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1. INTRODUCAO

A imagem por ressonancia magnética (IRM) é hoje um método de
diagndstico estabelecido na pratica clinica e em crescente desenvolvimento.
Devido a sua alta capacidade de diferenciar os tecidos, o espectro de aplicagdes
deste método se estende a todas as partes do corpo humano e explora aspectos
anatomicos e funcionais (Mazzola, 2009).

A seqliéncia SWI (Susceptibility-Weighted Imaging) é uma técnica recente
de imagem em RM, caracterizada pela sua alta resolucdo espacial e grande
sensibilidade as diferencas de susceptibilidade magnética dos tecidos, e por isso
vem sendo alvo de grande interesse de pesquisadores. Essa técnica acentua as
propriedades paramagnéticas de produtos como a desoxihemoglobina,
hemossiderina, ferro e calcio, sendo particularmente util na avaliagdo das
estruturas venosas. Mas por ser um assunto recente, a literatura é escassa,
principalmente no Brasil.

O objetivo geral deste trabalho é fazer um levantamento das literaturas
nacional e internacional, principalmente pela relevancia da ressonancia magnética

usando o método SWI.

2. REVISAO DE LITERATURA

2.1. Ressonancia Magnética

A Imagem por RM é o resultado da interacao do forte campo magnético
produzido pelo equipamento com os protons de hidrogénio do tecido humano,
criando uma condigdo para que possamos enviar um pulso de radiofreqiéncia e,
assim, coletar a radiofreqliéncia modificada, através de uma bobina receptora.
Este sinal coletado é processado e convertido numa imagem ou informacao

(Mazzola, 2009).
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2.1.1. Propriedades

As propriedades da ressonancia magnética tém origem na interagao entre
um atomo e um campo magnético externo. De forma mais precisa, € um fenbmeno
em que particulas contendo momento angular e momento magnético, exibem um
movimento de precessao quando estdao sob a acao de um campo magnético.

Os principais atomos que compdem o tecido humano sao: hidrogénio,
oxigénio, carbono, fdsforo, calcio, fluor, sédio, potassio e nitrogénio. Estes atomos,
exceto o hidrogénio, possuem no nucleo atémico prétons e néutrons.

Apesar de outros nucleos possuirem propriedades que permitam a
utilizacdo em IMR, o hidrogénio é o escolhido por trés motivos basicos:

® € 0 mais abundante no corpo humano: cerca de 10% do peso corporal se
deve ao hidrogénio (Foster, 1984);

e as caracteristicas da RM se diferem bastante entre o hidrogénio
presente no tecido normal e no tecido patoldgico;

e 0 préton do hidrogénio possui 0 maior momento magnético e, portanto,
a maior sensibilidade a RM.

O atomo de hidrogénio, o mais simples da tabela periddica, possui como
nucleo o préton. Os prétons sao particulas carregadas positivamente, que possuem
uma propriedade chamada de spin ou momento angular (Mazzola, 2009).

Vamos admitir que o spin represente o movimento de giro do préoton em
torno de seu proprio eixo, da mesma forma que um pequeno pido. Para o proton
de hidrogénio, o spin (l) pode ser +1/2 ou -1/2, o que na nossa analogia classica
pode representar os prétons girando para um lado ou para o outro (Mazzola,

2009).
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Juntamente com o spin, o préton de hidrogénio possui outra propriedade
chamada de momento magnético, que faz com que o mesmo se comporte como
um pequeno ima (Mazzola, 2009).

Esta analogia é valida se visualizarmos o préton como uma pequena esfera
carregada (carga positiva) e girando em torno de seu préprio eixo (spin). Como
para toda particula carregada em movimento acelerado surge um campo
magnético associado, o préton de hidrogénio se comporta como um pequeno
magneto ou um dipolo (Mazzola, 2009)

E importante entendermos que na temperatura média de 36,5°C do corpo
humano, e sob acdo do fraco campo magnético terrestre de 0,3 Gauss (ou 3x10-5
tesla, uma vez que o fator de conversao é de 1T=10.000 G), os momentos
magnéticos nao possuem uma orientacdao espacial definida, distribuindo-se de
forma randomica. Esta distribuicao aleatdria faz com que a magnetizacao
resultante de um volume de tecido seja igual a zero (Mazzola, 2009).

Quando o paciente é posicionado no interior do magneto e fica sob acao
de um campo magnético de, por exemplo, 1,5 T, os prétons de hidrogénio irdo se
orientar de acordo com a direcdo do campo aplicado. Porém os protons de
hidrogénio apontam tanto paralelamente quanto antiparalelamente ao campo. As
duas orientacdes representam dois niveis de energia que o préton pode ocupar: o
nivel de baixa energia (alinhamento paralelo) e o nivel de maior energia
(alinhamento antiparalelo). No modelo quantico, um dipolo nuclear somente pode
ter 21+1 orientagdes com o campo, correspondendo a 2I+1 niveis de energia. O
proton de hidrogénio (I1=1/2) possui duas possiveis orientacées, que correspondem
aos niveis de baixa e alta energia (Mazzola, 2009).

A distribuicdo dos spins nos dois niveis é regida pela distribuicao de

Boltzmann (Equacao 1) (Mazzola, 2009):
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No/Nap=e ™ (1)

onde:

NP: numero de spins alinhados paralelamente;

NAP: numero de spins alinhados anti-paralelamente;

k: constante de Boltzmann (k=1,3805x10-23 joules/kelvin);

T: temperatura absoluta, em kelvin.

Na tentativa de alinhamento com o campo, surge um segundo movimento
chamado de precessao. A analogia com um pido sob a agao do campo gravitacional
é valida para entendermos este movimento (Mazzola, 2009).

Sob acdo de um campo magnético, os protons de hidrogénio irao
precessar a uma freqliiéncia w determinada pela equacdo de Larmor (Equacado 2)
(Mazzola, 2009):

w=YB, (2)

onde:

Y: razao giromagnética;

Bo: valor do campo magnético externo aplicado.

Para o hidrogénio, a razdo giromagnética é de 42,58 MHz/T. Portanto, se
considerarmos uma campo de 1,5 T, a freqliéncia de precessao sera de 63,87 MHz.

Uma regra importante a ser sempre lembrada é que qualquer alteracao no

valor do campo magnético ira alterar a frequéncia de precessao (Mazzola, 2009).

2.1.2. Magnetizacao do tecido

Como nas imagens a menor unidade sera o voxel — sendo este da ordem
de 1,0 mm? ou mais —, é o efeito combinado dos prétons de hidrogénio que ird nos
interessar. A magnetizacado resultante em cada voxel é o resultado da soma vetorial

de todos os spins que resultaram do cancelamento mutuo (Mazzola, 2009).
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No equilibrio, a magnetizacao resultante possui somente a componente
horizontal, ao longo de By,. E fundamental que neste momento facamos a

localizacao espacial do vetor magnetizacao (Mazzola, 2009).

2.1.3. Coordenadas no espaco (x, y e z): eixo longitudinal e plano

transversal

A Figura 1 mostra os eixos de coordenadas (x, y e z) e o vetor que
representa o momento magnético de um proton de hidrogénio realizando o
movimento de precessao em torno do eixo z, assim como as mesmas coordenadas
num tipico magneto supercondutor. O eixo z, ou longitudinal, representa a dire¢ao
de aplicacdo do campo magnético principal (By). O plano xy é chamado de plano
transversal (Mazzola, 2009).

Utilizando o mesmo sistema de coordenadas, podemos imaginar um
elemento de volume de tecido (voxel) contendo 11 spins, como mostra a Figura 2.
Os spins irdo se alinhar paralelamente (7 spins) e antiparalelamente (4 spins).
Realizando o cancelamento mutuo do vetor momento magnético dos que estao
para cima com os que estdo para baixo (7-4=3 spins), uma componente de
magnetizacdo resultante Mg ird surgir alinhada ao eixo longitudinal (Mazzola,
2009).

Apesar de todos os momentos magnéticos individuais precessarem em
torno de By a uma freqliéncia angular igual a w, ndo existe coeréncia de fase entre
eles e, portanto, nao existira componente de magnetizacdao no plano transversal
(Mazzola, 2009).

Uma bobina posicionada de forma perpendicular ao plano transversal nao

detectara nenhum sinal, pois ndo ocorrera alteracao no fluxo magnético.



14

Figura 1. Eixos de coordenadas usados em IRM e o vetor momento

magnético (m) associado ao préton de hidrogénio (Mazzola, 2009).

