnrhythmen und der Lichtstimulation als Funktion

der Stimulationsfrequenz eingezeichnet.

Die Ausprägung des Entrainments variiert zwischen den Arealen, vor allem zeigen die sensomoto-

rischen Areale deutlich niedrigere Synchronisationswerte als die visuellen Areale (Abb. 3.3.7 vs. 3.3.8).

Entsprechend konnte in einer globalen dreifaktoriellen Varianzanalyse mit Meßwiederholungen auf den

Faktoren Frequenz (2, 4, 5, 6, 8, 10, 12, 20 und 40 Hz), Areal (11-stufig, entsprechend der Anzahl der

Areale) und Verhältnis (4-stufig, 1:1, 1:2, 1:3 und 1:4) ein signifikanter Haupteffekt des Faktors Areal

(F10,90 = 49.09; p < 1e− 5; ǫ = 0.17; η2 = 0.84) gefunden werden.

Die Areale V1 und V2 zeigen eine eher moderate Frequenzabhängigkeit des 1:1-Entrainments, d. h.

ein flaches 1:1-Frequenz-Tuning, mit dem Maximum bei 8 Hz (Abb. 3.3.7a, b). Die Areale V3d, V4 und
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ABBILDUNG 3.3.7. Synchronisationsbasierte Tuning-Kurven für visuelle Areale V1
(a), V2 (b), V3d (c), V4 (d) und V5 (e). Für jeweils ein Areal werden Tuning-Kurven für
die 1 : 1 bis 1 : 4 Synchronisation dargestellt (Farbkodierung). Die Fehlerbalken geben
die Standardabweichung an.

V5 besitzen eine ausgeprägtere Frequenzabhängigkeit des 1:1-Entrainments mit einem Maximum bei 8

Hz (Abb. 3.3.7c, d, e). Auch in den sensomotorischen Arealenist eine Frequenzabhängigkeit des 1:1-

Entrainments zu sehen. Das Maximum liegt bei 4 Hz (Abb. 3.3.8).

Das 1:2-Entrainment des Kortex ist am höchsten für die visuellen Areale, wobei alle visuellen Areale

eine flache Frequenzabhängigkeit zeigen. Das 1:3- und 1:4-Entrainment waren durch eine niederfrequente

Präferenz für alle Hirnareale, die um 4 Hz für das 1:3-Entrainment und um 2 Hz für das 1:4-Entrainment

zentriert war, gekennzeichnet. Entsprechend liefert die globale Varianzanalyse einen hoch signifikanten

Haupteffekt auf dem Faktor Frequenz (F8,72 = 15.96; p < 1e− 5; ǫ = 0.71; η2 = 0.36).
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ABBILDUNG 3.3.8. Synchronisationsbasierte Tuning-Kurven für primär sensorische
und motorische Areale. (a) Primär sensorisches Areal 1. (b) Primär sensorisches Areal
3a. (c) Primär sensorisches Areal 3. (d) Primär motorisches Areal 4a. (e) Primär moto-
risches Areal 4p und (f) Prämotorisches Areal 6. Für jeweils ein Areal werden Tuning-
Kurven für die1 : 1 bis 1 : 4 Synchronisation dargestellt (Farbkodierung). Die Fehler-
balken geben die Standardabweichung an.

Betrachtet man die höheren 1:n-Entrainment-Verhältnisse, so kann eine Abnahme der Entrainmentstär-

ke für steigenden beobachtet werden, d.h. die Entrainmnents höherer Ordnungsind schwächer. Die glo-

bale ANOVA ergibt einen signifikanten Haupteffekt für den Faktor Verhältnis (F3,27 = 53.17; p < 1e− 5;

ǫ = 0.55; η2 = 0.85).

Die Abnahme der 1:n-Entrainmentstärke mit steigendemn hängt von der Stimulationsfrequenz ab.

Für die 2 Hz-Stimulation sind jeweils in den visuellen und den sensomotorischen Arealen die 1:1- und
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1:2-Entrainmentstärken sehr ähnlich. Die 1:3- und 1:4-Entrainmentstärken für die 2 Hz-Stimulation sind

untereinander ähnlich, unterscheiden sich aber deutlich von den 1:1- und 1:2-Verhältnissen. Für die 8 Hz

Stimulation ist aber z. B. ein Unterschied bereits zwischender 1:1- und der 1:2-Entrainmentstärke zu be-

obachten und für die 40 Hz-Stimulation ist kaum ein Unterschied zwischen den Verhältnissen sichtbar. Die

Frequenzabhängigkeit der Abnahme der 1:n-Entrainmentstärke spiegelt sich in der signifikanten Interakti-

on Frequenz x Verhältnis (F24,216 = 5.57; p < 1e− 5; ǫ = 0.39; η2 = 0.37) wider.

Die Abnahme der 1:n-Entrainmentstärke mit steigendemn zeigt auch regionale Unterschiede. Die

signifikante Interaktion Areal x Verhältnis (F30,270 = 30.34; p < 1e− 5; ǫ = 0.13; η2 = 0.22) deutet auf

eine stärkere Abnahme der 1:n-Entrainmentstärke in den visuellen im Vergleich zu den sensomotorischen

Arealen hin.

Die signifikante Interaktion Frequenz x Areal (F80,720 = 9.74; p < 1e − 5; ǫ = 0.12; η2 = 0.52)

weist auf die Unterschiede in der Frequenzabhängigkeit, d.h. auf die Unterschiede im Tuning, zwischen

den Arealen hin. Diese Interaktion wird weiter unten in den aposteriori Vergleichen näher untersucht. Sie

wird auf signifikante Haupteffekte des Faktors Areal in einer zweifaktoriellen a posteriori ANOVA (apV3)

mit den Faktoren Areal und Verhältnis (mit dem konstanten Faktor Frequenz) für die Frequenzen 5, 8, 10,

40 Hz in den visuellen Arealen, und nur für 4 Hz in den sensomotorischen Arealen und das Fehlen dieser

Effekte bei den übrigen Frequenzen zurückführbar sein.

Auch die dreifache Interaktion Frequenz x Verhältnis x Areal war signifikant (F240,2160 = 3.14; p <

1e− 5; ǫ = 0.13; η2 = 0.25) und wird weiter unten in den a posteriori ANOVAs erklärt.

In einer mehrfaktoriellen ANOVA mit Faktoren, die mehr als zwei Stufen haben, ist eine Interpreta-

tion der Effekte beim Vorhandensein signifikanter Interaktionen im Allgemeinen sehr schwierig. Ich habe

daher die globale ANOVA um spezifische a posteriori Varianzanlysen ergänzt, um die signifikanten Ef-

fekte der globalen ANOVA wiederzufinden und besser abzugrenzen. Die a posteriori ANOVAs wurden

separat für die visuellen ( V1, V2, V3d , V4 und V5 ) und für die sensomotorischen (PS1, PS3a, PS3b,

PM4a, PM4p, PreM6) Areale berechnet. Für die a posteriori ANOVAs wurde dasα−Niveau nach der

Bonferoni-Holm-Methode adjustiert (Holm, 1979). Insgesamt wurden 39 a posteriori ANOVAs gerechnet:

zwei dreifaktorielle ANOVAs mit den Faktoren Frequenz, Verhältnis und Areal (apV1, apM1), 11 zwei-

faktoriellen ANOVAs für den konstant gehaltenen Faktor Areal mit den Faktoren Frequenz und Verhältnis

(apV2, apM2), 18 zweifaktorielle ANOVAs für den konstant gehaltenen Faktor Frequenz mit den Fakto-

ren Areal und Verhältnis (apV3, apM3) und 8 zweifaktoriellen ANOVAs (apV4, apM4) für den konstant

gehaltenen Faktor Verhältnis mit den Faktoren Areal und Frequenz (Siehe auch Abbildung 3.3.4).

Die dreifaktorielle ANOVA (apV1) für die visuellen Areale mit den Faktoren Frequenz, Verhältnis und

Areal erbrachte signifikante Haupteffekte für alle drei Faktoren: Frequenz (F8,72 = 14.43; p < 1e − 5;

ǫ = 0.7; η2 = 0.38), Verhältnis (F3,27 = 49.61; p < 1e − 5; ǫ = 0.58; η2 = 0.84) und Areal (F10,90 =

16.46; p < 1e − 5; ǫ = 0.67; η2 = 0.65). Weiterhin waren alle drei Interaktionen: Frequenz x Areal

(F32,288 = 3.72; p < 0.0001; ǫ = 0.34; η2 = 0.29), Verhältnis x Areal (F12,108 = 6.23; p <= 0.0003;

ǫ = 0.38; η2 = 0.41) und Frequenz x Verhältnis (F24,216 = 4.86; p <= 0.0001; ǫ = 0.34; η2 = 0.34)

signifikant. Die dreifache Interaktion Frequenz x Verhältnis x Areal war nicht signifikant.

Äquivalente dreifaktorielle ANOVA für die sensomotorischen Areale (apM1) erbrachte signifikante

Haupteffekte nur auf den Faktoren Frequenz (F8,72 = 18.34; p < 1e − 5; ǫ = 0.76; η2 = 0.66) und

Verhältnis (F3,27 = 62.06; p < 1e− 5; ǫ = 0.41; η2 = 0.87). Die Interaktion Frequenz x Areal war auch

signifikant (F24,216 = 7.45; p < 1e− 4; ǫ = 0.24; η2 = 0.451). Alle anderen Interaktionen waren nicht

signifikant.
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Das Nichtvorhandensein von den signifikanten Interaktionen: Verhältnis x Areal und Frequenz x Areal

in den sensomotorischen Arealen legt nahe, dass es für die signifikante dreifache Interaktion Frequenz x Are-

al x Verhältnis der globalen ANOVA verantwortlich ist.

Im folgenden werden zuerst die zweifaktoriellen a posteriori ANOVAs für die visuellen und danach

für die motorischen Areale beschrieben.

In der oben erwähnten dreifaktoriellen a posteriori ANOVAs(apV1) für die visuellen Areale zeigt die

signifikante Interaktion Frequenz x Areal an, dass es regionale Unterschiede im Frequenz-Tuning zwischen

den visuellen Arealen gibt. Die zweifaktoriellen ANOVAs (apV3) für die visuellen Areale mit den Faktoren

Areal und Verhältnis (Faktor Frequenz wird konstant gehalten) erbrachte signifikante Haupteffekte auf dem

Faktor Areal für die 5 Hz- (F4,362 = 9.43; p < 1e − 4; ǫ = 0.87; η2 = 0.51), die 8 Hz- (F4,36 = 11.5;

p < 1e− 4; ǫ = 0.68; η2 = 0.56), die 10 Hz- (F4,36 = 12.11; p < 1e− 4; ǫ = 0.67; η2 = 0.54), und die

40 Hz-Stimulation (F4,36 = 16.63; p < 1e− 5; ǫ = 0.73; η2 = 0.64). Dies bedeutet, dass sich die Areale

nur in diesen vier Frequenzen unterscheiden.

Die signifikante Interaktion Verhältnis x Frequenz in der dreifaktoriellen a posteriori ANOVAs (apV1)

zeigt auf, dass die Frequenzabhängigkeit des Entrainmentsvom Verhältnis 1:n abhängig ist. Die zweifakto-

rielle ANOVA (apV4) mit den Faktoren Frequenz und Areal (derFaktor Verhältnis wird konstant gehalten)

ergibt einen signifikanten Haupteffekt auf dem Faktor Frequenz für die Verhältnisse 1:1 (F8,72 = 11.58;

p < 1e − 5; ǫ = 0.74; η2 = 0.55), 1:3 (F8,72 = 12.43; p < 1e − 5; ǫ = 0.86; η2 = 0.57) und 1:4

(F8,72 = 12.82; p < 1e − 5; ǫ = 0.68; η2 = 0.58). Das Verhältnis 1:2 zeigt aber keine signifikante

Frequenzabhängigkeit.

Die signifikante Interaktion Verhältnis x Areal in der dreifaktoriellen a posteriori ANOVAs (apV1)

weist auf regionale Unterschiede in der Ausprägung des 1:n-Entrainments hin. Die für diese Interakti-

on verantwortliche Faktoren konnten im Bereich der 8 Hz- und40 Hz-Stimulationsfrequenz lokalisiert

werden. Die zweifaktorielle ANOVA mit den Faktoren Verhältnis und Areal (Faktor Frequenz wird kon-

stant gehalten) liefert signifikante Interaktion Verhältnis x Areal für die 8 Hz-Frequenz (F12,108 = 4.76;

p < 0.00046; ǫ = 0.29; η2 = 0.34) und die 40 Hz-Frequenz (F12,108 = 7.52; p < 0.0004; ǫ = 0.2;

η2 = 0.29).

Für die sensomotorische Areale lieferte die dreifaktoriellen ANOVA (apM1) eine signifikante Interak-

tion Frequenz x Areal. Diese zeigt an, dass es regionale Unterschiede im Frequenz-Tuning auch zwischen

den sensomotorischen Arealen gibt. Die zweifaktoriellen ANOVAs für die sensomotorischen Areale mit

den Faktoren Frequenz und Verhältnis (Faktor Areal wird konstant gehalten) erbrachte signifikanten Haupt-

effekt auf dem Faktor Areal nur für die 4 Hz-Stimulationsfrequenz (F5,45 = 7.3; p = 0.0004; ǫ = 0.7;

η2 = 0.45).

3.3.6.2.Spektrale Analyse.Es ist bekannt, dass eine periodische Lichtstimulation zu einem starken

Anstieg der spektralen Leistung (spectral power) der Hirnrhythmen, den sogenannten Resonanzgipfeln,

führt. Die Resonanzen der Hirnrhythmen befinden sich für dieLuminanzstimulation im Freqeunzbereich

der Stimulationsfrequenz und deren Harmonischen. Die Abbildung 3.3.9a zeigt die zeitliche Verteilung

der spektralen Leistung für die Stimulationsfrequenz 8 Hz bei einem repräsentativen Probanden sowie

die mittleren spektralen Leistungskurven für die drei experimentellen Phasen (Abb. 3.3.9b). Es sind klare

spektrale Gipfel um die Stimulationsfrequenz 8 Hz und derenHarmonische (16, 24, 32, 40 Hz) sichtbar.

Die Effekte der Lichtstimulation dehnten sich über ein komplexes Netzwerk von Hirnarealen aus. In

der Abbildung 3.3.10 ist die Verteilung der Anregungseffekte für die 8 Hz Stimulation bei einem repräsen-

tativen Probanden dargestellt. Die Anregung der Fundamentalen und der ersten Harmonischen ist größer
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ABBILDUNG 3.3.9. Die zeitliche Verteilung der spektralen Leistung für eine Versuchs-
person vor, während und nach der Stimulation mit einem 8 Hz Luminanzflicker. (a) Die
Stimulation induziert klare spektrale Gipfel um die Stimulationsfrequenz 8 Hz und deren
Harmonische (16, 24, 32, 40 Hz), die als horizontale Linien im Spektrogramm sicht-
bar sind. Die zwei vertikalen schwarzen Linien markieren die Stimulationsepoche. Vor
und nach der Stimulationsepoche sahen die Probanden weißesstatisches Licht. (b) Die
mittlere spektrale Leistung der Prästimulus- (gepunktet)und Poststimulus-Epoche (blau)
sowie der Stimulationsepoche (rot). Die Spektrogramme wurden via Gleitfenster FFT
(Hanning-Fenster mit90% Überlappung) und4096 Datenpunkten in jedem Fenster be-
rechnet. Die spektralen Leistungen (power spectra) wurdenmittels der FFT-basierten
Welch-Methode berechnet (Hanning-Fenster,50% Überlappung und4096 Datenpunk-
ten pro Fenster).

als bei der zweiten und dritten Harmonischen (Abb. 3.3.10a,b) und dehnt sich über die visuellen Areale

V1, V2, V3d, V4 und V5 aus. Die räumliche Ausdehnung der Effekte ist bei der zweiten und der dritten

Harmonischen deutlich kleiner und die Maxima sind in den medialen Bereichen der Areale V1 und V2

lokalisiert (Abb. 3.3.10c,d).

In der Abbildung 3.3.11 sind die zytoarchitektonischen spektralen Frequenz-Tuning-Kurven für die vi-

suellen Areale dargestellt. Die Tuning-Kurven weisen auf eine deutliche Abhängigkeit des Gamma-Index

Γ von der Stimulationsfrequenz sowohl für die Fundamentale (schwarze Linie) als auch für die Harmoni-

schen (farbige Linien) in allen visuellen Arealen hin. Im Gegensatz dazu ist eine ausgeprägte Frequenzab-

hängigkeit für die sensomotorische Areale nicht direkt sichtbar (Abb. 3.3.12). Wenn man die Antwort der

Fundamentalen für die visuellen Areale betrachtet (die schwarzen Kurven in Abb. 3.3.11), so kann eine

Frequenzabhängigkeit für die Areale V1, V2, V4 und V5 mit einem Maximum bei 8 Hz beobachtet wer-

den und es ist auch eine zweite Resonanz bei 20 Hz sichtbar. Für die erste Harmonische ist ein Maximum

bei der 12 Hz Stimulationsfrequenz sichtbar. Die Antwortender zweiten Harmonischen deuten auf eine

Frequenzabhängigkeit mit einem Maximum bei 8 Hz und für die dritte Harmonische bei 5 Hz hin.
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ABBILDUNG 3.3.10. Die räumliche Verteilung der Anregungseffekte der8 Hz Licht-
stimulation für einen repräsentativen Probanden quantifiziert mit dem Gamma-IndexΓ
aus der Gleichung (3.2.9).Γ quantifiziert die relative Änderung der spektralen Leistung
während der Stimulationsepoche im Vergleich zur Prästimulus-Epoche, z. B.Γ = 1 be-
deutet, dass die spektrale Leistung während der Stimulationsepoche zweimal größer als
die Leistung in der Prästimulus-Epoche ist. Die räumliche Verteilung der spektralen Ef-
fekte ist ähnlich der räumlichen Verteilung der Entrainmenteffekte (vgl. Abb. 3.3.6). (a)
Die relative Änderung der spektralen Leistung im 7-9 Hz Frequenzband. Die Anregung
(Γ > 0) ist am stärksten in den dorsomedialen Anteilen der Areale V1, V2. Es kann eine
Anregung in den Arealen V5 und V4 detektiert werden. (b) Die maximale Anregung im
15-17 Hz Band ist medial in V1, V2 lokalisiert und schließt die V4 Region mit ein. (c)
Die Anregung im 23-25 Hz Band ist maximal in den dorsomedialen Anteilen von V1,
V2, ist deutlich kleiner im Vergleich zu (a,b) und nur die linken V5 und V4 Areale zeigen
eine Anregung. (d) Die Anregung der 3-ten Harmonischen, d.h. im Frequenzband31-33
Hz, hat eine mediale Lokalisation in V1, V2.

Entsprechend konnte eine Frequenzabhängigkeit in einer globalen dreifaktoriellen Varianzanalyse mit

Meßwiederholungen auf den Faktoren Frequenz (2, 4, 5, 6, 8, 10, 12, 20 und 40 Hz), Areal (11-stufig,

entsprechend der Anzahl der Areale) und Verhältnis (4-stufig, Fundamentale, erste bis dritte Harmonische)

als ein signifikanter Haupteffekt der Stimulationsfrequenz (F8,72 = 5.212; p < 0.002; ǫ = 0.839; η2 =

0.34) in der globalen ANOVA gefunden werden.

In den visuellen Arealen kann auch das unterschiedliche Verhalten der Fundamentalen und den Har-

monischen beobachtet werden. Insgesamt nehmen die Fundamentale und die erste Harmonische höhere

Γ−Werte als die zweite und dritte Harmonische ein. Dieses unterschiedliche Verhalten der Fundamentalen

und der Harmonischen spiegelt sich im signifikanten Haupteffekt des Faktors Verhältnis (F3,27 = 11.53;

p < 0.002; ǫ = 0.511; η2 = 0.56) wider.
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ABBILDUNG 3.3.11. Zytoarchitektonische spektralen Frequenz-Tuning-Kurven für die
Fundamentale und erste bis dritte Harmonische der Stimulationsfrequenz der visuellen
Areale V1 (a), V2 (b), V3d (c), V4 (d) und V5 (e). Die Fehlerbalken geben die Standard-
abweichung an.

Die Stärke der induzierten spektralen Anregung scheint in den visuellen Arealen stärker als in den

sensomotorischen Arealen zu sein. Entsprechend kann ein signifikanter Haupteffekt des Faktors Areal

(F10,90 = 20.149; p < 0.001; ǫ = 0.194; η2 = 0.69) gefunden werden.

Es zeigen sich regionale Unterschiede in den Formen der spektralen Frequenz-Tuning-Kurven, d.h. im

der Frequenzabhängigkeit. In den visuellen aber nicht in den sensomotorischen Arealen ist eine ausgeprägte

Frequenzabhängigkeit sichtbar. Das Vorhandensein der regionalen Unterschiede in der Frequenzabhängig-

keit wird durch eine signifikante Interaktionen Frequenz x Areal (F80,720 = 6.30; p < 0.001; ǫ = 0.125;

η2 = 0.41) bestätigt. Zusätzlich gibt es regionale Unterschiede in der Ausprägung der Fundamentalen und
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ABBILDUNG 3.3.12. Spektralen Frequenz-Tuning-Kurven für primär sensorische und
motorische Areale. (a) Primär sensorisches Areal 1. (b) Primär sensorisches Areal 3a. (c)
Primär sensorisches Areal 3b.(d) Primär motorisches Areal 4a. (e) Primär motorisches
Areal 4p und (f) Prämotorisches Areal 6. Die Fehlerbalken geben die Standardabwei-
chung an.

den Harmonischen, die durch die signifikante Interaktion Verhältnis x Areal (F30,270 = 10.06; p < 0.001;

ǫ = 0.09; η2 = 0.52) angezeigt werden. Alle anderen Interaktionen waren nichtsignifikant.

Es wurden wieder 39 a posteriori ANOVAs berechnet: zwei dreifaktorielle ANOVAs mit den Faktoren

Band, Verhältnis und Areal (apV1, apM1), 11 zweifaktoriellen ANOVAs für den konstant gehaltenen Fak-

tor Areal mit den Faktoren Frequenz und Verhältnis (apV2, apM2), 18 zweifaktorielle ANOVAs für den
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konstant gehaltenen Faktor Frequenz mit den Faktoren Arealund Verhältnis (apV3, apM3) und 8 zwei-

faktoriellen ANOVAs (apV4, apM4) für den konstant gehaltenen Faktor Verhältnis mit den Faktoren Areal

und Frequenz (Abb. 3.3.4).

Die dreifaktorielle ANOVA (apV1) für die visuellen Areale mit den Faktoren Frequenz, Verhältnis

und Areal erbrachte signifikante Haupteffekte für die Faktoren: Frequenz (F8,72 = 7.121; p < 1e− 5; ǫ =

0.797; η2 = 0.44) und nur Tendenzen (nach der Bonferoni-Holm-Korrektur) für die Faktoren Verhältnis

(F3,27 = 12.79; p = 0.0009; ǫ = 0.48; η2 = 0.56) und Areal (F10,90 = 12.43; p = 0.0008; ǫ = 0.43;

η2 = 0.58). Die Interaktion Frequenz x Areal war signifikant (F32,288 = 3.88; p < 0.0001; ǫ = 0.32;

η2 = 0.29). Die Interaktion Verhältnis x Areal zeigte eine Tendenz (F12,108 = 10.06; p <= 0.005;

ǫ = 0.09; η2 = 0.37). Die äquivalente dreifaktorielle ANOVA (apM1) und alle a posteriori Vergleiche

für die sensomotorischen Areale erbrachte keine signifikanten Ergebnisse. Daher werden nur die visuellen

Areale betrachtet.

Das Nichtvorhandensein von signifikanten Effekten und Interaktionen in den sensomotorischen Area-

len legt nahe, dass das Fehlen der Haupteffekte in den sensomotorischen Arealen (apM1) für die signifi-

kanten Interaktionen Frequenz x Areal und Verhältnis x Areal der globalen ANOVA verantwortlich ist.

Die signifikante Interaktion Frequenz x Areal in der dreifaktoriellen ANOVA (apV1) für die visuellen

Areale zeigt an, dass es regionale Unterschiede im Frequenz-Tuning zwischen den visuellen Areale gibt.

Die zweifaktoriellen ANOVAs (apV2) für die visuellen Areale mit den Faktoren Frequenz und Verhältnis

(Faktor Areal wird konstant gehalten) erbrachte signifikante Haupteffekte auf dem Faktor Frequenz für V1

(F8,72 = 6.977; p < 1e − 5; ǫ = 0.96; η2 = 0.43), für V2 (F8,72 = 7.02; p < 1e − 5; ǫ = 0.76;

η2 = 0.44), für V3d (F8,72 = 5.55; p < 0.0004; ǫ = 0.63; η2 = 0.38) und für V5 (F8,72 = 5.28;

p = 0.0001; ǫ = 0.85; η2 = 0.36).

Die signifikante Interaktion Verhältnis x Areal in der dreifaktoriellen ANOVA (apV1) weist auf regio-

nale Unterschiede in den Ausprägungen der Fundamentalen und der Harmonischen hin. Die Ausprägung

der Fundamentalen und der ersten Harmonischen im Vergleichzur zweiten und dritten Harmonischen ist

in den Arealen V1, V2 und V5 deutlich stärker als in V3d und V5 (Abb. 3.3.11). Entsprechend liefert die

zweifaktorielle ANOVA (apV2) mit den Faktoren Frequenz x Verhältnis einen signifikanten Haupteffekt

auf dem Faktor Verhältnis für V1 (F3,27 = 16.58; p < 0.0001; ǫ = 0.6; η2 = 0.64) und Tendenzen auf die-

sem Faktor für V2 (F3,27 = 12.56; p < 0.002; ǫ = 0.53; η2 = 0.41) und V5 (F3,27 = 10.37; p = 0.0008;

ǫ = 0.70; η2 = 0.53).

Mit den a posteriori ANOVAs kann man zusätzlich untersuchen, für welche Stimulationsfrequenzen

sich die Areale voneinander unterscheiden. Die zweifaktoriellen ANOVAs (apV3) für die visuellen Areale

mit den Faktoren Areal und Verhältnis (Faktor Frequenz wirdkonstant gehalten) liefert signifikante Unter-

schiede zwischen den Arealen nur für die 8 Hz und 12 Hz Stimulation. Entsprechend ist der Haupteffekt

auf dem Faktor Areal nur für die 8 Hz- (F4,36 = 14.69; p < 1e−5; ǫ = 0.78; η2 = 0.62) und für die 12 Hz-

Stimulationsfrequenz (F4,36 = 25.88; p < 1e − 5; ǫ = 0.62; η2 = 0.75) signifikant. In der Abbildung

3.3.13a,b sind die Werte der Fundamentalen und der Harmonischen für die 8 Hz- und 12 Hz-Frequenzen als

Funktion des Hirnareals dargestellt. Das Areal V5 zeigt deutlich kleinereΓ−Werte im Vergleich zu ande-

ren Arealen. In der zweifaktoriellen ANOVA (apV3) ist die Interaktion Verhältnis x Areal (F12,108 = 4.72;

p = 0.0005; ǫ = 0.51; η2 = 0.33) nur für die 8 Hz Stimulation signifikant und weist auf eine stärkere

Abnahme der ersten Harmonischen in V3d im Vergleich zur anderen Arealen hin (Abb.3.3.13a, blaue Li-

nie) . Es gab eine Tendenz auf dem Faktor Verhältnis für die 8 Hz-Stimulationsfrequenz (F3,27 = 10.15;
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ABBILDUNG 3.3.13. Ausgewählte Darstellungen der Daten für eine Veranschaulichung
der signifikanten Effekte in den Varianzanalysen. Die WertedesΓ−Index für die 8 Hz-
(a) und 12 Hz-Stimulation (b) dargestellt als Funktion der fünf visuellen Areale V1,
V2, V3d, V4 und V5. Aufgetragen sind die Werte der Fundamentalen und der ersten drei
Harmonischen. (c-f) Die Tuning-Kurven gruppiert nach Verhältnissen (Fundamentale bis
dritte Harmonische). DieΓ−Werte der Fundamentalen (c), der ersten (d), der zweiten (e)
und der dritten Harmonischen (f) für die fünf visuellen Areale in Abhängigkeit von der
Stimulationsfrequenz.

p = 0.0015; ǫ = 0.62; η2 = 0.52) und weist auf die fast linear abnehmendenΓ−Werte der ersten bis

dritten Harmonischen hin.

In der Abbildung 3.3.11 kann man erkennen, dass das Frequenz-Tuning nicht für die Fundamentale

und die Harmonischen gleich ist. Die zweifaktoriellen ANOVAs (apV4) für die visuellen Areale mit den

Faktoren Frequenz und Areal (Faktor Verhältnis wird konstant gehalten) signifikante Haupteffekte nur für
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die zweite Harmonische auf dem Faktor Frequenz (F4,36 = 7.26; p = 0.0001; ǫ = 0.56; η2 = 0.44).

Zusätzlich war der Haupteffekt Areal für die zweite (F4,36 = 20.09; p < 1e − 5; ǫ = 0.63; η2 = 0.7)

und die dritte Harmonische (F4,36 = 22.48; p < 1e − 5; ǫ = 0.63; η2 = 0.34) signifikant und weist auf

eine schwächere Ausprägung der Frequenzabhängigkeit der Areale V3b und V5 für diese Verhältnisse hin

(Abb 3.3.13e,f). Das Fehlen des Frequenz-Tunings (der Effekt des Faktors Frequenz) für die Fundamentale,

die erste und die vierte Harmonische kann wahrscheinlich auf die hohe Varianz der Daten zurückgeführt

werden (Abb. 3.3.13c,d,f). Es gab eine signifikante Interaktion Frequenz x Areal (F132,288 = 3.2; p =

0.0002; ǫ = 0.44; η2 = 0.24) für die zweite Harmonische. In der Abbildung 3.3.13e siehtman, dass die

Areale V3d und V5 sich für die 8 Hz-Stimulation deutlich von V1,V2, V3 unterscheiden, während man

kein Unterschied zwischen den Arealen für die Frequenzen 2,20 und 40 Hz beobachten kann.

3.3.7. Diskussion.In diesem Experiment wurden die mit einem periodischen Vollgesichtsfeld-Lumi-

nanzflicker assoziierte Entrainment- und Anregungsprozesse der Hirnrhythmen untersucht. Die neu ent-

wickelten, synchronisationsbasierten und spektralen zytoarchitektonischen Frequenz-Tuning-Kurven er-

möglichen eine genaue Charakterisierung der Prozesse in präzise definierten Hirnarealen.

Die periodische Vollgesichtsfeld-Luminanzstimulation induzierte sowohl in den visuellen als auch in

den sensomotorischen Arealen ein Entrainment. Das Entrainment zeigte eine signifikante Frequenzabhän-

gigkeit in den visuellen und sensomotorischen Arealen und somit kann die aufgestellte Hypothese (Das

Entrainment hängt von der Stimulationsfrequenz ab) auf demgewähltenα-Niveau von 0.05 angenommen

werden. Die Ausprägung der Frequenzabhängigkeit zeigte regionale Unterschiede. Das Entrainment der

visuellen Areale war stärker im Vergleich zur sensomotorischen Arealen. Es traten auch Unterschiede zwi-

schen den visuellen Arealen auf, wobei diese nur auf die Stimulationsfrequenzen 5 Hz, 8 Hz, 10 Hz und

40 Hz beschränkt waren. Die Frequenzabhängigkeit des Entrainments der visuellen Areale war für die 1:1-,

1:3-, und 1:4-Verhältnisse aber nicht für das 1:2-Verhältnis signifikant. Die Unterschiede in der Frequenz-

abhängigkeit zwischen den somatosensorischen Arealen wurden nur für die 4 Hz-Stimulationsfrequenz

beobachtet. Die Stärke des 1:n-Entrainments nahm mit steigendemn ab. Die sensomotorischen Areale un-

terschieden sich nicht im Verlauf dieser Abnahme. Die visuellen Areale unterschieden sich in der Abnahme

der Entrainmentstärke mit steigendemn nur für die Stimulationsfrequenzen 8 Hz und 40 Hz.

