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RESUMO

O exame de Ressonancia Magnética (RM) para avaliagdo de fluxo
liquérico é realizado em casos de suspeita de alteragdes na dinamica do liquido
cefalorraquidiano (LCR). Dentre suas aplicacfes, a mais utilizada é a avaliacdo pré
cirurgica para derivacdo ventriculo peritoneal (DVP) em pacientes com Hidrocefalia
de Pressdo Normal (HPN). E realizada uma aquisi¢do de contraste de fase no plano
do aqueduto do quarto ventriculo com sincronia cardiaca. Como € dependente do
batimento cardiaco, pode levar varios minutos para ser realizada. A técnica de
imagens paralelas (TIP) pode diminuir este tempo, reduzindo as etapas de
codificacdo de fase, mas com perda na razéo sinal ruido (RSR). O objetivo deste
trabalho foi comparar os parametros quantitativos de volume cranio caudal (VCrC),
volume caudo cranial (VCCr), volume resultante (VR), volume total (VT), velocidade
de pico (VP) e area (A) do aqueduto entre as aquisicbes sem e com o fator de
aceleracdo; analisar a RSR e a reduc&o no tempo entre as aquisicbes. Um total de
25 pacientes foi analisado por dois observadores independentes. Verificou-se uma
reducdo de 47% no tempo entre as aquisi¢des, e uma perda na RSR na aquisi¢ao
com fator de aceleracdo de 18% em relagdo a aquisicdo sem fator de aceleracao.
Os parametros de VCrC, VCCr, VR, VT e VP nédo sofreram alteracdes significativas
entre as aquisicdes para os trés testes estatisticos, com CCP acima de 0,88 e R2
acima de 0,784, e um maximo de dois pontos fora dos limites de Bland Altman. A
area foi o parametro de menor correlacdo, com CCP abaixo de 0,89 e R2 abaixo de
0,793. A TIP pode ser utilizada na aquisicdo de contraste de fase, pois diminui o
tempo em aproximadamente metade da aquisicdo sem o fator de aceleracéo.
Apesar de diminuir a RSR, ndo ha variacbes significativas nos parametros

guantitativos.



ABSTRACT

The magnetic resonance imaging (MRI) for evaluation of the cerebrospinal
fluid (CSF) flow is performed in cases of suspected changes in the dynamics of CSF.
Among its applications, the most widely used is the pre surgical evaluation for
ventricular peritoneal shunt (VPS) in patients with normal pressure hydrocephalus
(NPH). It is performed a phase contrast acquisition perpendicular to the aqueduct of
the fourth ventricle with cardiac synchrony. Because it is heart rate dependent, it may
take several minutes to complete. The parallel imaging technique (PIT) can reduce
this time by reducing the steps of encoding phase, but with some loss in signal to
noise ratio (SNR). The objective of this study was to compare the quantitative
parameters of craniocaudal volume (CrCV), caudo cranial volume (CCrV), resulting
volume (RV), stroke volume (SV), peak velocity (PV) and area (A) of the aqueduct
between acquisitions with and without the acceleration factor; analyze the SNR and
the reduction in time between acquisitions. A total of 25 patients was analyzed by
two independent observers. There was a 47% reduction in time between acquisitions
and a loss in SNR in acquisition with acceleration factor of 18% in relation to the
acquisition without acceleration factor. Parameters CrCV, CCrV, RV, SV and PV did
not significantly change between acquisitions for the three statistical tests, with
Pearson's correlation coefficient (CCP) above 0,88 and R? above 0,784 and a
maximum of two points outside the limits of Bland Altman . The area was the
parameter with lowest correlation, with CCP below 0,89 and R? below 0.793. The PIT
can be used in the phase contrast acquisition, for it decreases approximately by half
the acquisition time. Although reducing the SNR, no significant changes in the

guantitative parameters were observed.
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1 INTRODUCAO

O exame de Ressonancia Magnética (RM) para avaliacao de fluxo liquorico é
realizado nos casos em que ha suspeita de distarbios na dinamica do liquido
cefalorraquidiano (LCR). S&o diversas as condi¢cbes que podem resultar em algum
distarbio, destacando-se a Hidrocefalia de Pressdo Normal (HPN), doenca descrita
primeiramente em 1964 por Hakim e Adams’, e sua causa até hoje permanece
desconhecida. Esta doenca caracteriza-se por uma triade de sintomas bem definida:
ataxia de marcha, deméncia e incontinéncia urinaria. A Imagem por Ressonancia
Magnética (IRM) foi proposta como um método seguro e ndo invasivo para
quantificacao do fluxo do LCR no aqueduto do quarto ventriculo.?®

Para estes casos, além das imagens convencionais adquiridas em um
exame de encéfalo, utiliza-se uma série de contraste de fase (CF) bidimensional
com uso de sincronia cardiaca, adquirida no plano do Aqueduto de Sylvius. A partir
desta série, é realizado o p6s processamento para a obtencdo dos valores
guantitativos dos parametros que serdao analisados pela equipe médica: velocidade
de pico (VP), volume cranio caudal (VCrC), volume caudo cranial (VCCr), volume
resultante (VR), volume total (VT) e area (A) do aqueduto. A analise destes
parametros quantitativos, em conjunto com as imagens convencionais de RM e
informacdes clinicas, permite a equipe médica o entendimento necessario para a
tomada de decisdo em relacdo a melhor conduta a ser adotada para o paciente. Um
exemplo é o auxilio na tomada de decisdo quanto a colocacdo de uma valvula para
derivacao ventriculo peritoneal (DVP). Esta decisdo € baseada no trabalho classico
de Bradley, de 1996, que estudou a resposta de pacientes a derivacdo a atraves de
informacdes do volume total no aqueduto cerebral. Seus resultados mostram que
pacientes com VT acima de 42uL teriam maior probabilidade de melhorasam
DVP, e seu trabalho permanece até a atualidade como referéncia no estudo e
cuidado de pacientes com HPN.? Importante ressaltar que o valor de 42uL ndo pode
ser tratado como um parametro quantitativo para outros equipamentos de RM. Cada
servigco deve obter os seus parametros de referéncia.

Com o advento de imagens paralelas em RM, o tempo de aquisicdo do
exame pode ser diminuido consideravelmente. Existem diversas técnicas de

obtencdo de imagens paralelas e todas baseiam-se na utilizacdo de bobinas com
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elementos distribuidos em um arranjo matricial com perfis de sensibilidade distintos.
Os elementos da bobina sédo ativados simultaneamente, diminuindo o processo de
codificacdo de fase e por consequéncia, o tempo necessario para formar uma
imagem. O fator de aceleracdo empregado na obtencdo das imagens paralelas é
definido pelo operador. A introducdo desta técnica, contudo, pode alterar alguns
parametros da imagem, como a razao sinal ruido (RSR), denegrindo a qualidade da
mesma.*® Particularmente, em casos de analise quantitativa, os valores obtidos

dependem do fator de aceleracao utilizado.

1.1 Justificativa

O exame de RM para avaliacdo de fluxo liquérico € de extrema importancia
para pacientes que apresentam distarbios na movimentacdo do LCR, pois seu
resultado quantitativo ajuda na decisdo de intervencdo cirdrgica, e
consequentemente tem implicacdes na qualidade de vida do paciente. Como 0s
pacientes que realizam este tipo de exame geralmente se encontram em condi¢cbes
debilitantes, é preferivel que o exame seja realizado de forma rapida, mas sem
perda de qualidade. A reducdo no tempo de exame, além de beneficiar o paciente,
pode aumentar a produtividade do servico, pois possibilita a realizacdo de um maior
ndamero de exames.

Na unidade de diagndstico por imagem onde este trabalho foi realizado,
atualmente, nos exames para avaliagdo de fluxo liquérico, a aquisicdo de CF é realizada
tanto com como sem a utilizacdo da técnica de imagens paralelas (TIP). A aquisicao
sem o fator de aceleracdo leva em média 6 minutos, mas h4 variacdes de paciente para
paciente, pois o processo € dependente do batimento cardiaco. A introducdo de um
fator de aceleracdo 2 na aquisicao reduziria o tempo aproximadamente pela metade,
mas como esta série € utilizada para analise quantitativa, ndo se sabe qual seria a
influéncia nos valores obtidos. Ainda néo foi descrito pela literatura se a introducéo do
fator de aceleracdo altera os parametros quantitativos extraidos na aquisicdo de
contraste de fase para avaliagdo de fluxo liquorico. Existe, no entanto, estudo na
literatura descrevendo o uso da TIP aplicada na sequéncia de CF para analise do fluxo
da aorta toracica e tronco pulmonar. Este estudo mostrou que a utilizagdo do fator de

aceleracéo ndao comprometeu de forma significativa os dados quantitativos extraidos do
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exame.® Se 0 mesmo resultado for encontrado na analise quantitativa da aquisicao de
CF para estudo do LCR, pode-se melhorar o processo de realizagcdo do exame, uma
vez que reduz o tempo total de aquisicdo. Além disso, € importante ressaltar que a
reducdo no tempo de exame diminui a probabilidade de movimentagéo do paciente,

diminuindo assim artefatos na imagem.

1.2 Problema

Os problemas que se pretendeu investigar neste trabalho foram:

a) Qual a influéncia da TIP nos parametros quantitativos extraidos da
aquisicéo de CF para a avaliacéo de fluxo liquérico?

b) Qual € a reducdo no tempo de aquisi¢ao utilizando a TIP?

c¢) Qual a reducéo na RSR quando utilizada a TIP?

1.3 Hipo6tese

Sabe-se que a técnica de imagens paralelas altera o valor da RSR da
imagem. O estudo de Calvin et al ° demonstrou que a introducdo da técnica nao
afetou os par@metros quantitativos de forma a comprometer a avaliagdo médica do
exame. Mas ainda nao foi estudado se a alteracdo na RSR sera significativa na
analise quantitativa resultante da imagem de contraste de fase utilizada na avaliacao
do fluxo liqudrico. Estima-se que, do mesmo modo que o estudo de Calvin et al ° a
introducéo do fator de aceleracdo da TIP nao ira influenciar significativamente os
parametros quantitativos de VP, VCrC, VCCr, VR, VT e A; e ira reduzir

aproximadamente pela metade o tempo de aquisi¢cdo da série de CF.

1.4 Objetivos

1.4.1 Objetivo Geral

O objetivo geral € comparar os valores de VP, VCrC, VCCr, VR, VT e A do

aqueduto sem e com a utilizac&o do fator de aceleracéao da TIP.
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1.4.2 Objetivos Especificos

Os objetivos especificos sao:

a) Estudar a alteracdo nos valores de VP, VCrC, VCCr, VR, VT e A do
aqueduto sem e com aplicacéo da técnica de imagens paralelas.

b) Avaliar a RSR entre as duas aquisicdes.

c) Verificar a reducéo no tempo de aquisicéo.



2 FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 Historico da Imagem por Ressonancia Magnética

O conceito de Ressonancia Magnética Nuclear (RMN) baseia-se na
propriedade do momento angular intrinseco (o spin) do préton. Na década de 1930,
Isidor Isaac Rabi e colaboradores (Universidade da Columbia) continuaram o trabalho
de Stern e Gerlach, feito na década de 1920, sobre o spin do elétron e sua interagéo
com o0 campo magnético. Baseados nestes fundamentos, Felix Bloch (Universidade de
Stanford) e Edward Purcell (Universidade de Harvard) estenderam os conceitos da
mecanica quantica para o efeito da precessdo dos spins de prétons num campo

%10 por seus trabalhos, Bloch e Purcell dividiram o Prémio Nobel

magnético, em 1946.
em 1952."