Figura 2. Direita: spins alinhados paralelamente e antiparalelamente ao

campo magnético externo aplicado (eixo z), realizando movimento de precessao.
Esquerda: Vetor magnetizagcdo resultante (M) de um elemento de volume do

tecido (Mazzola, 2009).
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2.1.4. Aplicagao do campo de radiofreqiiéncia (B,)

Para que uma corrente elétrica seja induzida em uma bobina posicionada
de forma perpendicular ao plano transversal, é necessario que o vetor
magnetizacao como um todo, ou parte dele, esteja no plano transversal e possua
coeréncia de fase. Se todos os momentos magnéticos individuais forem desviados
em 90° para o plano transversal e todos estiverem precessando na mesma posi¢do
(mesma fase), teremos o maximo de sinal induzido nesta bobina (Mazzola, 2009).

Para reorientar o vetor magnetizagdo, um segundo campo magnético de
curta duracao (pulso) tem que ser aplicado. Este campo B; (pulso de
radiofrequéncia, ou RF) deve ser perpendicular a B, e deve estar em fase com a
freqliéncia de precessao (Mazzola, 2009).

O efeito no vetor magnetizacao (vetor M) é o de afastd-lo, por um dado
angulo de desvio (a), do alinhamento com B,. Um dos pulsos de RF mais utilizados
é o0 que ird resultar em um angulo de desvio de 90°, transferindo assim todo o ve-
tor M para o plano transversal. Pulsos de 180° também sdo utilizados e s3o
chamados de pulsos de inversao (Figura 3) (Mazzola, 2009).

A emissado deste pulso de RF é normalmente feita pela chamada bobina de
corpo, e a deteccdo do sinal é feita por uma bobina local, como a bobina de cranio.

Em resumo, a aplicacdo do pulso de RF causa dois efeitos:

e transfere energia para o vetor magnetizacdao, desviando-o do
alinhamento, ou jogando-o para o plano transversal, quando for de 90°

e faz com que os nucleos precessem momentaneamente em fase no plano

transversal.
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Pt

X

Pulso de 90° Pulso de 180°

Figura 3. Pulsos de RF e sua nomenclatura. O pulso de 90° é chamado de
pulso de excitacdo, o de 180° de pulso de invers3o e o pulso a pode assumir

qualquer valor (Mazzola, 2009).

2.1.5. Sinal de indugao livre

Com aplicacdo de um pulso de RF de 90°, por exemplo, a magnetizacdo é
jogada no plano transversal e passa a induzir uma tensao elétrica na bobina de
freqliéncia w (sinal de RMN). Quando encerra a aplicacdao do pulso de RF, o sinal
gradualmente decai como resultado do processo de relaxacao ou de retorno do
vetor magnetizacdo para o equilibrio, ou seja, para o alinhamento com B, (Mazzola,
2009).

O formato do sinal induzido (ou sinal de inducao livre, SIL) é o de uma

onda seno amortecida, como mostra a Figura 4.



17

Bobina
A

Amplitude

Figura 4. Sinal de Inducao Livre (SIL) gerado pelo retorno da magnetizagao

para o alinhamento apds a aplicacdo de um pulso de RF de 90°(Mazzola, 2009).

2.1.6. Processos de relaxagao: longitudinal e transversal

A relaxacdao dos spins que gera o SIL é causada pelas trocas de energia
entre spins e entre spins e sua vizinhanca (rede). Estas interagdes sao chamadas de
relaxacdo spin-spin e spin-rede e juntas fazem com que o vetor M retorne ao seu
estado de equilibrio (paralelo a By) (Mazzola, 2009).

Duas constantes de tempo foram criadas para caracterizar cada um destes
processos: T1 e T2. A constante T1 esta relacionada ao tempo de retorno da
magnetizacao para o eixo longitudinal e é influenciada pela interacao dos spins
com a rede. Ja a constante T2 faz referéncia a reducdao da magnetizacao no plano
transversal e é influenciada pela interacdao spin-spin (dipolo-dipolo) (Mazzola,
2009).

A Figura 5 mostra passo a passo o retorno do vetor magnetizacdo ao
equilibrio apds a aplicacdo de um pulso de RF de 90°. Em amarelo sdo mostrados
0s momentos magnéticos individuais. E possivel perceber que estes vdo se de-
fasando e com isso ocorre uma redugao rapida na componente de magnetizagao

ainda presente no plano transversal (Mazzola, 2009).
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Figura 5. Retorno do vetor magnetizacao ao equilibrio (Mazzola, 2009).

2.1.7. Retorno da magnetizagao longitudinal = T1
A equagdao que descreve o retorno da magnetizacdo para o0 eixo

longitudinal, é a seguinte (Equacdo 3) (Mazzola, 2009):

M,=M,=M,.(1-e™™) (3)

onde:

M;: magnetiza¢ao no eixo z;

M,: magnetizagao longitudinal;

Mo: magnetizagao inicial;

t: tempo;

T1: constante de relaxacao longitudinal.

O tempo necessario para a magnetizacao longitudinal recuperar 63% do

seu valor inicial é chamado de T1.
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2.1.8. Decaimento da magnetizag¢ao transversal: tempo T2
A equacao que descreve o decaimento da magnetizacdo no plano

transversal é a Equacdo 4 (Mazzola, 2009):

Myy=M=M,.e /™ (4)

onde:

M,,: magnetizagdo no plano xy;

My: magnetizagao transversal;

Mo: magnetizacao inicial;

t: tempo;

T2: tempo de relagao transversal.

O tempo necessario que a magnetizacdao no plano transversal atinja 37%

do seu valor inicial é chamado de T2.

2.1.9. Constante de tempo T2 versus T2*

Variacdes locais do By causam defasagem dos momentos magnéticos,
aumentando ainda mais a relaxacdo no plano transversal e acelerando o
decaimento do sinal de inducdo livre. E conveniente definir outra constante de

tempo, chamada T2*, ou T2 estrela (Equacao 5) (Mazzola, 2009):

1/T2*=1/T2+1/T2inomog  (5)

onde:
T2inomog-: descreve o decaimento adicional no sinal devido a

inomogeneidades do campo.
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Estas inomogeneidades podem ter origem nas proprias diferencas de
composicao dos tecidos do corpo, como também em imperfeicdes na fabricacao e
ajustes do magneto (Mazzola, 2009).

E possivel perceber que as diferencas nos tempos de relaxacdo T1 e T2
poderdo ser usadas para gerar contraste entre os tecidos nas imagens (Figura 6), e
gue esta € uma vantagem da RM sobre os demais métodos de diagndstico

(Mazzola, 2009).

Cada tecido possui um tempo T1 e
T2 diferente.

Substancia Cinzenta
Substincia Branca

Liquor

Os diferentes tempos determinam o
contraste na imagem

Figura 6. Imagem turbo spin eco ponderada em T2, mostrando na imagem
ampliada a resolucdao de contraste obtida devido as diferencas nos tempos T2

entre os tecidos envolvidos (Mazzola, 2009).
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2.1.10. Ecos de spins

Um aspecto fundamental para a coleta do sinal que ird gerar a imagem da
ressonancia magnética é o fendbmeno de formacao de ecos. Este fendmeno foi
observado e descrito por Hahn em 1950 e é a base para estudarmos seqiiéncia de
pulso. Hahn (1950) descreveu que, se excitarmos os préotons com um pulso de RF
inicial e, apés um determinado tempo t, enviarmos um segundo pulso,
observaremos que, além do surgimento de sinal na bobina apds o primeiro pulso
(SIL), também havera o surgimento de um segundo sinal. Este segundo sinal é um
eco do primeiro e aparece na bobina num tempo igual a 2t. E importante
ressaltarmos que o surgimento do eco é um processo natural e ocorre devido a
refasagem dos momentos magnéticos induzida pelo segundo pulso de RF.
Podemos controlar o momento em que o eco ira surgir através dos tempos e de
aplicacao dos pulsos, porém a defasagem e a refasagem serdo dependentes dos
tipos de tecido em questdo. Mais tarde abordaremos a seqliéncia de pulso

gradiente eco, na qual poderemos manipular também a defasagem e a refasagem.

2.1.11. Seqiiéncia de pulso spin eco ou eco de spins

A sequéncia de pulso spin eco se caracteriza pela aplicacdao de um pulso
inicial de RF de 90° seguido de um pulso de RF de 180°. Como j& descrito
anteriormente, o intervalo de tempo t entre a aplicacdo destes dois pulsos ird
determinar o surgimento do eco em 2t. Chamaremos de tempo de eco (TE) o
intervalo de tempo entre a aplicacdo do pulso inicial de RF de 90° e o pico do eco
(Figura 7) (Mazzola, 2009).

