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Resumo

Técnicas quantitativas de imagem sdo aquelas que permitem a mensuracdo de varidveis fisicas ou quimicas, passiveis de serem comparadas
entre diferentes regides anatdmicas e individuos. Embora a maioria das técnicas baseadas em ressonéncia magnética mais utilizadas na clinica
ndo sejam quantitativas, existem varias técnicas baseadas nesse fendmeno que o sdo. O objetivo desta revisdo é fornecer uma breve descri¢do
de algumas das principais técnicas quantitativas de imagens baseadas em ressonéncia magnética, assim como de suas aplicagdes. As técnicas
descritas s&o: relaxometria, imagens ponderadas por difusao, imagens do tensor de difusdo, imagens de susceptibilidade magnética, espectroscopia
e imagens espectroscopicas.
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Abstract

Quantitative imaging techniques are those that allow measurement of physical or chemical variables, which can be compared between different
anatomical regions or subjects. Although the majority of the MRI techniques most commonly used in the clinic are not quantitative, many techniques
based on this phenomenon are. The aim of this review is to provide a brief description of some of the main quantitative imaging techniques based
on magnetic resonance, as well as of their applications. The techniques described are: relaxometry, diffusion-weighted imaging and diffusion-tensor

imaging, magnetic susceptibility imaging, spectroscopy and spectroscopic imaging.
Keywords: relaxometry; diffusion weighting; diffusion tensor; magnetic susceptibility; spectroscopy; spectroscopic images.

1. Introducao

Quando se pensa em imagens digitais, nas quais cada pixel
ou voxel visualizado na tela do computador corresponde a
um ndmero numa matriz, imediatamente se associa a ideia de
que seriam inerentemente quantitativas. Atualmente, a maio-
ria das técnicas de imagens médicas ¢ digital. No entanto,
o termo quantitativa, quando aplicado a uma técnica de
imagens médicas, geralmente esta associado a mensura-
¢ao de variaveis fisicas ou quimicas, medidas em unidades
fisicas e passiveis de serem comparadas entre diferentes
regides anatobmicas e tecidos, em diferentes instantes de
tempo, diferentes equipamentos e também entre diferen-
tes individuos'.

As técnicas de imagens por ressonancia magnética
(magnetic resonance imaging — MRI) amplamente utiliza-
das na clinica sdo, em sua maioria, ndo quantitativas, pois
0s niveis de cinza das imagens geradas ndo s&o valores
absolutos para um dado tecido ou regido anatémica, e

sim dependem de varios fatores, geralmente ndo contro-
lados, associados as condi¢des de aquisicdo, que envol-
vem desde o scanner utilizado até o proprio individuo do
qual foi feita a imagem.

No entanto, algumas técnicas de MRI podem ser con-
sideradas quantitativas. Entre estas, temos a relaxometria,
que mede os tempos de relaxacédo T1 e T2 de diferentes
tecidos?; as imagens ponderadas por difuséo e do tensor
de difuséo (diffusion-weighted imaging e diffusion tensor
imaging — DWI e DTI, respectivamente), que permitem
avaliar a difusdo das moléculas de agua nos tecidos?; as
imagens de susceptibilidade magnética, usadas para medir
0 conteudo de ferro nos tecidos*; os sinais e imagens de
espectroscopia por ressonancia magnética, que fornecem
informagé&o sobre as concentracdes de metabadlitos espe-
cificos nos tecidos®; a transferéncia de magnetizagéo, que
permite obter valores da razdo de transferéncia de magne-
tizagé&o (magnetization transfer ratio — MTR), que variam
para alguns tipos de les6es®; e as imagens de perfusao, que
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medem a perfusdo do sangue nos capilares’. Nas se¢des
a seguir, damos uma breve descrigcao das primeiras quatro
técnicas citadas, mencionando as principais sequéncias de
pulsos utilizadas e as principais aplicagdes clinicas.

2. Relaxometria

O sistema de spins, isto €, nosso corpo nas aplicagdes médi-
cas da MR, apos ser retirado da condicao de equilibrio e
ainda no campo magnético estéatico gerado pela maquina,
experimenta o processo de relaxacao. A relaxagao repre-
senta uma troca de energia e € empiricamente caracterizada
por constantes de tempo ou tempos de relaxagéo diferentes
para as diferentes componentes da magnetizacao nuclear.
A constante longitudinal caracteriza a relaxagéo spin-rede e
€ conhecida como T1. A constante transversal caracteriza
a relaxacao spin-spin e é conhecida como T2.