Das Entrainment der Hirnrhythmen wurde von einem Anstieg der oszillatorischen Aktivität in einem

verteilten Netzwerk von Hirnarealen begleitet. Insbesondere regte die Luminanzstimulation die oszillatori-

sche Aktivität in den visuellen Arealen (V1 bis V5) an. Auch in den somatosensorischen Arealen wurden

Anregungs- und Dämpfungseffekte bei einzelnen Probanden beobachtet, die aber in der Gruppenanalyse

nicht signifikant wurden.

Die Frequenzabhängigkeit der Anregung war in den visuellenArealen V1, V2, V3d und V5 aber nicht

in V4 signifikant und war nur in der zweiten Harmonischen signifikant. Unterschiede in der Frequenz-

abhängigkeit zwischen den visuellen Arealen waren nur für die Stimulationsfrequenzen 8 Hz und 12 Hz

signifikant. Der Unterschied zwischen der Fundamentalen und den Harmonischen in der Anregungsstärke

war nur im Areal V1 signifikant, zeigte Tendenz für die ArealeV2 und V5, und war nicht signifikant in

V3d und V4. Die Ausprägung der zweiten und der dritten Harmonischen zeigte eine signifikante regionale

Abhängigkeit, die auf eine geringere Anregung der Areale V3d und V5 im Vergleich zu V1, V2 und V4

bei höheren Harmonischen hinweist (Abb. 3.3.13e,f).

3.3.7.1.Entrainmenteffekte.Die statistische Analyse zeigte, dass die Stärke des 1:1-, 1:3- und 1:4-

Entrainments von der Stimulationsfrequenz abhängig ist. Das ein Maximum des 1:1-Entrainments zeigt

sich für die visuellen Areale bei 8 Hz-Stimulation und für die sensomotorischen Areale bei 4 Hz-Stimulation.
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Die Frequenzabhängigkeit des 1:1-Entrainments wird in derArbeit von Narici et al. (1998) beschrieben,

unterscheidet sich jedoch im Verlauf von meinen Ergebnissen. Narici et al. fanden das 1:1-Entrainment bei

den meisten Probanden nur für die Stimulationsfrequenzen oberhalb von 10 Hz. Nur bei einem Probanden

konnten die Hirnrhythmen im Frequenzbereich von 6 bis 8 Hz entraint werden. Diese Diskrepanz kann mit

dem Unterschied in der Stimulation erklärt werden. Narici et al. verwendeten lokale, perifoveale Stimula-

tion im Unterschied zur Vollgesichtsfeld-Stimulation dieser Arbeit. Da die Güte des Entrainments von der

Stärke der Stimulation abhängig ist, war die lokale Stimulation möglicherweise nicht ausreichend, um ein

mit MEG messbares Entrainment zu erzeugen.

Die synchronisationsbasierten Tuning-Kurven der sensomotorischen Areale waren untereinander sehr

ähnlich mit relativ kleinen Synchronisationswerten, d. h.die Luminanzstimulation übte eine kleine aber de-

tektierbare Kontrolle über die Rhythmen dieser Areale aus.Eine Frequenzabhängigkeit des Entrainments

konnte für die sensomotorischen Areale gezeigt werden. Dass die Rhythmen der sensomotorischen Area-

le mit einer Lichtstimulation beeinflusst werden können, zeigt die Modulierbarkeit des Fingertremors mit

einem Lichtflicker (Isokawa and Komisaruk, 1983; Isokawa-Akesson and Komisaruk, 1985). Dies verdeut-

licht, dass der Einfluss der periodischen Stimulation sich über sehr weit entfernte Netzwerke ausdehnen

kann.

Es wurde nicht nur das einfache 1:1-Entrainment, sondern auch Entrainments höherer Ordnung (1:2,

1:3, 1:4) gezeigt. Die 1:3- und 1:4-Entrainments in den visuellen Arealen waren maximal bei 4 Hz be-

ziehungsweise bei 2 Hz. Dieses Ergebnis steht im Einklang mit den Befunden zum Entrainment höherer

Ordnung bei Katzen (Rager and Singer, 1998) und beim Menschen (Miranda de Sa and Infantosi, 2005).

Das 1:n-Entrainment war am stärksten für die Ordnung 1:1 undnahm mit steigendemn sowohl in den

visuellen als auch in den sensomotorischen Arealen ab, wobei die Unterschiede zwischen den visuellen

Arealen in der Reduktion des 1:n-Entrainments mit steigendemn nur für die 8 Hz- und 40 Hz-Stimulation

signifikant waren. Dies stimmt mit den tierexperimentellenErgebnissen von Rager and Singer (1998) über-

ein, wo die Gipfel des 1:2- und 1:3-Entrainments in den Auto-und Krosskorrelogrammen kleiner und

breiter als der 1:1-Hauptgipfel waren. Diese Abnahme decktsich jedoch nicht mit den Ergebnissen von

Miranda de Sa and Infantosi (2005). In ihren Daten war das 1:3-Entrainment für mehrere Probanden am

höchsten. Dieser Unterschied könnte durch die Konstruktion der Tuning-Kurven, bzw. die Extraktion der

Daten aus den Arealen, bedingt sein. Die räumliche Ausdehnung der höheren Entrainmenteffekte nimmt

mit der Ordnung ab, d.h. die Ausdehnung der 1:3-Effekte ist kleiner und fokaler als die der 1:2-Effekte.

Bei der Konstruktion der Tuning-Kurven wird ein Mittelwertüber das Volumen des Areals berechnet, was

im Falle von räumlich beschränkten Aktivierungen zu kleineren Werten führt. Um dies zu klären, habe

ich eine zweite Form der Tuning-Kurven, die das Maximum überdas Volumen des Areal benutzt, berech-

net. In diesen maximalen Frequenz-Tuning-Kurven war die Abnahme des Entrainments mit der steigenden

Ordnung genauso vorhanden und die Verläufe der Kurven waren, bis auf eine Verdopplung der Werte des

Synchronisationsindexρ, fast identisch zu den mittelwertbasierten Tuning-Kurven. Daher nehme ich an,

dass die Extraktion der Mittelwerte für diesen Unterschiednicht verantwortlich ist. Diese Diskrepanz kann

aber durch die Unterschiede in den eingesetzen Methoden erklärt werden. Die Methode von Miranda de

Sa and Infantosi schätzt die Stärke des Entrainments ab, indem sie das Signal inN Segmente unterteilt

und das Verhältnis der quadrierten Summe der Fourier-Transformierten derN Segmente zu der Summe

derN quadrierten Fourier Transformierten, dividiert durchN , bildet. Genau betrachtet, berechnet diese

Methode die Ähnlichkeit zwischen denN Sequenzen. Beim Entrainment ist die Ähnlichkeit sehr hoch,

aber der genaue Verlauf der Hirnrhythmen in der Relation zurStimulation wird damit nicht erfasst. Die
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Synchronisationstomographie quantifiziert die exakte Übereinstimmung der Phasenverläufe zwischen den

Hirnoszillationen und der Stimulation und reagiert daher sehr sensitiv auf Abweichungen. Nach Rager and

Singer (1998) sind das 1:2- und 1:3-Entrainment schwächer als das 1:1-Entrainment, und daher nehme ich

an, dass die Sensitivität der Synchronisationstomographie für die beobachtete Abnahme der Kontrollier-

barkeit verantwortlich ist.

3.3.7.2.Anregungseffekte.Die Anregungs- und Dämpfungseffekte der Stimulation wurden mit den

spektralen, zytoarchitektonischen Frequenz-Tuning-Kurven quantifiziert. Die Lokalisation der Anregungs-

effekte korrespondierte mit der Lokalisation der Entrainmenteffekte. Die Anregungseffekte waren nur in

den visuellen Areaelen zu finden. Die Anregung der fundamentalen Hirnoszillationen in den visuellen

Arealen V1, V2, V4 war für die 8 Hz- und für die 20 Hz-Stimulation am stärksten. Die Präferenz für 8 Hz

stimmt mit den tierexperimentellen Ergebnissen von Hawkenet al. (1996), den PET-Daten von Fox and

Raichle (1985) und Mentis et al. (1997), mit mehreren fMRI-Studien (Kwong et al., 1992; Singh et al.,

2000; Ozus et al., 2001) und der MEG-Studie von Fylan et al. (1997) überein. Das 8 Hz-Tuning der vi-

suellen Areale unterscheidet sich jedoch von den Ergebnissen der MEG-Studie von Fawcett et al. (2004).

Die Autoren fanden ein 4 Hz-Tuning der visuellen Areale für die totale oszillatorische Leistung, d.h. die

Leistung im 5-45 Hz Frequenzband. Dieses abweichende Tuning kann auf die Unterschiede in den verwen-

deten Stimuli zurückgeführt werden. Fawcett et al. stimulierten mit einem Schachbrettumkehrreiz. Es ist

bekannt, dass während der Schachbrettumkehrstimulation nur Antworten mit der doppelten Frequenz der

Stimulation und deren Harmonischen vorhanden sind (Hess and Baker, 1984). Betrachtet man jedoch die

erste Harmonische als die wesentlichen Antworten auf die Stimulation, so kann ein 8 Hz bandpass Tuning

der visuellen Areale festgestellt werden. Ein Analogon desdoppelgipfligen Tunings für 8 und 20 Hz Tu-

ning kann in den lokalen Feldpotentialen des visuellen Kortex der Katze (Rager and Singer, 1998) und in

SSVEP (Herrmann, 2001) beobachtet werden. Das ausgeprägte8-10 Hz bandpass Tuning der fundamenta-

len Antwort im Areal V3 unterscheidet sich von dem Tuning derV3-Zellen beim Makaken (Gegenfurtner

et al., 1997), die ein breites Tuning bei 6 Hz Maximum zeigten. Viele der V3-Zellen antworteten auch auf

hochfrequente Stimulation über 18 Hz. Dieser Unterschied macht deutlich, dass die MEG-basierten ma-

kroskopischen spektralen Frequenz-Tuning Kurven nicht nur die Reaktivitätseigenschaften der Neuronen

eines Areals, sondern verstärkt die Populationsdynamik inden Arealen beschreiben.

Das Frequenz-Tuning der ersten Harmonischen hat eine andere Form als das Tuning der Fundamen-

talen. Die visuellen Areale wurden in der ersten Harmonischen durch die 12 Hz-Stimulation maximal

angeregt (Abb. 3.3.13b). Diese Anregung war sogar stärker als die fundamentale Antwort, bis auf das Are-

al V3d. Dieses Ergebnis entspricht den Befunden von Rager and Singer (1998), die eine zweimal stärkere

Anregung sowohl der ersten als auch der zweiten Harmonischen im Vergleich zur Fundamentalen für 12

Hz gefunden haben. Weiterhin zeigten die visuellen Arealenwährend der niederfrequenten Stimulation (4

und 5 Hz) den höchsten Gamma-Index für die erste Harmonische. Ähnliche Dominanz der ersten Harmo-

nischen in den niederfrequenten Bereichen wurde in der Studie von Sammer et al. (2005) berichtet. Seine

Probanden sahen einen 4.7 Hz- und 18.8 Hz-Luminanzflicker während einer simultanen EEG- und fMRI-

Messung. Die spektrale Leistung der ersten Harmonischen der 4.7 Hz-Stimulation war ca. 25 % höher als

die spektrale Leistung der Fundamentalen. Diese Effekte waren im Sulcus calcarinus, im Gyrus occipitalis

und Gyrus lingualis lokalisiert.

Die räumliche Ausdehnung der Anregungseffekte nahm bei denhöheren Harmonischen ab und war

bei der zweiten und dritten Harmonischen in den medialen undposterioren Anteilen von V1 und V2 lo-

kalisiert. Dies ist währscheinlich der Mechanismus, der für die signifikanten regionalen Unterschiede in
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der Ausprägung der zweiten und der dritten Harmonischen verantwortlich ist. Für die Fundamentale ist die

Ausdehnung des Entrainments breit über alle visuellen Areale verteilt. In weiter von V1 entfernten Arealen

(V3d, V5) nimmt die Stärke der Anregung bei den Harmonischenab. So entsteht die Konfiguration der

Abbildung 3.3.13e,f. Die Zentralen Areale V1, V2 und teils V4 haben weisen relativ hohe Anregung auf,

wohingegen V5 und V3d ein deutlich reduziertes Gamma-Indexfür die zweite und dritte Harmonische

aufweisen. Diese Abnahmen des angeregten Volumens bei den Harmonischen kann mit der Abnahme des

angeregten Volumens bei höheren Frequenzen verglichen werden. In der Studie von Pastor et al. (2003),

in der mittels PET eine Reduktion des Volumens der beteiligten Netzwerke bei steigender Stimulations-

frequenz gezeigt wurde. Eine niederfrequente Vollgesichtsfeld-Luninazstimulation regte die primären und

assoziativen visuellen Areale (BA 17,18,19) an, wobei sichdiese Aktivierung bis zum Temporallappen

ausdehnte. Zusätzlich wurden der inferioparietale Kortexund der rechte inferiotemporale Gyrus aktiviert.

Während der 40 Hz-Flickerstimulation war die Anregung nur in den posterioren Teilen der visuellen Areale

sichtbar.

Das Areal V5 zeigte eine Anregung für alle Stimulationsfrequenzen mit einem Maximum bei 8 Hz für

die Fundamentale und bei 12 Hz für die erste Harmonische. Diese Anregung steht im Widerspruch zum

V5-Tuning in der MEG Arbeit von Fawcett et al. (2004), in der die Stimulation zu einer Dämpfung der Os-

zillationen in V5 führt. Die maximale Dämpfung tritt während der 1 Hz- und 2 Hz-Stimulation auf. Diese

Differenz kann mit dem Unterschied der Reizen zusammenhängen. Bei den niederfrequenten Schachbret-

tumkehrreizen trat die Illusion einer Bewegung am häufigsten auf. Da V5 ein auf die Bewegungsverarbei-

tung spezialisiertes Areal ist, kann eine interne Bewegungsverarbeitung die Dynamik des Areals von einer

externen Stimulation entkoppeln. Eine erhöhte Verarbeitung kann sich in einer Desynchronisation, d.h. in

einer Dämpfung, der Rhythmen äußern (Pfurtscheller and Aranibar, 1977; Pfurtschelleller et al., 1996).

Aufgrund der umgekehrten Reaktivität von V5 postulierte Fawcett et al. (2004) einen prinzipiellen Unter-

schied zwischen den höheren kortikalen Arealen (z. B. V5) und den primären sensorischen Arealen. Eine

periodische Luminazstimulation kann nur schwer eine Bewegungsillusion induzieren, und daher folgt die

Dynamik von V5 dem Takt der externen Stimulation. Meine Daten unterstützen daher nicht die Annahme

eines Unterschieds zwischen den primären sensorischen undden höheren Arealen.

In diesem Experiment sollte die Kontrollierbarkeit der Hirnrhythmen, also eine Zeitliche Koordination

zwischen den Hirnrhythmen und der Stimulation, untersuchtwerden. Es ist möglich, dass die hier beob-

achtete Phasenkopplung zwischen den Hirnrhythmen und der Stimulation durch andere Prozesse als die

zeitliche Koordination zustande kommen. So postuliert eine alternative Sichtweise der Entrainmenteffekte,

dass das Entrainment nicht durch eine Anpassung der Rhythmen an die Stimulation, sondern durch eine

Überlagerung der evozierten Antworten entsteht. Die Ergebnisse von Narici et al. (1998) zeigen, dass die-

se einseitige Sichtweise nicht zutrifft. Vielmehr kann angenommen werden, dass das Entrainment mittels

der Lichtstimulation aus der Anpassung der spontanen Rhythmen an die Stimulation und den evozierten

Antworten besteht, wobei ihre Anteile von der Stimulationsfrequenz und den involvierten Hirnarealen ab-

hängig ist. Diese Sichtweise wird auch von Rager and Singer (1998) unterstützt, die zeigen, dass es sich

beim Entrainment vor allem um die Anpassung der spontanen oszillatorischen Aktivität handelt. Als Be-

leg wird die verzögerte Entstehung des regulären stimulusgekoppelten oszillatorischen Verhaltens, das erst

200-300 ms nach dem Stimulationsbegin sichtbar wird, aufgeführt. Der Unterschied zwischen dem Entrain-

ment und den evozierten Antworten kann nicht nur im zeitlichen Verhalten, sondern auch in der räumlichen

Ausbreitung der Effekte festgestellt werden. Während der Darbietung von Schachbrettumkehrreizen und
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Gesichtern mit einem überlagerten Monitorflickern wurde das intrakraniale EEG über stereotaktisch im-

plantierte Tiefenhirnelektroden abgeleitet (Krolack-Salom et al., 2002). Es wurden phasengekoppelte Os-

zillationen, d. h. ein Entrainment, im Bereich der Flickerfrequenz zusammen mit den evozierten Antworten

im Corpus geniculatum laterale und den Arealen V1 und V2 gefunden. In den inferioren extrastriatalen

Regionen (Gyrus fusiformis) waren jedoch nur die evozierten Antworten ohne das Entrainment während

der Gesichtsdarbietung sichtbar.y Da die eingesetzte Synchronisationstomographie die Phasen- von der

Amplitudendynamik sauber trennt, kann angenommen werden,dass die beobachtete Phasenkopplung auf

die zeitliche Koordination und auf evozierte Antworten zurückgeht.

Das Entrainment der Hirnrhythmen mittels Luminanzstimulation ist kein Einzelprozess, sondern setzt

sich aus der zeitlichen Koordinations- und der Anregungskomponente zusammen. Die Koordinationskom-

ponente ist für die zeitliche Anpassung der neuralen Aktivität an die Stimulation verantwortlich. Die Anre-

gungskomponente setzt sich aus dem Frequenz-Tuning der Neuronen, aus den Resonanzen der Netzwerke

(Herrmann, 2001), aus der erhöhten Kohärenz der neuronalenAktivität und aus dem Aktivitätseintrag aus

den vorgeschalteten Arealen zusammen. Es ist jedoch schwierig, in diesem Experiment die einzelnen Kom-

ponenten zu separieren.

3.4. Untersuchung II: Einzelfallstudie zur Dämpfung von Hirnrhythmen mit verzögertem

Feedback

3.4.1. Einleitung. Das Ziel des dritten Experiments ist eine Dämpfung von Hirnrhythmen mittels

verzögertem Feedback. Es soll, basierend auf einem Feedback, eine Regulation von neuronaler Synchroni-

zität untersucht werden. Eine auf Feedback basierte Regulation bedeutet, dass eine vom System generierte

Größe gemessen wird, z.B. das Feldpotential einer neuralenPopulation, und nach einer Transformation in

das System zurückgeführt wird, z.B. durch eine sensorischeStimulation.

Die Kontrolle mittels verzögertem Feedback ist ein Teilgebiet der nichtlinearen dynamischen Syste-

me. Im Allgemeinen werden die Kontrollprotokolle in zwei Klassen eingeteilt: die auf einem Feedback

basierten Protokolle und die Protokolle ohne ein Feedback (Mettin et al., 1995). Die Einsatzgebiete der

Feedback-basierten Kontrolltechniken schließen eine Kontrolle von Chaos (Pyragas, 1992) und von Spi-

ralwellen in beschränkten Geometrien (Zykov et al., 1997) sowie der Turbulenz (Beta et al., 2003) ein.

Weiterhin kann mittels Feedback eine Stabilisierung zeitlich periodischer räumlicher Muster in einem

Reaktions-Diffusionssystem (Beck et al., 2002) und eine Stabilisierung von koexistierenden Attraktoren

(Martinez-Zerega et al., 2003) erzielt werden. Auch eine Kontrolle der Regularität der stochastisch indu-

zierten Bewegungen (Janson et al., 2004) ist möglich.

3.4.1.1.Biofeedback-Untersuchungen und BCI-Studien.Ein Feedback, also eine gemessen Größe,

wieder in das System zurückzuführen,wird in den Neurowissenschaften auf zwei Gebieten eingesetzt: wäh-

rend Biofeedback-Untersuchungen (Peper, 1970; Mulholandet al., 1976; Mulholland and Eberlin, 1977;

Lubar, 1998; Congedo et al., 2004) und als Kommunikationsmedium im Brain-Computer-Interface (Bir-

baumer et al., 1999; Nicolelis, 2003; Hochberg et al., 2006).

In Biofeedback-Experimenten werden physiologische Signale optisch oder akustisch dem Probanden

zugänglich gemacht und für therapeutische Ziele eingesetzt. Eines der Ziele ist, dem Patienten die kör-

perliche Funktion bewusst zu machen, um eine bewusste Kontrolle über diese Funktion zu erlernen, z.B.

bei Herzbeschwerden oder neuromuskulären Verspannungen.Voraussetzungen zum Erreichen des Ziels

sind die willentliche Beeinflussbarkeit der Funktion und die motivationale Bereitschaft des Patienten diese

Kontrolle zu verbessern oder zu erlernen (Lubar, 1998; Nicolelis, 2001). Weiterhin ist auch eine residuale
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muskuläre Funktion notwendig. So konnten vollständig paralysierte Patienten mit amyotropher Lateral-

sklerose (ASL) keine Kontrolle über ihre Hirnrhythmen erlernen (Birbaumer, 2006). Es wird angenommen,

daß es bei diesen Patienten zur Extinktion von zielgerichtetem Denken kommt und daher keine willentliche

Kontrolle der physiologischen Funktionen mehr erreicht werden kann.

Eine Untergruppe der Biofeedback-Anwendungen, das Neurofeedback, nutzt als Grundlage für das

Feedback-Signal die Aktivität einer Hirnstruktur. Mit demNeurofeedback soll die Fähigkeit, eigene Hirn-

rhythmen selbst zu regulieren, unterstüzt werden. Die neurale Aktivität wird durch unterschiedliche Metho-

den bestimmt. Am häufigsten werden die Signale einer EEG Elektrode verwendet (Mulholland and Eberlin,

1977). Weiterhin werden zur Messung der neuronalen Aktivität das MEG (Lal et al., 2005), implantierte

Elektroden (Fetz and Finocchio, 1969), das BOLD Signal in fMRI (Weiskopf et al., 2004), und aus dem

EEG rekonstruierte zerebrale Stromdichten (Congedo et al., 2004) eingesetzt.

Die Brain-Computer Interfaces (BCI) erschaffen einen neuen Kommunikationskanal zwischen dem

menschlichem Gehirn und dem Computer. Die BCI sind Vorrichtungen, die entwickelt wurden, um eine

fehlende motorische Funktion zu ersetzen und eine Prothesedirekt zu bewegen. Für eine Übersicht siehe

Nicolelis (2003) und Birbaumer (2006). In weiterführendenEntwicklungen wurde versucht, auch andere

Funktionen als nur das Bewegen einer Prothese zu ermöglichen, z.B. das Schreiben von Texten mittels

einer von hirnrhythmengesteuerten Vorrichtung (Birbaumer et al., 1999) oder eine Hirnrhythmen gesteu-

erte Auswahl eines Items aus mehreren Möglichkeiten (Middendorf et al., 2000). Um das BCI zu nutzen,

muss jedoch der Patient zuerst lernen, seine Hirnrhythmen so zu beeinflussen, daß das BCI zwischen zwei

verschiedenen willentlich herbeigeführten Hirnrhythmenunterscheiden kann.

Die Kontrolle über die Hirnrhythmen kann in zwei Lernparadigmen erworben werden: in der konti-

nuierlichen Form des Feedbacks,der Selbstregulation,und in der diskreten Form,dem operanten Kondi-

tionieren. Während der kontinuierlichen Form, der Selbstregulation, wird die Hirnaktivität dem Probanden

als visuelles oder auditorisches Signal mit minimaler Verzögerung präsentiert, z.B. als farbiges Quadrat,

wobei die Stärke der neuralen Aktivität durch die Farbsätigung kodiert wird. Der Proband soll willentlich

die Sättigung erhöhen oder verkleinern. Über das Feedback kann der Proband die willentlich induzierten

Änderungen der Hirnrhythmen direkt überprüfen und gegebenfalls korrigieren.

Während der diskreten Form, dem operanten Konditionieren,erhält die Versuchsperson beim Errei-

chen des vorgegeben Ziels eine Verstärkung. Als ein Ziel wird häufig die Erhöhung der Amplitude des

Zielrhythmus über eine Schwelle eingesetzt. Die Versuchsperson wird instruiert, möglichst viele Verstär-

kungen oder gar keine Verstärkung zu erhalten, um die Hirnrhythmen in eine bestimmte Richtung zu for-

men.

Das Erlernen der Kontrolle über Hirnrhythmen wird vor allemfür klinische Anwendungen eingesetzt:

zur Behandlung von Aufmerksamkeitsdefizit-Syndrom (ADS) (Thompson and Thompson, 1998; Butnick,

2005), der Epilepsie (Lubar, 1998; Walker and Kozlowski, 2005), affektiven Störungen (Rosenfeld, 2000)

oder zur Rehabilitation von Gedächtnisfunktionen (Thornton, 2000). Für nicht therapeutische Anwendun-

gen wurde die gelernte Kontrolle der Hirnrhythmen zur selektiven Modulation der Sprachverarbeitung

(Pulvermüller et al., 2000) oder zur Verbesserung der kognitiven Leistungen (Hanslmayr et al., 2005) ge-

nutzt.

3.4.1.2.Alpha-Rhythmus und Feedback.Unter entspannter Wachheit (Augen geöffnet) dominiert der

Alpha-Rhythmus die oszillatorische Aktivität des Gehirns. Der Alpha-Rhythmus reagiert mit einer pha-

sischen Abnahme der oszillatorischen Power auf viele Stimuli (Berger, 1929; Klimesch et al., 1996).
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Die wohl bekannte Suppression der Alpha-Aktivität kann während des Augenöffnens beobachtet wer-

den (Berger, 1929), wenn der hochamplitudige Alpha-Rhythmus transient unterdrückt wird. Es wurde

angenommen, dass die visuelle Stimulation und die damit assozierte visuelle Aufmerksamkeit für diese

Suppression verantwortlich sind. Daraus entstand auch dieVorstellung, dass der hochamplitudige Alpha-

Ryhthmus mit einer reduzierten Informationsverarbeitungassoziert ist. Daher wurde der Alpha-Rhythmus

auch als ein Leerlaufrhythmus (idling rhythm) bezeichnet.Diese Annahme wurde aber durch die Beobach-

tung der ”paradoxen Alpha-Antwort” in Frage gestellt. Als die paradoxe Alpha-Antwort wird ein Anstieg

der Alpha-Aktivität während Aufgaben mit gesteigerten Anforderugen an die Aufmerksamkeit bezeichnet.

Auch die Untersuchungen von Moosmann et al. (2003) relativieren die Betrachtung des Alphas als einen

Leerlaufrhyhtmus. Moosmann et al. konnte eine Alpha-Blockade auch während des Öffnens der Augen im

völlig dunklen Raum, d.h. ohne visuelle Stimulation, nachweisen.

Die widersprüchlichen Befunde motivierten Mulholland, die Vermutung aufzustellen, dass die Alpha-

Blockade nicht durch eine erhöhte visuelle Aufmerksamkeitverursacht ist (Mulholland and Peper, 1971;

Mulholland, 1995), sondern dass sie ein Korrelat der Informationsverarbeitung ist, die mit der Vorberei-

tung einer Bewegung und der nachfolgenden motorischen Aktivität einhergeht. In einer Erweiterung dieser

Hypothese postulierte Shaw (1996), dass das Verhalten der Probanden zwei Komponenten beinhaltet: die

Aufmerksamkeit und die Intention. Die tatsächliche Alpha-Reaktivität hängt von den attentiven und dem

intentiven Anforderungen einer Aufgabe ab. Überwiegt der intentive Anteil, so wird eine Anregung des

Alpha-Rhythmus sichtbar. Die neuen Hypothesen der funktionellen Bedeutung vom Alpha-Rhythmus neh-

men an, dass die Alpha-Aktivität, eine aktive Inhibition von Hirnarealen, die für die gerade ausgeführte

Aufgabe unwichtig sind, darstellt (für eine Übersicht siehe Klimesch, 1999; Klimesch et al., 2006).

In Feedback-Studien wird der Alpha-Rhythmus selten alleine beeinflußt. Vielmehr wird das Verhält-

nis vom Alpha-Rhythmus zu anderen Rhythmen, z.B. dem Delta-oder Beta-Rhythmus, mittels Feedback

moduliert.

In der Untersuchung von Hanslmayr et al. (2005) wurde das kontinuierliche Feedback-Training zur

Erhöhung des Alpha-Rhythmus und zur Reduktion des Theta-Rhythmus eingesetzt. Die Stärke des Alpha-

Rhythmus war als der Sättigungsgrad eines roten Quadrats kodiert, wobei eine hohe Sättigung einer hohen

Amplitude des Alpha-Rhythmus entsprach. Die Stärke des Theta-Rhythmus wurde als der Sättigungs-

grad eines blauen Quadrats dargestellt, wobei jetzt eine hohe Stättigung eine kleine Amplitude des Theta-

Rhythmus darstellte. Die Probanden wurden instruiert, dieSättigung des roten Quadrats und in einem

zweiten Durchgang die Sättigung des blauen Quadrats zu maximieren. Ein Teil der Probanden, der die

Alpha-Amplitude steigern konnte, zeigte eine bessere Leistung in einer mentalen Rotationsaufgabe. Die

Leistung der anderen Probanden zeigte keine Veränderung gegenüber dem Niveau vor dem Training.

In der Neurofeedback-Untersuchung von Congedo et al. (2004) wurde eine diskrete Form des Feed-

backs eingesetzt. Während der Bedingung A sollte der Proband ein besonders hohes Verhältnis von der

Amplitude des Beta-Rhythmus (16-20Hz) zur Amplitude des Alpha-Rhythmus (8-10Hz) (β/α Verhältnis)

erreichen. Wenn dieses Verhältnis für mindesten 500 ms eineSchwelle überstieg, haben die Probanden

einen Verstärkungsreiz, das Flickern eines farbigen Quadrats, erhalten. Die Probanden wurden instruiert,

möglichst viele Verstärkungen zu erhalten. In der Bedingung B sollten die Probanden möglichst keine Ver-

stärkung erhalten, d.h. dasβ/α Verhältnis so niedrig wie möglich halten. Drei von sechs Probanden haben

dasβ/α-Verhältnis während der Bedingung A im Vergleich zur Bedingung B signifikant erhöhen können.
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3.4.1.3.Direkte Modulation der Synchronizität eines Hirnrhythmusmit dem verzögerten Feedback.

Ein neues Anwendungsgebiet des verzögerten Feedbacks ist die Regulation der Synchronizität von neura-

len Populationen (Rosenblum and Pikovsky, 2004; Popovych et al., 2005, 2006). Ziel der Kontrolle ist es,

eine synchrone neurale Population in einen stabilen desynchronen Zustand zu bringen, in dem die Neu-

ronen unkorreliert feuern. In der Arbeit von Rosenblum and Pikovsky (2004) wird ein lineares Feedback

zur Kontrolle der Synchronizität eingeführt. Das Stimulationssignal hängt linear von der gemessen Größe

ab, und die Abhängigkeit hat die Form:S(t) = KZ̄(t − τ), wobei Z̄ das komplexe analytische Signal

des mittleren Feldpotentials der neuralen Population ist.τ ist die Verzögerung, mit der das Signal wieder

in die neurale Population zurückgespeist wird. Der Effekt des linearen Feedbacks auf die Synchronizität

hängt von der Verzögerungτ und der StimulationsstärkeK ab. Eine Suppression der Synchronizität, eine

Desynchronisation, kann nur für bestimmte StimulationsstärkenK erreicht werden. Zusätzlich hängt die

Stärke der Suppression periodisch von der Verzögerungτ ab, d.h. bei einer Variation vonτ kann sowohl

eine Suppression als auch eine Verstärkung der Synchronizität induziert werden. Für größere Verzögerun-

gen nimmt die Größe der Parametergebiete, die zur Desynchronisation führen, ab. Für die komplementären

Parameterbereiche wird eine Steigerung der Synchronizität erreicht.