O tempo entre sucessivos pulsos de RF de 90° é chamado de TR, ou tempo

de repeticdao. Enquanto o TE determina o quanto de relaxacdo no plano
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longitudinal estara presente no eco, o TR estabelece o quanto de magnetizacao

longitudinal se recuperou entre sucessivos pulsos de 90°(Mazzola, 2009).

TR
€ >
180° 180°
90° I Sinal = Eco 90° I
d M [
NTW
< >< >
t t
€ >
TE

Figura 7. Seqiiéncia de pulso spin eco. Pulso de 90° e aplicagdo no tempo

(TE/2) do pulso de RF de 180°.

2.1.12. Codificagao do sinal

A RM soé pode se tornar util como método de obtencao de imagens do
corpo humano com o desenvolvimento da codificacao espacial do sinal através do
uso de gradientes de campo magnético. Em 1973, Lauterbur P. C. propds o uso de
gradientes de campo magnético, permitindo assim a codificacao espacial do sinal.
Lauterbur mostrou que, adicionando gradientes de campos magnéticos lineares e
obtendo uma série de projec¢des da distribuicao de sinal, seria possivel reconstruir
uma imagem através da mesma retro projecao filtrada usada por Hounsfield para
obtencao de imagens de tomografia computadorizada por raios-x;. O método foi
aprimorado por muito outros pesquisadores, incluindo Mansfield P., o qual propds

também a seqiiéncia de pulso eco planar (EPI), que sera tratada mais adiante.

2.1.13. Gradientes de campo magnético
Até aqui, consideramos que o campo magnético produzido pelo magneto
possui um valor Unico e uniforme. Desta forma, se todo um volume de tecido,

como o cérebro, for posicionado neste campo, e se um pulso de RF for enviado
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com valor de freqliéncia exatamente igual a freqliéncia de precessao dos prétons
de hidrogénio, todo o volume sera excitado. Os prdotons de hidrogénio do volume
como um todo receberao energia do pulso de RF e retornarao sinal para a bobina.
Este sinal contém informacao de todo o tecido cerebral, mas ndao possibilita que
saibamos de que parte do cérebro ele provém (Mazzola, 2009).

Como o objetivo é mapear uma imagem bidimensional (2D), é preciso
estabelecer um método que possibilite a selecdo de um corte do corpo para que,
dentro deste corte, possa haver uma matriz de pontos organizada em linhas e
colunas. Para cada elemento desta matriz (pixel) deve ser obtido o valor de
intensidade de sinal, para que através de uma escala de tons de cinza ou cores
possamos visualizar a imagem final (Mazzola, 2009).

Com a introducdo dos chamados gradientes de campo magnético,
poderemos variar linearmente em uma dada direcao a intensidade do campo

magnético, como mostra a Equacdo 6 (Mazzola, 2009):

B,(z)=Bo+z.G, (6)

onde:

G,: intensidade do gradiente aplicado (mT/m) na direcdo z;

B,(z): novo valor de campo magnético numa dada posicao z.

O novo campo criado localmente com o acionamento do gradiente fara
com que a freqliéncia de precessao mude, ou seja, cada posicdo do tecido na
direcdo de aplicagdao do gradiente atinja precessao em uma freqiiéncia diferente. A
Figura 8 exemplifica o acionamento do gradiente. A freqliéncia podera ser usada,

agora, para localizar espacialmente o sinal (Mazzola, 2009).
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O acionamento de um gradiente de campo também altera a fase dos
spins. Esta alteracdo é proporcional ao tempo que o gradiente fica ligado e
amplitude do gradiente.

Juntas, fase e frequiéncia poderao fornecer informacgdes espaciais do sinal.

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

63.855.000 Hz

63.855.000 Hz
63.855.000 Hz

63.855.000 Hz

Com Aplicagao do Gradiente

64.238.130 Hz

63.663.435.000 Hz

63.471.870 Hz

63.855.000 Hz

Figura 8. Efeito de aplicacdo de um gradiente de campo magnético na
direcdo do eixo z com amplitude de 45 mT/m. As alteracGes na freqliéncia de
precessao dentro do volume de interesse se modificam de acordo com a posicao

ao longo do eixo z (Mazzola, 2009).

2.1.14. Selecao de corte, codificacao de fase e codificacdao de
freqiiéncia
S3o necessarias trés etapas para a codificacao do sinal de forma a obter

uma imagem de RM: sele¢do de corte, codificagao de fase e codificacao de
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freqliéncia. Cada etapa representa o acionamento de gradientes em uma dada
direcao (Mazzola, 2009).

Se o gradiente de selecdao de corte for acionado na dire¢ao z, cada posicao
ao longo do eixo da mesa ira precessar com um valor diferente de frequéncia. Se
este gradiente permanecer ligado, podemos enviar um pulso de RF com freqiiéncia
central de precessao igual a da regiao que queremos excitar. Assim, dividimos o
paciente em cortes axiais. Os outros dois gradientes (codificacdo de fase e
freqliéncia) serdo acionados nos eixos que restaram (x e y ou y e x) (Mazzola,
2009).

Quando o gradiente de codificacao de fase é acionado, alteramos a fase
dos spins de forma proporcional a sua localizagdo. Assim, um dos eixos do corte
fica mapeado com a fase. E necessario acionar n vezes o gradiente de codificacdo
de fase. Cada vez que é acionado, altera-se a amplitude do gradiente (Mazzola,
2009).

No momento da leitura do sinal, o gradiente de codificacdo de freqliéncia
¢ acionado na direcao restante. Desta forma, o segundo eixo do corte ficara
mapeado em freqliéncia. O gradiente de codificacao de freqiéncia também é
chamado de gradiente de leitura (Mazzola, 2009).

Podemos agora adicionar ao nosso esquema da seqliéncia de pulso as

etapas de codificacdo do sinal, como mostra a Figura 9 (Mazzola, 2009).
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Figura 9. Diagrama simplificado da sequiéncia de pulso spin eco mostrando
o acionamento dos gradientes de selecao de corte (GSC), codificacao de fase (GCF).
e codificacao de frequéncia ou de leitura (GL). Sempre que um pulso de RF é
transmitido (RFt) ocorre o acionamento de um gradiente de selecdo de corte

(Mazzola, 2009).

2.1.15. Dominio do tempo versus dominio de freqiiéncias: Fourier

O sinal coletado de cada corte esta mapeado em fase e freqliéncia. Ou
seja, um sinal que varia no tempo, contendo diversas fases e diversas freqliéncias,
carrega informacao sobre todo o tecido contido no corte.

Por volta de 1807, o matematico francés Jean Baptiste Joseph Fourier,
desenvolveu ferramentas analiticas para decompor uma fungao continua em suas
componentes oscilatdorias e amplitudes. Este processo é hoje conhecido como
transformada de Fourier (TF). Uma versao desta metodologia é usada atualmente
para determinar as amplitudes e freqliéncias (e, portanto, as posicdes) encontra-

das no sinal de RM (eco) coletado pelas bobinas.
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Somente depois de coletar 64, 128, 256 ou mais ecos e armazena-los no
chamado espaco K é que aplicaremos a TF para passar do dominio do tempo para o
dominio de freqliéncias, obtendo a imagem de RM. Uma descricao completa deste
processo é apresentada por autores como Bracewell e Gallagher.

2.1.16. Espaco K

O espaco K nao é um local fisico no equipamento de RM, e sim um
conceito abstrato que auxilia no entendimento de seqléncia de pulso modernas e
metodologias de aquisicdo. E til visualizarmos o espaco K como uma matriz. Cada
linha desta matriz sera preenchida com um eco. Podemos visualizar o espaco K na
forma de uma matriz em tons de cinza. Cada ponto nesta matriz corresponde a
uma intensidade de sinal (tom de cinza) e a uma posi¢cao no tempo, e representa a
amplitude do sinal recebido pela bobina naquele dado instante. Os eixos de
coordenadas (x e y ou ky e kx) deste espaco sdo, respectivamente, o gradiente de
codificacao de frequéncia e o gradiente de codificacdo de fase, como mostra a

Figura 10 (Mazzola, 2009).

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

Figura 10. Espaco K e a imagem de RM correspondente apds a aplicacao

da transformada de Fourier bidimensional (TF 2D) (Mazzola, 2009).