De um ponto de vista fisico, essas constantes dependem
essenciamente da mobilidade dos spins nucleares e dos dife-
rentes mecanismos de interagdo magnética entre os spins®.
A mobilidade dos spins depende, por sua vez, essencialmente
da temperatura, da viscosidade e da presenca de grandes
moléculas. Dessa forma, o estado de agregagéo da matéria
influencia significativamente os valores dos tempos de relaxa-
¢ao. Ja os mecanismos de interagéo sao influenciados pelo
proprio spin nuclear da espécie avaliada, pela intensidade
do campo magnético externo e pelo ambiente eletrénico e
nuclear em que essa espécie se encontra; assim, a existén-
cia de espécies paramagnéticas afeta significativamente os
tempos de relaxagdo. Por todos esses motivos, ndo existe
uma tabela Unica de tempos de relaxagéo para os diferentes
tecidos humanos de composigao complexa, pois esses tem-
pos caracteristicos dependem das condicdes experimentais.
Devemos adicionar que os mecanismos de relaxagao longi-
tudinal e transversal sdo diferentes, assim, os valores de T1
e T2 sao diferentes; sendo T1 > T2 nos tecidos bioldgicos.

Do ponto de vista bioldgico, diversos fatores podem
modificar localmente os tempos de relaxacao, dai sua rele-
vancia clinica. Entre os fatores ou processos fisioldgicos mais
relevantes podemos apontar: edema, inflamacao, gliose,
reducao da densidade celular, perda axonal, desmieliniza-
Gao, necrose, processos hemorragicos, hipdxia, deposicao
de metais, entre outros?®. Essa diversidade de fatores leva
a uma alta sensibilidade, porém baixa especificidade das
técnicas de relaxometria, sugerindo seu uso em conjunto
com outras técnicas quantitativas'®.

Diferentemente das imagens ponderadas em um tempo
de relaxagao ou outro, isto &, o sinal adquirido mais depen-
dente de uma constante de relaxagé&o ou outra, as técni-
cas de relaxometria procuram estimar quantitativamente os
tempos de relaxagdo. Para esse fim, varias imagens sao
adquiridas mudando um ou mais parédmetros na aquisi¢cao
e, apds um processamento computacional pixel a pixel, sao
obtidos 0s mapas de relaxacao.

A técnica mais comum para a obtencao de um mapa
T2 é a sequéncia multieco de spin''. Nessa sequéncia,
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apods um pulso de radiofrequéncia (RF) de saturagéo ou
90°, sao aplicados sucessivos pulsos de inversao ou 180°,
equidistantes temporalmente e com fases alternadas, para
conseguir uma condicao de méaxima coeréncia ou eco com
pouca influéncia da uniformidade do campo de RF e atenuar
o efeito da autodifusdo™. O primeiro eco aparece apds o
primeiro pulso de inversao em um intervalo de tempo igual
ao intervalo entre o pulso de 90° e o primeiro pulso de 180°;
ja os ecos subsequentes aparecem no meio dos intervalos
entre dois pulsos sucessivos de 180°.

O intervalo de tempo entre o0 pulso de 90° e cada eco €
conhecido como tempo ao eco (TE) daquele eco particular-
mente. Nessa sequéncia, a expressio da amplitude de um
eco em fungéo do TE é dada pela Equacéo 1:

A(TE) = AO- exp(fgj (1)

Em que:
A0 = uma constante que depende da densidade de spins
e outros fatores experimentais.

Da Equagéo 1 pode ser notado que, conhecendo a
amplitude dos ecos e usando um ajuste exponencial, o
valor de T2 pode ser estimado. Na sequéncia multieco, é
de extrema importancia a escolha correta do intervalo entre
0S €cos € 0 nUmero total de ecos para garantir uma boa
acuracia na medida; essa escolha depende da faixa dos
valores de T2 esperados na amostra. Outra forma mais
demorada, porém robusta, de obter os mapas é repetindo a
aquisicao com uma sequéncia eco de spin com eco Unico,
mas mudando o TE.