Diese mögliche Steigerung der Synchronizität kann beim therapeutischen Einsatz zu sehr nachteili-

gen Folgen führen. Deshalb wurden neue Stimulationsprotokolle entwickelt, die auf dem nichtlinearen

verzögerten Feedback basieren (Popovych et al., 2005, 2006). Für diese Form des Feedbacks wird das ge-

messene Signal nichtlinear in das StimulationssignalS transformiert:S(t) = KZ2(t)Z̄∗(t − τ), wobei

das Sternchen die Operation des komplexen Konjugierens bezeichnet. Diese nichtlineare Kontrolltechnik

desynchronisiert eine neurale Population für fast alle Stimulationsparameter (Popovych et al., 2005, 2006).

Die Ausnahmen bilden Parameterbereiche mit sehr niedrigerStimulationsamplitudeK und einer Verzöge-

rungτ nahe bei der Periode der Oszillationen der Population und Mehrfachen davon.

3.4.1.4.Fragestellung.Der Einsatz der Feedback-Stimulation in diesem Experimentunterscheidet

sich wesentlich von den Feedback-Stimulationen in der bisherigen Literatur. In dem hier verfolgten Ansatz

wird modellbasiert eine physiologische Funktion direkt moduliert, ohne dass eine motivationale Voraus-

setzung an den Probanden gestellt wird. In diesem Experiment werden beide Stimulationsprotokolle, das

lineare und das nichtlineare verzögerte Feedback, untersucht. Die theoretischen Arbeiten zeigen, dass eine

Dämpfung für beide Formen des Feedbacks und eine Anregung nur für das lineare Feedback zu erwarten

sind.

Im dieser Untersuchung wird das verzögerte Feedback auf denAlpha-Rhythmus angewandt. Dieser

Rhythmus wurde wegen der hohen Verfügbarkeit fast jeder Proband besitzt einen Alpha-Rhythmus ge-

wählt. Diese Wahl ist jedoch nicht unproblematisch, da der Alpha-Rhythmus mit einer phasischen Ab-

nahme der oszillatorischen Power auf viele Stimuli reagiert (Berger, 1929; Klimesch et al., 1996). Eine

Anregung oder eine Unterdrückung des Alpha-Rhythmus kann nicht nur bei einzelnen Stimuli sondern

auch bei repetitiver visueller Stimulation beobachtet werden (Schmeisser, 1985; Narici et al., 1998). Daher

ist es wichtig die Feedback-spezifischen Suppressionseffekte von der Suppression durch unregelmäßiges

Flickern abzugrenzen. Zu diesem Zweck werden in dem zweitenTeil der Untersuchung spezifische Kon-

trollbedingungen entwickelt: die Wiederholung und eine Stimulation mit verrauschtem Sinus.

Folgende Arbeitshypothesen wurden aufgestellt. Hypothese 1: Eine Stimulation mittels verzögertem

Feedback kann eine Suppression des Alpha-Rhythmus induzieren. Hypothese 2: Eine Stimulation mittels

verzögertem linearem Feedback kann zu einer Anregung der rhythmischen Aktivität führen. Hypothese

3: Die hirngekoppelte Feedback-Stimulation dämpft den Alpha-Rhythmus besser als die Stimulation ohne
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ABBILDUNG 3.4.1. Ein Flussdiagramm des MEG-Feedback-Stimulationssystems. Zu-
erst werden die gemessenen binären Daten von allen 148 Sensoren mittels Lichtwellen-
leiter in dasField Programmable Gate Array(FPGA) transferiert, wo diese auf die glei-
chen physikalischen Einheiten skaliert werden (1). So homogenisierte Daten werden zum
Digital Signal Processor(DSP) weitergeleitet, wo komplexe algebraische Operationen
(z.B. Matrixmultiplikation, Filterung,. . . ) sehr schnell durchgeführt werden können. In-
nerhalb des DSP kann die Verarbeitung der Daten für das Feedback und die Rekonstruk-
tion der Stromdichten für eine beschränkte Anzahl von Voxeln durchgeführt werden. Für
das Sensor-Feedback werden die aktuellen und die verzögerten Daten linear oder nichtli-
near gemischt und in die Lichthelligkeit umgewandelt (2). Für das Voxel-Feedback wer-
den zuerst die Stromdichten für ausgewählte Voxel im DSP (oder PC) berechnet (3),
dann linear oder nichtlinear kombiniert und schließlich indie Lichthelligkeitsvariationen
transformiert (4). Das Licht wird mittels zwei Lichtwellenleitern in der Lichtbrille auf
runde Milchglasflächen projiziert (5). Diese Luminanzfluktuationen werden über die vi-
suellen Bahnen in den visuellen Kortex geleitet, wo sie als neurale Aktivität wieder von
den MEG Sensoren detektiert werden (6). Die grau unterlegten Module gehören zum
Echtzeit-MEG System.

eine Hirnkopplung. Aufgrund der geringen Anzahl der Probanden kann keine Entscheidung zu Gunsten

einer der Hypothesen getroffen werden, sondern die Daten werden zunächst als proof of concept und als

eine Tendenz aufgefasst.

Dieses Experiment wurde durch eine interdisziplinäre Zusammenarbeit zwischen der Physik, der Psy-

chophysiologie, und der Elektrotechnik ermöglicht. Der originelle Beitrag dieser Arbeit zum Experiment

war das Untersuchungsdesign, die spektrale und die statistische Analyse der Daten, sowie die Rekonstruk-

tion der zerebralen Stromdichten.

3.4.2. Methode.

3.4.2.1.Probandenkollektiv.Die Versuchspersonen nahmen an der Untersuchung zur Desynchroni-

sation von Hirnrhythmen mittels verzögertem Feedback freiwillig teil, und bei keiner der Personen bestand

die Diagnose einer neurologischen Erkrankung. Die Untersuchungen wurden in zwei Phasen durchgeführt.
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In der ersten Phase wurde ein exploratives Vorgehen gewählt, da es in der uns bekannten Literatur keine

Angaben für Bereiche der Stimulationsparameter gibt, die zur Desynchronisation führen. Das Ziel dieser

Phase war, für jeden Probanden diese Stimulationsparameter zu finden und diese Parameter im Hinblick

auf die maximale Desynchronisation zu optimieren. In der ersten Phase wurdenn eine Probandin (33 Jahre,

rechtshändig) und drei Probanden (31,32, und 38 Jahre rechtshändig) untersucht. Aus dieser Phase werden

von jedem Probanden die stimulationsinduzierten Desynchronisationseffekte für die beste Kombination der

Stimulationsparameter berichtet.

In der zweiten Phase der Untersuchungen sollten die Parameter, die zur stärksten Desynchronisation

beim jeweiligen Probanden führen, einem ausführlichen Test der Effektivität unterzogen werden. In der

zweiten Phase konnte nur eine Versuchperson, männlich, 31 Jahre alt und rechtshändig, gemessen wer-

den. Die drei weiteren Probanden standen für die Testphase,die mehrere Wochen nach der ersten Phase

stattfand, nicht mehr zur Verfügung.

3.4.2.2.Echtzeit MEG.Für die Stimulation mit dem verzögertem Feedback wurde das neu entwickel-

te Echtzeit-MEG System im Forschungszentrum Jülich eingesetzt. Dieses System erlaubt es, sowohl die

Signale aus den Sensoren als auch die im Gehirn rekonstruierten Stromdichten schnell zu verarbeiten und

für eine weitere experimentelle Verwendung zur Verfügung zu stellen (Abb. 3.4.1).

Für die voxelbasierte Stimulation (Details siehe unten) wird vor der Messung ein anatomisches MRI

des Probanden aufgenommen. Mit Hilfe des MRI wird das halbsphärische Modell des elektrischen Volu-

menleiters (Quellenraum) an das Hirn des Patienten angepasst. In diesem Experiment wurde das okzipitale

halbsphärische Element gewählt (für Details vergleiche Hadamschek, 2006), welches die visuellen Areale

enthält. Vor dem Experiment werden fünf Ringspulen an vordefinierte Positionen am Kopf des Probanden

angebracht und deren Position mittels dem 3D-Digitizer (Polhemus 3Space/Fastrak, USA) bestimmt. Das

so aufgespannte Koordinatensystem dient als der individuelle Referenzrahmen, in dem die genaue Lokali-

sation der Spulen möglich ist (für Details vergleiche Dammers, 2000). Vor jeder MEG-Messung wird im

Rahmen einer Kopfpositionsbestimmung die Position dieserSpulen bestimmt und für die weitere Verar-

beitung abgespeichert. Zusätzlich werden die Positionen der Spulen in dem MRI-Koordinatensystem in

einer Anpassungsprozedur bestimmt und die Transformationsmatrix zwischen dem individuellem Refe-

renzrahmen und dem MRI-Koordinatensystem berechnet. Damit erhält man die genaue Position der MEG-

Sensoren relativ zum Quellenraum. Danach wird der Quellenraumgrid generiert und die Vorwärtslösung

zusammen mit der Lead-Field-Matrix und derA-Matrix berechnet (Hadamschek, 2006). DieA−Matrix

wird mittels der Gaussschen Minimal Norm Methode bestimmt (Hadamschek, 2006). DieA-Matrix stellt

eine lineare Abbildung zwischen den aktuell gemessenen MEG-Signalen~m und der Stromdichtenvertei-

lung im Quellenraumgrid dar, d.h. die Stromdichten erhält man durch eine einfache Matrixmultiplikation

der Signale~m mit der MatrixA. Eine Änderung der Kopfposition des Probanden während eines Expe-

riments kann sehr schnell in der Update-Prozedur korrigiert, und die MatrixA innerhalb von wenigen

Minuten neu berechnet werden.

Für das Voxelfeedback wurde vor dem Experiment eine Testmessung durchgeführt, in der die re-

konstruierte Stromdichte in den visuellen Arealen V1 mittels der Online-Tomographie untersucht wurde.

Die genau Lokalisation der Areale konnte mit Hilfe von zytoarchitektonischen Wahrscheinlichkeitskarten

durchgeführt werden (Zilles et al., 2002; Schleicher et al., 2005) (für Details siehe Abschnitt 3.3.5.3). Ein

Voxel innerhalb des Areals V1 mit einer starkenα-Band Aktivität wurde selektiert und im nächsten Schritt

eine Hauptkomponenten Analyse PCA der rekonstruierten Stromdichten in diesem Voxel berechnet. Aus
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ABBILDUNG 3.4.2. Eine schematische Darstellung der experimentellenDurchgänge
für die Stimulation mittels verzögertem Feedback. In einemDurchgang wird die Sti-
mulation mehrmals (5-7 mal) an- und ausgeschaltet (Pfeile mit Licht an/aus). Die Dauer
der beiden Phasen, ”Licht an” und ”Licht aus”, wird im Bereich von±1 Sekunde rando-
misiert (die roten Balken). Zusätzlich wird die Länge des Inter stimulus intervalls im Be-
reich von±1 Sekunde randomisiert (angedeutet mit dem roten Viereck in der vorletzten
”Licht aus”-Phase). Während der ”Licht an”-Phase sahen dieProbanden ein flickernedes
Licht in der Stimulationsbrille. In der ”Licht aus”-Phase sahen die Probanden kein Licht.

der Lead-Field-Matrix konnte ein Sensor mit der stärksten Sensitivität für die Hauptkomponente des Voxels

bestimmt werden.

Die Abbildung 3.4.1 zeigt den Datenfluss während der Stimulation mit dem verzögerten Feedback.

Zuerst werden die gemessenen binären Daten von allen 148 Sensoren mittels Lichtwellenleiter in denField

Programmable Gate Array(FPGA) transferiert, wo diese auf die gleichen physikalischen Einheiten ska-

liert werden. Die so homogenisierten Daten werden zu demDigital Signal Processor(DSP) weitergeleitet,

wo komplexe algebraische Operationen (z.B. Matrixmultiplikation, Filterung,. . . ) sehr schnell durch-

geführt werden können. Innerhalb des DSP kann die Verarbeitung der Daten für das Feedback und die

Rekonstruktion der Stromdichten für eine beschränkte Anzahl von Voxeln durchgeführt werden. Für das

Sensor-Feedback werden die aktuellen und verzögerten Daten linear oder nichtlinear gemischt und in die

Lichthelligkeit umgewandelt. Für das Voxel-Feedback werden zuerst die Stromdichten für ausgewählte Vo-

xel im DSP (oder PC) berechnet, dann linear oder nichtlinearkombiniert und schließlich in die Lichthellig-

keitsvariationen transformiert. Die Lichthelligkeit wird durch zwei Lichtwellenleiter in der Lichtbrille auf

runde Milchglasflächen projiziert. Die maximale Helligkeit auf den Milchglasflächen beträgt18.1 cd/m2.

Zwischen der Messung der magnetischen Stromflüsse und dem Eingang der Daten in den FPGA wurde

eine MEG-System bedingte Verzögerung von30 ms detektiert (Rongen, 2006).

3.4.2.3.Stimulation.Die Lichthelligkeitsfluktuationen wurden mittels speziell angefertigter Stimula-

tionsbrille (Lichtbrille), die an das Echtzeit-MEG gekoppelt ist, dem Probanden präsentiert (Abb. 3.4.1).

Das Licht der LED wird auf runde, weiße Milchglasscheiben inder Brille, 0.5 cm vor den Augen der

Probanden, projiziert. Die Innenflächen der Projektionszylinder waren weiß gefärbt. Beide Augen erhalten

das gleiche Stimulationssignal. Das Echtzeit-MEG ermöglicht eine sich nicht ändernde Verzögerung zwi-

schen der Messung der magnetischen Flüßen und der Projektion der Stimulation in der Lichtbrille (Rongen,

2006).

Die Untersuchungen wurden in zwei Phasen durchgeführt. In der ersten Phase, der explorativen Pha-

se, wurden verschiedene Kombinationen der möglichen Stimulationsparameter explorativ getestet, wobei

nur zwei Stimulationsprotokolle: lineares und nichtlineares verzögertes Sensor-Feedback eingesetzt wur-

den. Daslineare verzögerte Sensor-Feedback(LS) benutzt als Stimulationsgrundlage das Signal aus einem

Sensor (Magnetometer). Der magnetische Stromfluß desj-ten Sensors, der zu einem Zeitpunktt − τ vor
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dem aktuellen Zeitpunktt gemessen wurdemj(t − τ), wird linear in die Luminanz der Stimulationsbril-

le umgewandelt (vergleiche Anhang B). Dafür wird zum gemessenen Signal ein konstanter OffsetCoff

addiert, damit das Signal nur positive Werte einnimmt. Danach wurde dieses positive Signal mit einem

VerstärkungsfaktorK, der die Stärke der Lichtstimulation bestimmt, skaliert. Dasnichtlineare verzögerte

Sensor-Feedback(nLS) basiert auch auf dem Magnetfluss des Sensors, aber die Umwandlung in die Lumi-

nanz der Stimulationsbrille wird nichtlinear, entsprechend dem Anhang B, durchgeführt. Das so transfor-

mierte Signal (in der Gleichung wirdX(t) mit mj(t) substituiert) wird mit einer OffsetkonstanteCoff in

den positiven Wertebereich gebracht und mit dem VerstärkungsfaktorK auf die entsprechende Stimulati-

onshelligkeit skaliert.

In der zweiten Phase des Experiments, der Testphase, wurdeninsgesamt vier Stimulationsprotokolle

eingesetzt: lineares und nichtlineares verzögertes Sensor-Feedback und lineares und nichtlineares verzö-

gertes Voxel-Feedback zusammen mit den zugehörigen Kontrollbedingungen.Die beiden Sensor-Feedback

Stimulationen sind mit den oben erwähnten Protokollen identisch.

Das Voxel-Feedback verwendet im Unterschied zu dem Sensor-Feedback die rekonstruierten Strom-

dichten im Gehirn als Basis für die Erzeugung des Stimulationssignals. Währenddes linearen Voxel-

Feedbacks(LV) wird die Hauptrichtung der Stromdichtejf (t) des gewählten Voxels als eine Berechnungs-

grundlage verwendet. Ähnlich wird die Stromdichtejf (t) in den positiven Wertebereich mittels einer Ad-

dition der OffsetkonstanteCoff gebracht und mit dem VerstärkungsfaktorF auf die Lichthelligkeiten ska-

liert. Aus technischen Gründen ist eine zusätzliche Verzögerung von0.5s zwischen der Messung und der

Lichtstimulation entstanden (Rongen, 2006).Das nichtlineare Voxel-Feedback(nLV) berechnet das Stimu-

lationssignal aus der Hauptrichtung der Stromdichtejf (t) entsprechend dem Anhang B (in der Gleichung

wird X(t) mit jf (t) substituiert).

Die effektive Verzögerungzwischen den Hirnrhyhtmen und der Stimulation erhält man, wenn man zu

den angegebenen Verzögerungswerten eine technisch bedingte Verzögerung von 60 ms für das Sensor-

Feedback und 0.5 s für das Voxel-Feedback zu den berichtetenVerzögerungenτ addiert.

Die Kontrollbedingungensollen eine Unterscheidung zwischen den Effekten der hirngekoppelten Sti-

mulation und den Effekten einer einfachen von den Hirnrhythmen unabhängigen Lichtstimulation ermög-

lichen. Dafür wird während jeder der vier experimentellen Stimulationsbedingungen (LS, nLS, LV, nlV)

das Stimulationssignal aufgezeichnet und einige Minuten später, während eines eigenständigen Stimula-

tionsdurchgangs als Stimulation wieder dargeboten. Die Abstände zwischen der Aufnahme des Signals

und der Wiederholung wurden zufällig gewählt, und die Versuchsperson wusste nicht, ob das Stimulati-

onssignal hirngekoppelt ist oder ob es sich um eine Wiederholung handelt. Für eine zusätzliche Kontrolle

der Effektivität der Desynchronisation von Hirnrhythmen wurde ein sinusoidales Stimulationssignal ein-

gesetzt, dem ein weißes Rauschen überlagert wurde. Die Parameter des Sinus wurden an einen Datensatz,

der vorher während einer Feedback-Stimulation aufgenomenwurde, angeglichen. Die Amplitude des Sinus

entsprach der mittleren Amplitude des Stimulationssignals in den Stimulationssequenzen des Datensatzes.

Die Frequenz des Sinus und die Varianz des überlagerten Rauschens waren frei wählbar.

3.4.2.4.Versuchsablauf.Die Untersuchungen wurden in zwei Phasen durchgeführt. In der ersten Pha-

se, der explorativen Phase, wurden verschiedene Kombinationen der möglichen Stimulationsparameter ex-

plorativ getestet. Für eine gewählte Kombination der Parameter (Verzögerung, Verstärkungsfaktor, Offset,

Bandpassfilter und Typ der Stimulation) wurde ein Durchgangdurchgeführt. In einem Durchgang wurde

die Lichtstimulation jeweils sechsmal an- und ausgeschaltet (Abb. 3.4.2). Die Dauer der einzelnen An-
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TABELLE 1. Versuchsplan für den zweiten Teil der Untersuchung II mitder Anzahl der
Durchgänge pro Bedingung.

Stimulationsart Feedback Wiederholung

Feedback-Typ linear nichtlinear linear nichtlinear

Signalquelle
Sensor 4 4 4 4
Voxel 4 4 4 4

TABELLE 2. Versuchsablauf der zweiten Phase der Untersuchung II. Die zweite Phase
der Untersuchung II erstreckte sich über zwei Tage. Die Kodierung der Abkürzungen:
lineares und nichtlineares Sensor-Feedback (LS, NS) und deren Wiederholungen (rLS,
rNS), lineares und nichtlineares Voxel-Feedback (LV, NV) und deren Wiederholungen
(rLV, rNV), verrauschter Sinus als Füller (Si). Bei den Wiederholungsbedingugen steht
in Klammern die Nummer (Nr.) des Durchgangs, dessen Stimulationssignal wiederholt
wird.

Nr. 1 2 3 4 5 6 7 8
LS NS Si rLS(1) rNS(2) Si NS LS

Nr. 9 10 11 12 13 14 15 16
Tag 1 NS Si rNS(7) rLS (8) LS rNS(9) rLS(13) NS

Nr. 17 18 19 20
LS Si rNS(16) rLS(17)

Nr. 1 2 3 4 5 6 7 8
LV NV Si rNV(2) rLV(1) NV LV rLV(7)

Nr. 9 10 11 12 13 14 15 16
Tag 2. Si VL rNV(6) rLV(10) Si NV LV rNV(14)

Nr. 17 18 19 20 21 22
NV rLV(15) LV Si rNV(17) rLV(19)

und Aus-Epochen war randomisiert, wobei die mittlere Dauer10 Sekunden betrug, und die Randomi-

sierung erfolgte im Bereich von±1 Sekunde. Eine abweichende Durchführung der Stimulation wird an

der betreffenden Stelle erwähnt. Die richtige Kombinationder Parameter war mit einer starken Abnah-

me der Power, einer Desynchronisation, im ausgewählten Frequenzband (überwiegendα-Band zwischen

9 − 11Hz) verbunden. Fand man eine solche Parameterkombination,so wurden alle Parameter fixiert und

nur die Verzögerung in mehreren Schritten, die zwischen denProbanden nicht gleich waren, variiert.

In der zweiten Phase, der Testphase der Untersuchungen, sollten die Parameter, die zur stärksten De-

synchronisation beim jeweiligen Probanden führen, einem ausführlichen Test der Effektivität unterzogen

werden. Die Messungen der zweiten Phase haben sich über zweiTage verteilt. Der Versuchsablauf ist in

der Tabelle 2 dargestellt. Von den Probanden der ersten Phase konnte nur der Proband A getestet werden.

Die Testphase besaß ein (2x2x2) dreifaktorielles Design mit den unabhängigen Variablen: Feedback-

Typ (linear vs. nichtlinear), Signalquelle (Sensor vs. Voxel) und Stimulationsart (echtes Feedback vs.

Wiederholung, d.h. eine Hirnkopplung oder nicht). Zusätzlich wurden dazwischen Durchänge mit einem



3.4. UNTERSUCHUNG II: EINZELFALLSTUDIE ZUR DÄMPFUNG VON HIRNRHYTHMEN MIT VERZÖGERTEM FEEDBACK 97

ABBILDUNG 3.4.3. Das graphische User Interface für das Experiment mitdem verzö-
gerten Feedback. In der Mitte der Abbildung ist der Zeitgangdes gemessenen MEG-
Signals (weiß) und des daraus errechneten Stimulationssignals dargestellt. Das Stimula-
tionssignal wird in die Helligkeit umgewandelt und dem Probanden auf die LED-Brille
präsentiert. Der Pfeil markiert den Zeitpunkt an dem die Stimulation angeschaltet (Stimu-
lation An) wurde. Man kann beobachten, dass die Amplitude des MEG-Signals deutlich
reduziert wird (weisse Linie). Daher wird auch die Stärke der Stimulation klein (rote
Linie).

sinusoidalen Stimulationssignal, dem ein weiße Rauschen überlagert war, als Füller durchgeführt. Der

Versuchsplan dieser Phase enthielt also insgesamt fünf Stimulationsprotokolle: lineares und nichtlinea-

res verzögertes Sensor-Feedback und lineares und nichtlineares verzögertes Voxel-Feedback, die jeweils

als hirngekoppeltes Feedback oder als Wiederholung angewandt wurden und den verrauschten Sinus. Die

Wiederholungen mussten aus technischen Gründen immer der hirngekoppelten Stimulation, aus der das

Stimulationssignal stammte, folgen.

Um den Einfluss des Wachseins und die Schwankungen des Aufmerksamkeitsniveaus möglichst gering

zu halten, musste der Proband in der Testphase eine Reiz-Reaktionsaufgabe während jedes Durchgangs

ausführen. Der Proband wurde instruiert, immer dann einen Taster zu drücken, wenn eine Sequenz von

drei Lichtblitzen mit einer hohen Amplitude, die sehr gut erkennbar waren, auftauchte. Die Sequenzen

wurden randomisiert mit einem ISI= 20±10 Sekunden dargeboten, so dass im Mittel pro Durchgang vier

bis fünf Reaktionen erfolgten.

3.4.2.5.Datenanalyse.Während der Messung konnte die Stärke der Desynchronisation online über-

prüft werden (Abb. 3.4.3). Dafür wurden die Powerspektra von 500 ms Datenblöcken aus den ”Licht An”-

und der ”Licht Aus”-Phasen getrennt mittels Fast-Fourier-Transformation (FFT) berechnet und gemittelt.

Eine weitere Analyse der Daten erfolgte offline mittels einem selbstentwickeltenMEG-Online-Plugin

für das Softwarepaket EEGLAB (Delorme and Makeig, 2004). Die spektralen Leistungsdichten (power

spectral density) wurden mittels der FFT basierten Welch Methode (Hanning Fenster,50% Überlappung)

mit 4096 Datenpunkten in jedem Fenster berechnet (Stoica and Moses,1997). Ein Fenster mit4096 Da-

tenpunkten und einer Abtastfrequenz von1017.25Hz entspricht annähernd4 Sekunden. Die spektralen

Leistungsdichten wurden über die ”Licht An” bzw. ”Licht Aus” Sequenzen gemittelt. Für eine Map-

Darstellung wurde der Gamma-Index berechnet:Γ = (SAn −SAus)/SAus, wobeiSAus die mittlere spektrale
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TABELLE 3. Diese Tabelle fasst die Parameter für die vier Probanden zusammen, die
zu stärksten Desynchronisation geführt haben. Für den Probanden C wird eine Parame-
terkombination für das lineare verzögerte Feedback angeführt, die eine starke Anregung
des Alpha-Rhythmus hervorrief (τ = 30 ms). Um die effektive Verzögerung zwischen
den Hirnrhyhtmen und der Stimulation zu erhlaten, muss zu den τ -Werten eine technisch
bedingte Verzögerung von 60 ms addiert werden.

Proband Typ Run Sensor τ [ms] K Coff Filter
A LS 1 A108 30 1.5 1.5 7-13Hz
A nLS 2 A108 30 1.0 1.5 7-13Hz
B LS 4 A108 25 1.5 1.0 8-12Hz
B nLS 18 A108 25 3.0 1.0 8-12Hz
C LS 4 A108 20 0.5 -5.0 7-13Hz
C LS 6 A108 30 0.5 -5.0 7-13Hz
D nLS 9 A99 15 2.0 1.2 7-13Hz
D nLS 1 A100 30 1.2 1.2 7-13Hz

Leistungsdichte der Ruhesequenzen (Licht Aus) undSAn die mittlere spektrale Leistungsdichte der Sti-

mulationssequenzen (Licht An) bezeichnet. Die Spektrogramme wurden via Gleitfenster-FFT (Hanning-

Fenster mit90% Überlappung) und4096 Datenpunkten in jedem Fenster generiert.

Für die Lokalisation des Effekts wurden die Stromdichten mittels swLORETA berechnet (Siehe Ab-

schnitt 3.2.5.1). Die Berechnung der spektralen Leistungsdichten auf den zerebralen Stromdichten erfolgte

mittels der FFT-basierten Welch-Methode (Hanning Fenstermit 50% Überlappung) mit4096 Datenpunk-

ten in jedem Fenster (Stoica and Moses, 1997). Für die Visualisierung der Effekte wurden die Daten mit

der maximalen Leistungsdichte des jeweiligen Durchgangs normalisiert.

Im zweiten Teil der Untersuchung wurden die spektralen Leistungsdichten der Stimulationssequen-

zen mit denen der Ruhesequenzen statistisch verglichen. Der Einzelstichproben-Vergleich erfolgte mit

dem nichtparametrischen Test für abhängige Daten, der Friedmans-zwei-Weg-Rangvarianzanalyse (Siegel,

1985). Es wurde ein konservativesα-Niveau von 0.01 gewählt. Nach der Bonferoni-Korrektur fürmultiple

Vergleiche, in diesem Experiment waren es zwei Wiederholungen, wurde dasα-Niveau von 0.005 verwen-

det. Die statistische Analyse wurde für ausgewählte MEG-Sensoren im Alpha- und Beta-Band (9−11 Hz,

bzw.20−22 Hz) durchgeführt, die den maximalen Suppressionseffekt des Alpha- bzw. des Beta-Rhythmus

enthielten.

3.4.3. Ergebnisse der explorativen Phase.In der explorativen Phase der Untersuchung konnte für

jeden Probanden eine Kombination der Stimulationsparameter gefunden werden, die zu einer deutlichen

Suppression der Amplitude des Alpha-Rhythmus führten. Zusätzlich zu den besten Stimulationspareme-

tern, d.h. die Parameterkombination, die die stärkste Dämpfung des Alpha-Rhythmus induziert, werden

vergleichsweise Daten für eine weniger gute Parameterkombination gezeigt. Die besten Parameterkombi-

nationen sind für jeden Probanden in der Tabelle 3 aufgeführt.

3.4.3.1.Proband A.Die Versuchsperson A zeigte eine starke Dämpfung des Alpha-Rhythmus für das

lineare Sensor-Feedback mit der Verzögerungτ = 30 ms und der StimulationsamplitudeK = 1.5, und für

das nichtlineare Sensor-Feedback mit der Verzögerungτ = 30 ms und der StimulationsamplitudeK = 1.0

(Tabelle 3). Der Effekt der Stimulation, d.h. das klare Muster der stimulationsinduzierten Rhythmusdämp-

fung, ist in den MEG-Sensoren mit der höchsten Alpha-Aktivität am stärksten sichtbar (Abb. 3.4.4c,d), und

daher werden Daten jeweils für diesen ausgewählten MEG Sensor präsentiert.
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ABBILDUNG 3.4.4. Proband A. Die Unterdrückung des Alpha-Rhythmus mittels li-
nearem (a-d) und nichtlinearem (e-h) verzögerten Feedback. (a) Das Spektrogramm
zeigt eine deutliche Suppression des Alpha-Rhythmus (8-12Hz) während der Stimu-
lation (schwarze Rechtecke unten im Bild). Zusätzlich kanneine Dämpfung des Beta-
Rhythmus (20-22 Hz) beobachtet werden. (b) Die spektrale Leistungsdichte (SLD) ist
getrennt für die Phasen mit (rote Linie) und ohne Stimulation (blaue Linie) gemittelt.
Die stärkste Unterdrückung ist im Bereich von 8 bis 11Hz zu finden (um Faktor 10).
Das eingefügte Balkendiagramm stellt die mittlere spektrale Leistungsdichte zwischen
9 und 11 Hz dar, die während der Stimulation (rot) um Faktor 10kleiner als ohne Sti-
mulation (blau) ist. Die gepunkteten Linien und die Fehlerbalken zeigen die Standardab-
weichungen. (c) Farbig kodierte spektrale Leistungsdichten der MEG-Sensoren-Signale
im Alpha-Band (9-11 Hz) ohne (links) und während der Stimulation (in der Mitte), die
auf zwei-dimensionale Maps projiziert werden (Draufsicht). Die rechte Map zeigt den
Gamma-Index, die SLD Differenz zwischen der Stimulations-und Ruheseqeunzen, ge-
wichtet mit der SLD der Ruheseqeunezen (siehe Datenanalyse). Die Werte zwischen den
Sensoren (schwarze Kreise) sind interpoliert. (d) Die Maps der spektralen Leistungsdich-
ten im Beta-Band (20-22 Hz). (e,f) Während des nichtlinearen Feedback wird der Alpha-
und Beta-Rhythmus reliabel unterdrückt. (g,h) Die SLD Maps für das nichtlineare Feed-
back (wie in (c,d)). Stimulationsparameter: Verzögerungτ = 30ms, OffsetCoff = 1.5,
AmplitudeK = 1.5 für das lineare undK = 1.0 für das nichtlineare Sensor-Feedback,
MEG Sensor für das Feedback: A108.