Pode ser dito que a Imagem por Ressonancia Magnética (IRM) surgiu por
volta de 1973, com a publicacdo de trabalhos independentes de Paul Lauterbur e Peter
Mansfield, entre outros.”® A precessdo na frequéncia de Larmor de um spin de um
proton de hidrogénio posicionado num campo magnético ja era conhecida, e a ideia
deles era bastante simples. Com a aplicacdo de um campo magnético que varia
espacialmente, a frequéncia dos spins também ir4 variar. Eles demonstraram que
componentes do sinal de frequéncia diferentes podiam ser separadas para fornecer
informacao espacial sobre o objeto. Em 1975, Richard Ernst introduziu a codificacdo de
fase e frequéncia na IRM, e a Transformada de Fourier para formacao da imagem, ao
invés da retroprojecao utilizada por Lauterbur.™* A ideia da codificacao espacial proposta

abriu as portas para a evolucao da IRM.

2.2 Principios Fisicos da Ressonéncia Magnética

Como mencionado por Bloch: “O método da Ressonancia Magnética (...) tem
como caracteristica principal a observacao de transicdes causadas por ressonancia de
um campo de radiofrequéncia com a precessdo de Larmor dos momentos magnéticos

em torno de um campo magnético constante”.’
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A ideia basica da IRM é a interacdo do spin nuclear com um campo
magnético externo estatico (Bo). Dentre os diversos elementos que compde 0 corpo
humano, o nucleo do atomo de hidrogénio, que contem apenas um préton, € o principal
formador de imagem em Ressonéancia Magnética (RM),7 por trés motivos basicos: é o
mais abundante no corpo humano, as caracteristicas de RMN do hidrogénio em tecidos
sadios e doentes diferem bastante, e possui 0 maior momento magnético nuclear dentre
0S nucleos presentes no corpo humano. Por estas razdes, a partir daqui, todas as
descricbes que levem em consideracdo 0 momento magnético ou spin nuclear seréo

apenas para o préton do hidrogénio.

2.2.1 Magnetismo Nuclear

Segundo o postulado de Pauli, sabe-se que um atomo com namero impar
de prétons ou néutrons possuem spin nao nulo, e apresentam momento de dipolo
magneético u.*? Quando colocados em um campo magnético, esses nucleos tendem
a se alinhar a este campo. Em uma analogia simples, este momento de dipolo pode

ser entendido como um im& em barra®, como visualizado na Figura 1.

Figura 1 Analogia entre o spin do préton com um ima.
Fonte: MAZZOLA (2002)."

Sem a influéncia de um campo magnético externo, e na temperatura no
corpo humano (aproximadamente 36,5°C), os dipolos magnéticos encontram-se

orientados randomicamente, gerando, num volume, uma magnetizagdo resultante
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igual a zero, como pode ser visto na Figura 2. Quanto expostos a um campo

magnético estatico, no entanto, trés efeitos sdo percebidos: ’
- Os momentos de dipolo magnético orientam-se em relagcédo ao campo.

- Ocorre a separacdo dos niveis de energia nucleares pelo efeito

Zeeman,

- Os momentos de dipolo magnético precessam em torno do eixo do

campo.

Prétons sem onentacgido Prétons alinhados

Figura 2 Orientacdo dos momentos de dipolo magnético (a) sem campo externo, e
(b) com aplicacado de campo externo.
Fonte: MAZZOLA, 2002."

Os dipolos tendem a se alinhar com o campo, em decorréncia do nimero quantico de
spin do ndcleo. Um préton de hidrogénio colocado em um campo magnético estatico
externo By, pode ocupar dois estados quanticos possiveis, relativos ao nimero quantico
de spin |, que no caso do proton de hidrogénio podem ser I=t%. O estado =%
representa 0 estado de menor energia, quando o0s protons estdo alinhados
paralelamente ao campo. Ja no estado I=-"%2 os protons ocupam um estado de maior
energia e alinham-se em direcdo contraria a0 campo. A separagdo entre 0s niveis
nucleares de energia AE é dependente do campo magnético externo aplicado, como

visto na Figura 3, e pode ser quantificada através da Equacédo 1, onde y representa a
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razdo giromagnética, que tem valor especifico para cada nucleo, e no caso do
hidrogénio é de 42,58 MHz/T.*®

AE = hlBO. Equacéo 1

27

E = +—'2—-‘Hwo Spin Down, Alta Energia

RF FID
m:_1/2 Spin Down & - +:”'Ho
[
AE=Rwy =hyH, H,
or =2pH,

m= +"/2 Spin Up

-FLHO

¥ LB ; : ;
E‘I’ ==3 'ﬁwo Spin Up, Baixa Energia

Figura 3 Separacédo entre os niveis de energia de prétons sob acdo de um campo
magnético estatico externo.
Fonte: CHO; JONES; SINGH, 1993.%

A soma vetorial dos spins presentes nos dois estados de energia gera

uma magnetizacao resultante, e pode ser expressa pela Equagéao 2.

M, = N(=h)*H, (1 +1)

Equacao 2
3T, quag

Um maior numero de proétons ira ocupar o estado de 1= por se tratar do
estado de menor energia. A magnetizagdo resultante segue a estatistica de Boltzmann e
a populacédo de cada estado € dada pela Equacdo 3. Assim sendo, existe um saldo
positivo para os prétons que ocupam o estado de menor energia, e este nimero é

dependente do campo magneético externo aplicado By, como mostrada na Equacéo 3,
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onde k € a constante de Boltzmann (k=1,38x10'23 joules/kelvin) e T € a temperatura
absoluta em kelvin. Para um campo de 1,5 T, a fragdo em excesso no estado de menor
energia dos prétons de hidrogénio é de aproximadamente 5 para 1 milhdo. Sao esses 5
spins resultantes que formam a magnetizacdo de equilibrio My que ira gerar o sinal

detectavel na RM. 178

O eixo do campo com o qual My se alinha é definido como o eixo
z, e o0 plano transversal é formado pelos eixos xy. No estado de equilibrio, a
magnetizacdo inicial, ou magnetizacdo de equilibrio My, € igual a magnetizacédo
longitudinal (M), e a magnetizacdo no plano transversal (Myy) é nula.

- AE

N e K Equacéo 3

Na tentativa de alinhamento com By, e devido ao spin do nucleo, surge
um movimento de precessao do nucleo em torno do campo aplicado. Pode-se dizer
gque a magnetizacdo resultante experimenta um torque do campo magnético, e
precessa em torno do eixo do campo com uma frequéncia w bem definida,

conhecida por frequéncia de Larmor, identificada na Equacéao 4:

@ = B,. Equacéo 4

2.2.2 Ressonancia

Em IRM, no estado de equilibrio, ndo ha sinal para ser detectado, pois By
€ muito mais intenso que M, tornando dificil a detec¢do deste ultimo. Além disso, M,
€ uma magnetizacao estatica, e segundo a lei de inducdo de Faraday, apenas uma
magnetizacdo dependente do tempo pode induzir sinal numa bobina receptora.
Portanto, a M, deve ser levada ao plano xy em fase, e assim, gerar My,. Como a My
ndo € um estado estavel, tende retornar ao eixo longitudinal de equilibrio, e neste
processo os spins emitem radiofrequéncia (RF) detectavel na bobina.

A magnetizacdo transversal € criada aplicando-se um segundo campo
magnético de curta duracdo (B1) na mesma frequéncia da precesséo de Larmor dos
spins, que no caso da IRM recai na faixa da RF. Nesta condi¢céo, os spins de M,
entram em ressonancia e absorvem a energia do pulso, saindo do seu estado de

equilibrio e precessando em fase. A quantidade de M, que é levada para o plano xy
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depende da amplitude de B; e do tempo de aplicacdo do pulso, podendo ser
suficiente para conduzir M, ao plano transversal (pulso de RF de 90°), inverter a
magnetizacdo (pulso de RF de 180°) ou fazer com que parte de M, va ao plano
transversal (pulso a). Oangulo que define a quantidade de M , que ird para o plano
transversal é conhecido como angulo de desvio (AD). A relacédo entre B, e AD esta

mostrada na Equacéo 5. -"®

AD =271B,, Equacéo 5

onde t € o tempo de duracao do pulso de RF. O efeito dos pulsos de RF utilizados

em IRM sobre a magnetizacéo de equilibrio podem ser vistos na Figura 4.

P

X

Pulso de 90° Pulso de 180° Pulso

Figura 4 Efeito dos pulsos de RF sobre M,. A esquerda, efeito do pulso de 90°,
efeito do pulso de 180° no centro e efeito do pulso a a direita.
Fonte: MAZZOLA, 2009.°

2.2.3 Decaimento Livre da Inducéo (DLI)

Quando um pulso de RF de 90° é aplicado, toda a magnetizagdo no eixo

longitudinal vai para o plano transversal. Assim que cessa a aplicacdo do pulso, os
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spins presentes no plano, por ndo se encontrarem em um estado estavel de
energia, tendem a retornar ao equilibrio, emitindo RF. Esse retorno produz uma
tensdo elétrica que varia no tempo com frequéncia (sinal de RM) e pode ser

detectada por uma bobina receptora. A tensdo induzida apresenta a forma de uma
funcdo seno amortecida, e representa o sinal de decaimento livre da inducéo (DLI) e

pode ser visto na Figura 5.

2 M Signal

intensity

Yy Sem Sinal

"
B

Equilibrio
}. 4 I' ime

20

Excitagdo 5= Sinal J -

2
Decaimento ¢ Decaimento _ —
do Sinal
T h ' DLI
Equilibrio l , Sem Sinal

Figura 5 Surgimento do DLI apds um pulso de RF de 90°. A coluna da esquerda
representa a posicao de My e a coluna da direita 0 comportamento do sinal com o
tempo. Na primeira linha, a Mg encontra-se alinhada no com o eixo z, e ndo ha sinal.
Com a aplicacdo de um pulso de 90°, My € levada ao eixo xy, e ha presenca de
sinal, visto na segunda linha. Na terceira linha, observa-se o retorno de My ao eixo z
e o decaimento do sinal. Na quarta linha, o DLI é formado, e apds o retorno Mg ao
eixo z, ndo ha mais sinal para ser detectado.

Fonte: BUSHONG, 1995."*
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2.2.4 Mecanismos de Relaxacao: Longitudinal e Transversal

Apés a aplicagdo do pulso de RF, dois mecanismos agem sobre a
magnetizacdo para que esta retorne ao equilibrio: a relaxacdo spin rede,
caracterizada pelo tempo T1; e a relaxagéo spin spin, caracterizada pelo tempo T2.