O preenchimento linha a linha do espaco K ird ocorrer a medida que o

gradiente de codificacdao de fase na seqliéncia de pulso variar sua amplitude. O
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numero de codificacdes de fase pode, por exemplo, ser de 256, o que resulta no
acionamento de 256 amplitudes diferentes para o gradiente de codificacdao de fase.
Esta amplitude pode iniciar com o uso de um gradiente negativo com maxima
amplitude, reduzindo gradativamente sua amplitude até zero e, a partir dai,
acionando um gradiente positivo até atingir novamente a amplitude maxima, mas
na direcdo contraria. Cada linha do espaco K sera preenchida com um eco que foi
codificado por uma amplitude diferente do gradiente de fase (Mazzola, 2009).

Uma caracteristica importante do preenchimento do espaco K, descrito
acima, é que os extremos do espaco K serdao preenchidos com sinal de baixa
amplitude, pois o préprio acionamento do gradiente causa maior defasagem e
reducdao do sinal. Ja as linhas centrais do espaco K conterdo sinal de maior
amplitude, o que na imagem de RM resultard em contraste (preto e branco)

(Mazzola, 2009).

2.1.17. Caracteristicas do espaco K
Algumas caracteristicas do espago K sao importantes para entendermos

melhor a imagem resultante:

e N3o existe correspondéncia entre um ponto do espaco K e um ponto da
imagem de RM. Em cada ponto do espaco K existe informacao de todo o corte. Se,
por exemplo, um pequeno artefato de entrada de RF na sala de exames ocorrer em
um dado instante durante a seqléncia de pulso, a presenca deste artefato bem
localizado no tempo podera gerar um artefato que se propagara para toda a
imagem de RM;

e Quanto maior o numero de linhas do espaco K, maior é a quantidade de
sinal coletado, porém maior é o tempo necessario. Se, em uma seqliéncia de pulso

spin eco, cada linha do espaco K é preenchida a cada tempo de repeticdao (TR), o
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tempo total para adquirir uma ou mais imagens sera diretamente proporcional ao
numero de linhas do espaco K;

e As linhas centrais do espaco K estdao diretamente relacionadas ao
contraste na imagem de RM e a periferia, a resolugao espacial;

e Uma imagem de RM pode ser formada por mais que um espaco K. A
escolha do numero de espacos K que serao utilizados para gerar uma imagem é um
parametro controlado pelo operador e costuma ser chamado de numero de
aquisicdes ou numero de excitacoes (NEX). Passar de um para dois espacos K faz
com que o tempo total de aquisicao dobre, com o beneficio de melhorar em cerca

de 40% a relagdo sinal-ruido na imagem (Mazzola, 2009).

2.1.18. Formas de preenchimento
Cada seqliéncia de pulso pode se utilizar de uma estratégia para o
preenchimento do espaco K. A Figura 11 mostra um esquema representativo de

algumas destas formas (Mazzola, 2009).

..
—_—
_
———
_
—_—
_

a) Cartesiana (b) Half-Fourier Céntrica
d) Eco Planar e) Espiral (f) Rad|a|

BLADE ou Propeller



30

Figura 11. Esquema representativo das formas de preenchimento do
espaco K. A diferenca entre a forma cartesiana (a) e a céntrica (c) é que, ao invés
de iniciar o preenchimento por um dos extremos do espaco K, o método céntrico

inicia pela parte central (Mazzola, 2009).

2.1.19. Spin eco (SE)

A sequéncia de pulso spin eco (SE) se caracteriza pela aplicacdo de um
pulso inicial de RF de 90°, seguido de um pulso de RF de 180° e a coleta de um eco
(Figura 13). Uma linha do espaco K é preenchida a cada tempo de repeticao (TR).

A ponderagao na imagem é controlada pelo TR e pelo TE (Mazzola, 2009).

2.1.20. Spin eco multieco

Uma variacdao da SE convencional é a multieco, onde, dentro de um
mesmo TR, sdo selecionados dois tempos de eco diferentes. O primeiro TE é curto
e o segundo TE é longo. Apds a aplicacdo de cada um dos pulsos de RF de 180°,
surgira um eco. Cada eco, em cada TE, é armazenado em um espaco K diferente. As
imagens de RM resultantes de cada um destes espacos K terdao uma ponderacao
diferente. Esta técnica é usada para obtermos, dentro do mesmo TR, uma imagem
ponderada em T2 e uma imagem ponderada na densidade de prétons (DP)

(Mazzola, 2009).
2.1.21. Tempo de aquisi¢ao
O tempo de aquisicao de uma imagem de RM pode ser calculado da

seguinte forma (Equacao 7) (Mazzola, 2009):

TempoOimagem=TR.NCF.NEX  (7)
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onde:

TR: tempo de repeticao (em segundos);

NCF: nimero de codificacdes de fase;

NEX: numero de excitagdes ou nimero de espacos K coletados.

Considerando os parametros de uma tipica aquisicao ponderada em T1
(TR=500ms, 256 codificacdes de fase e NEX=1), o tempo de aquisicdo serd de 128
segundos ou cerca de 2 minutos. Ja para uma aquisicao ponderada em T2 com TR
igual a 2500ms, 256 codificacdes de fase e NEX=1, o tempo total de aquisi¢cdao passa
a ser de 640 segundos ou quase 11 minutos (Mazzola, 2009).

Desta forma, para se obter ponderacdao T2 em tempo adequados, ou
mesmo para aquisicdes mais rapidas com ponderacgao T1, foi desenvolvida no meio
da década de 80 a seqliéncia de pulso RARE;; (rapid acquisition with relaxation
enhancement em inglés), que se popularizou como turbo spin eco (TSE) (Mazzola,

2009).

2.1.22. Turbo spin eco

A sequiéncia de pulso turbo spin eco (TSE) utiliza multiplos pulsos de RF de
180°, combinando multiplas codificacdes de fase, dentro de um mesmo TR. Desta
forma, um trem de ecos pode ser gerado. Cada eco ird preencher uma linha
diferente do espaco K, reduzindo assim o tempo total de aquisicao. O numero de
pulso de RF de 180° a ser empregado é chamado de fator turbo ou tamanho do
trem de ecos. A redugdo no tempo total de aquisicdao é proporcional ao fator turbo,

como mostra a Equac¢do 8 (Mazzola, 2009):

TempOimagem=TR.NCF.NEX / Fator Turbo  (8)
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Seria excelente poder usar um fator turbo tao alto a ponto de reduzir
gualquer aquisicao a nao mais que alguns segundos. O eco coletado a cada pulso
de 180° diminui em amplitude de acordo com o tempo T2 do tecido, ou seja, cada
sinal coletado vai ficando menor a medida que se aplicam mais pulsos de
refocalizacdo, até o ponto em que se coleta um sinal comparavel ao ruido. Outra
observacao sobre as seqiiéncias de pulso TSE é o chamado TE efetivo (TEef). Como
uma série de ecos serdo gerados dentro de um mesmo TR, o conceito de TE remete
a conclusao de que esta técnica possuira multiplos tempos de eco. Entretanto, o TE
que afetara de forma mais significativa a ponderacao na imagem é o TE
responsavel pelo eco, que fara o preenchimento da linha central do espaco K. A
este TE é dado o nome de TE efetivo (TEef) (Mazzola, 2009).

A aquisicao de uma imagem TSE ponderada em T2 com 0os mesmos
parametros do exemplo usado em spin eco, exceto pelo uso de um fator turbo
igual a 4, resultaria agora em um tempo de aquisicao em cerca de 3 minutos, o
qgual é razoavel para a rotina de exames de um hospital ou de uma clinica (Mazzola,

2009).

2.1.23. Gradiente eco

As seqliéncias de pulso gradiente eco (GRE) sdo similares a SE, mas ao
invés de se usar um pulso de RF de 180° para refasar os spins, utiliza-se um
gradiente de campo magnético, como mostra a Figura 12 (Mazzola, 2009).

Se os valores de TR, TE e angulo de desvio do pulso de excitacdo forem
semelhantes aos utilizados em sequéncias SE, a ponderagdao na imagem e o tempo
de aquisicdo também serao semelhantes. Entretanto, a GRE é mais sensivel a
inomogenidades de campo magnético e apresenta mais artefatos na imagem

devido a diferencas de susceptibilidade magnética (Mazzola, 2009).
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Uma vez que a defasagem e a refasagem dos spins para a produgao do eco
é agora controlada por um gradiente de campo magnético, é possivel reduzir
brutalmente o TR e o TE; entretanto, faz-se necessdria uma reducao no angulo de
desvio de forma a obter, entre sucessivos pulsos de excitacdo, uma quantidade
adequada de magnetiza¢ao longitudinal. A combinac¢ao de baixo angulo de desvio e
curto TR e TE é a base para a maioria das chamadas seqliéncias de pulso rapidas de
RM.

Outra forma de adquirir imagens rapidas em IRM é fazer uso da seqliéncia

de pulso EPI (echo planar imaging, em inglés).