Der Stimulationseffekt wird mittels eines Spektrogramms für einen ausgewählten MEG Sensor (hier

A108) dargestellt (Abb. 3.4.4a). Die Stimulationsphasen sind mit den schwarzen Rechtecken unten im

Graph markiert. Vor der ersten Stimulationsphase ist der Alpha-Rhythmus stabil ausgeprägt, mit einem

Maximum um 11 Hz (das rote Band um 11 Hz in Abb. 3.4.4a). Nach dem Anschalten des linearen, ver-

zögerten Sensor-Feebacks, d.h. als Basis der Stimulation wird das Signal eines MEG Sensors verwendet,
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verschwindet der Alpha-Rhythmus fast vollständig (Abb. 3.4.4a). Die Suppression des Rhythmus findet

fast unmittelbar nach dem Anschalten der Stimulation statt. Gedämpft aber vorhanden ist ein Teilbereich

des Alpha-Rhythmus um die Alpha-Gipfelfrequenz von 11 Hz. Nach dem Ausschalten der Stimulation

regeneriert sich der Alpha-Rhythmus rasch wieder. Dieser Wechsel zwischen der Suppression und der Re-

generation wiederholt sich stabil während des gesamten Durchgangs. Bei genauer Betrachtung kann auch

eine Unterdrückung der rhythmischen Aktivität im Beta-Band (20-22 Hz) beobachtet werden. Eine verdich-

tete Darstellung der Effekte wird in der Abbildung 3.4.4b präsentiert. Diese Abbildung zeigt die spektralen

Leistungsichten zwischen 5 und 25 Hz getrennt gemittelt fürdie Stimulations- und Ruhesequenzen. Der

Effekt der Stimulation kann in drei Frequenzbereichen beobachtet werden. Im ersten Frequenzband, dem

Alpha-Band (8-11 Hz), siehe das Spektrogramm, ist ein deutlicher Rückgang der oszillatorischen Aktivität

zu beobachten. Eine detailliertere Darstellung des Effekts bietet das eingefügte Balkendiagramm, in dem

die spektralen Leistungsdichten zwischen 9 und 11 Hz für dieStimulation An- (rot) und die Stimulation

Aus-Sequenzen (blau) zusammen mit Standardfehlern dargestellt sind. Es kann eine Suppression um den

Faktor 10 detektiert werden. Auch im zweiten Band, dem Beta-Band (20-22 Hz), ist eine Unterdrückung

der spektralen Leistungsdichte zu beobachten. Im Gegensatz dazu ist im dritten Frequenzband (um 13

Hz) eine leichte Anregung der oszillatorischen Aktivität zu verzeichnen, die auch im Spektrogramm (Abb.

3.4.4.a) sichtbar ist.

Um die stimulationsinduzierten Suppressionseffekte nicht nur auf einem Sensor-Signal zu betrachten,

werden die Suppressionseffekte im Alpha- (Abb. 3.4.4.c) und Beta-Band (Abb. 3.4.4.d) mit Hilfe von

Sensor-Maps (Sensor-Layout) dargestellt. Das rechte Sensorlayout zeigt die spektrale Leistungsdichte des

ungestörten Alpha-Rhythmus (9-11 Hz) für alle MEG Sensoren, gemittelt über alle Ruhesequenzen, und

das mittlere Sensorlayout zeigt die spektralen Leistungsdichten des Alpha-Rhythmus gemittelt über alle

Stimulationssequenzen. Das rechte Bild stellt die Differenz zwischen dem rechten und dem linken Bild

dar, normalisiert mit der spektralen Leistungsdichte des ungestörten Alpha-Rhythmus (Gamma-IndexΓ).

Dieses Bild demonstriert, dass die rhythmische Aktivität des Alpha-Bandes um 90% im Vergleich zum

ungestörten Alpha-Rhythmus reduziert ist. Die Abbildung 3.4.4d zeigt die spektrale Leistungsdichte im

Beta-Band (20-22 Hz). Die Stimulation führt zu einer Reduktion der oszillatorischen Aktivität um 40% im

Beta-Band. Bei dieser Darstellung muss beachtet werden, dass im Jülicher MEG Magnetometer verwendet

werden, die eine sehr komplizierte räumliche Verteilung der Sensitivität haben, und daher eine Lokalisation

der Hirnaktivität aus der Sensordarstellung nicht möglichist. Eine genaue Lokalisation des Effekts im

Alpha- und im Beta-Band wird im Abschnitt 3.4.3.5 präsentiert.

Die Stimulation mit nichtlinearer verzögerter Rückkopplung zeigt ähnliche Effekte wie die Stimulati-

on mit linearer verzögerter Rückkopplung. In diesem Durchgang ist jedoch die Suppression im Alpha-Band

kleiner im Vergleich zur linearen Rückkopplung. Die Ursache dafür kann im Spektrogramm (Abb. 3.4.4e)

entdeckt werden. In den letzten drei Stimulationssequenzen wird der Alpha-Rhythmus nicht vollständig

unterdrückt. Im Gegensatz dazu kann im Beta-Band im Vergleich zur linearen Rückkopplung eine stärkere

Suppression beobachtet werden. Entsprechend können diesezwei Suppressionseffekte in den spektralen

Leistungsdichten (Abb. 3.4.4f) als eine Abnahme der Dichtezwischen 8 und 12 Hz sowie zwischen 20

und 22 Hz beobachtet werden. Die Sensordarstellungen zeigen eine räumliche Verteilung mit einer ma-

ximalen Dämpfung von ca. 60% (Γ ≈ 0.6) des Alpha-Rhythmus (Abb. 3.4.4g) und 50% (Γ ≈ 0.5) des

Beta-Rhythmus (Abb. 3.4.4h). Ein wichtiger Unterschied zwischen dem linearen und dem nichtlinearem

Feedback ist das Fehlen der Anregung der 13 Hz Oszillationen(Abb. 3.4.4f).
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ABBILDUNG 3.4.5. Proband A. Die Abhängigkeit der Suppression desα-Rhythmus
von der Verzögerungτ für den Probanden A. Die spektralen Leistungsdichten (power
spectral density) imα-Band (8-12 Hz) für die getesteten Verzögerungenτ und das linea-
re (a,b) und das nichtlineare (c,d) verzögerte Feedback. (a) Die mittleren spektralen Lei-
stungsdichten getrennt für die Sequenzen mit (rote Balken)und ohne Stimulation mittels
dem linearen verzögerten Feedback (blaue Balken) berechnet. Während der Stimulation
wird die spektrale Leistungsdichte für alle Verzögerungendeutlich reduziert. Eine schwa-
che Abhängigkeit der Suppression von der Verzögerungτ ist sichtbar. Die X-Achse stellt
die Verzögerungen schematisch dar. Die Fehlerbalken gebendie Standardabweichung an.
(b) Die Differenz der mittleren spektralen Leistungsdichtenzwischen den Sequenzen mit
und ohne Stimulation aus (a). (c) Die mittleren spektralen Leistungsdichten getrennt für
die Phasen mit (rote Balken) und ohne Stimulation mittels dem nichtlinearen verzöger-
ten Feedback (blaue Balken) berechnet. Während der Stimulation wird auch unter dem
nichtlinearen Stimulationsprotokoll die spektrale Leistungsdichte deutlich für alle Ver-
zögerungen reduziert. (d) Die Differenz der spektralen Leistungsdichten zwischen den
Sequenzen mit und ohne Stimulation aus (c). Stimulationsparameter: OffsetCoff = 1.5,
AmplitudeK = 1.5 für den linearen undK = 1.0 für das nichtlineare Sensor-Feedback,
MEG Sensor: A108.

In der Testphase des Experiments wurden verschiedene Kombinationen der Stimulationsparameter

untersucht. Von besonderem Interesse war eine mögliche Abhängigkeit der Suppression von der Verzöge-

rungτ . Die Abbildung 3.4.5 fasst die getesteten Verzögerungen und die zugehörigen Suppressionseffekte

zusammen. Die linke Spalte der Abbildung 3.4.5 gibt die mittleren spektralen Leistungsdichten im Alpha-

Band für die Ruhesequenzen (blaue Balken) und die Stimulationssequenzen (rote Balken) wieder. In der

rechten Spalte sind die Differenzen zwischen den Ruhe- und Stimulationssequenzen dargestellt. Zuerst

sollte man die Schwankungen des Alpha-Rhythmus während derRuhesequenzen (blaue Balken) erwäh-

nen. Die kleinste Alpha-Aktivität ist während der Stimulation mit dem linearem Sensor-Feedback und der

Verzögerungτ = 80 ms zu sehen. Unabhängig von diesen Schwankungen induziert die Stimulation so-

wohl mit dem linearen (Abb. 3.4.5a,b) als auch mit dem nichtlinearem Sensor-Feedback (Abb. 3.4.5c,d)

eine Suppression der Alpha-Aktivität beim Probanden A. DieSuppressionsstärke variiert nur leicht mit der

Verzögerung. Die höchste Suppression ist für die Verzögerung τ = 30 ms während des linearen und für

τ = 40 ms während des nichtlinearen Sensor-Feedbacks (Abb. 3.4.5b,d) zu beobachten.
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ABBILDUNG 3.4.6. Proband B. Die Suppression des Alpha-Rhythmus mittels linea-
rer (a,b) und nichtlinearer (c,d) verzögerter Rückkopplung. Die Verteilung der spek-
tralen Leistung (spectral power) in der Zeit und in der Frequenz wird mit Hilfe eines
Spektrogramms dargestellt (a,c), wobei die Stimulationssequenzen durch die schwarzen
Rechtecke unten im Graph markiert sind. (a) Lineares Sensor-Feedback. Während der
Stimulation wird die Alpha-Aktivität stark gedämpft. In den Zeitbereichen ohne Stimu-
lation regeneriert sich der Alpha-Rhythmus schnell wieder. Für diesen Probanden war
keine Beta-Aktivität sichtbar. (b) Die mittleren spektralen Leistungsdichten der Ruhese-
quenzen (blau) und der Stimulationssequenzen (rot). Der Suppressionseffekt ist deutlich
zwischen 8 und 12 Hz sowie im niederfrequenten Alpha-Band um7 Hz sichtbar. Der Bal-
kengraph stellt die spektrale Leistungsdichten im Bereich9-11 Hz dar. Die gepunkteten
Linien und die Fehlerbalken zeigen die Standardabweichungen. (c) Nichtlineares Sensor-
Feedback. Während der Stimulationssequenzen (untere schwarze Rechtecke) wird auch
für dieses Stimulationsprotokoll der Alpha-Rhythmus stark unterdrückt. (d) Die Sup-
pression ist in den spektralen Leistungsdichten als ein Unterschied zwischen der roten
(Stimulation An) und der blauen Kurve (Stimulation Aus) im Bereich 9-11 Hz zu sehen.
Die Suppression im niederfrequenten Alpha-Bereich um 7 Hz ist kaum vorhanden. Das
Balkendiagramm gibt die starke Suppression im Bereich 9-11Hz wieder. Stimulations-
parameter:τ = 25 ms,Coffset = 1.0, K = 1.5 für das lineare undK = 3.5 für das
nichtlineare Sensor-Feedback, MEG Feedback-Sensor A108.

3.4.3.2.Proband B.Auch für den Probanden B konnten Stimulationsparameter gefunden werden,

die eine starke Suppression des Alpha-Rhythmus induzierten. Der Alpha-Rhythmus des Probanden B war

stark ausgeprägt mit einem Maximum bei9.5 Hz. Insgesamt zeigte der Proband B ähnliche Muster der sti-

mulationsinduzierten Antworten wie die Versuchsperson A.Die Effekte der besten Stimulationsparameter

für das lineare und nichtlineare Sensor-Feedback sind in der Abbildung 3.4.6 zusammengefasst (Verzö-

gerungτ = 25 ms). In den Spektrogrammen kann während der Stimulation sowohl mit dem linearen

(Abb. 3.4.6a) als auch mit dem nichtlinearen Sensor-Feedback (Abb. 3.4.6c) eine deutliche Suppressi-

on der Alpha-Aktivität beobachtet werden. Die Amplitude des Alpha-Rhythmus nimmt sehr schnell ab,

nachdem die Feedback-Stimulation angeschaltet wurde (schwarze Rechtecke an der x-Achse). Während

des linearen Feedbacks wird der Alpha-Rhythmus nicht nur zwischen 9-12 Hz gedämpft, sondern auch

der niederfrequente Alpha-Rhythmus um 7 Hz ist deutlich reduziert (Abb. 3.4.6b). Eine ähnlich gute und

schnelle Suppression kann auch für das nichtlineare Feedback beobachtet werden (Abb. 3.4.6c), jedoch
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ABBILDUNG 3.4.7. Proband B. Die Abhängigkeit der Suppression desα-Rhythmus von
der Verzögerungτ . Die spektralen Leistungsdichten (power spectral density) im α-Band
(8-12 Hz) des Probanden A für die getesteten Verzögerungenτ und die zwei Stimulati-
onsprotokolle: das lineare (a,b) und das nichtlineare (c,d) verzögerte Feedback. (a) Die
spektralen Leistungsdichten (power spectral density) getrennt für die Phasen mit (ro-
te Balken) und ohne Stimulation mittels linearem verzögerten Feedback (blaue Balken)
gemittelt. Während der Stimulation wird die spektrale Leistungsdichte deutlich für alle
Verzögerungen reduziert. Es ist eine schwache Abhängigkeit der Stärke der Dämpfung
von der Verzögerungτ zu beobachten. Die X-Achse stellt die Verzögerungen schema-
tisch dar. (b) Die Differenz der spektralen Leistungsdichten zwischen den Phasen mit
und ohne Stimulation aus (a). (c) Die spektralen Leistungsdichten (power spectral den-
sity) getrennt für die Phasen mit (rote Balken) und ohne Stimulation mittels dem nicht-
linearen verzögerten Feedback (blaue Balken) gemittelt. Während der Stimulation wird
auch unter dem nichtlinearen Stimulationsprotokoll die spektrale Leistungsdichte deut-
lich für alle Verzögerungen reduziert. (d) Die Differenz der spektralen Leistungsdichten
zwischen den Phasen mit und ohne Stimulation aus (c). Stimulationsparameter: Offset
Coff = 1.5, AmplitudeK = 1.5 für das lineare undK = 3.5 für das nichtlineare Sensor-
Feedback, MEG-Feedback-Sensor: A108. Für die Verzögerungτ = 25 ms (die zweite
Verzögerung mit diesem Wert in (c,d)) wurde auch die AmplitudeK = 6.5 getestet.

ist der Suppressionseffekt im niederfrequenten Alpha-Bereich kaum sichtbar. Die beim Probanden A be-

obachtete Suppression im Beta-Band sowie die Anregung der 13 Hz-Oszillationen während des linearen

Feedbacks sind beim Probanden B nicht vorhanden (Abb. 3.4.6b,d).

Auch beim Probanden B haben alle getesteten Verzögerungen sowohl unter dem linearen als auch un-

ter dem nichtlinearem Feedback eine Suppression des Alpha-Rhythmus hervorgerufen und es ist wieder

eine leichte Schwankung der Alpha-Amplitude zu beobachten(Abb. 3.4.7). Wenn man die spektralen Lei-

stungsdichten während der Stimulation (rote Balken) betrachtet, so ist eine leichte Abhängigkeit der Sup-

pression von der Verzögerung zu sehen (Abb. 3.4.7a,c). Die stärksten Suppressionseffekte werden während

des linearen Feedbacks für die Verzögerungenτ = 5 ms undτ = 25 ms erzielt und während des nichtli-

nearen Feedbacks für die Verzögerungτ = 25 ms. Um den Effekt verschiedener Stimulationsamplituden

zu zeigen, sind in der Abbildung 3.4.7c,d beispielhaft die spektralen Leistungsdichten für die Verzögerung
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ABBILDUNG 3.4.8. Proband C. Eine Suppression (a,b) und eine Anregung (c,d) des
Alpha-Rhythmus mittels linearem verzögerten Sensor-Feedback. Die Verteilung der
spektralen Leistung (spectral power) in der Zeit und in der Frequenz wird als Spektro-
gramm dargestellt (a,c), wobei die Stimulationssequenzendurch die schwarzen Recht-
ecke unten im Graph markiert sind. (a) Eine Dämpfung des Alpha-Rhythmus für die Sti-
mulation mit einer Verzögerungτ = 20 ms. Während der ersten Stimulationssequenzen
wird der Alpha-Rhythmus sehr schnell gedämpft. Während derzweiten Stimulationsse-
quenz verschwindet der Rhythmus nur allmählich. Währen derdritten Sequenz und bis
zum Ende hin ist kaum Alpha-Rhythmus vorhanden. (b) Die spektralen Leistungsdichten
gemittelt über die Stimulations- (rote Linie) und die Ruhesequenzen (blaue Linie). Die
Alpha-Gipfelfrequenz dieses Probanden liegt bei8.5 Hz, wo auch der stärkste Suppres-
sionseffekt sichtbar ist. Das eingefügte Balkendiagramm zeigt die mittlere spektrale Lei-
stungsdichte (keine logarithmische Skala) zwischen 7 und 9Hz. Die gepunkteten Linien
und die Fehlerbalken zeigen die Standardabweichungen. (c) Das Spektrogramm gibt die
starke Anregung des Alpha-Rhythmus im Zeitbereich um 20 s sowie zwischen 35s und
45s für die Stimulation mit der Verzögerungτ = 30 ms wieder. (d) Die spektralen Lei-
stungsdichten gemittelt über die Stimulations- (rote Linie) und die Ruhesequenzen (blaue
Linie) aus (c). Der starke Anstieg der spektralen Leistungsdichte im Bereich der Alpha-
Gipfelfrequenz spiegelt die Anregung wieder. Die Stimulationsparameter:Coff = −5,
AmplitudeK = 0.5 für das lineare Sensor-Feedback, MEG-Feedback-Sensor: A108.
Die Daten dieses Probanden werden aus technischen Gründen gefiltert präsentiert, Band-
pass Filter 7-13 Hz.

τ = 25 ms und zwei AmplitudenK = 3.5 undK = 6.5 dargestellt. Beide Stimulationsamplituden bei

gleicher Verzögerung induzieren eine vergleichbare Suppression.

3.4.3.3.Proband C. Der Proband C unterscheidet sich grundlegend von allen anderen Probanden.

Seine Alpha-Gipfelfrequenz befand sich im niederfrequenten Alpha-Bereich um8.5 Hz. Bei diesem Pro-

banden konnte eine starke Anregung des Alpha-Rhythmus mittels linearem verzögerten Sensor-Feedback

beobachtet werden (Abb. 3.4.8c,d). Ein solcher rückkopplungsinduzierter Anstieg der oszillatorischen Ak-

tivität wurde nur beim Probanden C induziert. Das Spektrogramm gibt die starke Anregung des Alpha-

Rhythmus im Zeitbereich um 20 s (die erste Stimulationssequenz) sowie zwischen 35 s und 45 s (die

zweite Stimulationssequenz) für die Stimulation mit der Verzögerungτ = 30 ms wieder (Abb. 3.4.8c).

Während der dritten Stimulationssequenz wird eine deutlich schwächere Anregung induziert. Die stärkste

Anregung ist im Bereich um die Alpha-Gipfelfrequenz lokalisiert.

Eine Suppression des Alpha-Rhythmus konnte auch für den Probanden C induziert werden, jedoch für

andere Verzögerungen. In der Abbildung 3.4.8a ist der Zeitverlauf der spektralen Leistung für das lineare
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ABBILDUNG 3.4.9. Proband C. Die Abhängigkeit der Unterdrückung desα-Rhythmus
von der Verzögerungτ . Die spektralen Leistungsdichten (power spectral density) im
α-Band (7-9 Hz) für die getesteten Verzögerungenτ des linearen verzögerten Sensor-
Feedbacks. (a) Die spektralen Leistungsdichten (power spectral density) getrennt für die
Phasen mit (rote Balken) und ohne Stimulation mittels linearem verzögerten Feedback
(blaue Balken) gemittelt. Es ist eine starke Abhängigkeit des Stimulationseffektes von
der Verzögerungτ zu beobachten. Für einige der Verzögerungen wird während der Sti-
mulation die spektrale Leistungsdichte reduziert. Für dieanderen Verzögerungen wird
derα-Rhythmus teilweise deutlich (um Faktor 3 fürτ = 30 ms) verstärkt. Die X-Achse
stellt die Verzögerungen schematisch dar. (b) Die Differenz der spektralen Leistungs-
dichten der Sequenzen mit und ohne Stimulation aus (a). Stimulationsparameter: Offset
Coff = −5, AmplitudeK = 0.5, MEG Feedback-Sensor: A108.

Sensor-Feedback mit einer Verzögerungτ = 30 ms dargestellt. Hier kann während der ersten Stimulati-

onssequenz (der erste schwarze Balken an der X-Achse) die schnell einsetzende und lange Dämpfung des

Rhythmus beobachtet werden. Nach dem Ausschalten der Stimulation regeneriert sich die Amplitude des

Alpha-Rhythmus rasch. Während der zweiten Stimulationssequenz stellt sich eine Dämpfung nur allmäh-

lich ein. Erst im letzten Drittel der Sequenz ist der Suppressionseffekt deutlich sichtbar, wobei am Ende

der Sequenz ein kurzes Erholen des Rhythmus zu sehen ist. Während der dritten Sequenz ist wieder eine

Suppression vorhanden.

Eine Abhängigkeit des Stimulationseffektes von der Verzögerung wird in der Abbildung 3.4.9 darge-

stellt. Für die Verzögerungenτ ∈ {10, 30, 40, 80 ms} übersteigt die mittlere spektrale Leistungsdichte der

Stimulationssequenzen die der Ruhesequenzen, d.h. es wurde eine Anregung induziert. Dieτ−Bereiche

der Dämpfung wechseln sich mit denτ−Bereichen der Anregung wiederholt ab. Die stärksten Anregun-

gen können für die Verzögerungenτ ∈ {30, 40 ms}beobachtet werden. Zum Zeitpunkt der Messung des

Probanden C stand das nichtlineare Feedback aus technischen Gründen nicht zur Verfügung.

3.4.3.4.Proband D. Der Proband D wird als Beispiel für die Stimulationseffektebei einem nicht

stark ausgeprägten Alpha-Rhythmus aufgeführt. Die Alpha-Gipfelfrequenz des Probanden lag bei 10 Hz.

Im allgemeinen ist es schwierig mit der hier eingesetzten Datenanalyse eine Abschätzung des Stimulations-

effektes für einen schwachen oder sehr schwankenden Alpha-Rhythmus zu erhalten. Beim Probanden D

werden die Daten für die zwei besten Stimulationsparameteraufgeführt (Abb. 3.4.10). Die beste Suppressi-

on bei diesem Probanden konnte mit dem nichtlinearen verzögerten Feedback erzielt werden (Abb. 3.4.10).

Im Spektrogramm ist das klare Muster der Dämpfung während der Stimulation und der Regeneration in

den Ruhesequenzen zu sehen (Abb. 3.4.10a). Auch bei diesem Probanden ist der Suppressionseffekt im

niederfrequenten Alpha-Bereich (7-8Hz) sowie die leichteAnregung des 13 Hz-Rhythmus zu finden (Abb.

3.4.10b). Für die Verzögerungτ = 30 ms sind diese zwei Effekte nicht vorhanden und die Suppression des

Alpha-Rhythmus ist nur im Bereich der Alpha-Gipfelfrequenz zu sehen (Abb. 3.4.10d).
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ABBILDUNG 3.4.10. Proband D. Die Suppression des Alpha-Rhythmus mittels nicht-
linearem verzögerten Sensor-Feedback. Die Verteilung derspektralen Leistung (spectral
power) in der Zeit und in der Frequenz wird mit Hilfe von einesSpektrogramms darge-
stellt (a,c), wobei die Stimulationssequenzen durch die schwarzen Rechtecke unten im
Graph markiert sind. (a) Eine Dämpfung des Alpha-Rhythmus mittels nichtlinearer ver-
zögerter Rückkopplung. Während der Stimulation verschwindet derα−Rhythmus, bis
auf die letzte Sequenz, fast vollständig. (b) Die mittlere spektrale Leistungsdichte für die
Ruhe- (blaue Linie) und die Stimulationssequenzen aus (a).Der Suppressionseffekt ist
zwischen 7 und 12 Hz sichtbar. Es gibt eine leichte Anregung um 13 Hz. Das eingefügte
Balkendiagramm zeigt die mittleren spektralen Leistungsdichten zwischen 9 und 11 Hz.
Die gepunkteten Linien und die Fehlerbalken zeigen die Standardabweichungen. Stimu-
lationsparameter: (a,b)τ = 15 ms,K = 2.0, Coff = 1.2, MEG Feedback-Sensor A99,
(c,d)τ = 30 ms,K = 1.2,Coff = 1.2, MEG Feedback-Sensor A100.

3.4.3.5.Lokalisation des Effekts.Es ist im allgemeinen sehr schwierig, die Lokalisation eines Ef-

fektes im Gehirn aus einer Sensordarstellung abzuschätzen(Abb. 3.4.4c,d,g,h). Um eine verlässliche Lo-

kalisation des Suppressionseffektes zu erhalten, wurde für die zwei Datensätze des Probanden A aus der

Abbildung 3.4.4 eine Rekonstruktion der zerebralen Stromdichten durchgeführt (siehe Abschnitt 3.4.2.5).

Auf den rekonstruierten Stromdichten wurden für jedes Voxel die mittleren spektralen Leistungsdichten im

Alpha-Band (8-12Hz) und im Beta-Band (20-22Hz) getrennt für die Ruhe- und die Stimulationsequenzen

bestimmt, d.h. für jede Sequenz wurde zuerst die spektrale Leistungsdichte mit der FFT-basierten Hanning-

Methode für den Voxel berechnet und ein Mittelwert der Dichten im jeweiligen Band bestimmt. Die so er-

haltenen Werte werden getrennt für die Ruhe- und die Stimulationssequenzen gemittelt. Schließlich werden

die spektralen Leistungsdichten für alle Voxel durch eine Division mit der maximalen spektralen Dichte

des jeweiligen Bandes normiert, d.h. das Maximum wird zu 1 und alle anderen Werte liegen zwischen 0

und 1.

Die spektralen Leistungsdichten der zerebralen Stromdichten im Alpha-Bereich (8-12 Hz) werden in

der Abbildung 3.4.11 für das lineare und das nichtlineare Feedback dargestellt. Der Alpha-Rhythmus wäh-

rend der Ruhesequenzen ist in den visuellen Arealen V1 und V2lokalisiert (Abb. 3.4.11a,d). Während

der Stimulation wird der Alpha-Rhythmus sehr stark gedämpft mit einer normalisierten spektralen Lei-

stungsdichte nahe bei 0 für beide Stimulationsprotokolle (Abb. 3.4.11b,e). Der Suppressionseffekt, d.h.

die Differenz der mittleren spektralen Leistungsdichten der Stimulationssequenzen und der Ruhesequen-

zen, ist in den visuellen Arealen V1 und V2 zu finden, in denen auch der Alpha-Rhythmus generiert wird
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ABBILDUNG 3.4.11. Die normierten spektralen Leistungsdichten (nSLD) der zerebra-
len Stromdichten imα−Band (9-11 Hz) für das lineare (a,b,c) und das nichtlineare ver-
zögerte Sensor-Feedback (d,e,f). Dargestellt sind Werte,die 85% des Maximums über-
steigen. (a) Der α−Rhythmus wird in den Arealen V1 und V2 generiert. (b) Während
der Stimulation ist dieα−Amplitude stark reduziert, wobei das Maximum sich wieder
in V1/V2 befindet. (c) Derα−Suppressionseffekt, d.h. die Differenz der nSLD zwischen
(b) und (a), ist in V1/V2 lokalisiert. (d) Der α−Rhythmus während der Ruhesequen-
zen ist in den Arealen V1 und V2 zu finden. (e) Die Stimulation mit dem nichtlinearen
verzögerten Feedback dämpft dieα−Amplitude. Das Maximum des gedämpften Alpha-
Rhythmus ist wieder in den visuellen Arealen V1/V2. (f) Derα−Suppressionseffekt, d.h.
die Differenz der nSLD zwischen (e) und (d).
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ABBILDUNG 3.4.12. Die normierten spektralen Leistungsdichten (nSLD) der zerebra-
len Stromdichten imβ−Band (20-22 Hz) für das lineare (a,b,c) und das nichtlinearever-
zögerte Sensor-Feedback (d,e,f). Dargestellt sind Werte,die 85% des Maximums über-
steigen. (a) Derβ−Rhythmus während der Ruhesequenzen wird in den Arealen V1 und
V2 generiert. (b) Während der Stimulation ist dieβ−Amplitude stark reduziert, wobei
das Maximum sich wieder in V1/V2 befindet. (c) Der β−Suppressionseffekt, d.h. die
Differenz der nSLD zwischen (b) und (a), ist in V1/V2 lokalisiert. (d) Derβ−Rhythmus
während der Ruhesequenzen ist auch in den Arealen V1 und V2 zufinden. (e) Die Stimu-
lation mit dem nichtlinearen verzögerten Feedback dämpft stark dieβ−Amplitude. Das
Maximum des gedämpften Beta-Rhythmus ist wieder in den visuellen Arealen V1/V2.
(f) Derβ−Suppressionseffekt, d.h. die Differenz der nSLD zwischen (e) und (d).
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ABBILDUNG 3.4.13. Proband A. Die Verteilung der spektralen Leistung (spectral
power) in der Zeit und in der Frequenz für das Voxel-Feedback, die Wiederholungen
sowie die Stimulation mit dem verrauschten Sinus (rechte Spalte) und die zugehöri-
gen spektralen Leistungsdichten (rechte Spalte) für repräsentative Durchgänge aus der
zweiten Phase des Experiments. Die eingefügten Balkendiagramme in den Leistungs-
dichten der rechten Spalte stellen die mittleren Leistungsdichten zwischen 9 und 11 Hz
dar. Die Stimulationssequenzen sind durch die schwarzen Rechtecke unten im Graph
markiert. Die kurzen hohen schwarzen Balken auf der x-Achsestellen die Aufmerk-
samkeits-Trigger dar. (a,b) Lineares verzögertes Voxel-Feedback mit der Verzögerung
τ = 30 ms, der AmplitudeK = 1.0 und dem OffsetCoff = 1.2. (c,d) Eine wiederholte
Darbietung der Stimulation aus (a,b) aber ohne eine Hirnkopplung, d.h. eine Wieder-
holung. (e,f) Nichtlineares verzögertes Voxel-Feedback mitτ = 30 ms,K = 1.0 und
Coff = 1.2. (g,h) Eine wiederholte Darbietung der Stimulation aus (e,f) ohne eine Hirn-
kopplung (i,j ) Stimulation mit einem Sinussignal von 10 Hz, dem ein weißesRauschen
überlagert wurde. Die Amplitude des Sinus ist an die mittlere Amplitude der Stimulation
in (e,f) angepasst, und die Amplitude des überlagerten Rauschens betrug 10 % der mitt-
leren Amplitude des Signals. Der Feedback-Voxel2454 war in dem visuellen Areal V1
lokalisiert.