O retorno da magnetizacéo ao eixo longitudinal € mostrado na Figura 6.-°

Figura 6 Retorno da magnetizacao longitudinal ao equilibrio. Magnetizagdo no plano
transversal em (a), spins comecam a defasar e retornar ao plano longitudinal em (b)
(c), spins perdem a coeréncia no plano transversal e continua o retorno ao plano
longitudinal em (c) e (d), magnetizacéo retorna ao eixo longitudinal em (f).
Fonte: MAZZOLA, 2009.°

a) Relaxacao Longitudinal — T1

O pulso de RF faz com que os spins absorvam energia e saiam do seu
estado de equilibrio, indo para o plano transversal. Para que retornem ao estado
fundamental devem perder a energia que ganharam, e o fazem através da interacao
com os seus arredores. A relaxag&o spin rede ocorre devido a interagdes dos momentos
de dipolo magnético com o campo magnético flutuante do material circundante, e € um
processo de recuperacao estimulada.® Este processo chama-se relaxamento spin rede.
A Figura 7 mostra o retorno da magnetizacdo ao eixo longitudianl. O tempo T1, que

caracteriza este processo, é definido como o tempo necessario para que a
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magnetizacao longitudinal atinja 63% do seu valor inicial, e € descrito pela Equacao 6.
1,7,8

O >
Tempo T1 Tempo

Figura 7 Grafico da magnetizacao longitudinal em funcao do tempo apés um pulso
de 90°.
Fonte: MAZZOLA, 2009.°

O tempo T1 descreve a taxa pela qual uma distribuicdo de spins fora do
equilibrio se aproxima exponencialmente do equilibrio apds a absor¢cdo de um pulso de
RF.

t

L _t
M, =M, = Mo(l—e T1J+ M. (O)e ™. Equacao 6

b) Relaxacao Transversal — T2

Apobs o pulso excitador, as interacdes entre os spins fazem com que estes
percam a coeréncia de fase entre si, anulando progressivamente a M,,. Ao contrario da
relaxacdo longitudinal, o processo de relaxacéo transversal ndo envolve perdas de
energia para o ambiente circundante, reflete apenas o tempo que o conjunto de spins
leva para se tornar desorganizado e resultar na queda da intensidade de Mxy1 como esta
mostrado na Equacgéo 7 e representado na Figura 8. O tempo T2, que caracteriza este
processo, é definido como o tempo necessario para que M,, chegue a 37% do seu valor
inicial. "*°

t

My, =M; =Mge " Equacéo 7
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Mxy‘
Mo
37% |
O >
Tempo T2 Tempo

Figura 8 Decaimento da magnetizacao transversal em funcao do tempo.
Fonte: MAZZOLA, 2009.°

Os tempos T1 e T2 sdo caracteristicos de cada tecido. Devido a interacéo
dos spins com o campo magnético flutuante da rede, o tempo T1 apresenta uma
dependéncia com o campo magnético externo Bo. Como o0 processo de perda de
coeréncia entre os spins é rapido, o tempo T2 € usualmente mais curto que o tempo
T1.

E conveniente salientar que imperfeicdes no campo magnético externo By
fazem com que o processo de defasagem entre os spins no plano transversal
acelere, acelerando também o decaimento do DLI. E necessario, portanto, introduzir
uma nova constante de tempo, T2*, que esté definida na Equacéo 8

1 1 1

*

:—+—’
T2 T2 T2,

in hom og

Equacéo 8

onde T2inmomog ressalta o decaimento adicional devido as inhomogeneidades de Bo.
A Tabela 1 mostra tempos T1 e T2 tipicos para diversos tecidos do corpo humano,

para um campo magnético externo de 1,5 T.
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Tabela 1 Tempos de relaxacéo T1 e T2 aproximados de diversos tecidos do corpo
humano a 1,5T.

Tecido T1(ms) T2 (ms)
Substancia branca 790 90
Substéancia cinzenta 920 100
Liquido cefalorraquidiano (LCR) 4000 2000
Sangue (arterial) 1200 50
Parénquima hepatico 490 40
Miocardio 870 60
Musculo 870 50
Lipidios (gordura) 260 80

Fonte: STARK, BRADLEY, 2005."

2.3 Formacao de Imagem por Ressonancia Magnética

Em condi¢bes normais, os protons dos atomos de hidrogénio do corpo
humano orientam-se randomicamente, e ndo apresentam magnetizacao liquida.
Uma vez que um paciente entra no equipamento de RM, esses protons de
hidrogénio, por terem spin ndo nulo, orientam-se em relacdo ao campo magnético,
em duas direcbes possiveis: paralelamente ou anti paralelamente, e agora pode-se
dizer que o corpo do paciente apresenta uma magnetizacdo liquida ndo nula.

Aplicando um pulso de RF que leve esta magnetizacéo ao plano transversal,
cria-se uma condicdo de equilibrio instavel, e a magnetizacdo tende a retornar ao eixo
longitudinal, mais estavel. Neste processo, dependente do tempo, ocorre o DLI. Devido
ao mecanismo de relaxagdo T2* o DLI desaparece muito rapidamente. Portanto, na
imagem de RM, o sinal que sera amostrado € um eco do DLI, que pode ser produzido
por um pulso de RF de 180, gerando um eco de spin; ou por gradientes de campo
magneético, que produzem o eco de gradiente. Estes dois métodos fazem com que os
spins no plano transversal entrem em fase novamente, pois perderam a coeréncia
devido a interacdo com 0s campos magnéticos flutuantes entre eles, e resultam no sinal

1,78,14

gue sera amostrado e ir4 gerar a imagem de RM. O fendmeno de formacao de

ecos de spin foi descrito pela primeira vez em 1950 por Hahn.! O gue ele percebeu foi
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gue, se ap6s um tempo t da aplicacdo do pulso de RF de 90 °, for aplicado um pulso de
180° nos spins que se encontram no plano transversal, apés um tempo 2t pode ser
observada a recuperacdo maxima de fase dos spins neste plano e a consequente
formacéo de um eco do DLI numa bobina receptora. O seu trabalho foi a base para o
desenvolvimento das sequéncias de pulso utilizadas na IRM."®

Como pressupdem-se que 0 magneto do equipamento mantém um valor
constante de campo magnético, se for enviado um pulso de RF ao corpo do
paciente com a mesma frequéncia de precessdo dos spins de hidrogénio (63,87
MHz para 1,5 T) todo o volume é excitado, e ndo se pode distinguir espacialmente o
sinal coletado pela bobina. O que Lauterbur prop6s, em 1973, foi a utilizagdo de

16
l.

gradientes de campo magnético para codificar espacialmente o sinal.” Um exemplo

do funcionamento de um gradiente pode ser visto na Figura 9.

Sem Aplicacao do Gradiente
B,=1,5T plicag

63.855.000 Hz

63.855.000 Hz
63.855.000 Hz

63.855.000 Hz

Com Aplicacao do Gradiente

D/v 63.663.435.000 Hz
63.471.870 Hz

64.238.130 Hz

63.855.000 Hz

(b)

Figura 9 Aplicagdo do gradiente de campo magnético no eixo z do equipamento. Em
(a), sem aplicacdo de um gradiente, todos o0s spins do paciente precessam na
mesma frequéncia, de 63,855 MHz. Em (b), com a aplicacdo do gradiente de 45
mT/m, os spins irdo precessar com frequéncia degendente da sua posicao.
Fonte: MAZZOLA, 2009.
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O gradiente introduz uma variacdo espacial local do campo magnético,
dependente da sua amplitude. Os novos valores de campo magnético fazem com que a
frequéncia de precessao dos spins mude proporcionalmente ao campo, como mostrado
na Equacdo 4. O acionamento dos gradientes também altera a fase dos spins. A
combinacdo do acionamento dos gradientes nos trés planos (X, y € z do equipamento),
sua amplitude, tempo de duracdo e momento da aplicacdo faz com que agora os sinais
provenientes de determinada regido do corpo possam ser identificados espacialmente na

imagem. Diz-se que os gradientes de campo magnético codificam espacialmente o sinal.

2.3.1 Selecao de corte

A selecdo de corte combina a aplicagdo de um gradiente de campo
magnético e um pulso de RF simultaneamente. Este processo restringe o sinal a
uma regido e ndo mais a todo volume excitado pela bobina transmissora de RF. A
variacdo nas frequéncias de precessao induzidas pelo gradiente faz com que o
envelope de RF, a largura de banda (LB), contido no pulso de RF afete apenas uma
regido limitada no corpo do paciente. Os cortes estédo localizados onde a frequéncia
de Larmor é igual a frequéncia do pulso de RF. Tanto a largura de banda do pulso
de RF quanto a amplitude do gradiente irdo determinar a espessura de corte, como

observado na Figura 10.
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Figura 10 Relacéo entre a amplitude do gradiente e a largura de banda (Aw) na
espessura de corte. A reta A representa um gradiente mais forte que a reta B,
portanto, para uma mesma LB, a espessura de corte correspondente ao gradiente A
(Aza) € menor que a espessura correspondente ao gradiente B (Azg).

Fonte: STARK; BRADLEY, 2005.
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A orientacdo do corte dependera de qual gradiente do equipamento &
acionado, e pode resultar em cortes axiais, sagitais ou coronais; ou ainda, € possivel
obter um corte orientado para uma estrutura anatémica de interesse utilizando uma

combinacao dos gradientes.

2.3.2 Codificacéo de fase

Depois que o gradiente de selecdo de corte € desligado, € aplicado o
gradiente de codificacdo de fase, nhum dos planos de corte. Este € aplicado num
curto espaco de tempo (de 1 ms a 5 ms) e induz um acumulo de fase nos spins.l As
alteracdes na fase causadas pelo gradiente dependerdo da amplitude e da duracao
do pulso de gradiente. Ele é repetido diversas vezes, com magnitudes diferentes,
para formar uma Unica imagem, pois a cada aplicacdo do gradiente de codificacdo

de fase, o sinal coletado preenche uma linha do espaco k, que seré descrito adiante.

2.3.3 Codificacao de frequéncia

O dultimo gradiente a ser aplicado é o gradiente de codificacdo de
frequéncia, e € aplicado na dimensao restante do plano de corte. Este gradiente é
ligado assim que a codificacdo de fase termina, e mantido durante a amostragem do
eco (sinal de RM), e por isso, também € chamado de gradiente de leitura.

Os spins que acumularam fase pela aplicagdo do gradiente de
codificacdo de fase, agora também precessam com frequéncias distintas pela acao
do gradiente de codificacdo de leitura. Esse processo faz com que, durante a
amostragem do sinal, cada spin no corte seja caracterizado por uma frequéncia de
Larmor e uma fase distintas, sendo possivel assinalar uma posicdo espacial na

imagem.

2.3.4 Transformada de Fourier e Espaco k

No seéculo XIX, o matematico francés Jean Baptiste Joseph Fourier
desenvolveu um método para decompor uma fungdo continua em suas

componentes de oscilacdo e amplitude, que hoje é conhecido como Transformada
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de Fourier (TF).8 Este principio é atualmente utilizado para decompor o sinal de RM
em suas amplitudes e frequéncia, assinalando uma posi¢céo espacial na imagem."’

O sinal proveniente de cada corte da imagem € um mapa das fases e
frequéncias dos spins e contém informacdes sobre o tecido da imagem. Apos
coletar o sinal de 64, 128, 256 ou mais ecos (etapa de codificacdo de fase) e
armazend-los no espaco k, a TF € aplicada, passando a informacg&o do espaco k do
dominio do tempo para o dominio da frequéncia e resultando na imagem de RM.2

O espacgo k pode ser visualizar como uma matriz, e cada eco coletado
preenchera uma linha desta matriz. A cada elemento desta matriz esta associada
uma intensidade de sinal e uma posicdo no tempo. Os eixos dessa matriz
correspondem aos gradientes de codificacao de fase e frequéncia, como mostrado

na Figura 11.'

Espaco k Imagem de RM
Dominio do Tempo Dominio de Frequéncias = Posigao

k

X

Figura 11 Espaco k e a imagem correspondente, apds aplicacdo da Transformada
de Fourier.
Fonte: MAZZOLA, 2009.°

De modo geral, as linhas centrais do espaco k serdo responsaveis pelo
contraste da imagem, pois contém as frequéncias mais baixas. Ja as linhas na periferia
contém as frequéncias mais altas e estdo relacionadas com a resolucdo espacial da
imagem. Quanto maior o niumero de linhas do espaco k, maior o tempo de aquisi¢ao e
maior a quantidade de sinal coletado. Uma imagem pode ser formada por mais de um
espaco k, o que aumenta em 40% a relagéo sinal ruido na imagem. A quantidade de

espacos k amostrados por imagem € um parametro que pode ser controlado pelo
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operador do equipamento e € chamado de nimero de aquisicdes ou excitacbes (NEX).
Existem diversas maneiras de preenchimento do espaco k, otimizadas para sequéncias
de pulsos distintas, como mostra a Figura 12. E importante ressaltar que n&o existe uma
correlagdo entre um ponto do espaco k e um ponto da imagem. Cada ponto do espago
k contem informacdes de toda a imagem.’