2.1.24. Imagem ecoplanar

A conexdao com imagem funcional por RM se torna mais evidente a partir
de agora com a descricdo da sequiéncia de pulso ecoplanar (EPI). Originalmente
descrita por Peter Mansfield em 19778 como uma forma tedrica de aquisicao
extremamente rapida, teve que aguardar melhorias nos sistemas de gradientes e
radiofreqléncia para se tornar clinicamente util. Atualmente, a aquisicao de EPI é
capaz de adquirir uma imagem 2D em tempos tao curtos quanto 20 milissegundos.
Desta forma, desempenhou e continua a desempenhar papel fundamental para o
desenvolvimento de aplicacdes como difusao, perfusao e RMf. A seqliéncia de
pulso EPI se difere das seqiiéncias SE e GRE principalmente na forma como os
gradientes de codificacdao de fase e freqliéncia sao aplicados4. Um esquema inicial
de aplicagao de pulsos e acionamento de gradientes pode estar baseado em SE ou
em GRE. A Figura 13 mostra o diagrama de um seqliéncia de pulso EPI-SE.

Um pulso de excitacio de 90° é enviado, seguido de um pulso de
refocalizacdo de 180° e, a partir deste ponto, uma série de gradientes bipolares de
leitura sdo empregados para gerar um trem de ecos. Com a aplicacao de gradientes

codificadores de fase, cada eco é coletado e armazenado em uma linha do espaco
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K. Se todo o espaco K necessario para formar uma imagem for adquirido dentro de

um TR, chamamos a aquisicao EPI de ‘tiro Unico’ (Mazzola, 2009).

TR
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Figura 12. Seqliéncia de Pulso GRE (Mazzola, 2009).

(o

O pulso de excitacdo de 90° é substituido por um pulso a e, ao invés de um
pulso de RF de 180° é utilizado um gradiente codificador de frequéncia ou de
leitura (GL) para defasar (lobo invertido ou negativo) e apds refasar os spins (lobo

positivo) (Mazzola, 2009).
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Figura 13. Diagrama simplificado de uma sequéncia de pulso EPI-SE

(Mazzola, 2009).

A forma de preenchimento do espaco K é bastante particular para a
sequéncia EPI, pois os ecos sao armazenados linha a linha em ziguezague, como

mostrou a Figura 11 (d). Da mesma forma que na TSE, o TEef serd determinado

pelo eco que preencher o centro do espaco K (Mazzola, 2009).
A ponderagao das imagens EPI é baseada em T2*, uma vez que a aquisicao

de todos os ecos produzidos ocorre dentro do tempo de decaimento induzido livre.

EPI é bastante susceptivel a inomogeneidades de campo (Mazzola, 2009).
Sistemas de gradientes rapidos e perfeitos sao fatores decisivos para a

qualidade das imagens. O fator turbo esta diretamente relacionado ao tempo e a
resolucdo espacial da imagem. J4 o chamado espacamento entre ecos (ESP) estd

diretamente relacionado a qualidade da imagem. Quanto maior o fator turbo,
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menor o ESP. Quanto menor o ESP, menor serdao os artefatos de distor¢ao na

imagem, desvio quimico e perda de sinal (Mazzola, 2009).

2.1.25. EPI-SE

A seqliéncia de pulso 2D spin eco EPI (EPI-SE) é formada pela aplicagao de
um pulso inicial de RF de 90° e um pulso de refocalizagio com angulo de desvio de
180°. O pulso de 180° ira gerar o eco. Durante a janela de tempo em torno do eco,
os gradientes de codificacdao EPI de leitura e fase serdao acionados para produzir
uma série de ecos de gradiente codificados espacialmente (Bernstein, 2004). Os
ecos de gradiente que sao amostrados para preencher o espaco K foram gerados
por um eco de spin ao invés de um SIL como ocorrerd com a EPI-GRE.

A EPI-SE sofre uma reducdao nos artefatos de susceptibilidade, porém
possui sensibilidade reduzida ao efeito que buscaremos obter para o mapeamento
cerebral pela RMf. A seqliéncia de pulso EPI-SE é utilizada para a obtencdo de
imagens ponderadas na difusdo da agua no tecido cerebral e nas aquisi¢cdes para o

calculo do tensor de difusao (DTI) (Mukherjee, 2008).

2.1.26. EPI-GRE

A seqliéncia de pulso 2D EPI-GRE tem inicio com o envio de um pulso de
excitacao para a producao do SIL. Enquanto o SIL ocorre, uma série de ecos de
gradiente é produzida usando os gradientes de codificacdao EPI de leitura e fase. O
pulso de excitacdo usado é de 90°, pois o TR é suficientemente longo. As imagens
serdao fortemente ponderadas em T2*, o que aumenta o aparecimento de artefatos
de susceptibilidade entre tecidos como osso e ar, mas também auxiliara no

contraste das imagens de RMf (Mazzola, 2009).
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2.2. Susceptibility-Weighted Imaging (SWI)

A tecnologia atual permite o fabrico de magnetos que originam campos
com elevada homogeneidade espacial. No entanto o campo magnético presente
em cada posi¢ao do corpo nao depende apenas do campo externo aplicado, mas
também das caracteristicas dos tecidos (Lima, 2011).

Os diferentes tipos de tecidos tém diferentes caracteristicas
diamagnéticas e paramagnéticas, originando diferentes respostas ao campo
magnético externo. A susceptibilidade magnética traduz a forma como cada tecido
influencia a variagao entre o campo magnético externo aplicado e o campo
magnético realmente presente em cada ponto do espaco. Na maioria das técnicas
de aquisicdo de imagem de ressonancia magnética este efeito é indesejado
originando artefatos nas imagens obtidas. As seqliéncias eco de spin sdo menos
sensiveis a este efeito do que as eco de gradiente (GE) ou as eco planares (EPI),
porém tém tempos de aquisicao muito superiores (Lima, 2011).

Reduzir o tempo de eco (TE) nas seqliéncias GE diminui os artefatos de
susceptibilidade magnética (Lima, 2011).

Em 2002 E.M. Haacke registrou sob a forma de patente uma nova técnica
que tira partido deste efeito, até entdo, indesejado — imagem ponderada em
susceptibilidade magnética (SWI). Esta técnica apresenta excelente contraste em
determinados tipos de tecidos como se vera a frente nos casos clinicos.

Na grande maioria das aplicagdes as imagens de fase nao sao
consideradas. A base de trabalho das imagens ponderadas em susceptibilidade sao
as imagens de fase. A diferenca entre a fase dos spins em dois pontos diferentes é
Ap = —Y.AB.TE, em que Y, em que g é a razao giromagnética dos protons, AB é a

diferenca do campo nos dois pontos considerados e TE é o tempo de eco. Da
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expressao anterior pode-se concluir que a diferenca de fase serd tanto maior
guanto maior o valor de DB. O valor de TE também influencia as diferencas de fase,
dai se utilizarem valores altos de TE nas imagens SWI (Lima, 2011).

A imagem SWI é o resultado de uma série de algoritmos:

(1) a imagem de fase original (IF1) aplica-se um filtro high-pass resultando
uma segunda imagem de fase (IF2); este filtro serve para eliminar as componentes
de baixa freqléncia espacial que tém origem nas inomogeneidades do campo
externo e em grandes zonas preenchidas com ar, refira-se que as pequenas
estruturas anatébmicas com diferentes valores de fase originam componentes com
alta-frequiéncia espacial;

(2) com base em IF2 cria-se uma imagem mascara (IMk) onde sao
realcadas zonas com grandes diferencas de susceptibilidade magnética;

(3) combinando a imagem de magnitude inicial com a IMk obtém-se a
imagem SWI;

(4) para uma melhor visualizacdo sugere-se que se faca uma projecao de
minima intensidade para um pequeno numero de cortes, 5 a 10, por exemplo.

A sequéncia SWI mostra as diferencas entre regides que contém produtos
sanguineos paramagnéticos desoxigenados (desoxihemoglobina, metemoglobina
intra-celular e hemossiderina) e o tecido circundante, assim como revela a
presenca de depdsitos de minerais como o calcio (diamagnético) e o ferro
(paramagnético) (Lima, 2011).