(Abb. 3.4.11a,d). Eine Lokalisation des Suppressionseffektes im Beta-Band ist auch in denselben visuellen

Arealen zu finden (Abb. 3.4.12).
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ABBILDUNG 3.4.14. Proband A. Die spektralen Leistungsdichten im Alpha-Band (9-
11 Hz) der einzelnen Ruhesequenzen (blau) und der Stimulationssequenzen (rot) für alle
acht Stimulationsprotokolle (a,b) sowie die mittleren spektralen Leistungsdichten (c,b)
für zwei repräsentative MEG Sensoren A116 (a,c) und A108 (b,d). Die Fehlerbalken stel-
len die Standardabweichung dar. Die schwarzen Sternchen inder unteren Zeile markieren
einen signifikanten Unterschied (p<0.005) zwischen den Ruhe- und den Stimulationsse-
quenzen in der Friedman’s Zwei-Weg-Rangvarianz Analyse. Die acht Stimulationspro-
tokolle sind: lineares und nichtlineares Sensor-Feedback(LS, NLS) und deren Wieder-
holungen (rLS, rNLS), sowie lineares und nichtlineares Voxel-Feedback (LV, NLV) und
deren Wiederholungen (rLV, rNLV).

3.4.4. Ergebnisse der Testphase zur Dämpfungseffektivität. In dieser zweiten Phase des Experi-

ments wurde der Proband A einem Test der Effektivität der Stimulation unterzogen. Es wurde ein kom-

plexes Design (2x2x2) mit den Faktoren: Feedback-Typ (linear vs. nichtlinear), Signalquelle (Sensor vs.

Voxel) und der Stimulationsart (echtes Feedback vs. Wiederholung, d.h. eine Hirnkopplung oder nicht)

eingesetzt. Folgender Aspekt bei der Wahl der Kontrollbedingungen spielte die entscheidende Rolle: die

Stimulation während der Kontrollbedingung sollte die gleiche Lichtmenge wie eine Stimulation während

einer hirngekoppelten Stimulation haben sowie den gleichen zeitlichen Verlauf der Helligkeitsänderungen.

Um dies zu gewährleisten, wurde das Stimulationssignal während der hirngekoppelten Stimulation aufge-

zeichnet und während eines eigenständigen Durchgangs als Stimulationssignal, aber ohne eine Hirnkopp-

lung, wieder dem Probanden dargeboten. Die Abstände zwischen der Aufnahme und der Wiederholung

sind randomisiert worden und der Proband hatte keine Kenntnis davon, ob die Stimulation hirngekoppelt

war, oder ob es sich um eine Wiederholung handelte. Für jede der Testbedingungen wurden jeweils vier

Durchgänge realisiert, so dass insgesamt 24 Stimulationssequenzen für jede Bedingung appliziert wurden.

Für die statistische Auswertung wurden die erste Ruhe- und die erste Stimulationssequenz nicht verwendet.

Für eine bessere Veranschaulichung der stimulationsinduzierten Effekte werden zunächst repräsentati-

ve Durchgänge des linearen und der nichtlinearen Voxel-Feedbacks, deren Kontrollbedingungen, sowie

der Stimulation mit einem verrauschten Sinus präsentiert (Abb. 3.4.13). Während des linearen Voxel-

Feedbacks wird der Alpha-Rhythmus deutlich und der Beta-Rhythmus teilweise unterdrückt, jedoch ist

das Einsetzen des Suppressionseffektes nicht für alle Stimulationssequenzen gleich schnell (Abb. 3.4.13a).

Für die vierte und fünfte Stimulationssequenz ist der Suppressionseffekt erst in der zweiten Hälfte der

Sequenz vorhanden. Die Suppression (ca. 55%) ist am stärksten in dem Frequenzbereich um 9 Hz (Abb.
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ABBILDUNG 3.4.15. Proband A. Die spektralen Leistungsdichten im Beta-Band (20-
22Hz) der einzelnen Ruhesequenzen (blau) und der Stimulationssequenzen (rot) für alle
acht Stimulationsprotokolle (a,b) sowie die mittleren spektralen Leistungsdichten (c,b)
für zwei repräsentative MEG Sensoren A99 (a,c) und A125 (b,d). Die Fehlerbalken stel-
len die Standardabweichung dar. Die schwarzen Sternchen inder unteren Zeile markie-
ren einen signifikanten Unterschied (p<0.005) zwischen denRuhe- und den Stimulati-
onssequenzen in der Friedman’s Zwei-Weg-Rangvarianz Analyse. Die Abkürzungen der
Stimulationsprotokolle sind in der Abbildung 3.4.14 erklärt.

3.4.13b). Wenn die gleiche Stimulationssequenz nochmals dem Probanden präsentiert wird, d.h. als Wie-

derholung, induziert sie eine viel kleinere Dämpfung des Alpha-Rhythmus (ca. 25%) im Vergleich zu der

hirngekoppelten Stimulation (Abb. 3.4.13c,d). Trotz der kleineren Dämpfungsleistung können während

der Wiederholungbedingungen sporadisch Stimulationssequenzen beobachtet werden, in denen eine starke

Suppression des Alpha-Rhythmus auftritt (fünfte Sequenz in Abb. 3.4.13c).

Die stärkste und stabilste Suppression des Alpha-Rhythmuskonnte mit dem nichtlinearen Voxel-

Feedback induziert werden (Abb. 3.4.13e,f). Während der Stimulationsequenzen verschwindet der Alpha-

Rhythmus fast vollständig (>95%) und die Dämpfung setzt sehr schnell nach dem Anschalten der Sti-

mulation ein. Die stärkste Suppression ist in dem Alpha-Bereich zwischen 8-12 Hz und im Beta-Bereich

zwischen 20-22 Hz Bereich zu finden. Im Gegensatz dazu wird während der Wiederholung der Stimulati-

onssequenz eine deutlich geringere Suppression in beiden Frequenzbereichen induziert (Abb. 3.4.13g,h).

Auch während des nichlinearen Voxel-Feedbacks kann eine Suppression beobachtet werden (die dritte Se-

quenz in Abb. 3.4.13g), die ohne eine Hirnkopplung auftritt.

Während der Stimulation mit einem verrauschten Sinus mit variabler Eigenfrequenz werden die Hirn-

oszillationen des Alpha- und Beta-Rhythmus nicht unterdrückt, sondern im Mittel angeregt (Abb. 3.4.13i,j).

Um eine Abschätzung der Feedback-Effektivität zu erhalten, wurde eine detaillierte Analyse der acht

Stimulationsprotokolle auf ausgewählten MEG Sensoren durchgeführt.Es werden hier Daten für die Senso-

ren mit den stärksten Suppressionseffekten im Alpha-Band (A108, A116), und im Beta-Band (A99, A125)

gezeigt (siehe die Suppressionseffekte in Abb. 3.4.4c,d,g,h). Die Ergebnisse bleiben für die benachbarten

Sensoren qualitativ erhalten. Die Annahme einer Normalverteilung der Daten konnte mittels des Lilliefors-

Tests nicht bestätigt werden (Conover, 1980) und daher erfolgte das Testen der statistischen Signifikanz
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TABELLE 4. Die Mittelwerte und die Standardabweichungen der spektralen Leistungs-
dichtenS des Alpha-Rhythmus (9-11Hz) für die RuhesequenzenSAus und für die Sti-
mulationssequenzenSAn. Es werden Daten für zwei ausgewählte MEG Sensoren (A116
und A108) berichtet. Die Wahl der Sensoren wird im Methodenteil (Abschnitt 3.4.2.5)
erklärt. Die Werteχ2

r sind die Prüfgröße undp die Wahrscheinlichkeit der Friedman’s
Zwei-Weg-Rang-Varianzanalyse für den Vergleich der spektralen Leistungsdichten wäh-
rend der Ruhe- und den Stimulationssequenzen. Die acht Stimulationsprotokolle sind:
lineares und nichtlineares Sensor-Feedback (LS, NLS) und deren Wiederholungen (rLS,
rNLS), sowie lineares und nichtlineares Voxel-Feedback (LV, NLV) und deren Wieder-
holungen (rLV, rNLV). Die physikalische Einheiten vonSAusund SAn sind in
[(1e-22) T2/Hz].

A116 A108
Protokoll SAus SAn χ2

r p SAus SAn χ2
r p

LS 3.54±1.2 1.16±1.0 19.17 <0.001 3.12±1.3 0.93±0.7 15.69 <0.001
rLS 3.44±1.6 1.89±1.7 5.26 0.02 2.63±1.2 1.74±1.5 2.13 0.14
NLS 3.68±1.3 0.79±0.8 23.0 <0.001 3.36±1.6 0.77±0.7 15.69 <0.001
rNLS 2.72±1.4 1.45±1.4 7.34 0.007 2.32±1.2 1.32±1.2 5.26 0.02
LV 3.15±1.0 1.08±1.1 9.78 0.002 2.50±1.1 1.05±1.1 9.78 0.002
rLV 3.14±1.9 1.92±1.5 5.26 0.02 2.45±1.8 1.67±1.3 0.04 0.83
NLV 4.53±2.2 0.78±0.6 23.0 <0.001 4.31±2.4 0.64±0.4 23.0 <0.001
rNLV 3.97±1.7 1.94±2.1 3.52 0.06 3.81±2.1 1.90±2.2 3.52 0.06

TABELLE 5. Die Mittelwerte und die Standardabweichungen der spektralen Leistungs-
dichten des Teilbereichs des Beta-Rhythmus (20-22Hz) für die zwei ausgewählten MEG
Sensoren A125 und A99 für die RuhesequenzenSAus und für die Stimulationssequenzen
SAn. Es werden Daten für zwei ausgewählte MEG Sensoren (A99 und A125) dargestellt.
Die Werteχ2

r sind die Prüfgröße undp die Wahrscheinlichkeit der Friedman’s Zwei-
Weg-Rang-Varianzanalyse für den Vergleich der spektralenLeistungsdichten während
der Ruhe- und der Stimulationssequenzen. Die acht Stimulationsprotokolle sind: lineares
und nichtlineares Sensor-Feedback (LS, NLS) und deren Wiederholungen (rLS, rNLS),
sowie lineares und nichtlineares Voxel-Feedback (LV, NLV)und deren Wiederholungen
(rLV, rNLV). Die physikalische Einheiten vonSAusundSAn sind in1e− 23 T2/Hz.

A99 A125
Protokoll SAus SAn χ2

r p SAus SAn χ2
r p

LS 2.01±0.8 0.99±0.7 12.56 <0.001 2.27±0.8 1.36±0.9 7.35 0.006
rLS 1.80±0.8 1.02±0.4 5.26 0.02 1.92±0.7 1.58±1.0 0.39 0.53
NLS 1.91±0.8 0.63±0.4 19.17 <0.001 2.37±1.1 1.11±0.8 15.69 <0.001
rNLS 1.66±1.0 0.96±0.8 5.26 0.02 1.75±0.7 1.26±0.9 2.13 0.14
LV 1.62±0.6 0.78±0.6 3.52 0.06 1.87±0.5 1.24±0.9 5.26 0.02
rLV 1.70±1.0 1.05±0.8 3.55 0.06 1.81±1.0 1.53±0.8 0.04 0.83
NLV 2.01±1.0 0.57±0.3 15.69 <0.001 2.16±1.0 1.00±0.4 19.17 <0.001
rNLV 2.36±1.3 0.92±0.8 9.78 0.002 2.26±0.8 1.28±1.0 7.34 0.006

mittels der Friedman’s Zwei-Weg-Rangvarianz-Analyse (Siegel, 1985). Für jede Ruhe- und Stimulations-

sequenz wurde die spektrale Leistungsdichte berechnet undanschließend nach den Protokollen sortiert.

Für jedes Protokoll erhält man so 23 Einzelwerte für die Ruhe- und 23 Werte für die Stimulationssequen-

zen. Die Einzelwerte der spektralen Leistungsdichten im Alpha-Band (9-11 Hz) werden in der Abbildung

3.4.14a,b und im Beta-Band (20-22 Hz) in der Abbildung 3.4.15a,b für alle Protokolle dargestellt. Die

Ruhesequenzen sind mit blauen und die Stimulationssequenzen mit roten Kreisen markiert.
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Insgesamt kann für alle Stimulationsprotokolle und deren Kontrolle (die Wiederholung) eine Reduk-

tion der spektralen Leistungsdichten im Alpha-Band im Vergleich zur Ruhesequenz beobachtet werden

(Abb. 3.4.14). Die hirngekoppelte Stimulation induziert eine im Mittel stärkere Suppression der Alpha-

Oszillationen als die Kontrollbedingungen (Abb. 3.4.14c,d). Die Tabelle 4 fasst die Mittelwerte und die

Standardabweichungender spektralen Leistungsdichten imAlpha-Band während der 24 Ruhe- und den Sti-

mulationssequenzen, sowie die zugehörige Prüfgröße und die Wahrscheinlichkeiten zusammen. Auf dem

gewählten Signifikanzniveauα = 0.01, nach der Bonferoni-Korrektur für wiederholtes Testenα = 0.005,

sind die spektralen Leistungsdichten während der vier hirngekoppelten Stimulationen signifikant unter-

schiedlich von den Leistungsdichten der Ruhesequenzen:Sensor (A116)LS (χ2
1,45 = 19.17, p < 0.001),

nLS (χ2
1,45 = 23.0, p < 0.001), LV (χ2

1,45 = 9.78, p = 0.002), nLV (χ2
1,45 = 23.0, p < 0.001),

Sensor (A108)LS (χ2
1,45 = 15.69, p < 0.001), nLS (χ2

1,45 = 15.69, p < 0.001), LV (χ2
1,45 = 9.78,

p = 0.002), nLV (χ2
1,45 = 23.0, p < 0.001). Die Gleichheit einiger der Werte der Prüfgrößeχ2 resultiert

aus der endlichen Anzahl der kombinatorischen Möglichkeiten der 24 Wertepaare auf einer Ordinalska-

la, und im Falle eines deutlich gerichteten Unterschiedes zwischen den Gruppen, hier die Stimulations-

vs. die Ruhesequenzen, kann die Prüfgröße für mehrere Bedingungen den gleichen Wert haben. Es gab

Tendenzen, dass die spektralen Leistungsdichten während der Wiederholungsbedingungen für das lineare

und nichtlineare Sensor-Feedback (χ2
1,45 = 5.26, p = 0.02 undχ2

1,45 = 7.34, p = 0.007) sowie für das

lineare Voxel-Feedback (χ2
1,45 = 5.26, p = 0.02) unterschiedlich von den spektralen Leistungsdichten der

Ruhebedingungen des Sensors A116 sind. Die stärkste Suppression des Alpha-Rhythmus wurde während

der nichlinearen Stimulationsprotokolle beobachtet (NLS: 78% und NLV: 82%). Die reliabelste Suppres-

sion, d.h. es gab keine Sequenzen in denen die Suppression schwach ausgeprägt war, wurde während des

nichlinearen Voxel-Feedbacks induziert (Abb. 3.4.14a,b).

Auch im Beta-Band haben alle Stimulationsprotokolle und deren Kontrolle (die Wiederholung) eine

Reduktion der spektralen Leistungsdichten im Vergleich zuRuhesequenzen induziert (Abb. 3.4.15). Die Ta-

belle 5 fasst die Mittelwerte und die Standardabweichungender spektralen Leistungsdichten im Beta-Band

während der 24 Ruhe- und den Stimulationssequenzen, sowie die zugehörige Prüfgröße und die Wahr-

scheinlichkeiten zusammen. Ein signifikanter Unterschiedder spektralen Leistungsdichten während der

Stimulation im Vergleich zu Ruhesequenzen konnte nur für das nichtlineare Sensor- und Voxel-Feedback

(Sensor A99: χ2
1,45 = 19.17, p =< 0.001 undχ2

1,45 = 15.69, p < 0.001; Sensor A125: χ2
1,45 = 15.69,

p =< 0.001 undχ2
1,45 = 19.17, p < 0.001) und das lineare Sensor-Feedback (Sensor A99: χ2

1,45 = 12.56,

p =< 0.001) gezeigt werden. In diesem Band konnte auch ein signifikanter Suppressionseffekt während

der Wiederholung für das nichtlineare Voxel-Feedback auf der linken Seite (Sensor A99: χ2
1,45 = 9.78,

p = 0.002) und eine Tendenz für die rechte Seite (Sensor A125: χ2
1,45 = 7.34, p = 0.006) festgestellt

werden. Die stärksten und reliabelsten Suppressionseffekte wurden mittels den nichtlinearen Stimulations-

protokollen induziert (Abb. 3.4.15).

3.4.5. Diskussion.

3.4.5.1.Zusammenfassung der Ergebnisse.In der ersten Phase der Untersuchung konnte für jede der

vier Versuchspersonen eine Parameterkombination gefunden werden, mit der eine hirngekoppelte Stimula-

tion zu einer Suppression des Alpha-Rhythmus führte. Die Stimulation mit der verzögerten Rückkopplung

unterdrückte selektiv die niederfrequenten Teile des Alpha-Rhythmus (<11Hz). Die Stärke der Suppression

zeigte eine Abhängigkeit von der Verzögerung sowohl für dielinearen als auch für die nichtlinearen Sti-

mulationsprotokolle (Abb. 3.4.5, 3.4.7,3.4.9). Eine besonders ausgeprägte Abhängigkeit wurde beim Pro-

banden C beobachtet (Abb.3.4.8). Die Verzögerungsbereiche, die eine Suppression des Alpha-Rhythmus
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induzierten, wechselten sich ab mit den Verzögerungsbereichen, die eine starke Anregung hervorriefen

(Abb. 3.4.9). Zwei weitere Probanden (A und D) zeigten eine Anregung derOszillationen im höheren

Alpha-Bereich um 13 Hz (Abb. 3.4.4b, 3.4.10b).

Bei dem Probanden A blieb die Stimulation mittels linearem und nichtlinearem Sensor-Feedback nicht

auf den Alpha-Frequenzbereich beschränkt, sondern induzierte auch eine deutliche Dämpfung der Oszilla-

tionen im Beta-Band (20-22 Hz) (Abb. 3.4.4f,h).

Um die Suppressionseffekte zu lokalisieren, wurden zuerstdie zerebralen Stromdichten des Proban-

den A mittels swLORETA für das lineare und nichlineare Feedback rekonstruiert. Danach wurden auf den

zerebralen Stromdichten die spektralen Leistungsdichtengetrennt für die Ruhe- und die Stimulationsse-

quenzen berechnet und mit dem Maximum der Leistungsdichtennormiert (siehe Datenanalyse Abschnitt

3.4.2.5). Sowohl der Alpha- als auch der Beta-Suppressionseffekt sind in den visuellen Arealen V1 und V2

lokalisiert (Abb. 3.4.11, 3.4.12).

Im Test der Effektivität wurde ein signifikanter Unterschied in der Stärke des Alpha-Rhythmus wäh-

rend einer hirngekoppelten Stimulation im Vergleich zu Ruhesequenzen für alle vier Stimulationsproto-

kolle, das lineare und nichtlineare Sensor- und Voxelfeedback, gefunden. Zusätzlich zur Suppression des

Alpha-Rhythmus wurde auch eine Suppression im Bereich des Beta-Rhythmus (20-22Hz) während der

nichtlinearen Stimulationsprotokolle und nur links während des linearen Sensor-Feedbacks gefunden. Die

Kontrollbedingungen, d.h. eine Wiederholung der Stimulationssequenzen ohne eine Hirnkopplung, haben

im Mittel auch eine Reduktion der Amplitude des Alpha- und des Beta-Rhythmus bewirkt. Die einzige si-

gnifikante Reduktion trat beim Beta-Rhythmus am Sensor A99 während der Wiederholung des nichtlinea-

ren Voxelfeedbacks auf. Die stärkste Suppression der beiden Rhythmen wurde während des nichtlinearen

Voxelfeedbacks beobachtet.

3.4.5.2.Diskussion in Bezug auf die theoretische Modellierung.Den Ausgangspunkt dieses Neuro-

feedback Experimentes bildeten die theoretischen Ergebnisse zur Desynchronisation von neuralen Netz-

werken mittels verzögerter Feedback-Stimulation (Rosenblum and Pikovsky, 2004; Popovych et al., 2005).

In diesem Experiment wurde zum erstem Mal eine visuelle Stimulation mittels verzögertem Feedback zur

Suppression von Hirnrhythmen durchgeführt. Die von Hirnrhythmen generierten magnetischen Flüsse und

Stromdichten wurden mittels linearer und nichtlinearer Protokolle (Rosenblum and Pikovsky, 2004; Po-

povych et al., 2005) in die Signale für eine visuelle Stimulation (die Helligkeit) transformiert, d.h. die

Versuchperson konnte ihre eigenen Hirnrhythmen ”sehen”. Aufgrund der kleinen Anzahl der Versuchsper-

sonen werden die Ergebnisse des Experiments als erste Hinweise auf die Wirkungsweise der verzögerten

Feedback-Stimulationen betrachtet und nicht als statistisch gesicherte Effekte.

Das Finden einer kritischen Parameterkombination für jededer vier Versuchspersonen kann als ein

Hinweis auf die Gültigkeit der ersten Hypothese gewertet werden. Diese Arbeitshypothese formuliert, dass

die verzögerte Feedback-Stimulation eine Dämpfung des Alpha-Rhyhtmus induzieren kann.

Die Anregung der Aktivität im Alpha-Band während des linearen Feedbacks beim Probanden C un-

terstüzt die zweite Hypothese. Diese Anregung steht im Einklang mit den theoretischen Untersuchungen

von Rosenblum and Pikovsky (2004) und Popovych et al. (2005). In beiden Arbeiten haben die Autoren

Parameterbereiche identifiziert, in denen eine Rückkopplung mittels linearem verzögerten Feedback ei-

ne Steigerung der synchronen Aktivität in einer neuralen Population hervorruft. Dies äußert sich in einer

gestiegenen Amplitude der Oszillationen des mittleren Feldes. Unter der Annahmen zur Genese des MEG-

Signals aus dem Abschnitt 3.2.1 ist dies als Anstieg der Amplitude der Oszillationen in den MEG-Signalen

beobachtbar. Das Fehlen einer ensprechenden Anregung im 9-11 Hz Band bei den anderen Probanden legt
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jedoch nahe, dass die Anregung mittels dem linearen Feedback nur selektiv für einen Teil der Probanden

möglich ist.

Die beobachtete Verzögerungsabhängigkeit des nichtlinearen Feedbacks steht nicht im Widerspruch

zu den Ergebnissen von Popovych et al. (2005), die auf eine hohe Robustheit des nichtlinearen Feedbacks

gegenüber der Variation der Stimulationsstärke und der Verzögerung hinweisen. Wenn für die nichtlineare

Feedback-Stimulation eine sehr kleine Stimulationsstärke gewählt wird, dann hängt die Güte der Suppres-

sion von der Verzögerung periodisch ab, d.h. die Bereiche der hohen Suppression wechseln sich mit den

Bereichen der schwächeren Suppression ab. Dies trifft für die im Experiment verwendete Stärke der Licht-

stimulation zu. Im Vergleich zum linearen Feedback war die während des nichlinearen Feedbacks appli-

zierte Lichtmenge um mehr als die Hälfte kleiner. Bei der selektiven Befragung berichteten die Probanden,

dass während des nichtlinearen Feedbacks die Lichthelligkeitsänderungen kaum sichtbar waren.

3.4.5.3.Disskusion in Bezug auf frühere experimentelle Ergebnisse. Die grundsätzliche Übereinstim-

mung der experimentellen Ergebnisse mit den theoretischenVorhersagen sollte nicht darüber hinwegtäu-

schen, dass die in der ersten Phase des Experiments beobachtete Suppression nicht nur durch die Stimula-

tion mit verzögertem Feedback sondern auch von anderen Mechanismen erzeugt werden kann. In diesem

Kontext ist die Wahl des Alpha-Rhythmus für die Untersuchung der Suppressionsleistung von verschie-

denen Feedback-Protokollen nicht unproblematisch. Schonin den Anfängen der Elektroenzephalograpie

war die Blockade des Alpha-Rhythmus beim Öffnen der Augen, die Alpha-Rhythmus Desynchronisation,

bekannt (Berger, 1929). Die durch das Öffnen der Augen hervorgerufene Alpha-Desynchronisation wird

mit einer Orientierungsreaktion in Verbindung gebracht, die aber sehr schnell habituiert (Peper, 1970).

Eine Desynchronisation des Alpha-Rhythmus während längerer Stimulationssequenz muss nicht auftre-

ten. So beobachtete (Timmermann et al., 1999) während eineraudio-visueller Stimulation im Bereich der

dominanten Alpha-Rhythmus-Frequenz der Probanden keine Abnahme aber auch kein Entrainment der

oszillatorischen Alpha-Aktivität.

Es kann angenommen werden, dass der Effekt einer visuellen Stimulation auf den Alpha-Rhythmus

sich aus vielen Faktoren zusammensetzt. Zuerst besteht dasvisuelle System aus vielen komplexer vor-

wärtsgekoppelter Netzwerken sowie aus einer hohen Anzahl rückgekoppelten neuralen Pfade, die eine un-

terschiedliche Stimulusübertragungsdauer haben (Lamme and Roelfsema, 2000). Zusätzlich spielen neben

der strukturellen Komplexität des visuellen Systems auch die stimulationsinduzierten Wechselwirkungen in

den Alpha-Rhythmus generierenden Netzwerken eine wichtige Rolle (Suffczynski, 2000; Hughes and Cru-

nelli, 2005). Die Aufmerksamkeit des Probanden auf einen periodischen Stimulus hat einen entscheidenden

Einfluss auf die Stärke der induzierten Hirnoszillationen (Worden et al., 2000; Müller and Hillyard, 2000).

Bei den beachteten periodischen Reizen wird eine stärkere oszillatorische Power im Frequenzbereich der

Stimulation als bei den unbeachteten Stimuli gefunden. Auch eine Änderung der effektiven Konnektivi-

tät zwischen der Retina und den visuellen Kortices durch dengain adjustment, eine Adaptation, kann die

Stimulationseffekte stark beeinflussen (Demarco et al., 1997; Castro-Alamancos, 2002; Castro-Alamancos

and Oldfold, 2002).

Die Hauptschwierigkeit in diesem Experiment bereitete diekomplexe Natur und die noch nicht voll-

ständig geklärte Rolle des Alpha-Rhythmus. Daher wurde in der zweiten Phase des Experiments der Ver-

such unternommen, den Suppressionsanteil, der auf die Stimulation mit dem verzögerten Feedback zurück-

geht, abzuschätzen. Dafür wurde eine Klasse von Kontrollbedingungen, die Wiederholungen, konstruiert.
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Während einer Wiederholung sah der Proband A Stimulationssequenzen, die vorher während einer hirn-

gekoppelten Stimulation entstanden. Somit ist der einzigeUnterschied, abgesehen von einer Zustandsän-

derung des Subjekts, zwischen einer Stimulations- und einer Wiederholungssequenz nur die vorhandene

Hirnkopplung.

Der signifikante Unterschied der Amplitude des Alpha-Rhythmus während der Stimulationssequen-

zen im Vergleich zu Ruhesequenzen und der nur tendenzielle Unterschied während der Wiederholung un-

terstützt die dritte Hypothese, dass die verzögerte Feedback-Stimulation zu einer Desynchronisation der

neuralen Aktivität in den Zielgebieten führt und dadurch eine Dämpfung der makroskopischen Signale

(MEG, Stromdichte) bewirkt, die stärker und unabhängig vonder durch ein irreguläres Flickern erzeugten

Suppression ist.

Die besonders starke und stabile Suppression während des nichtlinearen Voxel-Feedbacks kann er-

klärt werden, wenn man sich die Wirkungsweise der Rekonstruktionstechnik veranschaulicht. Die inversen

Methoden können wie räumliche Filter verstanden werden, die eine Vermischung zwischen Signalen aus

unterschiedlichen Regionen zu minimieren versuchen (für Details siehe Hadamschek, 2006). Daher kann

angenommen werden, dass während des Voxel-Feedbacks ein von zusätzlichen Aktivitäten bereinigtes Si-

gnal verwendet wird, was zu einer erhöhten Wirkung führt.

Folgender Einwand kann gegen die desynchronisierende Wirkung der Hirnkopplung angebracht wer-

den. Eine hirngekoppelte Stimulation unterdrückt den Alpha-Rhythmus deswegen so gut, weil die Stimu-

lationsamplitude genau dann automatisch erhöht wird, wenndie Amplitude des Alpha-Rhythmus groß ge-

worden ist, und das führt dann zu einer Unterdrückung des stärkeren Alpha-Rhythmus. In einer Wiederho-

lung wird dem erhöhten Alpha-Rhythmus nicht mit einem Anstieg der Stimulationsstärke entgegengewirkt,

und daher ist die Unterdrückungsleitung deutlich geringer. Eine Stimulation mit dem linearen verzögerten

Feedback (LSF,LVF in Abb. 3.4.14 c,d), das ein doppelt so hohes effektives Stimulationssignal im Ver-

gleich zum nichtlinearen Feedback verwendet, aber nicht soeffektiv ist, spricht gegen diese Annahme,

dass nur eine höhere Amplitude der Stimulation alleine für die bessere Dämpfung des Alpha-Rhythmus

verantwortlich ist. Auch der Befund der Anregung des Alpha-Rhythmus mittels linearer verzögerter Rück-

kopplung spricht gegen diese Annahme (Abb. 3.4.8).

Wichtig für die Interpretation der Ergebnisse sind die sporadisch auftretenden Sequenzen einer ho-

hen Dämpfung des Alpha-Rhythmus während der Wiederholungen. Dieser Effekt kann im Kontext der im

Abschnitt 2.4 festgestellten Bistabilität erklärt werden. Für bestimmte Stimulationsanfangsphasen können

große Bereiche eines Netzwerks in der Aktivität unterdrückt werden, während für die restlichen Anfangs-

phasen keine Unterdrückung auftritt. Die Suppressionen während der Wiederholung würden dann einer Sti-

mulation in einer kritischen Anfangsphase entsprechen. Eine solche phasenabhängige Suppression würde

in einer erhöhten Variabilität der Unterdrückungsleistung beobachtbar sein. So eine gestiegene Variabilität

wurde während der Wiederholungen sichtbar. Eine alternative Erklärung der Suppression während einer

Wiederholung kann im Rahmen des”dynamical key”-Prinzips gegeben werden (Ritz and Hübler, 1997).

Dies Prinzip besagt, dass ein nichtlineares System bei einer für dieses System charakteristischen Form

der aperiodischen Stimulation am stärksten reagiert. Typischerweise stimmen die Zeitskalen der optimalen

Stimulationskräfte mit den Zeitskalen des Systems überein. In einigen Fällen ist die Form der Stimulati-

onskräfte und die der resultierenden Dynamik des Systems ähnlich zum transienten Verhalten des Systems.

Wird eine von der optimalen Form abweichende Stimulation eingesetzt, zeigt das System keine Reaktion

auf die Stimulation oder die oszillatorische Aktivität kann reduziert werden. Es ist also denkbar, dass die

Form des Stimulationssignals, die während einer hirngekoppelten Reizung aufgenommen wird, nicht nur



3.4. UNTERSUCHUNG II: EINZELFALLSTUDIE ZUR DÄMPFUNG VON HIRNRHYTHMEN MIT VERZÖGERTEM FEEDBACK 117

eine Desynchronisation bewirkt, sondern darüber hinaus besonders ungeeignet zur Anregung des Alpha-

Rhythmus ist. Daher wird das visuelle System während einer Wiederholung mit besonders ungeeigneten

Signalen stimuliert, was zu einer Suppression der oszillatorischen Aktivität führen kann. Für eine experi-

mentelle Überprüfung dieser Interpretation würde man die Wiederholungssequenzen auswählen, die eine

starke Suppression des Rhythmus hervorriefen, und dem Subjekt wiederholt darbieten. Sollte es zu einer

konsistenten Dämpfungsleistung kommen, wäre dies eine weitere Möglichkeit, eine effektive Desynchro-

nisation in einem komplexen System zu erzeugen.