(b) Half-Fourier (c) Céntrica

3

|

|
(f) Radial

(d) Eco Planar (e) Espiral BLADE ou Propeller

Figura 12 Formas de preenchimento do espaco k.
Fonte: MAZZOLA, 2009.°

2.3.5 Sequéncia Spin Eco

A sequéncia spin eco é a sequéncia de pulso mais utilizada na IRM. Foi
descrita por Hahn em 1950" e consiste da aplicacao de um pulso de RF de 90 °, que leva
a magnetizacdo para o plano transversal, e de um pulso de RF de 180°, que faz com
gue 0s Spins No eixo Xy recuperem a coeréncia e gera o eco. O tempo entre a aplicacéo
do pulso de 90" e a coleta do eco é chamado tempo de eco (TE) e o tempo entre a
aplicacao de dois pulsos de 90 ° é o tempo de repeticdo (TR). O diagrama de pulso para
uma sequéncia spin eco (SE) pode ser visto na Figura 13, que identifica os tempos de

aplicacéo dos pulsos e de acionamento dos gradientes, bem como o de coleta do eco.
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Uma linha do espaco k é preenchida a cada TR, e a ponderagéo na imagem dependera

do TR e TE. Um exemplo pode ser visto na Tabela 2.

TE/2 180° TE/2
90° I 90°
RF, I H I
GSC I I H
Sinal = Eco
Sinal Lﬁpp A " \ﬂm
UL LV 17 M

GCF B I E
g g

GL . I u

Figura 13 Esquema de uma sequéncia SE.
Fonte: MAZZOLA, 2009.°

Tabela 2 Ponderacao da imagem de uma aquisicdo SE

Tempo de repeticéo (TR) Tempo de eco (TE) Ponderacéo
< 500ms (curto) 5 a 25ms (curto) T1
> 1500ms (longo) > 90ms (longo) T2
> 1500ms (longo) 5 a 25ms (curto) Densidade de protons (DP)

Fonte: MAZZOLA, 2009.°

O tempo de aquisi¢do (TA) de uma imagem na sequéncia SE é descrito
na Equacao 9, onde TR é o tempo de repeticdo, NEX € o niUmero de excitacdes e
NCF é o niimero de codificacdes de fase®’
TA =TR*NCF * NEX. Equacgédo 9
Uma variacdo de aquisicdo SE € a sequéncia Turbo Spin Eco (TSE), em que

multiplos pulsos de RF de 180 ° sdo enviados dentro de um mesmo TR. Isto cria um trem
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de pulsos, e o numero de ecos gerados sera igual ao numero de linhas preenchidas no
espaco k. A quantidade de pulsos de 180 ° é chamada de fator turbo (FT), e o tempo de

aquisicdo para um TSE € o tempo de aquisicdo de uma SE, dividida pelo FT.

2.3.6 Sequéncia Gradiente Eco

A sequéncia de pulso gradiente eco (GRE) foi introduzida em 1985 por
Haase et al.' O principio de uma GRE é n&o mais utilizar pulsos de p80 ara
recuperar a fase dos spins no plano transversal, mas aplicar um gradiente reverso.
O lobo negativo do gradiente de codificacdo de frequéncia desfaz a magnetizacao
transversa, enquanto que o lobo positivo restitui a fase da magnetizagcdo no plano
transversal, e conseguentemente, gera o eco.’ Um diagrama de pulso esta
exemplificado na Figura 14. Como o eco € gerado pela acdo dos gradientes, é
possivel reduzir o tempo de aquisicdo da imagem reduzindo os TR e TE, juntamente

com o angulo de desvio do pulso de RF.
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Figura 14 Esquema de uma sequéncia GRE.
Fonte: MAZZOLA, 2009.°
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Dentre as sequéncias GRE, pode-se destacar as sequéncias CISS (do
inglés, Constructive Interference in the Steady State) e FLASH (do inglés, Fast Low
Angle Shot). A sequéncia CISS é uma série baseada no estado estavel da
precessao da magnetizagao e apresenta contraste baseado em T2/T1, enquanto a
sequéncia FLASH é uma série que utiliza gradientes destruidores (denominados

Spoillers) para destruir a magnetizacao transversal a cada novo TR

2.3.7 Sincronia Cardiaca

As aquisicbes de RM podem ser sincronizadas com o batimento cardiaco
do paciente, para possibilitar imagens de cada fase do ciclo cardiaco. Existem duas
técnicas de sincronia cardiaca: prospectiva e retrospectiva. Estas técnicas podem ser
realizadas tanto através do sinal do eletrocardiograma (ECG) do paciente, quanto do
sinal do pulso periférico. Para utilizar o ECG, sao posicionados trés eletrodos no
paciente, e representam o braco direito (BD), o braco esquerdo (BE) e a perna
esquerda (PE). Destes eletrodos sdo obtidas medidas de diferenca potencial,
conhecidas por ligagcdes. As medidas obtida entre BD e BE representa a ligacao |,
entre BD e PE a ligacéo Il e entre BE e PE a ligacao n.*

Na sincronia cardiaca prospectiva, a aquisicdo é disparada por um sinal
derivado do sinal fisiologico do paciente. Ela inicia na onda R do ECG ou pela “onda
prematura de pulso”, que corresponde a pressao sanguinea sistélica, quando utilizado a
sincronia periférica. Na sincronia cardiaca retrospectiva, os dados sédo coletados de
maneira continua. O sinal do ECG é gravado e os dados séo realocados no espaco k

posteriormente.18

2.4 A Técnica de Imagens Paralelas

O processo de codificagdo espacial do sinal de RM para formacéo da
imagem torna o tempo necessario para um exame de RM muito longo, chegando a
se tornar proibitivo em determinadas situacdes como, por exemplo, em aquisi¢oes
volumétricas spin eco. Devido a quantidade de codificacdes de fase o tempo total

pode ser superior a quinze minutos, sendo considerado um dos pontos fracos da
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técnica. Os altos tempos de aquisicdo sao desconfortaveis para o paciente, geram
artefatos de movimento e limitam os dados que podem ser adquiridos.

Ao invés de utilizar gradientes mais rapidos e potentes para diminuir o tempo
de aquisicéo, os perfis de sensibilidade espacial de um arranjo de bobinas pode prover
informacdes espaciais da imagem. Estas informacdes espaciais podem ser usadas para
poupar codificagbes de fase que requerem acionamento de gradientes e ocupam tempo
dentro das sequéncias de pulso. Um arranjo de bobina matricial constitui-se de
pequenas bobinas, com alta razéo sinal ruido (RSR) individual, combinadas para formar
uma imagem. Cada pequena bobina, ou elemento da bobina como um todo tem um
canal de recepcdo de RF exclusivo, isto permite que o ruido entre elas seja nao
correlacionado e garante uma razdo RSR otimizada, ao contrario das bobinas mais
antigas de um elemento, que apresentam apenas um canal, que pode tanto transmitir
guanto receber RF.

Essa conformagdo de bobinas em arranjo matricial foi desenvolvida
inicialmente para aumentar a RSR. O ruido detectado por uma bobina é induzido por
fontes provenientes de todo o paciente, mas € ponderado pelo perfil de
sensibilidade espacial da bobina. Reduzindo o tamanho das bobinas, e por
consequéncia, o volume de sensibilidade, reduz-se também a amplitude do ruido
detectado. Quando combinadas mudltiplas bobinas num arranjo, e seus perfis de
sensibilidades levemente sobrepostos, pode-se cobrir 0 mesmo volume que uma
Unica grande bobina. Este arranjo leva a um sinal com aproximadamente a mesma
amplitude que uma bobina Unica cobrindo todo o volume, mas o ruido é reduzido,
aumentando a RSR.*®

N&o demorou muito até que fosse reconhecido que esta geometria de
bobinas poderia ser utilizada para diminuir o tempo de aquisicdo, amostrando o sinal de
RM de forma paralela. A técnica de imagens paralelas (TIP) diminui o tempo de
aquisicdo das imagens reduzindo a densidade de amostragem na direcao de
codificacao de fase, o que provoca artefato de dobra. Para contornar este problema,
diversos elementos de bobinas com perfis de sensibilidade distintos sédo utilizados para
adquirir o sinal. Estes perfis de sensibilidades séo utilizados para adquirir a informacéo
faltante do espaco k, removendo os artefatos de dobra.” Conhecendo-se a
sensibilidade da bobina pode-se saber a origem do sinal detectado. Portanto, amostras

com informacdes distintas podem ser obtidas de uma Unica vez utilizando elementos de
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bobina em paralelo. Cada pixel na imagem com artefato de dobra € uma combinacéo
linear de varios pixels com a mesma coordenada, multiplicados pela sensibilidade C; do
elemento da bobina i na posicéo correspondente. A TIP consiste em encontrar o perfil
de sensibilidade do elemento da bobina e o melhor meio de transformar esta informacéo
na imagem.

Considerando que a formagcdo da imagem € dependente do
preenchimento do espaco k, a TIP encurta o tempo de aquisi¢do realizando uma
subamostragem do espaco k na direcdo de codificagcdo de fase, reduzindo esta
etapa por um fator de aceleracao RY A variacdo de valores do gradiente de
codificacdo de fase determina a resolugao espacial naquele eixo (por exemplo, ky).
Conforme o numero total de amostragem (Ny) é realizado, frequéncias mais altas
séo adquiridas, aumentando a resolucéo espacial. A separagéo entre as linhas de ky
determinam o campo de visdo (CDV) da imagem.5

Existem duas técnicas importantes de imagens paralelas: SENSE
(SENSitivity Enconding) e SMASH (SiMultaneous Acquisition of Spatial Harmonics).
A SENSE trabalha no dominio da imagem, e a SMASH no dominio da frequéncia.

Cada uma seré descrita brevemente. ***°

2.4.1 O algoritmo SENSE

No algoritmo SENSE, Ny é diminuido pelo fator R, enquanto os valores de
ky permanecem intactos, e cada elemento da bobina registra uma imagem com o
CDV diminuido. Como o CDV é inversamente proporcional a ky, a introducéo da
técnica causa o artefato de dobra na imagem. A proxima etapa € criar uma imagem
de CDV inteiro a partir do conjunto das imagens adquiridas de cada elemento da
bobina. Esta imagem é criada utilizando a informacéo dos perfis de sensibilidade de
cada elemento da bobina. Estes sdo encontrados numa calibracdo do equipamento
prévia a aquisicdo. Uma vez conhecidos estes perfis, cada diferenca de intensidade
de sinal entre os elementos em qualquer pixel da imagem pode ser relacionado a
posicdo espacial daguele ponto. Esta relacdo é utilizada para restaurar a imagem
com o artefato de dobra. Um esquema do funcionamento do algoritmo SENSE pode

ser visto na Figura 15.%%2%%
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Figura 15 Esquema da técnica SENSE. As linhas pontilhadas representam as linhas
do espaco k que n&o foram amostradas
Fonte: BERNSTEIN, KING, ZHOU, 2004.*

2.4.2 O algoritmo SMASH

A técnica SMASH opera no dominio de frequéncia da imagem, ao
contrario da técnica SENSE. O algoritmo opera utilizando combinages lineares de
sinais adquiridos simultaneamente de multiplas bobinas com sensibilidade espacial
diferentes.