As imagens de fase sdao fundamentais para a distincdo de vascularizacao
tumoral e calcificagdo, ambas hipointensas nas imagens MinlIPs. O calcio sendo
diamagnético, mostra uma diferenca de fase negativa e dai, é hipointenso nas
imagens de fase. A vascularizacdo tumoral devido ao aumento da
desoxihemoglobina mostra efeito paramagnético, com uma resultante diferenca

de fase positiva nas imagens de fase (Lima, 2011).
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As imagens de fase sdao um meio sensivel de identificar e quantificar a
presenca de ferro, como ja se disse. As formas ndao-heme observadas sdo a ferritina
e a hemossiderina. Varios estudos sugerem ja que os depdsitos de ferritina estao

associados aos pequenos vasos dos ganglios da base (Lima, 2011).

2.2.1. Principios Basicos

As imagens SWI fornecem um novo tipo de contraste em RM. Esta nova
técnica de neuroimagem utiliza as diferengas de susceptibilidade magnética entre
os tecidos, de forma a gerar um tipo de contraste Unico, diferente do que é
caracteristico das ponderagdes DP, T1, T2 ou T2* (Haacke E. M., Mittal S., Wu Z.,
Neelavalli J., Cheng Y. C., 2009) e (Reichenbah J. R., Venkatesan R., Schillinger D. J.,
Kido D. K., Haacke E. M., 1997) (figura 14) (Caseiro, 2011).
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Figura 14. Andlise comparativa do tipo de contraste fornecido pelas
ponderacdes T1, T2, DP e SWI. Adaptado de (Haacke, 2004).

As imagens SWI fornecem informacgdes sobre qualquer tecido que tenha
uma susceptibilidade diferente das suas estruturas envolventes, tais como o
sangue venoso, a hemossiderina, a ferritina e o calcio (Haacke, 2009 e Reichenbah,

1997).

2.2.2. Susceptibilidade magnética (,)

A Suscetibilidade magnética é o parametro que mede o comportamento
de uma substancia quando esta se encontra sujeita a acao de um campo magnético
(Bo) (Saini, 1988 e Haddar, 2004). Se na presenca de By a substancia criar um campo
de sinal contrario, o que resulta numa diminuicdao da intensidade do campo
magnético total nessa regidao, designa-se diamagnética e tem susceptibilidade
magnética negativa (Haacke, 2003). Ex.: Calcio, O-Hb (, < 0) (Haacke, 2009). Se pelo
contrario ao acima descrito e a substancia criar um campo no mesmo sentido do
existente, aumentando a intensidade do campo magnético total naquela regiao,
designa-se paramagnética (Saini, 1988). Sdo exemplos destas substancias os
tecidos cujo conteudo inclua ferro, este tém (y > 0). Ex.: D-Hb (Haacke, 2009)

(figura 15).

LINHAS DE CAMPO MAGNETICO
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Figura 15. llustracdo do efeito de distorcdo provocado pela D-Hb nas
linhas de campo magnético comparativamente com a O-Hb. Adaptacdo de
(Tavares, 2007).

As imagens SWI combinam informacdo das imagens T2* em magnitude e
fase, para enfatizar as diferencas de susceptibilidade entre os varios tecidos ou
substancias, tais como produtos da degradacao do sangue, ferro e calcio
(Mukherjee, 2008 e Santhosh, 2009). As imagens de fase contém diferencas de
susceptibilidade locais entre os diferentes tecidos, sendo estas importantes para se
efetuar a medicao do conteldo de ferro (Haacke, 2009). Apresentam uma elevada
razao sinal-ruido (SNR) comparativamente com as correspondentes de magnitude
(Denk, 2010). A fase em si pode ser uma excelente fonte de contraste, com ou sem
efeitos T2* (Haddar, 2004 e Chavan, 2009).

As imagens de fase (figura 16) tém sido dificeis de interpretar, pois as
valiosas informacdes sobre as alteragdes dos tecidos estao ocultadas pelas
inomogeneidades, provocadas principalmente pelas interfaces ar/tecido e pelos
efeitos do campo magnético principal. Contudo, pela aplicacao de um filtro high-
pass (HPF), é possivel remover os efeitos indesejados, realcando apenas a
informagdo importante sobre as diferengas de susceptibilidade entre os tecidos

(Haacke, 2005)
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Figura 16. Imagem SWI de magnitude (A) e de fase (B). Adaptados de
Haacke, 2004.

2.2.3. Caracteristicas da seqiiéncia SWI

Esta seqliéncia caracteriza-se pela utilizacdo de compensacdao total do
fluxo em todas as diregdes. Usa cortes finos a fim de minimizar perdas de sinal
(Haddar, 2004). E uma seqiiéncia GRE (figura 17), ja que este tipo de seqiiéncia é
preferivel por apresentarem maior sensibilidade na deteccdao das variacdes de

susceptibilidade (Shetty, 2006).
B
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Figura 17. Diagrama standart de uma aquisicao SWI (3D GRE). Adaptado
de (Haacke, 2004).

A ponderacao SWI depende do nivel de oxigenacdao do sangue — Blood
Oxygen Level Dependent (BOLD) (Sedlacik, 2008 e Reichenbah, 1997). A D-Hb é
paramagnética enquanto que a O-Hb é diamagnética. Deste modo, e aproveitando
o fato das suas susceptibilidades magnéticas serem diferentes e do tempo de
relaxacdo T2* ser sensivel as inomogeneidades do meio, é possivel obter
informacdo dos diferentes estados da hemoglobina (Tavares, 2007; Ge, 2009;

Zivadinov, 2011) (figura 18).
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Figura 18. llustracdo das propriedades magnéticas do sangue oxigenado e

desoxigenado. Adaptado de (Shetty, 2006).

2.2.4. Pré-processamento em SWI

O objetivo do pré-processamento que decorre até se obterem imagens
SWI é realcar na imagem original de magnitude, as hipointensidades observadas na
imagem de fase. Este processamento decorre de duas etapas: phase filtering e
phase masking, respectivamente. Apds o pré-processamento forma-se a imagem

SWI (Shetty, 2006; Haacke, 2009).

° Phase filtering

As alteracdes do campo magnético principal sao mapeados no dominio da
fase, no intervalo: -m < @ < m, sendo as ambiglidades resultantes deste
mapeamento designadas de phase wraps (Denk, 2010). A ocorréncia de phase
wraps aumenta em campos de maior intensidade e com valores de TE mais longos
(Chavez, 2002).

Estes podem eliminar-se de duas formas diferentes: por phase

unwrapping, preservando todas as freqliéncias espaciais ou pela aplicacao de uma
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filtragem homodyne. Na filtragem homodyne , um filtro low-pass é aplicado ao
espaco-K , normalmente um filtro hanning 2D (64X64). A divisdo da imagem
original complexa pela imagem filtrada produz uma imagem HP filtrada. Na
imagem resultante as influéncias da inomogeneidades do campo e de phase wrap

sao suprimidas (Shetty, 2006; Haacker, 2004; Denk, 2010).

° Phase Masking

A mascara de fase aplica-se da seguinte forma: se o valor minimo de fase
que nos interessa é, por ex. —T, a mascara é concebida para que f(x)=(dp(x)+m)/m
para fases <0 e em caso contrario seja 1, (sendo ¢(x)a fase no local x). Isto é, pixels
com fase de —t sao completamente eliminados e aqueles com valor entre -t e 0
sao parcialmente eliminados. Esta mdscara de fase, f(x), assume valores que se
encontram entre zero e 1 e designa-se negativa (figura 19). Pode aplicar-se um
numero m (inteiro) de vezes na imagem original de magnitude, p(x), para criar uma
nova imagem f"(x).p(x) com um contraste diferente (Haac, 2009; Reichenbah,
1997; . Haddar, 2004; Reichenbach, 2001).

Outra mascara pode ser definida para realcar as diferencas de fase
positivas: p(x)new =gm(x) p(x). Se o valor maximo de fase que nos interessa é, por
ex. T, a mascara desenha-se para ser g(x) =(m-¢(x))/m para fase >0 e 1 em caso
contrdrio. Esta mdscara designa-se positiva (Haacke, 2009; Reichenbah, 1997,
Haddar, 2004; Reic, 2001) (figura 19). Este processo pode levar a ocorréncia de
artefatos, que podem ser resolvidos usando uma mascara de fase com shot-echo

(Ishimori, 2009).
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Mascara de fase Negativa Mascara de fase Positiva

D<p<n=1 7> ¢ >0 =Variacio linear entre 0 ef

=4 =0 =Vanacio linearentre D e 1 G=ds. %=1

Figura 19. Mdscaras de fase negativa e positiva: representacao grafica.

Adaptado de (Haacke, 2004).