Eine eindeutige Kalibrierungsprozedur, mit der die optimalen Parameter gefunden werden können,

gibt es bis jetzt nicht. Daher wurden die ”richtigen” Parameter durch Variationen einzelner Parameter in

einer Art von Minimum-Suchprozedur bestimmt. Deswegen kann man nicht ausschließen, dass die hier

berichteten Parameter im Sinne von einer maximalen Suppression des Rhythmus nicht optimal sind. Be-

trachtet man jedoch die Suppressionswerte bei einigen Probanden, so kann die Aussage gemacht werden,

dass die verwendeteten Parameter nahe bei den Parametern der maximalen Rhythmusdämpfung liegen. Zu-

sätzlich zeigte der Proband A eine geringe Abhängigkeit derRhythmusdämpfung von der Variation einiger

Parameter, so dass man vermuten kann, dass die Dimension desfür die Dämpfung relevanten Parameter-

raumes kleiner ist als der tatsächliche Parameterraum. Ohne eine schnelle Kalibrierungsprozedur kann die

Suche nach den optimalen Parametern sehr zeitaufwändig sein, und bei manchen Probanden zu einer nicht

befriedigenden Suppression führen. Daher ist für den weiteren experimentellen Einsatz der verzögerten

Rückkopplung die Entwicklung einer robusten Kalibrierungstechnik sehr wichtig.

Im Unterschied zur bisherigen Literatur moduliert die verzögerte Feedback-Stimulation direkt die

Hirnrhythmen, ohne dass eine motivationale Voraussetzungan den Probanden gestellt wird. Eine Verän-

derung der oszillatorischen Aktivität wird unmittelbar, ohne aufwändiges Lernen erreicht. Die induzierte

Dämpfung kann sehr stark sein, z.B. für das nichtlineare Voxel-Feedback. Ähnlich starke Modulationsef-

fekte können mit den üblichen Feedback-Verfahren, der Selbstregulation und dem operanten Konditionie-

ren, erreicht werden (Keil et al., 2001; Hinterberger et al., 2005). Im Vergleich zur direkten Stimulation

benötigen diese Verfahren für das erreichen des Modulationsziels aber erheblich mehr Zeit. Es ist möglich,

dass eine Kombination des verzögerten Feedbacks mit dem operanten Konditionieren (oder der Selbstregu-

lation) noch effektiver als die einzelne Feedbacks wirken könnte. In so einem Konditionierungsparadigma

würde man den Probanden neben der Verstärkung auch die nichtlinear transformierte Aktivität des Zielge-

biets darbieten und dadurch das Lernen bescheunigen.

Ein weiterer Schritt zur Validierung der Effektivität der verzögerten Rückkopplung für die Desynchro-

nisation von Hirnrhythmen ist eine Vergrößerungdes Probandenkollektivs und der Einsatz auch bei anderen

Hirnrhythmen, z.B. Gamma-Oszillationen während perzeptuellen Aufgaben, in denen die Verhaltenslei-

stung explizit vom Vorhandensein des Gamma-Rhythmus abhängig ist. Sollten diese Rhythmen mit der

Stimulation erheblich unterdrückt werden und sich gleichzeitig die Wahrnehmungsleistungen verschlech-

tern, so würde dies einen direkten Hinweis auf die Rolle der Gamma-Rhythmen in der Wahrnehmung

darstellen. Weiterhin muss eine Überprüfung der Stabilität des Stimulationserfolges in langen Testreihen

durchgeführt werden.

Im nächsten Experiment wird nicht eine kontinuierliche, sondern eine transiente Dämpfung des Alpha-

Rhythmus mittels Soft-Phase-Resetting untersucht.
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3.5. Untersuchung III : Desynchronisation der Hirnrhythmen mit Soft-Phase-Resetting (SPR)

3.5.1. Einleitung und Motivation. In dieser Pilotstudie soll prinzipiell an einer Versuchsperson un-

tersucht werden, ob die Desynchronisation der Hirnrhythmen mit einer pulsbasierten Desynchronisations-

technik (Soft-Phase-Resetting) überhaupt vom Modell in die Realität übertragbar ist.

Diese Technik basiert auf der Entdeckung der vulnerablen Phase einer synchronen Population von

Neuronen (Tass, 1999, 2001a). Wenn ein Stimulus mit richtigen Parametern während dieser vulnerablen

Phase appliziert wird, desynchronisiert er diese Population. Der Bereich der vulnerablen Phase erstreckt

sich normalerweise über ca. 5% der Periode der Oszillation.Die Desynchronisation wird durch das Teilen

der Population in zwei oder mehr Subpopulationen erreicht,wobei eine Subpopulation beschleunigt und die

andere verlangsamt wird. Um die Population genau in der vulnerablen Phase zu treffen, muss die Aktivität

der Population genau registriert und berechnet werden. Dies ist eine sehr aufwändige und Energie verbrau-

chende Aufgabe. Um die Population ohne ein aufwändiges Monitoring immer in der vulnerablen Phase zu

treffen, wurden zusammengesetzte Stimuluskomplexe entwickelt, die aus zwei Reizepochen bestehen, z.B.

Soft-Phase-Reseting(SPR).

In der Abbildung 3.5.1 ist der Mechanismus von SPR beispielhaft dargestellt (siehe auch Tass (2002b)

und Abschnitt 2.7.6). SPR besteht aus zwei qualitativ unterschiedlichen Epochen. Während der ersten

Epoche, der Kontrollepoche, wird mittels mehrerer starkerPulse die Population in einen Gleichtakt mit

der Stimulation gebracht. Die Bezeichnung Gleichtakt wirdüblicherweise für einen beschränkten Ver-

lauf der Differenz zwischen der Phase des Hirnrhythmus und der Phase der Stimulation verwendet, d.h.

|φHirn(t) − φStim(t)| < const , wobeiφHirn(t) die Phase des Hirnrhythmus undφStim(t) die Phase der

Stimulation zum Zeitpunktt ist. In der zweiten Epoche, der Desynchronisationsepoche,wird ein schwa-

cher Puls mit einer entsprechenden Verzögerung appliziert, damit er die Population in der vulnerablen

Phase trifft und eine Desynchronisation der Population induziert. Eine wiederholte Applikation der beiden

Epochen induziert eine dauerhafte Desynchronisation unabhängig von der Anfangsphase der Population.

Um eine sehr gute Desynchronisation mit SPR zu erreichen isteine sehr präzise Kalibrierung, d.h. eine ge-

naue Bestimmung der Verzögerung, der Dauer und Intensität des desynchronisierenden Pulses notwendig.

3.5.2. Fragestellung.Das Ziel dieses Experimentes ist eine Dämpfung von Hirnrhythmen mittels der

Soft-Phase-Resetting Desynchronisationstechnik prinzipiell zu demonstrieren. Dazu wird die SPR-Desyn-

chronisation auf den Alpha-Rhythmus angewandt. Damit eineSPR-Dämpfung eines Hirnrhythmus über-

haupt möglich ist, ist es notwendig die vulnerable Phase dieses Rhythmus zu finden. Dazu kann die neuent-

wickelte Kalibrierungsmethode aus dem Abschnitt (2.6.3) verwendet werden. Während der Kalibrierung

werden starke Pulse in möglichst vielen Phasen eines Rhythmus appliziert und die stimulusinduzierte Än-

derungen des Rhythmus mit verzögerten Phase-Resetting-Kurven quantifiziert (siehe Abb. 2.6.1). Für die

Existenz einer vulnerablen Phase ist eine spezifischen Änderung der Kurven vom Typ 1 nach Typ 0 hinrei-

chend. In einer experimentellen Situation kann die Phase eines entrainten Rhythmus als eine Verzögerung

ν relativ zu einem Ereignis, z.B. Anfang der Entrainmentepoche, approximiert werden. Während der Kali-

brierung wird also der Faktor Verzögerungν relativ zum Anfang der Entrainmentepoche stellvertretendfür

die Phase variiert. Wenn es eine vulnerable Phase gibt, musssich der Typ der verzögerten Phase-Resetting-

Kurven von 1 nach 0 ändern. Die vulnerable Phase ist dann die Verzögerungν, für die sich die Phase

während des Übergangs vom Typ 1 nach Typ 0 maximal ändert.

Die erste Fragestellung in dieser Untersuchung lautet: Gibt es eine vulnerable Phase eines entrainten

Alpha-Rhythmus? Diese Frage bezieht sich auf den Typ der verzögerten Phase-Resetting-Kurven, d.h. ob es
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ABBILDUNG 3.5.1. Die Wirkungsweise einer Desynchronisation mit dem Soft-Phase-
Resetting (SPR). Ein SPR-Pulszug besteht aus zwei Epochen:der Entrainment- und der
Desynchronisationsepoche. Während der Entrainmentepoche werden mehrere kurze Pul-
se appliziert (schwarze Balken unten im großen grauen Rechteck), deren Frequenz nahe
bei der Eigenfrequenz des Rhythmus ist. Diese Pulse entrainten die einzelne Neuronen
des Netzwerks, d.h. ihre Aktivitätsverläufe (die oberen farbigen Zeitgänge) sind streng
an die Stimulationspulse gekoppelt. Zusätzlich wirkt die Stimulation synchronisierend
auf die Neuronen, d.h. sie feuern fast gleichzeitig. Eine synchrone neuronale Populati-
on kann als ein Cluster in der Gaussschen-Ebene dargestelltwerden (ganz oben links).
Dies äußert sich in der erhöhten Amplitude der Populationsaktivität (die untere schwar-
ze Linie), die die Summe der Einzelneuronaktivitäten darstellt. Für entrainte Neuronen
ist offensichtlich, dass sie zwischen zwei Pulsen einen ganzen Aktivitätszyklus (eine
Periode) durchlaufen. Nach dem Ende der Entrainmentepocheoszillieren die Neuronen
stereotyp für gewisse Zeit weiter. Daher ist die Phasendynamik des Rhythmus für diese
Zeit bekannt. Die Desynchronisationsepoche (das kleine graue Rechteck mit einem ro-
ten Balken unten) fängt mit einer Verzögerungτ nach der Entrainmentepoche an. Mit der
Verzögerungτ wird die Phase des Rhythmus bestimmt, in der die Desynchronisationse-
poche angeschaltet wird. Ein in der vulnerable Phase des Rhythmus applizierte Stimulus
desynchronisiert die Aktivität der Einzelneuronen, d.h. die Phasen der Neuronen sind
gleichmäßig in der Gaussschen-Ebene verteilt (ganz oben rechts). Eine Desynchronisa-
tion der Einzelneuronen äußert sich als eine Suppression der Populationsaktivität. Wird
ein Puls außerhalb der vulnerablen Phase appliziert, so kann sogar eine Anregung der
Populationsaktivität stattfinden (nicht dargestellt). Esist nicht zwingend, dass die De-
synchronisationsepoche erst nach dem Entrainment anfängt. Man kann auch während
des Entrainments einen desynchronisierenden Puls applizieren und die Population de-
synchronisieren. Die Desynchronisation während des Entrainments wurde in dieser Un-
tersuchung eingesetzt.

eine Übergang vom Typ 1 nach Typ 0 gibt. Für eine neuronale Population in hippokampalen CA1 Schnitten

gelang Warman and Durand (1989) ein direkter Nachweis einervulnerablen Phase einer Population von

Neuronen. Daher kann eine Arbeitshypothese formuliert werden: Es gibt eine vulnerable Phase des Alpha-

Rhythmus.
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ABBILDUNG 3.5.2. Das experimentelle Design für das monokulare Soft Phase Reset-
ting Paradigma und eine schematische Darstellung des Wegesder photischen Stimulati-
on von den Augen in den primären visuellen Kortex. Die Hirnrhythmen werden über das
rechte Auge entraint. Der desynchronisierende Pulszug wird über das linke Auge appli-
ziert.

Das besondere an der vulnerablen Phase ist, dass nur eine Stimulation während dieser Phase zu ei-

ner Desynchronisation, d.h. zu einer Dämpfung, eines Hirnrhythmus führt. Stimulation außerhalb dieser

Phase zeigt entweder keinen Effekt oder führt sogar zu einergesteigerten Synchronizität, d.h. einer Anre-

gung, eines Hirnrhythmus. Durand and Warman (1994) konntenzeigen, dass die theoretisch vorhergesagte

Dämpfung der Populationsaktivität nach der Stimulation inder vulnerablen Phase in hippokampalen CA1

Schnitten als Dämpfung des Summenpotentials sichtbar ist.Wenn man einen Hirnrhythmus mit einer puls-

basierten Technik desynchronisieren will, ist die Stimulation in der vulnerablen Phase eine sehr gute Wahl.

Man muß aber zeigen, dass eine reale Stimulation tatsächlich zu einer Desynchronisation des Rhyhtmus

führt. Die Ergebnisse von Durand and Warman (1994) ermöglichen folgende Hypothese zu formulieren:

Eine Stimulation in der vulnerablen Phase führt zu einer transienten Dämpfung des Alpha-Rhythmus.

3.5.3. Methode.

3.5.3.1.Probandenkollektiv.In diesem Experiment wurde eine Versuchperson (weiblich, 28 Jahre alt,

rechtshändig) gemessen. Sie nahm an der Untersuchung zur Desynchronisation von Hirnrhythmen mittels

SPR freiwillig teil. Sie hatte keine Diagnose einer neurologischen Erkrankung.

3.5.3.2.Stimulation und Versuchsablauf.Als sensorische Modalität wurde die visuelle Stimulation

ausgewählt. Es wird eine modifizierte Form des Soft-Phase-Resettings, in der die Desynchronisationsepo-

che während der Entrainmentepoche anfängt, eingesetzt. Dazu wird auf einem Auge die Entrainmentepo-

che (ein Pulszug von Stimuli) appliziert (Abb. 3.5.2). Hiermit wird eine Kontrolle über die Hirnrhythmen
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TABELLE 6. Versuchsplan Untersuchung III. Es wurden insgesamt wurden 8 Durchgän-
ge durchgeführt. Während des reinen Entrainments wurde nurauf dem rechten Auge
stimuliert ohne einen desynchronisierenden Puls auf dem linken Auge. In den Kalibrie-
rungsdurchgängen wurde die Amplitude konstant gehalten und die Verzögerungν (UV1)
variiert. In den optimierten Durchgängen wurde die Anfangsphase aus D3 konstant ge-
halten und die zweite unabhängige Variable die StimulationsamplitudeI (UV2) variiert.

Entrainment Kalibrierungsduchgänge Optimiert

Bezeichnung des Durchgangs E D1 D2 D3 D4 D5 D01 D02

Verzögerungν [ms] - 600 630 650 670 690 650 650

Stimulationsamplitude[cd/m2] 9.87 18.1 18.1 18.1 18.1 18.1 12.67 15.39

AnfangsphaseϕB - 5.25 6.07 0.85 3.81 4.37≈0.85 ≈0.85

hergestellt. Der desynchronisierende Lichtpuls (die Desynchronisationsepoche) wird während dieses Kon-

trollpulszuges auf dem anderen Auge dargeboten.

Die Lichthelligkeitsfluktuationen wurden mittels speziell angefertigter Stimulationsbrille (Lichtbrille),

dem Probanden präsentiert (vergleiche Abb. 3.4.1). Das Licht der LED wurde auf runde, weiße Milchglas-

scheiben in der Brille,0.5 cm vor den Augen des Probanden projiziert. Die Innenflächen der Projekti-

onszylinder waren weiß gefärbt. Die maximale Helligkeit auf den Milchglasflächen betrugt18.1 cd/m2.

Zwischen dem Stimulationsbeginn und den aufgenommenen Triggerdaten im BTI-System gab es keine

messbare Verzögerung.

Am Anfang der experimentellen Sitzung wurde für den Probanden explorativ die optimale Frequenz

der Lichtstimulation bestimmt, d. h. die Frequenz, bei der der Gleichtakt des Hirnrhythmus und der Sti-

mulation am höchsten ist. Dafür wurden 105 Pulszüge jeP LichtpulseP ∈ {7, . . . , 15} mit Frequenzen

zwischen 7 und 20 Hz auf das rechte Auge appliziert. Das Interstimulusintervall betrug3500 ± 500 ms.

Für diesen Probanden erzeugte eine Lichtstimulation des rechten Auges mit 12 Pulsen bei 10 Hz und mit

der Intensität vonI = 9.87 cd/m2 das maximale Entrainment.

Im nächsten Schritt wurden die Parameter des desynchronisierenden Pulses mit den verzögerten Phase-

Resetting-Kurven (vPRK) aus dem Abschnitt (2.6.3) bestimmt. Dazu wurden wiederN = 105 Pulszüge

bestehend aus je12 Lichtpulsen auf dem rechten Auge (Kontrollpulszug) mit zusätzlich einem kurzen

Lichtpuls (der desynchronisierende Puls, roter Puls in derAbbildung 3.5.2a) mit der DauerT , einer Ver-

zögerungν (erste unabhängige Variable, UV1) und LichtintensitätI (zweite unabhängige Variable, UV2)

auf dem linken Auge appliziert. Mit einer systematischen Variation der Verzögerungν und der DauerT

des desynchronisierenden Pulses bei der maximalen LichtintensitätI = 18.1 cd/m2 sollte die vulnerable

Phase des entrainten Hirnrhythmus lokalisiert werden. DieZuordnung der Epochen zu den Augen wurde

nicht variiert. Die Versuchsperson führte keine Aufgabe aus.

Es wurden verschiedene Formen des desynchronisierenden Pulses, Einzelpuls und mehrere Pulse in

einem Pulszug, explorativ getestet und werden aber hier nicht berichtet. Ein komplexer desynchronisieren-

der Puls, der aus einem Pulszug von drei kurzen Lichtblitzenmit einer Frequenz von 70 Hz bestand (das

An/Aus Verhältnis war 50%), zeigte die stärksten Effekte und wurde für diese Untersuchung gewählt. Als

eine Vergleichsbedingung wird nur ein Entrainment auf dem rechten Auge ohne einen desynchronisieren-

den Pulszug auf dem linken Auge verwendet. Die Verzögerung des desynchronisierenden Pulszuges wird
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ABBILDUNG 3.5.3. Die verzögerten Phase-Resetting-Kurven (vPRK) desProbanden 1
konstruiert für die fünf Anfangsphasen, wobei die mittleren PhasenϕE(t) benutzt wer-
den. Zwischen (b) und (c) ändert die Kurve den Typ des Phase-Resettings von 1 nach
0. Nach ungefähr 300 ms wechselt der Phase-Resetting Typ durch das Entrainment auf
dem rechten Auge von 0 zurück zu 1. Der Phasensprung in der Ordnung von1.5π zwi-
schen (d) und (e) zeigt an, dass die vulnerable Phase umϕB ≈ 0.85 lokalisiert ist. Der
Zeitpunkt relativ zum Ende der Stimulationτ ist jeweils oben in der Kurve angegeben.
Die PhaseϕB = 0.85 entspricht der Verzögerungν = 650 ms,ϕB = 3.81 ν = 670 ms,
ϕB = 4.37 ν = 690 ms,ϕB = 5.25 ν = 600 ms undϕB = 6.07 entsprichtν = 630 ms.
Die ungleichmäßige Verteilung derϕB wird durch den nichtsinusoidalen Verlauf der ent-
rainten Rhythmen verursacht.

im Vergleich zum Anfang der Entrainmentepoche angegeben. Die Verzögerungen des desynchronisieren-

den Pulszuges wurden so gewählt, dass sie ihre Wirkung während des Entrainments zeigen. Es wurden

fünf Abstufungen der ersten unabhängigen Variable der Verzögerungν ∈{600, 630, 650, 670, 690 ms}

verwendet. Die zweite unabhängige Variable die Lichtintensität I ∈{12.67, 15.39, 18.1} wurde in drei

Abstufungen verwendet, wobei die zwei kleineren Intensitäten nur für die Verzögerungν = 650 ms ange-

wandt wurden. Im Kontext dieser Untersuchung betrachtet man die vulnerable Phase als eine Verzögerung

ν. Die zu den fünf Verzögerungen zugehörige Kalibrierungsdurchgänge werden als D1, D2, D3, D4, und

D5 bezeichnet und sind in der Tabelle 6 dargestellt.

3.5.3.3.Datenanalyse.In dieser Pilotstudie können die beobachtete Effekte nur deskriptiv ausgewer-

tet werden. Die Datenverarbeitung und die Artefaktbereinigung wurden identisch zu dem Experiment I
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durchgeführt (Abs. 3.2.4). Die Phase und die Amplitude wurden aus dem bandpassgefilterten MEG Signal

(±4Hz um die Stimulationsfrequenz) mit der Hilbert Transformation berechnet (Tass et al., 1998). Diese

Filterbreite wurde gewählt, um die transienten Effekte derStimulation erfassen zu können. Bei zu engen

Filterbreite wird diese transiente Dynamik stark unterdrückt. Die Ergebnisse sind qualitativ robust unter

der Variation der Filterbreite zwischen±3 Hz und±5 Hz. Im Detail zeige ich die Analyse des zentralen

parietalen Sensors A81, an dem die stärksten Effekte auftraten.

Ab jetzt muss beachtet werden, dass die Zeitt relativ zum Ende des Kontrollpulszuges (d.h. der Ent-

rainmentepoche) gewählt ist. An diesen Zeitpunkten wird ein identisches Zeitfenster[tb, te] angeheftet.

Jedes Fenster besitzt dann die Zeitachsetmit t ∈ [−1.3s, 1s], wobei das Ende des Entrainmentst = 0 hat.

Die verzögerten Phase-Resetting-Kurven (vPRK) wurden analog zum Abschnitt 2.6.3 konstruiert. Zur

Konstruktion wurde die mittlere Phaseϕν(t) = arg( 1
N

∑N
k=1 e

iφk(t)) über dieN zu einer Verzögerung

ν zugehörige Stimulationsdurchgänge verwendet, wobeiφk(t) die Hilbert-Phase des MEG Signals vonk-

tem Stimulationsdurchgang zum Zeitpunktt,N die Anzahl der Durchgänge und arg die Winkelfunktion für

komplexe Zahlen sind. Um eine einzelne verzögerte Phase-Resetting-Kurve zu konstruieren, wird die Phase

ϕE nach einer Verzögerungτ nach dem Ende der Stimulation evaluiert, wobeiτ nicht die Verzögerungν

des desynchronisierenden Pulszuges ist. Diese Phase wird alsϕE(τ) bezeichnet, und als Funktionswert der

Anfangsphase der StimulationϕB eingezeichnet (Abb. 3.5.3).

Das Ausmaß der Synchronisation und der Desynchronisation wird mit der Hilbert-Amplitude aus Glei-

chung 3.2.4 bestimmt (abhängige Variable 1). Die Hilbert-Amplitude kann als die Einhüllende der Hirnos-

zillationen interpretiert werden, d.h. hohe Werte weisen auf starke Oszillationen (Synchronisation in der

generierenden neuronalen Population) hin. Eine Abnahme der Hilbert-Amplitude deuten auf eine Desyn-

chronisation der neuronalen Population hin.

Als ein Maß für die Stereotypie der Phasendynamik derN Pulszüge wird der Phase-Resetting-Index

(abhängige Variable 2) aus (Tass, 2003c) eingesetzt:

(3.5.1) λ(t) =
1

N

∣

∣

∣

∣

∣

N
∑

k=1

eiφk(t)

∣

∣

∣

∣

∣

,

wobeiφk(t) die Hilbert-Phase des MEG Signals vomk-ten Pulszug zum Zeitpunktt ist, undN die An-

zahl der Pulszüge ist. Der Phase-Resetting-Indexλ quantifiziert direkt auch die Güte der Kontrolle des

Hirnrhythmus mit der Lichtstimulation und nimmt Werte zwischen 0 und 1 an.λ(t) = 1 bedeutet, dass

zum Zeitpunktt die Phasen in jedem Durchgang identisch sind und eine perfekte Phasenkopplung an die

Stimulation vorliegt.λ(t) = 0 zeigt eine gleichmäßige Verteilung der Phasen derN Durchgänge zum Zeit-

punktt. Wenn die Phasen zum Zeitpunktt in mehreren Clustern gruppiert sind und bestimmte Symmetrien

erfüllen, so kannλ(t) = 0 auch auftreten (Tass, 2003c).

Das Ausmaß der stimulationsinduzierten Änderungen der Hirnrhythmen wird mit drei abhängigen

Variablen quantifiziert: der Hilbert-Amplitude aus Gleichung 3.2.4 (abhängige Variable 1), dem Phase-

Resetting-Indexλ (abhängige Variable 2) und dem gemittelten rektifizierten Sensorsignal|MEG|, der Mit-

telwert des Absolutbetrages des Signals, (abhängige Variable 3), wobei die Änderungen in den Rhythmen

relativ zum reinen Entrainment betrachtet werden, d.h. ohne desynchronisierenden Puls. Dazu werden diese

drei abhängigen Variablen in den Zeitfenstern des Interesses (siehe unten) gemittelt, und es wird die pro-

zentuale Änderung gegenüber dem Entrainment nach der Formel ∆X = (X̄D − X̄E)/X̄E ∗ 100% gebildet,

wobeiX̄D einer der drei im Zeitfenster des Interesses gemittelten Variablen für die Desynchronisation- und
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X̄E für die Entrainment-Bedingung sind. Für die Hilbert-Amplitude und den Resetting-Index sind diese

Zeitfenster (W1) 250 ms lang und ihr Anfangszeitpunkt beginnt 50 ms nach dem Ende des desynchroni-

sierenden Pulszuges. Das Zeitfenster für das gemittelte rektifizierte Sensorsignal (W2) beginnt 45 ms nach

dem Ende des desynchronisierenden Pulszuges und ist 200 ms lang, d.h. es enthält zwei vollständige Peri-

oden des Signals. Die Anfangszeitpunkte und die Längen der Fenster waren so gewählt, dass die stärksten

Änderungen gut repräsentiert waren.

3.5.4. Ergebnisse.In der Abbildung 3.5.3 sind verzögerten Phase-Resetting-Kurven (vPRK) darge-

stellt, die aus den fünf Kalibrierungsduchgängen konstruiert wurden. Die desynchronisierende Stimulation

ändert erst ungefähr nach 100 ms die Form der vPRK (Abb. 3.5.3b,c). Zu diesem Zeitpunkt ändert sich

der Phase-Resetting-Typ der vPRK von 1 nach 0. Diese Änderung ist eine hinreichende Bedingung für

die Existenz einer vulnerablen Phase. In der Abbildung 3.5.3d-e springt der Wert der neuen PhaseϕE(τ)

für die Anfangsphase D3= ϕB ≈ 0.85 um 1.5π. Dieser Sprung bedeutet, dass die Phase eines einzel-

nen Durchgangs zu diesem Zeitpunkt nicht vorhersagbar ist und dass die Verteilung der Phasen über die N

Durchgänge gleichmäßig war (verifiziert durch visuelle Inspektion). Zur Optimierung des Desynchronisati-

onsffektes wurden zusätzlich für diese Phase (D3) zwei weitere Durchgänge (DO1, DO2) mit schwächeren

AmplitudenI ∈ {12.67 cd/m2, 15.39 cd/m2} (vgl. Absch.2.6.3) durchgeführt.

In der Abbildung 3.5.4a,b sind die Zeitgänge der Hilbert-Amplitude und des Resetting-Indexesλ für

die fünf Anfangsphasen D1 bis D5 (UV1) dargestellt. Die Hilbert-Amplitude gibt die Amplitude des Hirn-

rhythmus zu diesen Zeitpunkt an. Der Resetting-Indexλ gibt an, wie gut die Phasen in den 105 Durch-

gängen übereinstimmen. Man beachte, dass die Zeitt relativ zum Ende der Entrainmentepochet = 0

angegeben ist. Die Dauer der Entrainmentepoche ist mit einem grauen Balken oben im Graph dargestellt.

Die jeweils zwei farbigen Balken repräsentieren die Stimulusdauer und das Fenster des Interesses, wobei

nur die erste (ν =600 ms) und die letzte Verzögerung (ν =690 ms) dargestellt sind.

Die Entrainmentepoche induziert im Vergleich zur Prästimulus-Epoche zuerst eine Reduktion der Os-

zillationen, eine Abnahme der Hilbert-Amplitude. Ab dem Zeitpunkt t ≈ −800 induziert das Entrainment

eine Erholung der Amplitude der Oszillationen (Abb. 3.5.4a). Ungefähr in der Mitte der Entrainmentepo-

che wird ein desynchronisierender Puls mit einer Verzögerungν appliziert (der kurze bunte Balken in Abb.

3.5.4a). Der desynchronisierende Pulszug induziert eine transiente Abnahme der Hilbert-Amplitude, d. h.

eine Desynchronisation. Im Gegensatz dazu steigt die Hilbert-Amplitude während des reinen Entrainments

kontinuierlich bis zum Ende der Entrainmentepoche an. Die Wirkung des desynchronisierenden Pulszuges

ist nicht für alle Verzögerungen gleich. Die stärkste Abnahme der Hilbert Amplitude ist für die Bedingung

D3 sichtbar. Die schwächste Wirkung zeigen die BedingungenD1 und D5.

Der rasch ansteigende Phase-Resetting-Indexλ in der Abbildung 3.5.4b deutet auf eine starke Pha-

senkohärenz zwischen den einzelnen Pulsfolgen in den experimentellen Durchgängen hin. Der desynchro-

nisierende Puls mit den Anfangsphasen D2, D3 unterbricht diese Phasenkohärenz. Im Gegensatz dazu

erhöhen die Pulse mit den Anfangsphasen D1 und D4 die Phasenkohärenz.

In Abbildung 3.5.4c,d sind die Zeitgänge der Hilbert-Amplitude und des Resetting-Indexesλ für die

vulnerable Phase D3 und die optimierten Durchgänge DO1 und DO2. Für die optimierte Parameterkombi-

nation DO2 bleibt die Hilbert-Amplitude während des gesamten Entrainments niedrig (Abb. 3.5.4c). Die

Abnahmen des Resetting-Index nach dem desynchronisierenden Puls für DO1 ist deutlich schwächer im

Vergleich zur D3 und DO2.
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ABBILDUNG 3.5.4. Die Zeitgänge der Hilbert-Amplitude (a,c) und des Resetting-
Indexes (b,d) des parietalen MEG-Sensors A81. (a) Die Hilbert-Amplitude und (b) der
Resetting Index für alle fünf Durchgänge mit den Anfangsphasen D1 bis D5 und das rei-
ne Entrainment E (rot). Die Bezeichnungen D1 bis D5 beziehensich auf Anfangsphasen
bzw. auf die Verzögerungν, mit der der desynchronisierende Pulszug appliziert wur-
de. Die Dauer der Entrainmentepoche ist mit einem grauen Balken (erstes Pfeil) oben
im Graph dargestellt. Die jeweils zwei oberen farbigen Balken repräsentieren die Sti-
mulusdauer (zweites Pfeil) und das Fenster des Interesses (drittes Pfeil), wobei nur die
erste (ν =600 ms) und die letzte Verzögerung (ν =690 ms) dargestellt sind. (c) Die
Hilbert-Amplitude und (d) der Resetting-Index für die vulnerable Phase D3 und die op-
tinierten Durchgänge DO1 und DO2 mit der Anfangsphase aus dem Durchgang D3. In
(e-g) werden die Änderungen der Hilbert-Amplitude, Phase-Resetting-Indexes und des
mittleren rektifizierten Sensorsignals im Vergleich zum reinen Entrainment dargestellt.
(e) Die relative Änderung der mittleren Hilbert-Amplitude imZeitfenster W1 für alle
Anfangsphasen D1 bis D5 und die zwei optimierenden Durchgänge DO1, DO2. (f) Die
relative Änderung des Phase-Resetting-Indexes∆λ im Zeitfenster W1. (g) Die relati-
ve Änderung des mittleren rektifizierten Sensorsignals∆|MEG| im Zeitfenster W2. Die
Phase D1 entsprichtν = 600 ms, D2ν = 630 ms, D3ν = 650 ms, D4ν = 670 ms, D5
ν = 690 ms und die Phasen der optimierten Durchgänge DO1≈ DO2 ≈ D3. Für die
Werte der Phasen im Bogenmaß D1 bis DO2 siehe Abbildung 3.5.3.
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Um das Ausmaß der induzierten Änderungen der oszillatorischen Aktivität im Vergleich zum reinen

Entrainment zu bestimmen, wurden die relativen Änderungender Hilbert-Amplitude∆HilAmpl, des Syn-

chronisationsindexes∆λ und des mittleren rektifizierten Sensorsignals∆|MEG| im jeweils zugehörigen

Zeitfenster berechnet (Abb. 3.5.4e-g). Alle drei Maße zeigen eine Abhängigkeit von der Anfangsphase. Zu

bemerken ist, dass die Hilbert-Amplitude für alle Stimulationsbedingungen reduziert ist, wobei die Effekte

für die vulnerable Phase D1 und ihre Optimierung DO2 am stärksten sind. Die Form der Phasenabhän-

gigkeit vom∆λ und∆|MEG| ist sehr ähnlich. Eine Stimulation in den Anfangsphasen D2,D3, DO1 und

DO2 führt zu einer starken Abnahme von∆λ und∆|MEG| (Abb. 3.5.4e-g). Im Gegensatz dazu ist für die

Anfangsphasen D1 und D4 eine Steigerung von∆λ und∆|MEG| sichtbar (Abb. 3.5.4e-g).