A aquisicdo de dados para o algoritmo SMASH pode ser a mesma que a
aquisicao para o SENSE. Da mesma forma que o algoritmo SENSE, o SMASH
reduz o tempo de aquisicdo reduzindo as etapas de codificacdo de fase pelo fator R,
e por consequéncia, o CDV. Mas, diferentemente do descrito anteriormente, esta
técnica ndo forma imagens de cada elemento de bobina com os artefatos descritos.
Os sinais coletados dos elementos das bobinas sdo combinados com pesos
adequados para produzir dois ou mais sinais compostos, que se aproximam de uma
funcdo senoidal, ou seja, sdo aproximadas por harmoOnicos espaciais. Estes

harmoénicos sédo introduzidos para reconstruir os sinais nas etapas de codificacédo de
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fase nao realizadas. Uma ilustracdo de como o método funciona estd mostrado na

Figura 16.4%2%
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Figura 16 Esquema da técnica SMASH. As linhas pontilhadas representam as linhas
do espaco k que nao foram amostradas.
Fonte: BERNSTEIN, KING, ZHOU, 2004.*
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2.4.3 O algoritmo GRAPPA

GRAPPA é uma versdo melhorada do SMASH. Nesta técnica, uma ou
mais linhas do espag¢o k s&o adquiridas perto do centro. Estes dados extras s&o
usados para determinar fatores de ponderacdo para estimar as linhas do espaco k
ndo preenchidas. Um grupo de linhas medidas ¢é utilizado para determinar uma linha
nao preenchida, e este grupo muda conforme a posicdo da linha que sera
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determinada. As imagens séo reconstruidas bobina por bobina através do perfil de
sensibilidade das bobinas, e sdo combinadas utilizando o algoritmo de soma dos
quadrados.*

Em principio, o fator R pode ser tdo grande quanto o numero de
elementos de bobina. Mas usualmente néo é utilizado um fator maior que 3, devido
a queda na RSR. A relacdo da RSR com R é mostrada na Equacao 10, onde g €
definido como um fator dependente da geometria da bobina e é a medida de quéo
bem um arranjo de bobinas pode retirar o artefato de dobra da imagem.“’21

1
RSR ~ ) Equacéao 10
gvR auag

2.5 A Sequéncia de Contraste de Fase

Na IRM convencional, a Iimagem representa a magnitude da
magnetizacao transversal em cada ponto do objeto, e é chamada de imagem de
magnitude. O contraste dessa imagem ¢é alterado conforme o0s parametros da
sequéncia, como foi descrito anteriormente.

Os momentos magnéticos, ou spins, por sua vez, quando sob a agéo de
um gradiente de campo magnético, adquirem uma diferenca de fase entre si, como
pode ser visualizado na Figura 17.

Campo Magnético Constante Campo Magnético com Gradiente Aplicado ==

Tecido Estaciondrio Faze Tecido Estscionsrio

vil)

Sangue dentro de um vaso Sangue dentro de um vasc

Figura 17 Spins de um tecido estacionario movendo-se num campo magnético e

spins sob acdo de um gradiente de campo magnético, para tecido estacionario

(esquerda) e tecido com fluxo, por exemplo, sangue dentro de um vaso (direita).
Fonte: LOTZ, MEIER, LEPPERT e GALANSKI, 2002.*

Para os spins dentro de um tecido estacionario, a fase acumulada pode

ser compensada com a aplicacdo de um gradiente bipolar, com um lobo positivo e
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outro negativo. Ja nos tecidos que apresentam movimentacdo, como fluxo de
sangue dentro de um vaso, 0s spins movendo-se ao longo do gradiente de campo
magnético adquirem fases diferentes, as quais variam entre +180. Esta informacao
da fase adquirida é descartada na imagem de magnitude, pois é arbitraria dentro de
um voxel. Portanto, a imagem de contraste de fase produz imagens da
magnetizagdo em movimento, através da aplicacdo de gradientes codificadores de
velocidade, uma vez que a fase acumulada é proporcional a velocidade dos protons
de hidrogénio em movimento.*

Na imagem por contraste de fase (CF) a informacé&o pode ser utilizada
para calcular parametros como velocidade em cada voxel. A diferenca entre a
imagem de magnitude e a imagem de CF € a aplicacdo de um gradiente codificador
bipolar de velocidade com um lobo positivo e outro negativo, no eixo de selecao de
corte, mostrado na Figura 18. Este gradiente, por ser bipolar, ndo afeta a
magnetizacdo resultante dos tecidos estacionarios, pois a fase é compensada
posteriormente, visto na Figura 19, mas altera a fase dos spins em movimento.
Como estes se deslocam durante a aplicagdo do gradiente, experimentam
diferentes valores de campo magnético durante a aplicacdo dos lobos positivo e
negativo do gradiente. A aplicagao do lobo positivo faz com que o spin na posi¢cédo X
acumule uma fase 6. Quando o lobo negativé acionado, este mesmo spin agora
esta na posicdo X #AX, portanto, numa regio de campo magnético diferente da
anterior e precessa em um novo angul®’. Como resultado, a magnetizedo nao
volta a sua posicao original, ao contrario, o spin agora acumulou uma fase de 6 — 6’,
diferenciando-o do tecido estacionario ao seu redor. A intensidade de sinal na

imagem adquirida representa a fase dos spins no planto transversal.”
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Figura 18 Diagrama de pulso de uma sequéncia gradiente eco de contraste de fase.
Fonte: KOROSEC, TURSKI, 1997.%°

Quando o gradiente de codificacdo de frequéncia é acionado, 0s spins
precessam de acordo com sua posi¢ao, conforme uma imagem de RM convencional, e
0s sinais coletados séo colocados numa posicao da imagem baseado na sua frequéncia
de precessdo. Se a imagem reconstruida for de magnitude, ndo sera vista nenhuma
diferenca das outras imagens convencionais. Mas se a reconstrucao for de fase, a
intensidade do sinal da imagem serd proporcional a fase acumulada pelos spins,
portanto, proporcional a sua velocidade. A expressédo que descreve a relacdo entre o
gradiente de codificacdo de velocidade e a fase acumulada esta demonstrada na
Equacao 11

6 oc AtV Equacéo 11
em que 0 representa a fase acumulada, Aé a area de um lobo do gradiente bipolar
(dada pela amplitude multiplicada da duragdo de aplicacdo), t € o tempo entre as
aplicacoes dos lobos do gradiente e V é a velocidade média de deslocamento dos

spins no voxel em quest&o.”
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Lobo Positivo Aplicado — L Lobo Negativo Aplicado

Gradiente Bipolar 2

Figura 19 Spins de um tecido estacionario e de um tecido com fluxo sob a¢éo do
gradiente bipolar codificador de velocidade.
Fonte: LOTZ, MEIER, LEPPERT e GALANSKI, 2002.%*

A Equacdo 11 prediz a velocidade dos spins, contanto que a fase
acumulada nao ultrapasse 180°. Quando isto acontece, o algoritmo de reconstrugao
nao mais representa a fase corretamente, e a velocidade ndo pode mais ser
determinada de forma precisa, como é exemplificado na Figura 20. Os spins que
acumulam fase maior que 180sdao reconstruidos como tendo fase contraria a
original. Isto porque o algoritmo deve ser capaz de representar velocidades positivas
e negativas. Para isso, as fases enfree 0180° representam as ve locidades
positivas, e um sinal hiperintenso na imagem; e as faséseente 0 -180°

representam as velocidades negativas, e um sinal hipointenso na imagem.

1700

B x

Figura 20 Spins movendo-se na direcdo positiva acumulam fase positiva (A), spins
movendo-se na dire¢cdo negativa acumulam fase negativa (B). Em (A) e (B) os spins




45

movem-se numa velocidade tal que ndo acumulam fase maior que +180°. O spin em
(C) estd movendo-se na direcdo negativa com velocidade que resulta em um
acumulo de fase de -190°. Como o algoritmo de reconstrucdo prevé um acumulo de
fase de até 180°, ao spin em (C) é atribuida uma fase incorreta de +170°, fazendo
com gque aparece como um ponto branco ao inves de preto na imagem.
Fonte: KOROSEC, TURSKI, 1997.%°

A velocidade maxima do gradiente de codificacdo de velocidade, que sera
responsavel pela correta reconstrucdo de fase é conhecida por VENC (do inglés,
velocity enconding) e € um parametro selecionavel no equipamento. O VENC deve
corresponder a velocidade maxima do spin no tecido, caso contrario a fase do spin
com velocidade maior que o VENC sera codificada de maneira incorreta, causando
o artefato de dobra. Para aplicacdes em neurorradiologia, o valor de VENC varia
usualmente de 10 a 20 cm/s.”® Através da Equacédo 12, pode-se visualizar a relacao
do VENC com a aplicagéao do gradiente bipolar.

VENC :L, Equacéo 12
|7/Am1|

onde que ¢ a razdo giromagnética &m 1 representa a diferenca de primeiro
momento na curva de tempo do gradiente. No caso de um gradiente bipolar
retangular, Am; € o produto da area do gradiente pelo tempo entre os dois lobos do
gradiente.“'24

Os dois lobos do gradiente de codificacdo de velocidade sé&o aplicados
para evitar mudancas de fase por outros motivos que néo o fluxo de liquor no tecido.
Uma imagem é adquirida com o gradiente de codificacdo de velocidade conforme
mostrado na Figura 18, e outra com os gradientes invertidos, e a subtracdo das
duas gera uma imagem final que demonstra apenas a fase resultante induzida pelo
gradiente, denominada de imagem de diferenca de fase. A RSR desta imagem &
dependente do VENC e da velocidade do fluxo (v), como pode ser visto na Equatdo
13. Nessa equacéo, a RSRmag € a RSR da imagem de magnitude, que pode ser

reconstruida a partir dos mesmos dados da aquisi¢do de contraste de fase.’

RSR,, « RSRmag[ﬁJ. Equacgéo 13

Mudancas de fase ocasionadas por desvio quimico, inhomogeneidade de
campo magnético e de radiofrequéncia, ou susceptibilidade sao eliminadas. O
processo é mostrado na Figura 21. Na imagem resultante, areas sem magnetizacéo

sdo mostradas como um salpicado preto e branco devido ao ruido.
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Gradiente Bipolar Positivo —  Gradiente Bipolar Negativo = |magem da Diferenca de Fase
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Figura 21 Para eliminar as diferencas de fase causada por outros fatores que nao o
fluxo no tecido, duas imagens sao geradas com o gradiente aplicado com lobos
contrarios de uma aquisi¢cao para outra: imagem com aplicacédo do lobo positivo
primeiro em (A), e com a inverséo dos lobos do gradiente em (B). A imagem de

contraste de fase (C) é a diferenca entre as duas imagens do gradiente.
Fonte: KOROSEC, TURSKI, 1997.%

2.5.1 Quantificacdo de Fluxo

Parametros quantitativos de andlise podem ser extraidos através de pés
processamento das imagens de CF. A velocidade do fluxo pode ser quantificada
pela Equacao 14."