° Multiplicacdo da mascara de fase

O numero de multiplicagées depende do tamanho do filtro e do valor do
TE ®. 0 objetivo é obter a melhor razao contraste ruido (CNR) possivel (Shetty,
2006; Haacke, 2009). Pode criar-se um modelo matematico para calcular o nimero

de multiplicagdes m a aplicar (Haacke, 2009) (figura20).
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Imagem de magnitude

Figura 20. Representacao esquematica dos procedimentos necessarios até

a obtencdo da imagem SWI. Adaptado de (Shetty, 2006).

2.2.5. Pés-processamento em SWI

As imagens SWI permitem-nos visualizar a vasculatura venosa com
elevada resolugdo (<5mm?), o que n3o é possivel com outras técnicas (Shetty,
2006) pela exploracao da susceptibilidade magnética D-Hb (agente de contraste
intrinseco T2*) (Reichenbach, 2001). Os efeitos de susceptibilidade sao
diretamente proporcionais a intensidade do campo magnético principal (Ge, 2008;

Budde, 2011).

A vasculatura venosa aparece sob a forma de regides hipointensas e para
a sua melhor visualizagdo podem fazer-se projecdes de intensidade minima
(MinlP), tipicamente com 4 imagens (Ge, 2008). Nestas projecdes torna-se mais
facil a diferenciacdo e identificacdao das estruturas vasculares venosas (Barnes,

2009).

° Algoritmo MinIP
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Este algoritmo é uma técnica de pds-processamento tridimensional , que
permite retratar um volume de dados. A cada pixel é atribuido o menor valor de
intensidade encontrado no volume de dados. O contraste nas imagens minlP
diminui com o aumento da espessura, porque aumenta a probabilidade de se
encontrarem valores minimos para os pixels de intensidades semelhantes entre

vasos e tecidos circundantes (Mroz, 2003).

2.2.6. Aplicagdes clinicas

A seqliéncia SWI permite a visualizagao in vivo da arquitetura venosa do
SNC, em particular do sistema venoso profundo. Em comparacao com as
seqliéncias de RM convencional, da uma melhor definicdo anatomica dos
depdsitos de ferro em estruturas mesencefdlicas (substdncia negra, o nucleo
vermelho,...) e do corpo geniculado medial (Manova, 2009)

A utilidade clinica desta seqliiéncia tem sido demonstrada na
neuroimagem da crianca e do adulto. Nao substitui as seqliéncias convencionais,
mas fornece informacao complementar que pode ser relevante no diagndstico

clinico e prognostico.

2.2.7. Lesao Cerebral Traumatica

A Tomografia Computadorizada é a técnica de imagem de avaliacao inicial
dos doentes com traumatismo cranio-encefalico, permitindo a deteccdo eficaz de
hemorragias intracranianas que requerem intervencdao neurocirurgica em fase
aguda. A Ressonancia Magnética é mais eficaz do que a TC na deteccdo e
classificacdo dos padrdes de lesdao, hemorragicas ou nao hemorragicas. A

sequUéncia SWI é especialmente util na identificacdo de lesdes axonais difusas
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hemorragicas, de pior progndstico e sao detectadas na TC de rotina e sequéncias
convencionais de RM. E ainda importante na visualizacdo de lesdes no tronco
cerebral. A seqliéncia SWI parece ser 3 a 6 vezes mais sensivel que a seqliéncia GRE
na deteccao do numero, tamanho, volume e localizagdao de lesdes hemorragicas. A
sensibilidade desta seqliéncia é mesmo superior a TC nas hemorragias

intraventriculares e subaracndideas (Lima, 2011).

2.2.8. Doenga Vascular Cerebral - Isquémica Aguda

Na avaliacao inicial da lesao cerebral vascular isquémica aguda, varias
técnicas de RM tém um papel importante: DWI, PWI e ARM. A seqliéncia SWI
permite a deteccao do componente hemorragico na regiao do enfarte; demonstrar
areas de hipoperfusdao; a deteccdo de tromboembolismo agudo (Fujii, 2008),
causador de oclusdo arterial (em regra diagnosticada por Angio-RM) e conseqliente
aumento da desoxihemoglobina e hipossinal nas imagens SWI; ao identificar micro
hemorragias no enfarte cerebral agudo poder vir a contribuir na decisdao de

instituicdo de terapéutica trombolitica (Fujii, 2008).

2.2.9. Micro Hemorragias Cerebrais

As micro hemorragias cerebrais sao observadas na hipertensao arterial
cronica, angiopatia amildide cerebral, CADASIL (leucoencefalopatia e enfartes
subcorticais com arteriopatia autossdémica dominante cerebral), vasculite cerebral
e Doenca de Binswanger. A TC e as seqliéncias convencionais de RM cerebral
geralmente ndao permitem a identificagdo das micro hemorragias cerebrais. A
seqliéncia SWI, tendo maior sensibilidade, identifica numerosas micro
hemorragias, mesmo nao visualizadas nas imagens GRE (Lima, 2011).

A Angiopatia Amiléide Cerebral (AAC) é uma causa importante de declinio

cognitivo progressivo nos idosos, responsavel por 30 a 40% dos casos de deméncia.
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A deposicao de proteina B amildide na parede arteriolar torna-a mais fragil e causa
micro hemorragias recorrentes corticais e cortico-subcorticais (frontais e parietais)
e hemorragias lobares (sobretudo no lobo occipital) (Lima, 2011).

Pelo contrario, as hemorragias nos ganglios da base, tronco cerebral e
cerebelo resultam tipicamente de micro-angiopatia aterosclerdtica ou doenca
hipertensiva. S6 5-15% das hemorragias hipertensivas sao lobares. Podem ainda

envolver dreas cortico-subcorticais, mas diferem da AAC (Haddar, 2004).

2.2.10. CADASIL

E a forma mais freqliente de doenca vascular cerebral hereditaria. As
manifestacdes clinicas mais freqlientes sao convulsdes, enxaqueca com aura, AlTs
ou AVCs (em doentes jovens) e deméncia apds os 40 anos. Caracteriza-se por
degenerescéncia progressiva das células musculares lisas de arteriolas e capilares.
Apresenta-se por multiplos pequenos enfartes na substancial branca
periventricular e centro semi-oval, tdlamos, capsulas internas, ganglios da base e
tronco cerebral (Tong, 2008). Os enfartes subcorticais parecem correlacionar-se
com a disfuncdo cognitiva (Thomas, 2008). O envolvimento do pdlo temporal
anterior e da capsula externa apresentam elevada sensibilidade e especificidade

para o diagndstico. Micro hemorragias cerebrais sdao também comuns e

identificadas pela seqliéncia SWI (Lima, 2011).

2.2.11. Hemorragia Subaracnoidea (HSA) e Siderose Pial
A seqliéncia SWI pode revelar depdsitos de hemossiderina e ferro nas HSA
subagudas /crénicos nao identificados por TC nem nas seqliéncias convencionais

de RM (mesmo na sequiéncia FLAIR) (Lima, 2011).

2.2.12. Malformagoes Vasculares (ocultas)
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As malformacdes vasculares cerebrais resultam de defeitos localizados do
desenvolvimento vascular. A maioria das malformacbes estd presentes ao
nascimento e podem crescer com o tempo. Nas formas hereditdrias podem surgir
lesdes de novo. Cavernomas, anomalias venosas de desenvolvimento e
telangiectasias capilares, que tém fluxo lento, podem ser pouco evidentes ou nao
diagnosticadas pelas técnicas de RM convencionais. Embora as imagens GRE
possam detectar pequenas estruturas venosas, a seqiiéncia SWI apresenta maior

sensibilidade para a identificacdo de estruturas vasculares (Lima, 2011).

2.2.13. Cavernomas

Os cavernomas representam cerca de 10 a 20% das malformacdes
vasculares. S3ao hamartomas vasculares benignos que consistem de vasos
sanguineos imaturos (capilares) com hemorragias intralesionais e sem tecido
neural. A maioria sdo lesbGes isoladas, as multiplas ocorrem em 1/3 dos casos
esporadicos e 2/3 dos familiares. Os aspectos imagioldgicos na RM sdo variaveis,
mas geralmente tém intensidade de sinal misto (devido a presenca de produtos
sanguineos em diferentes estados), com um centro reticulado e um halo periférico
hipointenso (hemossiderina), sem edema nem efeito de massa. As lesGes que
sangraram previamente sdao mais facilmente detectaveis nas sequéncias
convencionais de RM. Se os cavernomas cerebrais ndao sangraram, podem nao ser
detectados ou serem apenas identificados como lesGes parenquimatosas com
discreto realce. A seqiiéncia SWI é extremamente sensivel para as diferencas entre
o sangue arterial (oxigenado) e venoso (desoxigenado) e realca a intensidade de
sinal / perda de sinal na circulacdo venosa. Tem grande sensibilidade diagnéstica
para os cavernomas incluindo os que se apresentam com hemorragia cerebral. (ex.

figuras 21 e 22) (Lima, 2011).
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Figura 22. Cavernomas (Lima, 2011).