3.5.5. Diskussion.Dieses Experiment wurde alsproof of conceptfür die Dämpfung der Hirnrhyth-

men durch Soft-Phase-Resetting durchgeführt.Es wurde gezeigt, dass man mit Hilfe der verzögerten Phase-

Resetting-Kurven die vulnerable Phase eines entrainten Alpha-Rhythmus bestimmen kann. Die vulnerable

Phase ist unter einer Stimulation dann vorhanden, wenn die vPRK ihren topologischen Typ ändern, z.B. von

1 nach 0. Die vulnerable Phase ist dann die, bei der die größten Verschiebungen während des Übergangs

auftreten. Bei meinem Probanden sprang die neue PhaseϕE(τ) um1.5π nach oben. Die zwei zusätzlichen

optimierten Pulsfolgen (DO1,DO2) für die gleiche Anfangsphase bestätigten die Annahme, dass es sich

um eine vulnerable Phase des Alpha-Rhythmus handelt.

Dieses Ergebnis bestätigt die Befunde von Jansen und Brand,die die Annahme nahelegen, dass es eine

vulnerable Phase im Alpha-Rhythmus gibt (Jansen and Brandt, 1991). In ihren Experimenten haben Jansen

und Brandt Lichtpulse konstanter Intensität während unterschiedlicher Phasen des Alpha-Rhythmus appli-

ziert. Die Periode des Alpha-Rhythmus wurde in 8 Bins eingeteilt und es wurde eine selektive Mittelung

(Erzeugen von EKP) der EEG Trials in diesen Bins vorgenommen. Es konnte eine deutliche Variation der

EKP in der Abhängigkeit von der Anfangsphase des Alpha-Rhythmus beobachtet werden. Auch in der Un-

tersuchung von Kruglikow and Schiff (2003) ist die Phasenabhängigkeit der auditorischen EP festgestellt

worden. Die Autoren variierten aber die Stimulationsamplitude nicht, um einen Übergang vom Phase-

Resetting-Typ 1 nach 0 zu erreichen. Ein direkter Nachweis einer vulnerablen Phase einer Population von

Neuronen gelang Warman and Durand (1989). Zusätzlich zeigten Durand and Warman (1994) eine ver-

schwindende Amplitudenoszillation des Summenpotenzialsin CA1 Schnitten, wenn ein katodischer Puls

in der vulnerablen Phase appliziert wurde, wobei die einzelnen Neuronen weiter oszillieren, jedoch mit

unterschiedlichen Phasen.

Die hier berichtete Phasenabhängigkeit der relativen Änderung des Resetting-Indexes∆λ und des

mittleren rektifizierten MEG,∆|MEG| stimmt gut mit dem Konzept der vulnerablen Phase überein. Da-

gegen spricht aber die konsistente Reduktion der Hilbert-Amplitude für alle Stimulationsanfangsphasen.

Wahrscheinlich sind an den beobachteten Effekten mehrere Prozesse beteiligt. In einer einfachen Erklä-

rung könnte man annehmen, dass erstens: Der Stimulus selbsteine teilweise inhibitorische Wirkung hat

und daher eine phasenunabhängige Teilsuppression des Rhythmus induzieren kann (Apkarian et al., 1981;

Schmeisser, 1985; Suter et al., 1996) und zweitens desynchronisiert die Perturbation eine Teilpopulati-

on des Hirnrhythmus (Durand and Warman, 1994). Eine solche Abnahme der Synchronizität äußert sich

natürlich in der Reduktion der Hilbert-Amplitude. Es könnte weiter zu einer Demaskierung von aktiven

synchronen Populationen führen, weil die an der Auslöschung der Felder beteiligten Quellen nicht aktiv

oder desynchron sind. Eine solche plötzliche Demaskierungkönnte eine schnelle Änderung der mittleren

PhaseϕE(t) der Oszillationen herbeiführen. Wenn die Oszillationen sich nicht kohärent zum Entrainment

verhalten, würde dies zu einer zufälligen Phasenverteilung nach dem desynchronisierten Puls führen.
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Die hier vorgestellten Ergebnisse sind nur eine erste Annäherung an das Potenzsial von zeitlich präzise

lokalisierten Desynchronisationsprozessen im Gehirn, z.B. einer Entwicklung von neuen Therapieverfah-

ren für pathologisch oszillatorische Aktivität im Gehirn oder den Einsatz von neuen desynchronisationsba-

sierten experimentellen Paradigmen. Notwendig sind sowohl eine Vergrößerung des Probandenkollektivs

als auch ein Verbesserung der Stimulationspparatur.



KAPITEL 4

Komplexe Effekte der Stimulation auf die Konnektivität des

Netzwerks

4.1. Einleitung

In diesem Kapitel werden die Effekte der hirnrhythmenmodulierendenStimulation auf die Konnektivi-

tät des Netzwerks untersucht. Zu diesem Zweck wird eine Formder Plastizität in ein generisches Netzwerk

von Phasenoszillatoren eingebaut, das als Modellnetzwerkfür die synaptisch interagierenden Neuronen

dient.

In den mathematischen Modellen, die für die Entwicklung vonneuen Stimulationstechniken verwendet

wurden, wurde die Plastizität bis jetzt vernachlässigt (Tass, 1999, 2001a,b, 2002a,b, 2003b; Popovych et al.,

2005). Es ist jedoch notwendig, die Plastizität der synaptische Kopplungen einzubeziehen. (i) Die Plastizi-

tät ist eine fundamentale Eigenschaft von neuronalen Systemen (Kilgard and Merzenich, 1998; Markram

et al., 1997; Zhou et al., 2003; Sur and Rubenstein, 2005). Synaptische Plastizität hängt von dem präzisen

Timing der prä- und postsynaptischen Aktionspotentiale ab(Markram et al., 1997; Debanne et al., 1998;

Feldman, 2000) und kann durch das STDP (spike-timing-synaptic-plasticity) Modell der Plastizität forma-

lisiert werden (Abbott and Nelson, 2000; Song et al., 2000).Wenn das präsynaptische Aktionspotential

(AP) vor dem postsynaptischen AP an der Synapse ankommt, wird die Synapse potenziert. Im umgekehr-

ten Falle wird die Synapse abgeschwächt. Das Ausmaß der synaptischen Modifikation nimmt mit der Zeit

zwischen den zwei AP exponentiell ab. (ii) Neurale Netzwerke können pathologische Interaktion erler-

nen, die z. B. zu Epilepsien führen kann (Morimoto et al., 2004). Ein Beispiel ist das Kindling-Phänomen

(Goddar, 1967). Es handelt sich um eine Induktion von spontanen epileptischen Anfällen nur durch eine

unterschwellige schwache Stimulation ohne eine signifikante Änderung der Hirnmorphologie (Morimo-

to et al., 2004). (iii) Eine Manipulation von Plastizitätsprozessen besitzt ein signifikantes therapeutisches

Potential (Kilgard and Merzenich, 1998; Albensi et al., 2004).

4.2. Das Modell

Ich modelliere die Dynamik einer Population ausN Neuronen als Netzwerk von gekoppelten Phase-

noszillatoren, die die folgende Form hat

(4.2.1) ψ̇j = ωj +Wj +

4
∑

ν=1

Xν(t)Sν(ψj)ρ
(ν)
j + ξj(t),

wobeiωj die natürliche Frequenz desj-en Neurons ist (Tass, 1999). Es wird angenommen, dass die

natürliche Frequenzen eine Gauss’sche Verteilung mit einem Mittelwert vonΩ besitzen. Die einzelnen

Neuronen feuern oder bursten, wenn ihre Phase gleich0 (mod2π) ist. Die Interaktion zwischen den Neu-

ronen wird modelliert mit der Kopplungsfunktion

128
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ABBILDUNG 4.2.1. Das räumliche Aktivierungsprofil für Stimulation mit vier Elektro-
den(a) und mit einer Stimulationselektrode(b). Die roten Parallelogramme geben die
Position der Elektroden an, und die Punkte repräsentieren die Position der Neuronen.
Der Einfluss der Stimulation auf die Neuronen wird farbig kodiert. Starker Einfluss ist
hell und schwacher Einfluss ist dunkel.

(4.2.2) Wj =
1

N

N
∑

i=1

Kij(t)sin(ψi − ψj),

wobeiKij(t) ein zeitabhängiges synaptisches Gewicht bezeichnet, mit dem deri-te Neuron denj-

ten Neuron zum Zeitpunktt beeinflusst (Kuramoto, 1984). Die zeitabhängige KopplungsmatrixC(t) =

[Kij(t)]
N
i,j=1 ist die Konnektivitätsmatrix, in derKjj = 0 für alle Zeitpunktet und für j = 1, . . . , N . C

unterliegt der STDP Dynamik, die weiter unten beschrieben wird.

Elektrische Stimulation hat einen phasenabhängigen Effekt (Best, 1979; Guttman et al., 1980). Dies

wird im Standardmodell:Sν(ψj) = Iνcos(ψj) berücksichtigt (Winfree, 1980; Tass, 1999).Sν(ψj) mo-

delliert den Einfluss der Stimulation auf denj-ten Neuron, der über dieν-te Stimulationselektrode aus-

geübt wird. In dieser Studie werden Stimulationsprotokolle mit bis zu vier Stimulationsorten eingesetzt

(ν = 1, ..., 4). Das An- und Ausschalten der Stimulation derν-ten Seite wird mittels einer Stufenfunk-

tion Xν(t) realisiertXν(t) = 1, wenn die Stimulation derν-ten Seite an ist undX(t) = 0, wenn die

Stimulation via derν-ten Seite aus ist.

ρ
(ν)
j modelliert das räumliche Aktivierungsprofil der Stimulation. Dieses ist abhängig von dem Ab-

stand||xj − X(ν)|| zwischen demj-ten Neuron (mit der Positionxj) und derν-ten Elektrode (mit der

PositionX(ν)). Der Effekt der elektrischen extrazellulären Stimulation fällt mit wachsender Distanz zwi-

schen dem Neuron und der Elektrode ab. Ein genaues räumliches Aktivierungsprofil ist nicht im Detail

bekannt (Ranck, 1975). Es wird approximiert durchρ(ν)
j = exp[−(a ∗ ||xj − X(ν)||)b] mit a = 0.75 und

b = 4 für die Stimulation mit einer Elektrode unda = 5 undb = 3 für die Stimulation mit vier Elektroden

(Abb.4.2.1 a,b). Die unterschiedlichen Parameter werden benutzt, um die Topologien mit gleicher Anzahl

der Neuronen aber unterschiedlicher Ausdehnung zu modellieren (Tass, 2003b). Die Ergebnisse sind ro-

bust gegenüber der Variation vona zwischen4 und6 undb zwischen2 und4 für die Stimulation mit einer

Elektrode unda zwischen0.1 und 1.5 und b zwischen1 und 5 für die Stimulation mit vier Elektroden.

Die Neuronen (N = 100) sind gleichmäßig verteilt über ein Einheitsviereck mit einer Kantenlänge von 1

(vergleiche auch Tass (2003b)). Für Stimulationsprotokolle mit nur einer Elektrode wird diese in der Mitte

des Vierecks positioniert (Abb. 4.2.1b), wohingegen für die Stimulation mit vier Elektroden diese an den
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ABBILDUNG 4.2.2. (a) Spike-timing dependent plasticity (STDP) basierte Modifi-
kation der synaptischen KopplungenKpre,post hängt von der spike-timing Differenz
∆t = tpre − tpost zwischen den Feuerzeiten des prä- und postsynaptischen Neurons
gemäß der Gleichung (4.2.4) ab. Die synaptische Potenzierung (schwarz schattierte Flä-
che) ist am stärksten, wenn der präsynaptische Neuron kurz vor dem postsynaptischen
Neuron feuert. Umgekehrt tritt die stärkste synaptische Depression auf, wenn der post-
synaptische Neuron kurz vor dem präsynaptischen Neuron feuert (grau schattierte Flä-
che). Verwendete Modell-Parameter:αp = 0.5, αd = 0.32, τp = 0.1, τp = 0.275. Die
Zeitachse ist in beliebigen Einheiten (arbitrary units [a.u.]), wobei eine Einheit ([a.u.])
mit der Periode des ungekoppelten Einzeloszillators übereinstimmt. (b) Netto STDP-
Effekt ∆ǫ =

∫ ǫ

−ǫ ∆Kpre,post(ξ)dξ, der sich für eine sehr große Anzahl der Stimuli ein-
stellt, wenn∆t im Intervall [−ǫ, ǫ] beschränkt ist.

Punkten[0.25 0.25], [0.75 0.25], [0.75 0.75] und[0.25 0.75] platziert und von 1 bis 4 im Uhrzeigersinn der

Reihe nach nummeriert sind. Im Falle von Stimulation mit einer Elektrode reduziert sich der Stimulations-

term aus der Gleichung 4.2.1 zuX(t)S(ψj)ρj , wobeiX,S undρj nur zu einem Stimulationsort gehören.

Die Ergebnisse sind robust unter der Variation der PopulationsgrösseN und der Position der Elektroden.

Die Zufallskräfte werden als Gauss’sches weißes Rauschen mit Mittelwert 0 und VarianzD̃ modelliert.

Der Grad der Synchronisation wird mit dem komplexen OrdungsparameterZ(t) = R(t)[exp(iϕ(t)] =

N−1
∑N

k=1[exp(iψk(t)] quantifiziert, wobeiR(t) undϕ(t) die reale Amplitude und die Phase vonZ(t)

sind. Zusätzlich gilt0 ≤ R(t) ≤ 1 (Kuramoto, 1984).R(t) = 1 indiziert eine perfekte Phasensynchronisa-

tion (alle Neurone haben gleiche Phasen), wohingegenR(t) = 0 ist mit einer Desynchronisation verbun-

den. Die Feuerdichte

(4.2.3) p(t) =
1

N

N
∑

k=1

σ(ψk), σ(ψk) =

{

1 : cos(ψk) > c = 0.975

0 : sonst

gibt die relative Anzahlt der feuernden Neuronen zum Zeitpunkt t an, wobei ein Einzelneuron immer

dann feuert, wenn seine Phase verschwindet (modulo2π). Die Refraktärzeit des Neurons istΥ = 0.05. Die

Ergebnisse sind robust unter Variation vonc und wenn die RefraktärzeitΥ grösser als0.02 ist.

Die Modifikation der synaptischen Gewichten ist durch synaptische Plastizität vom Hebbschen Typ be-

stimmt, die auf experimentellen Ergebnissen aus hippocampalen und kortikalen Neuronen basiert (Markram

et al., 1997; Debanne et al., 1998; Bi and Poo, 1998; Feldman,2000). Das Ausmaß der Gewichtsänderung

fällt exponentiell mit der spike-timing Differenz∆t = tpre − tpost ab, wobeitpre die Zeit des Feuerns
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des präsynaptischen undtpost die Zeit des Feuerns des postsynaptischen Neurons ist (Abb.4.2.2). Eine

Potenzierung der synaptischen Gewichte tritt auf, wenn dasFeuern des präsynaptische Neurons dem Feu-

ern des postsynaptischen Neurons vorausgeht (∆t < 0). Umgekehrt wird eine Depression induziert, wenn

das präsynaptische Feuern dem postsynaptischen Feuern folgt. Keine signifikante Veränderung der synap-

tischen Gewichte tritt auf, wenn die Zeit zwischen prä- und postsynaptischen Ereignissen zu lang ist. Diese

Plastizitätregel (STDP) wird modelliert durch

(4.2.4) ∆Kpre,post(∆t) =

{

αp e
∆t/τp ∆ t ≤ 0

−αd e
−∆t/τd ∆ t > 0

,

wobeiαp die Lernrate während einer Potenzierung der synaptischen Gewichte für negative∆t ist, und

αd die Lernrate während einer Depression für positive∆t ist (Abbott and Nelson, 2000; Izhikevich et al.,

2004; Song et al., 2000). Für die synaptische Potenzierung und Depression sind unterschiedliche Zeitkon-

stantenτpund τd zu wählen, wobeiτp < τd gilt. Diese Asymmetrie wurde experimentell im Neokortex

(Feldman, 2000) und im Hippocampus (Bi and Poo, 1998) nachgewiesen. Um sicherzustellen, dass die

Gleichung (4.2.4) keinen unphysiologisch unbeschränktenAnstieg der synaptischen Stärke erzeugt, ist die

maximale synaptische StärkeKk,j beschränkt,Kk,j ∈ [0,Kmax], wobeiKmax die maximale Kopplungs-

stärke ist. Der Plastizitätsmechanismus (Gleichung 4.2.4) ist nicht ein kontinuierlicher Prozess, sondern

ein Punktprozess in der Zeit, der durch das Feuern des postsynaptischen Neurons ausgelöst wird.

4.3. Spontane Dynamik

In diesem Abschnitt betrachten wir das spontane Verhalten des Netzwerks, das sich ohne Stimulation

[X = 0 in der Gleichung 4.2.1] einstellt. Um zu verdeutlichen, warum die Präsenz der Plastizität von

großer Bedeutung ist, erinnern wir uns zuerst an die Spontandynamik, die man ohne Plastizität beobachten

kann. Dazu wählen wir ein einfaches Beispiel. Wir betrachten den Fall der konstanten globalen Kopplung

[Kkj = K = const für allej, k = 1, . . . , N ]. Für ein großesN taucht aus dem inkohärenten Zustand die

Phasensynchronisation auf, wenn die Amplitude des Rauschens unter eine kritische Grenze fällt oder die

Kopplungsstärke einen kritischen Wert überschreitet (Kuramoto, 1984; Tass, 1999). Für eine superkritische

Kopplungsstärke synchronisieren sich die Oszillatoren inPhase und verhalten sich wie ein einzelner großer

Oszillator. Im allgemeinen scheint für großesN keine Bistabilität zu existieren (Strogatz, 2000). Dies

bedeutet, dass es keine stabile Koexistenz des inkohärenten Zustands und des synchronen Zustands gibt.

Entweder nur der inkoherente oder nur der synchrone Zustandist stabil. Im Gegensatz dazu können in

einem Netzwerk mit synaptischer Plastizität (Gleichung 4.2.4) beide Zustände koexistieren, d.h. Bistabilität

kann auftretten.

Um die von STDP induzierten Effekte zu beschreiben, führe ich die zeitabhängigemittlere synaptische

KopplungsstärkēK(t) = (N − 1)−2
∑N

i,j=1Ki,j(t) ein.K̄(t) ist der Mittelwert der Elemente in der Kon-

nektivitätsmatrixC(t) = [Kij(t)]
N
i,j=1. Synaptische Plastizität verändert entscheidend das Synchronisati-

onsverhalten des Netzwerks. Für vorgegebene Amplituden des Rauschens, Verteilung der Eigenfrequenzen

und den Zeitkonstantenτpundτd können zwei verschiedene dynamische Zustände beobachtet werden: (1)

Der synchrone Zustand, in dem die Neuronen synchron sind und die synaptische Interaktion sehr stark ist,

führt zu einer sehr hohen mittleren Kopplungsstärke. (2)Der desynchrone Zustand:Beide Parameter̄K
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ABBILDUNG 4.3.1. Zeitgänge der mittleren KopplungsstärkeK̄ (a) und das Ausmaß
der Phasensynchronisation gemessen mitR(t) = |N−1

∑N
k=1 exp[iψk(t)]| (b) in einer

Reihe von Simulationen mit variablen Anfangskopplungsstärken und ohne Stimulation
(X = 0). |y| ist der Modulus vony. Die AnfangskopplungstärkenKij sind Gauss-verteilt
mit Mittelwert K̄(0) und Standardabweichung0.05K̄(0). In einer Reihe von Simulatio-
nen wurdeK̄(0) in äquidistanten Schritten zwischen0 und6 variiert. In allen Fällen sind
die Anfangsphasenψ1(0), . . . , ψN (0) gleichmäßig im Intervall[0, 2π] verteilt. Die Bi-
stabilität offenbart sich als Koexistenz von zwei unterschiedlichen Zuständen, die durch
eine mittlere KopplungsstärkēK nahe bei0 oder nahe bei4 charakterisiert sind. Durch-
gänge, in denen̄K gegen0 strebt, sind in(a) und (b) blau dargestellt. Analog gehören
rote Kurven zu den Durchgängen, in denenK̄ gegen4 tendiert.(c) Ein Bild der Konnek-
tivitätsmatrixC = [Kij(t)]

N
i,j=1] im synchronen Zustand, mit̄K(0) = 4.0 undt = 50.

(d) Die KonnektivitätsmatrixC im desynchronen Zustand, mit̄K(0) = 0.4 undt = 50.
Der Kopplungsasymmetrie-Indexζj = N−1

∑N
i=1(Kji −Kij) von jedem Neuron dar-

gestellt versus seine Eigenfrequenzωj , im synchronen Zustand(e)(wie in (c)) und im de-
synchronen Zustand(f) (wie in (d)). Modellparameter:N = 100, D̃ =

√
2D,D = 0.22,

Ω = 2π,Kmax = 8, αp = 0.5, αd = 0.32, τp = 0.1, τd = 0.275. Die Eigenfrequenzen
ωi sind Gauss-verteilt mit dem MittelwertΩ = 2π und der Standardabweichung von
0.07Ω. Die nummerische Integration wurde mit stochastischer Runge-Kutta Methode
zweiter Ordnung (Honeycutt, 1992) und einer Schrittweite von0.001 durchgeführt.
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undR sind nahe bei der Null. Die Neuronen feuern in einer unkorrelierten Art und Weise fast ohne syn-

aptische Interaktion. In den hier gezeigten Simulationen verschwindetR nicht komplett, sondern fluktuiert

aufgrund der endlichen Anzahl der Neuronen (N = 100) nahe an der Null.

Die Stabilität von diesen zwei Zuständen hängt vonr = αp/αd, dem Verhältnis zwischen der positiven

und negativen Lernrate, ab. Detaillierte nummerische Untersuchungen zeigen, dass es drei unterschiedlich

Parameterbereiche vonr gibt, die mit verschiedenen Dynamiken versehen sind: (1)Den desynchrone Zu-

stand:Für Werte vonr unter einer kritischen Grenzerd
crit ist nur der desynchrone Zustand stabil. Für die

verwendeten Netzwerkparameter giltrd
crit ≈ 1.25 (Abb. 4.3.1).

(2) Das bistabile Regime(Abb. 4.3.1): Für mittlerer Werte, die die Bedingungrd
crit < r < rs

crit erfül-

len, koexistieren der desynchrone und synchrone Zustand und beide sind stabil (Abb. 4.3.1a,b). Abhängig

von der AnfangskopplunsstärkēK(0) tendiert das Netzwerk zu einem der zwei stabilen Zustände. Im Fal-

le der Gauss-verteilten Anfangskopplungsstärken mit dem Mittelwert K̄(0) und der Standardabweichung

0.05K̄(0) existiert eine kritische KopplungsstärkēKcrit ≈ 1.25. Für K̄(0) > K̄crit tendiert das Netzwerk

zum synchronen Zustand, wohingegen fürK̄(0) < K̄crit das Netzwerk in den desynchronen Zustand rela-

xiert. Die Existenz der kritischen KopplungsstärkeK̄crit wurde für verschiedene Anfangsverteilungen der

Phase (Gleichverteilung, Dirac-Verteilung und Gaussverteilung) geprüft. Variationen in der Anfangsver-

teilung der Phasen führte nur zu kleinen Änderungen inK̄crit, die von der Ordnung±0.15 waren. Das

Auftreten der Bistabilität war robust im Hinblick auf die Variation der Parameter: z.B. fürαp = 0.5,

αd = 0.275 existiert die Bistabilität fürτd ∈ [0.27, 0.4] oderτd ∈ [0.6, 0.8] für τp = 0.1 beziehungsweise

τp = 0.2. (3) Das synchrone Regime:Für r > rs
crit ist nur der synchrone Zustand stabil. In der Abbildung

4.3.1 werden Lernparameter verwendet, für diers
crit ≈ 1.85 ist.

Ich werde mich jetzt auf den bistabilen Zustand fokussieren. Der desynchrone Zustand, der im bi-

stabilen Regime für kleinēK(0) auftritt, ist durchKij nahe an Null füri, j = 1, . . . , N (Abb. 4.3.1d)

charakterisiert. Im Kontrast dazu ist der synchrone Zustand, der für größerēK(0) auftritt, durch starke

synaptische StärkēK gekennzeichnet (Abb. 4.3.1a). In diesem Zustand interagieren die Neuronen unter-

einander nicht gleich stark (Abb. 4.3.1c). Um zu beschreiben, wie STDP die Konnektivität beeinflusst,

berechnen wir für jedes Neuronj seinenAsymmetrie Index

(4.3.1) ζj =
1

N

N
∑

i=1

(Kij −Kji),

wobeiKji die synaptische Kopplung vomj-ten Neuron zu demi-ten Neuron ist. WennKji > Kij

dominiert dasj-te Neuron dasi-te und vice versa. Die Interaktion ist zwischen den Neuronen ist balanciert

wennKji = Kij . Folglich gilt, je stärker dasj-te Neuron alle anderen dominiert, umso positiver ist sein

Asymmetrie Indexζj . Umgekehrt, je stärker derj-te Neuron von allen anderen dominiert wird, umso

negativer fällt seinζj aus.ζj ≈ 0, bedeutet, dass die Interaktionen desj-ten Neurons mit dem Netzwerk

im Mittel balanciert sind.

Im synchronen Zustand dominieren die Neuronen alle anderenumso mehr, je höher ihre Eigenfre-

quenzen sind. Die langsamsten Neuronen werden von allen anderen Neuronen dominiert (Abb. 4.3.1e). Im

Unterschied dazu beeinflussen sich die Neuronen im desynchronen Zustand nur gering, und folglich gibt es

keine ausgeprägte Beziehung zwischen der Eigenfrequenz der Neuronen und dem Asymmetrie-Index (Abb.

4.3.1f). Im desynchronen Regime und im synchronen Regime erzeugt ein einzelner Stimulus nur transiente

Effekte, d.h. nur kurz andauernde Synchronisation oder Desynchronisation. In den weiteren Abschnitten
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fokussieren ich mich auf das bistabilen Regime, weil die Bistabilität langfristige Effekte der Stimulation

erlaubt.

Um den Effekt der Stimulation abschätzen zu können, betrachten wir zuerst den Netto-Effekt von

STDP auf die einzelne Synapse, wenn diese mit einer langen Sequenz von Stimuli konfrontiert wird, in

der ∆t = tpre − tpost im Intervall [−ε, ε] gleichmäßig verteilt ist. Im Fall einer synchronisierenden Sti-

mulation wirdε klein sein, wohingegen eine desynchronisierende Stimulation ein großesǫ induziert, das

ungefähr der Hälfte der Periode der Oszillationen entspricht. Der Netto-Effekt von STDP auf eine Synapse

∆ε, der sich während einer langen Sequenz von synaptischen Ereignissen mit∆t beschränkt auf[−ε, ε]
einstellt, ergibt sich aus∆ε =

∫ ε

−ε ∆Kpre,post(ξ)dξ (Abb. 4.2.2b). Offensichtlich ist der Netto Effekt einer

synchronisierenden Stimulation eine synaptische Potenzierung (∆ε > 0 für kleine ε), wohingegen eine

desynchronisierende Stimulation eine synaptische Depression induziert (∆ε < 0 für großeε).

4.4. Kindling durch Stimulation mit niederfrequenter Pulsfolge (NF)

Eine Stimulation, die das synchrone Feuern des Netzwerks für eine genügend lange Zeit und mit aus-

reichender Intensität verstärkt, kann verwendet werden, um das Netzwerk aus dem desynchronen Zustand

in den synchronen Zustand zu bringen. Ein einfaches Beispiel für eine Kindling Stimulation ist das Appli-

zieren von niederfrequenten Pulszügen (NF), deren Frequenz nahe an der mittleren EigenfrequenzΩ liegt

(Abb. 4.4.1a-c).

Im desynchronen Zustand vor der Stimulation ist die Verteilung derspike-timingDifferenzen∆tj =

tpre− tpost praktisch flach. Im Gegensatz dazu induziert die periodische Stimulation ein Entrainment, wäh-

rend dessen die Neuronen phasengekoppelt feuern (Abb. 4.4.1a, für Details siehe Tass (1999, 2001b,

2002b)). Das Entrainment führt zu einer starken Synchronisation (Abb. 4.4.1). Damit verbunden ist der

Anstieg der Koinzidenz zwischen prä- und postsynaptischenEreignissen. Die Verteilung von∆tj weist

einen scharfen Gipfel um Null herum und zwei Seitengipfel um±tsp herum auf (Abb. 4.5.1a, grüne Linie),

wobei±tsp ≈ 1.11 der Periode der Stimulation (T = 1.2) minus der Hälfte der Clusterbreite entspricht.

Es ist zu beachten, dass die Seitengipfel der∆tj Verteilung (Abb. 4.5.1a) nicht zu dem Kindling-Effekt

beitragen, weil∆Kpre,post für ∆tj aus diesem Bereich verschwindet (Abb. 4.2.2a). Daher dominiert die

synaptische Potenzierung, ähnlich wie in Abb. 4.2.2b für kleineε, und die synaptischen Gewichte wachsen

rasch an (Abb. 4.4.1c). Nach ungefähr120 Zyklen der NF Stimulation erreicht das Netzwerk den stabilen

synchronen Zustand, in dem es auch nach dem Ausschalten der Stimulation verbleibt (Abb. 4.4.1a-c). Die

Seitengipfel der∆tj Verteilung im spontanen Zustand nach der Stimulation (Abb.4.5.1a, rote und schwar-

ze Kurve) befinden sich im Vergleich zr periodischen Stimulation (Abb. 4.5.1a, grüne Kurve) näher an der

Null. Der Grund ist, dass die Frequenz der Kindling-Stimulation niedriger ist als die spontane Frequenz

der Neuronen.

4.5. Einfrieren der Kopplungsmuster mittels Stimulation mit hochfrequenten Pulszügen (HF)

Eine Stimulationstechnik muss nicht solche dramatischen Veränderungen der synaptischen Konnek-

tivität, wie oben beschrieben, verursachen. Eine Stimulation, die die Aktivierung des STDP Mechanis-

mus verhindert, kann das Verhalten des Neurons beeinflussenund gleichzeiting die Kopplungsmatrix

C = [Kij(t)]
N
i,j=1 unverändert lassen. Ich untersuche jetzt die Stimulation mit einem hochfrequenten pe-

riodischem Pulszug, die als Standard für die Tiefenhirnstimulation eingesetzt wird (Benabid et al., 1991).