V= (A—¢)\/ENC . Equacéo 14
T

A taxa do volume de fluxo (TVF) que passa por um pixel é definida como
0 produto da area do pixel (em sz) pela velocidade média do fluxo (em cm/s),
como mostra a Equacéo 15:*%

TVF =60av, Equacgéao 15
onde o fator 60 converte de segundos para minutos. Para encontrar a TVF que
passa por um vaso, ou determinada regido, uma regiao de interesse (RDI) deve ser
colocada no ponto de escolha, manualmente ou automaticamente. A TVF é entao
somada em todos os pixels que cobrem a RDI. Como todos os pixels tem a mesma

area, a referida taxa é dada pela Equacdo 16*%

TVF, = 2. 60ay,=60a D.v,. Equac&o 16

i_ pixels i_ pixels



a7

Na imagem por RM, a TVF pode ser determinada adquirindo uma
imagem de contraste de fase orientada perpendicularmente ao fluxo que se deseja
medir, e aplicando o gradiente codificador de velocidade ao longo do eixo de
selecdo de corte.**

Se a sequéncia de imagens ndo for sincronizada com o batimento
cardiaco, o resultado que se obtém é uma média da TVF no tempo. Quando a
aqguisicao €é sincronizada com o ciclo cardiaco, as imagens adquiridas correspondem
as faixas do ciclo cardiaco. Uma vez que a frequéncia cardiaca é conhecida, a TVF
pode ser calculada para cada ponto do ciclo.*%

A determinacdo exata dos limites da regido onde o fluxo serd medido
pode ser complexa, devido aos efeitos de volume parcial. A TVF nessa regido pode
ser superestimada porque a &rea do pixel utilizada no célculo corresponde a éarea
total, quando apenas uma parte do pixel contem fluxo. A utilizacdo de imagens com
alta resolucdo espacial reduz esse erro. A nédo linearidade espacial dos gradientes
também pode introduzir erros, mas sao usualmente despreziveis, pois a cabeca do
paciente esta no isocentro do equipamento.*

O acionamento rapido dos gradientes induz correntes proximas as bobinas
de gradiente, que séo conhecidas por correntes de eddy. A fase induzida por correntes
de eddy soma-se com a fase resultante do movimento dos spins, e a diferenca de fase
resultante ndo pode ser eliminada por subtragdo, pois diferentes gradientes de
codificacdo de velocidade séo utilizados para obter os dois conjuntos de dados (dos
lobos positivo e negativo dos gradientes). Estes dois conjuntos séo subtraidos entre si, e
portanto as correntes de eddy induzidas pelos gradientes ndo sao idénticas, e a
subtracéo resulta num valor diferente de zero. Se a fase adicional ndo for levada em
conta, as medidas ndo serédo acuradas. Devido a sua natureza, a fase induzida pelas
correntes de eddy varia lentamente através das imagens, portanto seus valores séao
proximos dentro da regido de fluxo e fora dela. Consequentemente, uma medida no
tecido estacionario adjacente a regido a ser estudada da uma estimativa de como as
correntes de eddy estédo induzindo fase nos spins dentro da mesma. Esta informacéo
pode ser utilizada para ajustar as medidas de valores gquantitativos da regido de

interesse.?
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2.6 Bases Anatdmicas do Sistema Ventricular e DinAmica do Liquor

O sistema nervoso central (SNC) € composto pela medula espinhal e pelo
encéfalo, sendo que este se divide em trés partes: cérebro, cerebelo e tronco
encefélico. Envolvendo o SNC encontram-se as meninges, que se dividem em trés
camadas: a dura mater, mais superficial e espessa; a aracnoide, mais delicada e
justaposta a dura méater, 0 espagco que separa as duas é conhecido por espaco
subdural; e a pia mater, membrana mais interna aderida a superficie do encéfalo. O
espaco que separa a pia mater da aracnoide é o espac¢o subaracnoideo, e € por
onde circula o liquido cefalorraquidiano (LCR), ou liquor.?®

2.6.1 Ventriculos Cerebrais

Dentro do encéfalo encontram-se estruturas distintas onde ha movimentagéo
do LCR, os ventriculos cerebrais, que sdo: ventriculos laterais, terceiro ventriculo e
guarto ventriculo. A Figura 22 mostra a visualizacdo dos ventriculos e sua relagdo com o

encéfalo.

————_Parte central do

Forame Interventricular— — vantriculo  latenal

——Racesso suprapisesl
= = —=Recesso pinsal

Como inferlor do v, latersl ——— W A —— IV ventricsle
Figura 22 Ventriculos cerebrais.
Fonte: MACHADO, 2005.%°
Os ventriculos laterais representam duas cavidades de circulacdo liqudrica,
uma posicionada em cada hemisfério cerebral. A excecdo do foramen interventricular,

gue faz a comunicacdo com o terceiro ventriculo, os ventriculos laterais séo cavidades
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completamente fechadas. S&o formados por uma parte central e trés cornos que
correspondem aos trés poélos dos hemisférios cerebrais, que podem ser vistos na Figura
22'26,27

O terceiro ventriculo € uma cavidade situada na regido mediana do cérebro,
e relaciona-se com estruturas cerebrais que formam o diencéfalo: talamo, hipotalamo,
epitdlamo e subtadlamo. O terceiro ventriculo comunica-se com os ventriculos laterais
através dos foramens interventriculares (ou de Monro) e com o quarto ventriculo atraves
do aqueduto cerebral ou aqueduto de Sylvius. Esta relacdo também pode ser vista na
Figura 2228

A cavidade situada entre o bulbo, a ponte e o cerebelo denomina-se
quarto ventriculo. Comunica-se com o0 terceiro ventriculo através do aqueduto
cerebral. Da sua cavidade surgem prolongamentos laterais que formam os recessos
laterais, meio de comunicacdo com o espaco subaracnoideo atraves do foramen de
Luschka. O foramen de Magendie € uma abertura mediana situada no teto do
ventriculo. Através destes foramens o LCR que preenche o ventriculo passa para o
espaco subaracnoideo. A disposi¢cdo do quarto ventriculo pode ser vista na Figura
22'26,27

2.6.2 Dinamica do Liquor

O LCR € um liquido aquoso e incolor que preenche o espaco
subaracnoideo e as cavidades ventriculares. Sua funcdo principal é a protecdo
mecanica do SNC, funcionando como um amortecedor liquido entre o cérebro e a
calota craniana. A variacao de pressao resultante de qualquer choque em um ponto
da calota craniana é distribuida igualmente, através do Principio de Pascal.”®

O LCR normal de um adulto é incolor e limpido, apresenta uma contagem
de quatro leucdcitos por mm® e uma pressdo de 5 a 20 cm de &gua na regiao
lombar. O volume total varia entre 100 e 150 cm® e apresenta um ciclo de renovacao

de 8 horas.?®
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Figura 23 Esquema da circulagcéo do liquor pelo sistema nervoso central.
Fonte: MACHADO, 2005.%°

O LCR forma-se principalmente nos plexos coroides presentes nos
ventriculos, mas também nas paredes ventriculares e vasos da meninge. Este
liguido circula entre os ventriculos e através da abertura do quarto ventriculo passa
para o espaco subaracnoideo, onde é reabsorvido pelas granulacdes aracnoideas.
Esta movimentacdo pode ser acompanhada na Figura 23. Como essas granulagcbes
predominam no seio sagital superior, 0 movimento de LCR neste espagco é no
sentido caudal cranial. J& no espaco subaracnoideo da medula, o liquor desce e €
em parte reabsorvido por granulacfes presentes nos prolongamentos da dura mater
gue acompanham as raizes dos nervos espinhais.

A circulacédo do LCR é em geral lenta e seus mecanismos determinantes
ainda ndo sado bem conhecidos. O movimento do LCR tem duas componentes: o

fluxo estacionario resultante dos ventriculos para o espaco subaracnoideo e para os
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locais de absorcdo e o fluxo pulséatil superposto ao primeiro movimento. O
movimento pulsatil é resultante da expansdo da vascularizagdo cerebral durante o
ciclo cardiaco. O cérebro recebe 20% do fluxo cardiaco, e conforme o sangue entra
nas artérias cranianas, durante a sistole, elas expandem. Este impulso continua nas
arteriolas e sistema capilar do cérebro, o que leva a expansdao desses vasos no
tecido cerebral. Isto forca a saida do LCR do sistema ventricular e dos espagos
subaracnoideos, e para o canal espinhal. Este padrdo € revertido na diastole
cardiaca. O movimento como um todo apresenta uma pequena componente

| 2,28

resultante na direcdo cranio cauda A dindmica da movimentacdo do LCR esta

demonstrada na Figura 24.
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Figura 24 Esquema da dindmica do LCR sincronizada com o batimento cardiaco.
Fonte: PENN, LINNINGER, 2009.?®
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2.7 O Exame de Ressonancia Magnética do Encéfalo para Avaliagcdo de Fluxo

Ligudrico

No exame de RM para avaliacdo de fluxo liquorico, além das imagens
convencionais de RM, aquisi¢cbes de contraste de fase podem ser feitas e melhoram
a acuracia do diagnostico. Uma aquisicdo de CF sagital no plano do quarto
ventriculo pode auxiliar na identificacdo da presenca ou ndo de fluxo no aqueduto. A
partir desta imagem pode ser feita uma andlise qualitativa do fluxo. Ja a aquisicéao
de contraste de fase axial perpendicular ao aqueduto pode ser utilizada para gerar
0s parametros quantitativos de fluxo. Estas duas imagens podem ser vistas na
Figura 25.

Figura 25 Aquisicdo CF axial perpendicular ao aqueduto (A), e aquisicdo CF sagital
no plano do quarto ventriculo (B).

O uso desta técnica resulta em parametros como velocidade de pico,
volume nas diregbes caudo cranial e cranio caudal, volume total e volume
resultante, e area do aqueduto cerebral. E conhecida a existéncia de diversas
doencgas que acometem a circulacdo liquérica e a andlise dos resultados obtidos
com a técnica de contraste de fase € uma ferramenta a mais para o auxilio no
diagnostico dessas doencas, bem como no prognostico das mesmas.

Entre as aplicacbes possiveis, pode-se destacar o uso da técnica na
avaliacdo de estenose de aqueduto, cisto aracnoideo, avaliacdo de derivacéo

ventriculo peritoneal (DVP), e hidrocefalias. A hidrocefalia pode surgir de diversas
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condi¢cbes, que podem ser comunicantes ou obstrutivas, decorrentes de tumores,
meningite, hipertensdo venosa, hemorragia subaracnoidea, entre outras.*®*

A aplicacdo mais descrita e pesquisada pela literatura, entretanto, talvez
seja na hidrocefalia de pressdo normal (HPN). Esta condicdo € uma forma crénica
de hidrocefalia comunicante e caracteriza-se por trés sintomas: deméncia, disturbio
da marcha e incontinéncia urinaria. Foi primeiramente descrita em 1964 por Hakim e
Adams e é prevalente em pessoas idosas." Os achados de imagem caracterizam-se
por ventriculomegalia, ou seja, ventriculos fora de propor¢cado com o alargamento dos
sulcos corticais. Uma representacdo do mecanismo da doenca pode ser visto na
Figura 26, que mostra a diferenca da expansao sistolica cerebral entre pacientes
normais e portadores de hidrocefalia comunicante (HC) e HPN precoce. Em
pacientes normais, a expansao sistolica dos hemisférios cerebrais da-se para fora,
comprimindo as veias corticais, e em menor grau para dentro, comprimindo os
ventriculos laterais. Na HC e na HPN precoce, o cérebro se encontra expandido
contra a tabua interna do cranio, comprimindo os ventriculos laterais e as veias
corticais. Como a expansao externa do cérebro ndo é mais possivel, 0 aumento do
volume hemisférico durante a sistole ocorre para dentro, comprimindo os ventriculos
laterais. A combinagdo deste deslocamento interno aumentado com o ligeiro
alargamento aquedutal que ocorre na HC leva a um fluxo hiperdinamico do LCR
enquanto n&o houver alteracdo do influxo de sangue durante a sistole cardiaca."*
18,25-29

A RM para avaliacdo do fluxo de LCR é util na selecdo de pacientes com
HPN para colocacdo de DVP, através dos parametros obtidos com a imagem de
contraste de fase, principalmente o volume total. O trabalho de Bradley et al,
publicado em 19967, foi o pioneiro em identificar um valor de corte para o volume
total em que a possibilidade de resposta positiva do paciente a DVP fosse maior. O
valor encontrado para a amostra estudada no seu trabalho foi de 42uL? embora
haja variacbes entre equipamentos, devido a técnica de aquisicdo e o proprio
equipamento.3 Estudos seguintes ao de Bradley, e conduzidos até hoje, baseiam-se
na sua técnica e nos seus resultados, ressaltando a importancia deste exame na
decisdo conjunta tomada entre neurorradiologistas, neurologistas e neurocirurgides
para melhorar a qualidade de vida e reverter alguns sintomas dos pacientes

acometidos por esta doenca.
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3 MATERIAIS E METODOS

Para esta pesquisa, foram analisados os parametros obtidos a partir do
exame de Ressonancia Magnética (RM): velocidade de pico (VP), volume cranio caudal
(VCrC), volume caudo cranial (VCCr), volume total (VT) e area (A) da regido de
interesse (RDI) no aqueduto do quarto ventriculo. Estes parametros foram calculados,
através de um software especifico para o0 equipamento utilizado fornecido pelo
fabricante, para as séries adquiridas com e sem 0 uso da técnica de imagens paralelas
(TIP).