2.2.14. Anomalias venosas de desenvolvimento (ou angiomas

venosos)

As anomalias venosas de desenvolvimento sdo variantes anatdmicas
congénitas de drenagem venosa. Consistem de veias hialinizadas de parede
espessada, com falta de tecido eldstico, que coalescem numa veia de drenagem
maior — aspecto classico em cabe¢ca de medusa. Drenam o parénquima cerebral
normal. S3ao geralmente assintomaticas, descobertas acidentalmente, e nao
apresentam tendéncia hemorragica. Estdao freqlientemente associadas a outras
malformacdes vasculares, em particular cavernomas. A seqliéncia SWI pode
mostrar mais facilmente as numerosas veias medulares profundas e as veias

coletoras, sem necessidade de administracdo de contraste (Lima, 2011).

2.2.15. Trombose Venosa Cerebral

Embora seja uma doenca rara mas potencialmente fatal, o seu diagndstico
mais freqliente resulta da maior suspeita clinica e dos avangos imagioldgicos
(Veno-TC e RM). A sequéncia SWI pode demonstrar hipertensao venosa e fluxo
colateral lento. A trombose dos seios durais causa um aumento da concentragao
de desoxihemoglobina nas veias envolvidas, aparecendo como um hipossinal
proeminente nas imagens SWI. A seqiiéncia é importante na detec¢ao de trombose

venosa cortical vs avaliacao do sistema venoso profundo (Lima, 2011).

2.2.16. Tumores Cerebrais
Os avancos na imagem por RM permitem uma avaliagdo morfoldgica,
metabdlica e funcional dos tumores cerebrais. Tem um papel importante no seu

diagndstico, estadiamento e monitorizacdo da resposta terapéutica. Varias
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caracteristicas imagioldgicas tém sido referidas como tendo valor preditivo no
estabelecimento pré-operatério do grau dos gliomas cerebrais (cerca de 50% dos
tumores intracranianos nos adultos), nomeadamente heterogeneidade,
angiogénese, necrose e reforco de sinal apds contraste (ex. Figura 3). Parece haver
uma boa correlacdo diagndstica entre os estudos de perfusdo (elevado rCBV),
espectroscopia protonica (elevadas razdes de Colina/Creatina) e a evidéncia de
produtos sanguineos intra-tumorais na seqiéncia SWI. A seqiéncia é também util
na monitorizacdao da resposta a terapéutica, nomeadamente na avaliacdo das
alteragdes induzidas pela radiacao (edema e hemorragia) (Lima, 2011).

A seqliéncia SWI permite uma boa definigdo da arquitetura interna
tumoral, sendo considerada superior as sequiéncias convencionais, mesmo apoés
administracdo de contraste. A arquitetura interna dos tumores varia
significativamente entre as imagens SWI e imagens ponderadas em T1 apés
administracao de contraste: nas imagens T1 apds contraste, a arquitetura tumoral
interna é determinada pela presenc¢a de necrose, quistos e margens tumorais; na
sequéncia SWI é essencialmente determinada pela presenca de produtos
sanguineos (hemorragia espontanea freqiente nos tumores de alto grau versus
hemorragia pds-operatéria), o que pode permitir a diferenciacao entre recorréncia
tumoral e alteragdes pods-cirurgicas. Nas imagens SWI as regides de necrose
tornam-se hiperintensas quando comparadas com o parénquima tumoral
hipointenso (Lima, 2011).

A hemorragia pode mimetizar estruturas venosas peri ou intra-tumorais,
devido a idénticos efeitos de susceptibilidade magnética. Usando SWI, antes e apds
contraste, os vasos sanguineos irdo alterar a sua intensidade de sinal, enquanto as
areas de hemorragia tumoral permanecem inalteraveis (Lima, 2011).

O contraste FLAIR-like na seqliéncia SWI, com supressao do liquor e realce

do edema em relacao ao tecido normal, combina efeitos T2 GRE e edema numa sé
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imagem, e facilita a deteccao de lesdes neoplasicas. Pode ainda auxiliar na
diferenciacao de tumores intra-axiais de extra-axiais, demonstrando o desvio dos
vasos piais a volta da lesao (na fenda de liquor), e no diagndstico diferencial de
lesbes extra-axiais freqlientes (ex: meningiomas do angulo ponto-cerebeloso e
neurinomas do acustico — os uUltimos com micro-hemorragias). A calcificacdo é um
indicador importante na sua caracterizacao e diagndstico diferencial. As seqiiéncia
de RM convencionais (SE) ndo tém sensibilidade e especificidade para a deteccao
de calcificagcdes intra-tumorais (exemplos: oligodendrogliomas, ependimomas,
meningiomas) devido a intensidade de sinal varidvel. As imagens GRE também nao
permitem a diferenciacdo de hemorragia e calcificacao, aparecendo ambas com
hipossinal. As imagens de fase da seqliéncia SWI podem permitir a diferenciacao

entre hemorragia e calcificacao (intensidades de sinal opostas) (Lima, 2011).

2.2.17. Doengas Neurodegenerativas e Neurogenéticas

Ha aumento dos depdsitos de ferro cerebral com a idade, particularmente
nos ganglios da base e niveis anormais de ferro no SNC sdao conhecidos em varias
doencas neurodegenerativas — Doenca de Parkinson, Doenca de Huntington,
Doenca de Alzheimer, Esclerose Lateral Amiotréfica, Sindrome de Hallervorden-
Spatz e envelhecimento. A sequéncia SWI permite uma boa definicao anatomica de
estruturas mesencefdlicas e suas conexdes com outras regides encefalicas,
podendo vir a contribuir para uma maior compreensao da etiopatogenia,

progressao e até monitorizar respostas terapéuticas (Lima, 2011).

2.2.18. Esclerose Multipla
A esclerose multipla (EM) é uma doenca inflamatéria do SNC adquirida,
com formacao de placas desmielinizantes. A sensibilidade da RM no despiste de

lesdes de esclerose multipla no cérebro é muito alta usando seqiiéncias com TR
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longo (FLAIR no compartimento supra-tentorial), mas a especificidade é baixa. Para

aumentar a especificidade diagndstica é necessario ter em conta a morfologia e a

topografia lesional. As lesGes de EM cronicas podem ter deposicdo de ferro sendo a

sua distribuicdo peri-venosa melhor detectada na seqliéncia SWI em comparac¢ao

com GRE. A seqliéncia SWI pode assim ajudar a melhorar a compreensao da

fisiopatologia e distribuicdo peri-venosa tipica das lesGes de EM (Lima, 2011).

3. CONCLUSAO

Embora a interpretacdao das imagens na sequéncia SWI necessite de

experiéncia, a utilizagdo desta sequéncia de RM é util em diversas situagdes

neuroldgicas da crianga e do adulto, proporcionando:

a demonstracao precoce de micro-hemorragias, transformacao
hemorragica em enfartes cerebrais agudos, assim como a deteccdo de
émbolos intra-arteriais;

a deteccao de microhemorragias em varias lesdes cerebrais (traumaticas,
vasculares — CADASIL, AAC, HTA, coagulopatias, vasculites; infeccdes,
iatrogenia);

a deteccdao de malformacdes vasculares (cavernomas, angiomas venosos,
telangiectasias ou angiomas piais associados ao sindrome de Sturge-
Weber);

a identificacao de estruturas venosas aumentadas na trombose venosa
cerebral ou extracdo aumentada de oxigénio nos casos de enfarte, lesao
hipdxico-isquémica ou morte cerebral;

a caracterizacao de neoplasias cerebrais;

a identificacao de depdsitos de ferro no envelhecimento normal, em

doengas neurodegenerativas;



56

e a identificacdo de calcificacbes em doencas genéticas/metabdlicas (por
exemplo, na Doenca de Fahr), na neurocisticercose (lesdes em fase
nodular calcificada) e na esclerose tuberosa (nédulos subependimarios
calcificados);

e melhoria da RM na especificidade do diagndstico de esclerose multipla;

e identificar hemorragia subaracndidea subaguda/cronica, e siderose pial.

O seu vasto potencial de aplicagdes clinicas pode, pois, contribuir para a
compreensao da fisiopatologia de varias Doencas Neuroldgicas.

A imagem SWI complementa a informacdao fornecida pelas outras
seqliéncias convencionais em IRM, defendendo-se a sua inclusao nos protocolos de

rotina.
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