Die Einzelpulse während des hochfrequenten Pulszuges haben eine mindestens20-mal höhere Frequenz

als die Eigenfrequenz der Neuronen ohne Stimulation. In Netzwerken von gekoppelten Phasenoszillatoren
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ABBILDUNG 4.4.1. Feuerdichtep aus der Gleichung 4.2.3 (a, d, h), die AmplitudeR
des Ordnungsparameters (b, e, i), die mittlere KopplungK̄ (c, g, j) und der Realteil des
OrdnungsparametersZ (Abschnitt 4.2) (f). a-c niederfrequenter Pulszug (NF) wird auf
das Netzwerk im desynchronen Zustand angewandt.d-gHochfrequente (HF) Stimulation
wirkt auf das synchrones Netzwerk.h-j Vierelektroden koordinierter Reset desynchro-
nisiert das Netzwerk und wird nur bei Bedarf angewandt, d.h.wenn die AmplitudeR
die Schwelle0.4 überschreitet.a-j Die schwarzen Balken zeigen, dass die Stimulation
an ist. Die Stimulationen beginen beit = 200. d,h Die Insets zeigen eine vergrößerte
Ansicht der Zeitgänge der Feuerdichte vor, während und nachder Stimulation.b,e,i Die
Baseline der spontanen Synchronisation, d.h. die 99-te Perzentille derR Verteilung im
desynchronen Zustand ohne Stimulation, wird mit dergestrichelten Liniemarkiert. Sti-
mulationsparameter: Kindling (a-c): Frequenz der Einzelpulse = 0.83, Pulsdauer = 0.2,
AmplitudeI = 9; HF Stimulation (d-g): Frequenz der Pulse = 20, Pulsdauer = 0.02, Dau-
er der Pause zwischen den Pulsen = 0.03, Amplitude = 35; Vierelektroden koordinierter
Reset (h-j ): kurze HF Pulsfolge besteht aus 15 Einzelpulsen mit Pulsdauer = 0.02, Dau-
er der Pause zwischen den Pulsen = 0.03 und AmplitudeIν = −35 für die Elektroden
ν = 1 und3, undIν = 35 für die Elektrodenν = 2 und4. Die Stimulationselektroden
sind im Uhrzeigersinn angeordnet (siehe Text). Übrige Parameter wie in Abb. 4.3.1.
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ABBILDUNG 4.5.1. Verteilung der spike-timing Differenzen∆t = tpre − tpost für
die Stimulation mit NF Pulszügen (a), für Stimulation mit HF Pulszügen (b) und für
Stimulation mit Mehrelektroden-KR (c). Die farbigen Kurven in jedem Graph gehö-
ren zu den vier Evaluationsintervallen der Länge200, beginnend beit = 0 (spontane
Prästimulus-Dynamik,blaue Kurve), t = 200 (frühe Stimulationseffekte,grüne Kurve),
t = 600 [spontane Dynamik (a) oder späte Dynamik in (b) und (c),rote Kurve], und
t = 1600 (spontane Poststimulus-Dynamik,gestrichelte schwarze Kurve). Die relative
Frequenz gibt die relative Häufigkeit des Auftretens an. Fürdie Evaluation der Kindling-
Stimulation musste ein Evaluationsintervall mit einer kürzeren Länge von120 gewählt
werden (a, grüne Kurve).

ohne STDP stoppt die Stimulation mit HF-Pulszügen die einzelnen Oszillatoren mittels HF-Entrainment

(Tass (2001b, 2002b)). Angewandt auf unser Modell (Gleichung 4.2.1) mit synaptischen Gewichten, die

dem STDP unterliegen, führt die Stimulation mit HF-Pulszügen zum gleichen Effekt: Das Feuern der ein-

zelnen Neuronen wird durch das HF-Entrainment (Abb. 4.4.1d) unterdrückt, was sich in stark synchronen

(Abb. 4.4.1e), Stimulus-gekoppelten hochfrequenten und schwachen Oszillationen des Ordnungsparame-

tersZ (Abschnitt 4.2) manifestiert, wobeiZ sich nur in einem kleinen Bereich seines Zyklus bewegt (Abb.

4.4.1f).

Da die Neuronen während der HF-Pulszug-Stimulation nicht feuern, bleibt der STDP-Mechanismus

(Gleichung 4.2.4) deaktiviert (Abb. 4.5.1b). Die Kopplungsmatrix wird nicht verändert und zeigt weniger

Fluktuationen als unter spontanen Bedingungen zu beobachten sind (Abb. 4.4.1g). HF-Stimulation friert

praktisch die synaptische Struktur ein. Nach dem Ausschalten der Stimulation startet das Netzwerk sofort

im synchronen Zustand (Abb. 4.5.1d-g).

4.6. Anti-Kindling durch desynchronisierende Stimulation (KR)

Mehrelektroden-koordinierter Reset induziert eine effektive Desynchronisation (Tass, 2003b,a). Wäh-

rend eines koordinierten Resets (KR) wird eine Sequenz von phasenzurücksetzenden Stimuli (meistens

hochfrequente Pulszüge) mittels mehrerer Elektroden verabreicht. Die Verzögerung unter den nacheinan-

der folgenden Stimuli istτ/n, wobeiτ ≈ T ,T die mittlere Periode der synchronisierten Oszillationen,und

n die Anzahl der Stimulationselektroden ist. Zum Beispiel wird fürn = 4 Stimulationselektroden der erste

Stimulus über die Elektrode1 verabreicht und der zweite, dritte und vierte Stimulus überdie Elektroden2,

3 und4 mit den Verzögerungenτ/4, τ/2 und3τ/4. Alle Stimuli haben identische Stärke und Dauer. Die

Stimulationselektroden sind symmetrisch an den Ecken eines Rechtecks angeordnet und im Uhrzeigersinn

durchnummeriert (siehe Abschnitt 4.2). Alternativ könnenStimuli entgegengesetzter Polarität über Elek-

troden1 und3 verabreicht werden, gefolgt von den gleichen Stimuli über die Elektroden2 und4. In dieser

Arbeit wird die letztere Variante des Vierelektroden-koordinierten Resets verwendet. Die Stimulation wird

bedarfsgesteuert angewandt (Abb. 4.4.1h-j), d.h. wenn dieAmplitudeR des Ordnungsparameters einen
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kritischen Wert überschreitet (hier0.4 gewählt), wird der nächste KR verabreicht. Um stimulusinduzierte

stereotypische Wiederholungen in der Dynamik des Netzwerks zu vermeiden, wird die Polarität von al-

len Stimuli zwischen nacheinander folgenden KR umgedreht.In einem Netzwerk von Phasenoszillatoren

ist dies äquivalent zu einer Umdrehung der Sequenz der Verzögerungen der Stimulusapplikationen (Tass,

2003b).

KR-Stimuli verändern schnell die Phasen von separierten Subpopulationen, die jeweils unterschiedlich

von den vier Elektroden beeinflusst werden. Unter einem KR-Stimulus zerfällt das synchrone Netzwerk in

mehrere Subpopulationen, den sogenannten Clusterzustand. Wegen der pathologisch starken Interaktionen

zwischen den Neuronen gehen die Neuronen vom Clusterzustand in den vollständig desynchronen Zu-

stand über, bevor sie letztlich in den synchronen Zustand zurückkehren, wenn keine weitere Stimulation

erfolgt Tass (2003b). Damit der desynchrone Zustand langfristig erhalten bleibt, muss die KR-Stimulation

wiederholt appliziert werden.

Mehrelektroden KR induziert ein reliables Anti-Kindling (Abb. 4.4.1h-j). Während der KR-Stimulation

verringert sich die Stärke des synchronen Feuerns (Abb. 4.4.1h,i) und der mittleren KopplungsstärkēK.

Nach ca.800 Zyklen wird der stabile desynchrone Zustand erreicht. Da das Ausmaß der Synchronisation

den kritischen Schwellenwert nicht überschreitet, ist dieStimulation praktisch ausgeschaltet.

In der Abbildung 4.4.1h,i kann beobachtet werden, dass die desynchronisierende Wirkung der KR-

Stimulation anfänglich nicht optimal ist. Diese Parameterkombination wurde gewählt, um die Effekte der

STDP auf die Dynamik des Netzwerks zu veranschaulichen. Während der Stimulation werden die Kopp-

lungen sukzessiv abgeschwächt, und nach ca.50 Zyklen kann ein anfänglich suboptimale Stimulus eine

starke Desynchronisation induzieren. Dieser im Hinblick auf die Desynchronisation suboptimaler Stimu-

lus ist für die Reduktion der Kopplungen optimiert, d. h. unter der schwachen KR-Stimulation werden die

Kopplungen schneller reduziert als bei einer stärkeren Stimulation.

Der Koinzidenz-reduzierende Effekt der KR-Stimulation ist in der Verteilung der spike-timing Diffe-

renzen∆t = tpre − tpost zu sehen (Abb. 4.5.1c). Der starke Gipfel bei Null und die Seitengipfel bei±0.91

(0.91 entspricht der Periode eines Zyklus minus der Breite des Clusters), die während des synchronen Zu-

standes ohne Stimulation vorhanden sind, werden während der KR-Stimulation kontinuierlich kleiner, so

dass nach der Stimulation nur eine flache Verteilung existiert.

4.7. Diskussion

In diesem Kapitel wurden fundamentale Verschaltungsprozesse und insbesondere dauerhafte Anti-

Kindling-Effekte von neu entwickelten Stimulationsverfahren untersucht. Es wurde der Einfluss von drei

qualitativ unterschiedlichen Stimulationsarten (NF-Pulszüge, HF-Pulszüge, und Mehrelektroden-KR) auf

ein neuronales Netzwerk-Modell mit STDP-plastischen Kopplungen erforscht. Es konnte gezeigt werden,

dass eine desynchronisierende Stimulation starke Anti-Kindling-Effekte induzieren kann, so dass das Netz-

werk die pathologisch starken Kopplungen verlernen kann.

Im Netzwerk mit der STDP-basierten synaptischen Plastizität können zwei stabile Zustände koexi-

stieren: Der desynchrone Zustand mit schwachen synaptischen Kopplungen und der synchrone Zustand

mit starken nicht verschwindenden Kopplungen (Abb. 4.3.1a, b). Beide Zustände sind stabil und bilden

zwei Attraktoren, die von einem Anziehungsbereich umgebensind. Der synchrone Zustand ist charakteri-

siert durch eine hohe Asymmetrie der synaptischen Verbindungen. Diese Asymmetrie entsteht durch die

synaptische Dominanz der schnelleren über die langsamerenNeuronen. Im synchronen Zustand würde



4.7. DISKUSSION 138

ein Neuron einen von außen eingehenden Stimulus nicht unabhängig verarbeiten können, d. h. die Verar-

beitung würde stark von den pathologisch synchronen Neuronen des Netzwerks beeinflusst. Eine relativ

unabhängige Stimulusverarbeitung ist aber die dominante Form der Verarbeitung in den gesunden Basal-

ganglien. Während der Parkinson’schen Krankheit führt dieverminderte Dopaminausschüttung zu einem

Anstieg der Kopplungen zwischen den Neuronen im Globus Palidus pars interna, so dass die Neuronen

in den parallelen Schaltkreisen zwischen dem Kortex, der Basalganglien und dem Thalamus nicht mehr in

der Lage sind, die Stimulusverarbeitung von den anderen Neuronen unkorreliert durchzuführen (Nini et al.,

1995; Bergman et al., 1998). In diesem Modell wurden jedoch nicht mehrere miteinander interagierende

neuronale Populationen simuliert und somit waren im desynchronen Zustand keine funktionell spezifischen

Neuronen sichtbar.

Die eingesetzten Stimulationstechniken wirken auf zwei voneinander abhängige Prozesse, die auf zwei

unterschiedlichen Zeitskalen agieren, ein. Der schnelle Prozess der Phasenentwicklung ist durch die Glei-

chung (4.2.1) und der langsame Prozess durch die STDP-Lernregel in der Gleichung (4.2.4) gegeben. Die

Tiefenhirnstimulation kann nicht nur auf der schnellen Zeitskala, d.h. durch eine Desynchronisation, son-

dern auch auf der langsamen Zeitskala durch eine effektive Reduktion der Kopplungen, optimiert werden.

Es ist zu bemerken, dass auch eine nicht optimale Desynchronisation zu einer Entkopplung des Netzwerks

und damit zu einer Reduktion der pathologischen Synchronizität führen kann (4.4.1h-j). Die Umkehrung

der Polarität aller Stimuli zwischen aufeinander folgenden KR-Stimuli ist wichtig für den Anti-Kindling-

Effekt. Bei fester Polarität der KR-Stimuli dauert es viel länger, das Netzwerk in den desynchronen Zustand

zu bringen.

Die Form der synaptischen Plastizität beeinflusst die spontane Dynamik des Netzwerks. In der Arbeit

von Seliger et al. (2002) wurde die spontane Dynamik des verallgemeinerten Kuramoto Modells von ge-

koppelten Phasenoszillatoren mit einer phasenabhängigensymmetrischen Lernregel vom Hebbschen Typ

untersucht. Die Kopplungen von synchronen Neuronen werdenverstärkt und die Kopplungen von den

desynchronen Neuronen werden abgeschwächt. Unter dieser Lernregel kann eine Multistabilität in der

Netzwerkdynamik beobachtet werden. Das Netzwerk zerfälltin mehrere unterschiedlich große synchrone

Cluster. Unabhängig von der verwendeten Lernregel, z. B. aus Seliger et al. (2002) oder eine geglätte-

te STDP-Regel aus (4.2.4), kann eine desynchronisierende Stimulation einen dauerhaften Anti-Kindling-

Effekt induzieren.

Die Effekte der STDP wurden nicht nur auf der Ebene der einzelnen Zellen in vitro gezeigt, sondern

sind auch auf der Ebene der visuellen kortikalen Karten in der Katze (Schuett et al., 2001) oder auf makro-

skopischen Ebene als eine Verschiebung des Orientierung-Tunings bei Katzen und erwachsenen Menschen

(Yao and Dan, 2001) nachgewiesen. Die Fähigkeit des neuronalen Substrat, sich zu reorganisieren, wird in

der Literatur stetig diskutiert. In den klinischen Studienwurde gezeigt, dass die Plastizität eine Schlüssel-

rolle für die Regeneration der Funktion einnimmt (Dietz andMüller, 2004). Es wurde aber auch gezeigt,

dass das Potential für die Reorganisation nach einer retinalen Läsion beim erwachsenen Makaken einge-

schränkt sein kann (Smirnakis et al., 2005).

Dieses Kapitel zeigt, dass eine bestimmte Form der Stimulation eine grundlegende Veränderung der

neuronalen Dynamik bewirken kann. Die Voraussetzung des generischen Modell ist das Vorhandensein

einer Lernregel vom Hebbschen Typ (Hebb, 1949), d.h. eine Verstärkung der Synapsen während einer

synchronen Aktivität und eine Abschwächung der Synapsen während einer desynchronen Aktivität. Die

dauerhaften Anti-Kindling-Effekte können wichtig für diePatienten sein, die unter den Symptomen einer

krankhaft synchronen neuralen Aktivität leiden, z. B. bei Epilepsien oder Bewegungsstörungen.
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Schlussfolgerung und Ausblick

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war die Untersuchung der Wirkung der sensorischen Stimulation

auf die Hirnrhythmen und damit assoziiert eine Entwicklungvon neuen Methoden zur Erforschung der

funktionellen Signifikanz von Hirnrhythmen. Die anfängliche Vorstellung, dass bestimmte Rhythmen ei-

ne spezielle einheitliche Funktion haben (z.B. Alpha-Rhythmus als ein Leerlauf-Rhythmus des Gehirns),

wich der Erkenntnis, dass die Hirnrhythmen polyfunktionalsind. Sie können verschiedene Funktionen ab-

hängig von ihrer kontextueller Einbettung und Lokalisation erfüllen. Während die Funktion von einigen

Rhythmen offensichtlich ist, die z.B. an der Bewegung oder Atmung beteiligt sind, ist die Funktion anderer

Hirnrhythmen noch nicht vollständig verstanden.

Diese Polyfunktionalität erfordert neue Methoden, mit denen sowohl die spezifischen Funktionen als

auch die allgemeinen Prinzipien der oszillatorischen Informationsverarbeitung untersucht werden können.

Ein kritischer Test der Funktion kann durch eine selektive Modulation und Kontrolle eines Hirnrhythmus

durchgeführt werden. So kann während einer Anregung des Hirnrhythmus eine Steigerung und während

einer Störung eine Abnahme der Funktionalität erwartet werden. Es sind mehrere Methoden für die Stö-

rung der Rhythmen bekannt: Läsionen eines Areals (Slotnicket al., 2004) oder direkte elektrische Stimu-

lation (Durand and Warman, 1994) und für die Anregung sind bekannt: Entrainment mit transkranialer

Magnetstimulation (Klimesch et al., 2003) oder mit Lichtflicker (Narici et al., 1998; Herrmann, 2001),

chemische Substanzen (Kirino et al., 2005) oder genetischeLäsion spezifischer Neurotransmitter-Rezeptor

Typen (Nusser et al., 2001).

Eine spezielle Form der Störung der Hirnrhythmen ist ihre Desynchronisation, d.h. die makrosko-

pischen Oszillationen sind zwar nicht vorhanden aber die einzelnen Neurone feuern unkorreliert weiter.

In der Vergangenheit sind mehrere Desynchronisationsmethoden theoretisch entwickelt worden. Um die

Übertragbarkeit dieser Techniken auf die Hirnrhythmen zu untersuchen, wurde im ersten Teil dieser Arbeit

ein mathematisches Modell eines Hirnrhythmus entwickelt,das als Netzwerk von gekoppelten Oszillato-

ren mit dendritischer Dynamik formalisiert ist. Es wurde gezeigt, dass die ursprünglich für die Netzwerke

von global gekoppelten Oszillatoren (Kuramoto-Modell) entwickelten Desynchronisationstechniken auch

auf ein Modell der neuralen Hirnrhythmen mit dendritischerDynamik adaptiert werden können. Im Ver-

gleich zum Kuramoto-Modell verändert die dendritische Dynamik wesentlich die Stimulationsantwort des

einzelnen Neurons. Unter einer mittleren Stimulationsamplitude kann eine Bistabilität beobachtet werden.

Für bestimmte Anfangsphasen der Stimulation ist nur eine Modulation der Feuerfrequenz des Neurons

sichtbar, während für andere Anfangsphasen das Feuern des Neurons unterdrückt wird. Diese Bistabilität

wirkt sich auch auf der Netzwerkebene aus. Die stimulusinduzierte transiente Dynamik des Netzwerks ist

signifikant verlängert. Eine maximale Desynchronisation tritt nicht während, sondern erst später, nach dem

Ausschalten der Stimulation auf. Um diese Effekte beim Auffinden der optimalen Stimulationsparame-

ter zu berücksichtigen, wurde eine neue Kalibrierungstechnik mittels verzögerten Phase-Resetting-Kurven

entwickelt.
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Im experimentellen Teil der Arbeit wurde die Modulierbarkeit der Hirnrhythmen, eine Anregunng und

eine Dämpfung, experimentell mit der Magnetoenzephalographie (MEG) überprüft. Es wurden die Kon-

trollierbarkeit (das Entrainment) der Hirnrhythmen mit einem Lichtflicker (Experiment I), die Suppression

des Alpha-Rhythmus mit einem verzögertem Feedback (Untersuchung II) und die Dämpfung des Alpha-

Rhythmus mit der Soft-Phase-Resetting-Desynchronisationstechnik (Einzelfalluntersuchung III) erforscht.

Im ersten Experiment wurden folgende Fragen untersucht: Welche Areale werden durch die visuelle

Stimulation angeregt und welche entraint, hängt das Entrainment von der Stimulationsfrequenz ab, gibt es

Unterschiede zwischen den1 : n-Entrainments,n ∈ {1, 2, 3, 4}, gibt es Unterschiede in der Anregung

zwischen der Fundamentalen und ihren harmonischen Frequenzen?

Um diese Fragen zu beantworten, wurden die zytoarchitektonischen, synchronisationsbasierten und

zytoarchitektonischen spektralen Frequenz-Tuning-Kurven entwickelt. Eine zytoarchitektonische synchro-

nisationsbasierte Frequenz-Tuning-Kurve stellt die Kontrollierbarkeit eines Hirnrhythmus in einem zytoar-

chitektonisch definierten Hirnareal als Funktion der Stimulationsfrequenz dar.

Es wurden regionale Unterschiede in der Kontrollierbarkeit gefunden. Die stärkste Hirnrhythmenkon-

trolle (1:1 Verhältnis) wurde in den visuellen Arealen V1, V2 und V4 ausgeübt. Während die Kontrollier-

barkeit in V1, V2 und V4 eine schwache Frequenzabhängigkeitaufwies, konnte in V3d und V5 ein klares

Maximum für die 8 Hz-Stimulation beobachtet werden. Mittels der periodischen Lichtstimulation konnte

auch eine Hirnrhythmenkontrolle höherer Ordnung (1:2, 1:3, 1:4) ausgeübt werden. Eine schwache durch

Lichtstimulation induzierte Kontrollierbarkeit wurde auch in den sensomotorischen Arealen beobachtet.

Die Hirnrhythmenkontrollierbarkeit betont den zeitlichen Zusammenhang zwischen der Stimulation

und der oszillatorischen Aktivität. Ein weiterer wichtiger Aspekt ist die Stärke der stimulationsinduzierten

Hirnoszillationen. Mit Hilfe der zytoarchitektonischen spektralen Frequenz-Tuning-Kurven wurde die sti-

mulationsinduzierte Änderung der oszillatorischen Hirnaktivität in Abhängigkeit von der Flickerfrequenz

untersucht. Die stärksten Oszillationen im Vergleich zur Baseline wurden für die 8 Hz-Stimulation, analog

zur höchsten Kontrollierbarkeit, in den visuellen ArealenV1, V2 und V4 detektiert. Eine vergleichbare An-

regung wurde im Frequenzbereich der ersten Harmonischen der 12 Hz Stimulation (Frequenzband 23-25

Hz) in den Hirnarealen V1 und V2 gefunden.

In der Einzelfalluntersuchung II wurden die Hirnrhythmen mittels linearem und nichtlinearem ver-

zögertem Feedback gedämpft. Während einer Feedback-Stimulation werden die Hirnrhythmen des Pro-

banden mit MEG registriert, linear oder nichtlinear transformiert und mit vordefinierter Verzögerung als

Lichtstimulation dem Probanden dargeboten. Man könnte anschaulich sagen, dass der Proband seine eige-

nen Hirnrhythmen sieht. Diese zeitlich sehr kritische Stimulation wurde mit dem Echtzeit-MEG, das eine

konstante Verzögerung zwischen der Messung der Magnetfelder und der Stimulation garantiert, durch-

geführt. Das Experiment wurde in zwei Phasen durchgeführt.In der ersten Phase wurden verschiedene

Kombinationen der Stimulationsparameter getestet, um eine optimale Dämpfung zu erreichen. Für alle

vier in dieser Phase teilnehmenden Probanden wurden dämpfungsinduzierende Stimulationsparameter ge-

funden. Für einen Probanden wurde die theoretisch vorhergesagte Anregung der oszillatorischen Aktivität

mit dem linearen verzögerten Feedback beobachtet. In der zweiten Phase des Experiments wurde gezeigt,

dass die Feedbackstimulation eine starke Suppression des Alpha-Rhythmus induzieren kann, die unabhän-

gig von einem einfachen Alpha-Blocking ist. Die stärkste Dämpfung trat während der Stimulation mit dem

nichtlinearen Voxel-Feedback auf.

In der Einzelfalluntersuchung III wurde die Soft-Phase-Resetting-Desynchronisationstechnik in der

visuellen Modalität angewandt. Mit der im ersten Teil der Arbeit entwickelten Kalibrierungstechnik, die
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auf den verzögerten Phase-Resetting-Kurven basiert, wurde die vulnerable Phase des Alpha-Rhythmus bei

einem Probanden bestimmt. Ein Stimulus während dieser Phase führte zur Dämpfung der oszillatorischen

Aktivität und induzierte eine transiente Reduktion der Phasenkohärenz des Alpha-Rhythmus.

Mit den Ergebnissen dieser Studien wurde gezeigt, dass die theoretisch entwickelten Methoden zur

Desynchronisation prinzipiell auf reale Hirnrhythmen übertragbar sind.

Im dritten Teil der Arbeit wird die Idee der Kontrolle und derModulation weiterentwickelt. Da ein

neuronales Substrat nicht statisch ist, sondern sich entsprechend dem Muster der neuralen Aktivität verän-

dert, muss sich eine Manipulation der Hirnrhythmen auf das Hirnsubstrat auswirken. Diese langfristigen

Effekte der Stimulation wurden in einem neuronalen Modell mit Plastizität untersucht. In diesem Mo-

dell trat eine Bistabilität zwischen dem synchronen, gekoppelten und dem desynchronen, ungekoppelten

Zustand auf. Mit einer spezifischen Manipulation der neuralen Aktivität, einem Synchronisieren oder De-

synchronisieren, ist es möglich, das Netzwerk von einem stabilen Zustand in den anderen stabilen Zustand

zu überführen. Während einer synchronisierenden Stimulation, dem Kindling, bilden sich neue Verbin-

dungen im Netzwerk aus. Nachdem eine kritische Kopplungsstärke erreicht wurde, geht das Netzwerk in

ein synchrones, gekoppeltes Regime über, wo es, ohne zusätzliche Stimulation, eine der Epilepsie ähnli-

che Aktivität zeigt. Mit einer desynchronisierenden Stimulation kann ein Übergang in den ungekoppelten,

desynchronen Zustand erzwungen werden.

Die in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnisse sollen die Entwicklung von neuen experimentellen Unter-

suchungsmethoden anregen. Methoden, die eine Desynchronisation induzieren können, wären sehr effek-

tiv für die experimentelle Untersuchung der funktionellenBedeutung von Hirnrhythmen, weil man damit

selektiv die Bedeutung eines Rhythmus testen könnte. Bis jetzt wurde nur eine solche Desynchronisa-

tionsuntersuchung durchführt (Stopfer et al., 1997). Stopfer et al. zeigen, dass eine chemisch induzierte

Desynchronisation die Erkennung von ähnlichen aber nicht von unähnlichen Düften beeinträchtigt. Für

die Untersuchung von menschlichen Hirnrhythmen ist aber eine chemische Manipulation der Rhythmen

nicht vertretbar. Deswegen ist eine unbedenkliche Stimulation, z.B. sensorische, die eine Anregung oder

eine Desynchronisation induziert, für die Entwicklung neuer Methoden zur Erforschung der menschlichen

Hirnrhythmen von großer Bedeutung.

Desynchronisierende Modulationen der Hirnrhythmen habenzusätzlich ein großes therapeutisches Po-

tential, Symptome von Krankheiten, denen eine pathologisch synchrone Komponente zugrunde liegt, zu

mildern (Tass, 1999, 2002a, 2003b; Popovych et al., 2005; Tass and Majtanik, 2006). Die Ergebnisse des

dritten Teils der Arbeit zur Reorganisation von neuronalenStrukturen zeigen sogar ein Potential zur Hei-

lung von solchen Krankheiten (Tass and Majtanik, 2006).



Anhang A

Definitionen und Lemmas aus der Theorie der dynamischen Systeme.

In diesem Anhang wird eine kurze Beschreibung der stabilen und instabilen Mannigfaltigkeit gegeben,

die sich an Denker (2005) anlehnt. Eine ausführliche Darstellung ist in Guckenheimer and Holmes (1983)

zu finden.

LEMMA 5.0.1. (Hadamard, Peron) Es seix0 ∈M ein hyperbolischer Fixpunkt des Diffeomorphismus

T : M → M auf einer d-dimensionalen Mannigfaltigkeit M. Dann gibt eseine UmgebungU vonx0, so

dass die Menge

(5.0.1) W s
U := {x ∈ U : T n(x) ∈ U für jedesn ≥ 1}

eineC1−Untermannigfaltigkeit von M mit der beiden folgenden Eigenschaften ist:

1. Die Menge der Tangentialvektoren anW s
U im Punktx0, Tx0

W s
U ist Es = ⊕j∈J,|λj |<1 Ej wobei

J die Indexmenge der Eigenwerteλj vonDxT undEj der vom Eigenvektorvj zum Eigenwertλj aufge-

spannter Eigenraum.

2.W s
U = {x ∈ U : limn→∞ T n(x) = xo}

DEFINITION 5.0.2. Eine MengeW s, die die Eigenschaften des Lemmas 5.0.1 erfüllt, nennt man eine

lokale stabile Mannigfaltigkeit. Die Untermannigfaltigkeit

(5.0.2) W s
x = W s(x, T ) =

⋃

n≥0

T −n(W s)

ist unabhängig von der gewählten lokalen Untermannigfaltigkeit und wird als stabile Mannigfaltigkeit in

x bezeichnet. Die stabile MannigfaltigkeitW s(x, T−1) heißt die instabile Mannigfaltigkeit von x. Man

schreibt sie als

(5.0.3) Wu
x (x, T ) = W s(x, T −1) =

⋃

n≥0

T n(WU )

Anschaulich kann man die stabile invariante MannigfaltigkeitW s
x des hyperbolischen Fixpunktesx

im 2D Raum wie folgt konstruieren. In einem hyperbolischen Fixpunkt berechnet man die Eigenvektoren

der JakobischenDxT . Man wählt den Eigenvektor, dessen Eigenwertλ1 den Betrag kleiner als 1 hat.

Man bewegt sich ein wenig in die umgekehrte Richtung des Eigenvektors und kommt an den Punktx1.

In diesem Punkt wird die Berechnung wiederholt, so dass man zum nächsten Punktx2 gelangt. Da die

stabile Mannigfaltigkeit abgeschlossen unter dieser Berechnung ist, gehören alle diese Punkte zur stabilen
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Mannigfaltigkeit. Die instabile Mannigfaltigkeit erhältman, wenn man sich entlang des Eigenvektors zum

Eigenwertλ2, dessen Betrag größer als 1 ist, bewegt.



Anhang B

Für die Stimulation in den Experimenten mit dem nichtlinearen verzögerten Feedback wurde das Sti-

mulationssignal entsprechend der Gleichung

(5.0.4) S(t) = KZ̄2(t)Z̄∗(t− τ)

konstruiert, wobei die analytische Form̄Z(t) = X(t)+iY (t) des gemessen SignalsX(t) wie folgt erzeugt

wird. Da die Zielfrequenzen der Stimulation im Alpha-Bereich mit einem Mittelwert von ungefähr10Hz =

1/100ms =: Tα gewählt wurden, wird der imaginäre TeilY (t) des analytischen Signals mitX(t − τα)

approximiert, wobeiτα := 0.25Tα. Für das Stimulationssignal folgt daraus:

(5.0.5)

S(t) = K(X(t) + iX(t− τα))2(X(t− τ) − iX(t− τ − τα))

= K(X(t)2 + i2X(t)X(t− τα) −X(t− τα)2)(X(t− τ) − iX(t− τ − τα)

= K(X(t)2X(t− τ) + i2X(t)X(t− τα)X(t− τ) −X(t− τα)2X(t− τ)

−iX(t− τ − τα)X(t)2 − 2X(t)X(t− τα)X(t− τ − τα)

−iX(t− τ − τα)X(t− τα))

Für die Stimulation wird der reale Anteil des so konstruierten Signals verwendet und dessen Form

lautet

(5.0.6) real(S(t)) = K(X(t)2X(t− τ) −X(t− τα)2X(t− τ) − 2X(t)X(t− τα)X(t− τ − τα)
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