3.1 Amostra

Os dados utilizados nesse trabalho sdo provenientes de pacientes que
submeteram a exames de RM para avaliacdo de fluxo liguérico na Unidade de
Diagnostico por Imagem do Hospital Moinhos de Vento, no periodo de outubro de 2010
a abril de 2011.

Um total de 25 casos foi analisado. A idade média da amostra foi de 74
anos (minima de 54 e maxima de 89 anos), sendo 13 mulheres e 12 homens. Por se
tratar de um estudo de comparacao entre os resultados obtidos entre duas séries
distintas de aquisicdo de imagem, ndo ha nenhuma restricdo em relacao ao histérico
médico do paciente, e este ndo foi levado em conta na andlise. O nome e quaisquer
dados pessoais foram retirados das imagens e deste trabalho para preservar a

privacidade dos pacientes envolvidos neste estudo.

3.2 Aquisicéo de Imagens

As imagens deste estudo foram adquiridas em um equipamento de
ressonancia magnética modelo Avanto (Siemens Medical Systems, Erlangen,
Alemanha), de 1,5 T, situado na Unidade de Diagndstico por Imagem do Hospital
Moinhos de Vento de Porto Alegre. As aquisicbes com e sem 0 uso de imagens
paralelas foram feitas conforme o protocolo utilizado no servi¢o, e o0 uso de meio de

contraste nao se fez necessario.
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As aquisi¢cdes de contraste de fase foram adquiridas perpendicularmente
ao agueduto do quarto ventriculo, localizado através da sequéncia CISS (do inglés,
Constructive Interference in the Steady State), que evidencia os limites entre o

tecido cerebral e liquor, como pode ser visto na Figura 27.

Figura 27 Aquisicao CISS sagital mostrando a localiza¢cdo do aqueduto do quarto
ventriculo pela linha pontilhada. A partir desta série € feita a programacéao da

aquisicao CF, perpendicular ao aqueduto.

A aquisicao de contraste de fase (CF) utilizada para gerar os dados
quantitativos foi a sequéncia FLASH (do inglés, Fast Low Angle Shot) com sincronia
cardiaca e gradientes de codificacao de velocidade de fluxo. A matriz utilizada foi de
256x256, um campo de visdo (CDV) de 16 cm e uma espessura de corte de 4,5
mm. Os tempos foram de 32 e 8,9 ms (tempo de repeticdo TR e tempo de eco TE,
respectivamente), com um angulo de desvio (AD) de 10°.

Uma bobina de cranio de doze elementos foi utilizada para realizar o
exame, e o0 paciente foi posicionado com a cabeca centralizada na bobina. Para a
sincronia com o movimento cardiaco, eletrodos proprios para o ambiente de RM
foram utilizados, e posicionados no paciente conforme a orientacdo do fabricante,
como pode ser visto na Figura 28. A sincronia com 0 movimento cardiaco do

paciente foi feita de maneira prospectiva. A coleta do sinal de RM foi sincronizada



57

com cada parte do ECG, criando assim imagens da movimentacdo do LCR em cada

momento do ciclo cardiaco.

Figura 28 Posicao dos eletrodos para sincronia cardiaca no exame de RM para
avaliacao de fluxo liquérico.
Fonte: Siemens Medical Systems, 2009.*

A velocidade maxima do gradiente de codificacdo de velocidade (VENC,
do inglés velocity enconding) padrdo no protocolo do servico é de 20 cm/s, e este
valor foi alterado apenas nos casos de ocorréncias de artefatos nas imagens, como
descrito anteriormente. Na aquisicdo com imagem paralela, a técnica GRAPPA foi
utilizada, com um fator de aceleracdo foi 2. Nenhum outro parametro da aquisi¢ao

foi modificado.
3.3 Avaliacédo darazéo sinal ruido

Para encontrar a RSR das aquisi¢coes, foram desenhadas duas RDIs,
uma no tecido estacionario adjacente ao aqueduto e outra no canto esquerdo
inferior da imagem como pode ser visto na Error! Reference source not found.. A
RSR sinal ruido foi encontrada através da divisdo da intensidade de sinal média da
RDI no tecido estacionario pela intensidade de sinal média da RDI no plano de
fundo.
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Figura 29 RDI 1 no tecido cerebral e RDI 2 no canto inferior esquerdo da imagem.
Estas duas regides de interesse serao utilizadas para encontrar a RSR da imagem.

3.4 Derivacao dos parametros quantitativos

A aquisi¢do das imagens de ressonancia magnética de contraste de fase
foi feito segundo protocolo utilizado no servigco, conforme mostrado na secédo 3.2,
com e sem fator de aceleragdo. O pds processamento para obtencdo dos
parametros descritos previamente foi feito independentemente por duas pessoas
treinadas, a autora (observador 1) e um fisico (observador 2). Este protocolo foi
validado no setor e esta baseado no artigo de Bradley de 1996.°

Os parametros quantitativos foram calculados através do software Argus
(Siemens Medical Systems, Erlangen, Alemanha). O processamento consiste em
desenhar uma RDI no aqueduto, em forma de desenho livre. A RDI foi entédo
propagada para todos os cortes da aquisicdo. Teve-se o cuidado de analisar cada
imagem apoés a propagacdo da RDI, para certificar-se de que esta englobasse todo
0 aqueduto em todos os cortes. O motivo do cuidado deve-se ao fato de que uma
subestimagdo da RDI, e por consequéncia, da &rea do aqueduto, pode introduzir
erros nas medidas. O mesmo ndo ocorre no caso de uma superestimacao da area,
pois os pixels da vizinhanca incluidos na RDI tem fase préxima a zero, e 0s erros

introduzidos sdo minimos.
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Para eliminar os erros induzidos pelas correntes de eddy foi criada uma
RDI de referéncia na regido adjacente ao agueduto, e a propagacao da mesma para
todos os cortes. O cuidado nesta etapa € na certificacdo de que a RDI de referéncia
nao esteja incluindo pixels que contenham fluxo. O uso da ferramenta de
compensacao da linha de base elimina fases residuais decorrentes das correntes de
eddy. A interface com o usuario do software utilizado e o processo de criacdo e

propagacéao das regides de interesse € mostrada na Figura 30.
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Figura 30 Interface com o usuario do software Argus e criacdo da RDI no aqueduto
e RDI de referéncia em tecido estacionario vizinho, propagados para todos os
cortes.

A etapa seguinte foi o célculo das variaveis quantitativas, que é feito
automaticamente pelo Argus. O programa apresenta graficos de cada parametro em
funcdo do tempo resultantes da analise, e uma tabela resumo com as informacoes
do paciente e dados obtidos. A Figura 31 mostra o resultado de um paciente.

O processo acima descrito foi realizado para todos os pacientes e nas
duas aquisi¢des. Os valores obtidos foram armazenados em tabelas do Excel para

posterior andlise estatistica.
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Figura 31 Resultados obtidos da analise do Argus para o paciente 1. Primeira linha:
velocidade pelo tempo, fluxo resultante pelo tempo e tabela resumo. Segunda linha:
fluxo pelo tempo, area pelo tempo e velocidade de pico pelo tempo. A linha
vermelha nos graficos representam os dados obtidos a partir da RDI no aqueduto, e
a linha rosa os dados da RDI de referéncia.
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3.5 Tratamento e Andlise dos Dados

Os dados registrados foram analisados de forma comparativa entre os
dois tipos de aquisicao e entre os dois observadores do estudo. A analise estatistica
foi realizada no software Excel. A informacéo na reducdo no tempo de aquisicéo a
na RSR foram avaliados por média simples. O teste do coeficiente de correlacdo de
Pearson (CCP) e a analise por regressao linear (RL) foram utilizados para avaliar a
correlacdo entre os parametros medidos.

Para estabelecer a acuracia na implementagdo da aquisicdo de CF, a
estatistica de Bland Altman foi utilizada para as diferencas entre as aquisicoes de
ressonancia magnética com contraste de fase com e sem o uso do fator de
aceleracdo, separadamente para cada parametro analisado. Este método €
baseado nas diferencas entre medidas de um mesmo parametro obtidas por dois
meétodos distintos, sendo essa diferenca avaliada em relacdo a média obtida dos
dois resultados.®’ Este tipo de andlise é especialmente indicado em estudos de
comparacdo de métodos em medicina, pois demonstra melhor nivel de
concordancia entre os dois métodos. Os resultados serdo mostrados, no proximo
capitulo, em graficos da diferenca pela média, e os limites de aceitacdo foram
calculados como a média + 2 desvios padrao (DP).%

A comparacdo de Bland Altman, baseada nas diferencas absolutas das
medidas, € apropriada porque o erro na fase da aquisicdo de CF ndo aumenta com
o valor de fase medido, ou seja, se houver diferencas de velocidades medidas nao
havera propagacdo do erro. O ruido na reconstrucdo das imagens € independente
da fase desde que o ruido nos canais real e imaginario ndo se correlacione.
Portanto, os erros nas medidas ndo devem mudar com a medida de velocidade.
Este método de analise estatistica foi utilizado previamente em estudo de

fundamentacao proxima ao que se propde aqui e esta relatado na literatura.®

3.6 Limitag6es do Método

A amostra analisada € relativamente pequena, pois este tipo de exame

nao é tao frequente na rotina do servico onde foi realizado.
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O pos processamento das imagens € um método dependente da pessoa
gue o realiza, e esta dependéncia pode induzir alguns erros, embora pequenos. De
todos os parametros resultantes do processamento, a area da RDI desenhada no
aqueduto tende a ter maior variagcdo entre os observadores, pois € realizada de
maneira manual e pode apresentar uma subjetividade resultante da analise dos

observadores.



4 RESULTADOS E DISCUSSAO

O tempo médio de aquisi¢cdo para a série sem fator de aceleracdo foi de 6
minutos e 25 segundos (minimo de 3 minutos e 58 segundos, e maximo de 12 minutos
e 37 segundos), enquanto para a série com fator de aceleracdo foi de 3 minutos e 34
segundos (minimo de 2 minutos e 7 segundos, e maximo de 5 minutos e 10 segundos).
O uso da Técnica de Imagens Paralelas (TIP) portanto levou a uma redugéo de 47% no
tempo de aquisicdo as imagens. Essa reducdo no tempo de aquisicdo em
aproximadamente metade permite maior conforto do paciente e comodidade tanto para
paciente quanto para o tecnologo que realiza o exame, em casos de pacientes ndo
colaborativos, sejam eles claustrofébicos ou debilitados por condicdo médica. O tempo
mais curto também diminui a chance de aparecem artefatos por movimentacao por
parte do paciente.

Por outro lado, a introducéo do fator de aceleracdo ocasionou uma perda
de 18% na razao sinal ruido (RSR), que passou de 14,73 (maximo de 19,04 e
minimo de 5,20) na aquisicdo sem fator de aceleracdo para 12,11 (maximo de 17,70
e minimo de 9,08) na aquisicdo com fator de aceleracgéo.

O coeficiente de correlacdo de Pearson (CCP) para cada variavel e cada
grupo de anadlise estd demonstrado na Tabela 3. Para todos os grupos, a area foi o
parametro que apresentou menor correlacéo, sendo a correlacao entre os observadores
para a aquisicdo sem fator de aceleracédo a menor encontrada (CCP = 0,61). Os valores
proximos de 1 indicam forte correlacdo de todos os parametros entre as aquisicoes, e
todos 0s outros parametros se correlacionam fortemente (CCP acima de 0,88),
indicando ndo haver muita variacao entre as aquisicées sem e com fator de aceleragao.
Como a area é desenhada de maneira subjetiva pela pessoa que processa 0 exame,
sendo que a unica regra € o cuidado para ndo deixar nenhuma parte do aqueduto fora
da regido de interesse (RDI), torna-se mais fortemente dependente do observador do
gue 0s outros parametros, e uma maior variacao ja era esperada. Apesar deste fator, a
grande variacdo encontrada na area ndo afeta de maneira significativa os demais

parametros.
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Tabela 3 Coeficiente de correlacdo de Pearson para os parametros derivados
Coeficiente de Correlacéo VP VCrC VCCr VR VT A

de Pearson (cm/s) (uL) (uL) (uL) (L)  (cmd
Observador 1 0,96 0,98 0,97 0,88 0,98 0,75
Observador 2 0,96 0,98 0,96 0,89 0,98 0,89

Sem fator de aceleracéo 1,0 0,98 0,96 0,98 0,97 0,61

entre observadores

Com fator de aceleracao 1,0 0,99 0,97 0,99 0,98 0,67
entre observadores

O teste de regressédo linear foi realizado separadamente para os dados
obtidos pelo observador 1 (sem e com fator de aceleracdo), pelo observador 2 (sem e
com fator de aceleracdo), pela comparacao entre os dados dos observadores (sem e
com fator de aceleragéo). Para cada grupo, o valor de R? foi encontrado e esta exposto
na Tabela 4. Através destes resultados, percebe-se a forte correlacdo dos parametros
velocidade de pico (VP, com R? acima de 0,916), volume cranio caudal (VCrC, com R?
acima de 0,959), volume caudo cranial (VCCr, com R? acima de 0,914) e volume total
(VT, com R? acima de 0,950) para os gquatro grupos, apresentando valores sempre
acima de 0,914. O volume resultante (VR) apresentou uma correlacao inferior, mas nao
menos significativa, tanto para os dados do observador 1 como para os do observador 2
(R2 igual a 0,784 e 0,799, respectivamente). Avaliando-se os dados entre as duas
pessoas, a correlagdo torna-se forte novamente, acima de 0,96. A area (A) foi o
parametro que apresentou maior variacdo, e baixa correlagdo em quase todos os
grupos, com R’ abaixo de 0,793. E importante salientar que, apesar do resultado
encontrado, a grande variagcdo na area do aqueduto nao influenciou nos resultados dos

outros parametros, de maior importancia médica, que apresentaram boa correlagéo.



65

Tabela 4 Valor de R? obtido da regressao linear para os parametros derivados.

R2

Observador 1

Observador 2

Sem fator de aceleracéo
entre observadores

Com fator de aceleracao
entre observadores

VP

0,916
0,924

0,998

0,999

VCrC

0,959
0,962

0,966

0,974

VCCr

0,937
0,914

0,922

0,934

VR

0,784
0,799

0,960

0,983

VT

0,966
0,963

0,950

0,959

A

0,568
0,793

0,369

0,445

No caso dos resultados obtidos pelos observadores,

comparando as

aquisicdes sem e com fator de aceleracdo, a Tabela 5 mostra a média e o limite

superior e inferior de aceitacdo, que representam *2 desvios padrdo (DP),

encontrados através da analise por Bland Altman, para todos os parametros

estudados.

Tabela 5 Limite superior e inferior de aceitacéo para os parametros derivados

Media

Limite
superior

Limite
inferior

Observador
1

Observador
2

Observador
1

Observador
2

Observador
1

Observador
2

VP
(cml/s)
0,025
0,073

1,91
1,85

-1,86

-1,71

VCrC
(ML)
2,32
1,88

19,51

17,72

-14,87

-13,96

VCCr
(bL)
2,8
2,48
21,34
20,86

-15,75

-15,90

VR
(ML)

-9,44
0,2

16,12

21,98

-21,56

VT
(ML)
5,32
4,36

35,02

30,89

-24,39

-22,17

A
(cm?)
0,0048
0,0010
0,035
0,025

-0,025

-0,023
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A Figura 32 mostra os resultados graficos do método de Bland Altman para
todos os parametros, para os observadores. As linhas solidas indicam os limites de
aceitacdo da média +2DP e a média da diferenca. Os gréaficos gerados facilitam a
andlise da variacdo dos parametros e sua correlagdo, ao mostrar a diferenca entre os
dois métodos distribuida pela média dos mesmos, em comparacdo com os resultados
gerados por regressédo linear. Para todos os parametros observa-se uma distribuicéo
dos resultados dentro dos limites de aceitacdo, e no maximo dois pontos fora dos
limites, o que indica uma boa correlacdo entre as aquisicbes sem e com fator de
aceleracdo. Pode-se também observar que o volume resultante e a area, os dois
pardmetros que apresentaram pior correlagdo pela regressao linear, pela analise por

Bland Altman mostram uma correlagéo mais forte.
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Figura 32 Resultados obtidos da analise por Bland Altman, diferenca entre métodos
em funcdo da média entre eles. As linhas solidas em cada grafico representam os
limites da média £2DP e a média para os resultados dos observadores.

A Figura 33 mostra os resultados do método de Bland Altman comparando-
se os valores obtidos entre os observadores na aquisi¢do sem fator de aceleragéo, e na
aquisicdo com fator de aceleracdo. Como comentado acima, igualmente aqui observa-
se uma distribuicdo dos resultados dentro dos limites de aceitagdo percebe-se no
maximo 2 pontos fora dos limites, para todos os parametros. Novamente se percebe

boa correlagdo entre os parametros estudados. A area, que apresentou 0s piores
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resultados na analise por regressao linear, na analise por Bland Altman mostra que ha

boa correlagéo entre os dados. Os outros parametros reproduzem os bons resultados
do método de regresséo linear.
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Figura 33 Resultados obtidos da andlise por Bland Altman, diferenga entre métodos
em funcdo da média entre eles. As linhas solidas em cada grafico representam os
limites da média +2DP e a média para os resultados sem fator de aceleracéo e com
fator de aceleracao.

O trabalho Lew et al’° avaliou os dados guantitativos extraidos da
aquisicdo de CF convencional e com a utlizacdo do algoritmo SENSE, para

avaliacdo de fluxo na aorta torécica e tronco pulmonar. Seu estudo demonstrou ndo
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haver alteracdo significativa nesses dados quantitativos obtidos das duas
aquisicdes. O presente trabalho também ndo encontrou diferenca significativa entre
os valores quantitativos das aquisicdes de CF convencional e com a utilizacdo do
algoritmo GRAPPA para avaliacdo de fluxo liquorico. Portanto, os resultados
encontrados neste estudo corroboram os resultados presentes na literatura.

Deve-se ressaltar que o menor tempo de aquisicdo, além de ser mais
confortavel para o paciente, aumenta a produtividade do servico. Considerando-se
um servi¢o que realize anualmente, em média, 70 exames de RM para avaliacédo de
fluxo liquérico, com tempo médio de 20 minutos e preco médio de R$ 600,00,
totalizando receita de R$ 42.000,00 por ano, a troca da aquisicdo convencional por
aquisicdo com uso de TIP resultara em uma reducdo média de 4 minutos por exame
no tempo de exame, correspondendo a um total de 280 minutos por ano, ou
aumento de 14 exames por ano, gerando um aumento de receita anual de
R$ 8.400,00. Pode-se imaginar que a aplicacdo da TIP em outras aquisi¢cdes
convencionais ira reduzir de maneira significativa o tempo de exame e aumentara a

produtividade do servico .
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5 CONCLUSOES E SUGESTOES

A reducdo no tempo de 47% entre as aquisicbes sem e com fator de
aceleracdo mostra a vantagem de se utilizar a Técnica de Imagens Paralelas (TIP).
Apesar de afetar a qualidade da imagem, reduzindo a razéo sinal ruido (RSR) em
18%, o menor tempo permite que o paciente debilitado por uma das diversas
doencas que acometem a dinamica da movimentacao do liquido cefalorraquidiano
(LCR) consigam realizar o exame de modo mais confortavel, aliviando a tenséo
dentro da maquina e possiveis movimentos que interferiiam na qualidade do
diagnéstico através da imagem e dos dados quantitativos extraidos do exame. O
tempo reduzido de exame também aumenta a produtividade do servico. Contanto, a
reducdo no tempo em nada beneficia no exame se a variagdo nos dados
quantitativos for muito significativa, e este foi o principal motivo de investigacao
deste trabalho.

Foram analisados os valores quantitativos dos parametros propostos para
estudo, e pode-se afirmar que existe uma boa concordancia entre os valores
guantitativos obtidos dos seis parametros analisados: velocidade de pico (VP), volume
cranio caudal (VCrC), volume caudo cranical (VCCr), volume resultante (VR), volume
total (VT) e area (A). Os trés testes estatisticos utilizados neste estudo (coeficiente de
correlacdo de Pearson, regressdo linear e Bland Altman), revelaram haver forte
correlacdo entre os parametros para as aquisicdes sem e com fator de aceleracao nos
dados dos observadores, e também nas comparacdes entre 0s dois observadores para
as duas aquisicbes separadamente, com valores de Coeficiente de Correlacdo de
Pearson acima de 0,88, valores de R? acima de 0,784 e no maximo dois pontos fora dos
limites de Bland Altman.

A area do aqueduto mostrou ser o parametro de maior variagdo, para 0s
testes do coeficiente de correlacdo de Pearson, com valores abaixo de 0,89 e a
analise por regressao linear, com valores abaixo de 0,793 entre 0s quatro grupos de
analise. A alta variacdo deve-se ao carater subjetivo do método de definir a area do
aqueduto. Embora esta variacdo seja mais alta do que o desejavel, ndo influencia
significativamente nos resultados dos outros parametros. Pela analise de Bland
Altman, a area ndo apresentou grande variacdo, com no maximo dois pontos fora

dos limites.
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Conclui-se que, apesar da queda na RSR e na maior variagcdo observada
na area do aqueduto, os parametros de maior relevancia médica ndao sofreram
alteracdes significativas.

Como sugestéo, propde-se utilizar a sequéncia gradiente eco CISS (do
inglés, Constructive Interference in the Steady State) angulada no aqueduto e
adquirida de maneira axial ao mesmo, para servir como referéncia no desenho da
regido de interesse (RDI), que resultar4 na area do aqueduto. A criagdo da RDI a
partir desta série numa proxima etapa do trabalho sera para estudar o impacto da
TIP nos dados quantitativos retirando-se a influéncia da area.

Devido aos seus bons resultados, a etapa seguinte deste estudo sera a
implementagédo da aquisicdo com uso da TIP como protocolo nos exames de
Ressonancia Magnética (RM) para avaliagdo do fluxo liquérico na rotina clinica do

Servico.
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