Entre as técnicas mais comuns para medidas de T1
encontramos as sequéncias do tipo inversdo-recuperacao,
saturagao-recuperacao, sequéncia com ecos estimulados
e sequéncia Look Locker. As sequéncias de inversao-recu-
peracao iniciam-se com um pulso de inversao separado do
resto da sequéncia por um intervalo de tempo chamado de
tempo de inversao (Tl). Nessa abordagem, o mapa de rela-
xacdo € obtido fazendo varias aquisicdes com diferentes
TI. Embora esse processo possa ser demorado, é tido até
hoje como o padrao-ouro de quantificacao de T1. Nas se-
quéncias com saturagao, diferentes imagens s&o adquiridas
mudando o intervalo de tempo de repeticéo entre os pulsos
de excitagio ou 0 angulo de excitacdo. Nas sequéncias com
ecos estimulados s&o usados ao menos trés pulsos de RF
para obter um eco estimulado que seja ponderado em T1;
0s mapas sao obtidos mudando o intervalo entre os pulsos.
Pela sua velocidade, 0 método mais usado atualmente é a
sequéncia Look Locker, em que, apds um pulso de inver-
s30, 0 retorno da magnetizagao longitudinal ao equilibrio é
mapeado com sucessivos pequenos pulsos de excitagao,
usados para captar sucessivas imagens. Apos essas ima-
gens, um ajuste nao linear reconstroi o processo de retorno
ao equilibrio e permite a estimativa de T1.

Em geral, os mapas T2 sao mais usados nas pesquisas
clinicas por sua velocidade de aquisigao e sensibilidade,
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quando comparados aos mapas T1. Porém, ambas as
modalidades de relaxometria vém sendo usadas com éxito
no estudo de lesdes cerebrais decorrentes de esclerose mul-
tipla, epilepsia, Alzheimer, Parkinson, neoplasias, acidentes
vasculares e envelhecimento®'®. A técnica de relaxometria
T2 ganha destaque no campo da fisica médica pelo seu
uso na dosimetria gel, onde é possivel obter distribuicdes
de doses 3D para feixes clinicos de radioterapia™ e em
caracterizacoes de fontes de medicina nuclear.

Além dos tempos de relaxacao T1 e T2, outras duas cons-
tantes de relaxagao podem ser estimadas. Uma é a constante
associada a relaxagao transversal que leva adicionalmente
em conta a homogeneidade estatica local, conhecida como
T2*. Aoutra € a constante associada a relaxacéo longitudinal
no referencial girante de coordenadas, conhecida como T1p.

Os mapas de T2* sdo obtidos usando sequéncias do tipo
multieco de gradiente, onde existe uma perda de coeréncia
de fase adicional devido as heterogeneidades locais, e, assim,
uma atenuagao adicional do sinal medido. Nessas sequén-
cias, 0s sucessivos ecos sao obtidos com pulsos de refo-
calizagao de gradiente e nao de RF. As amplitudes desses
€cos seguem a mesma expressao da Equagéo 1, porém
substituindo a constante T2 por T2*. O valor de T2* é sem-
pre menor do que o valor de T2 e ambas as constantes
estao relacionadas pela Equagéo 2:

11

=—+7-AB
Tor T2 ! @
Em que:

Y = a raz&o giromagnética da agua;
AB = a heterogeneidade do campo magnético estatico pre-
sente no voxel em questao.

Os mapas T2* sado altamente sensiveis a mudancas na
susceptibilidade magnética local, como acontece em si-
tuacdes de variagdes de oxigenagao, acumulo de ferro e
hemorragias. A Figura 1 mostra um exemplo de mapas de

Fonte: adaptada de Barbosa'®.

Figura 1. Exemplo de mapas de relaxometria T2 (esquerda) e
T2* (direita) do cérebro de um voluntario saudavel, masculino, de
55 anos. Os tempos de relaxacio estdo expressos nas formas de
taxas de relaxagdo (R2 = 1/T2 e R2* = 1/T2*, respectivamente),
seguindo as escalas indicadas na parte inferior da figura.

T2 e T2*; nela pode ser notado o encurtamento de T2 e T2*
nos nucleos da base pela presenga de ferro.

Os mapas de relaxometria T1p s&o obtidos usando
sequéncias do tipo spin lock ou travamento de spin.
Nessas sequéncias, apds um pulso de saturagao, a mag-
netizagado é mantida no plano transversal com um pulso
de RF de longa duragéo, que obriga a magnetizacéo a
chegar a um estado de equilibrio no referencial girante.
A amplitude do sinal em fung¢édo do tempo de travamento
(TL) sera (Equagéo 3):

S(TL)=S0- exp[—%} )

Em que:
SO = uma constante que depende da densidade de spins
e outros fatores experimentais.

Aqui 0s mapas sao obtidos repetindo o experimento com
diferentes valores de TL. Essa relaxometria tem sido apli-
cada em estudos do musculo esquelético, em especial em
cartilagens, por ser sensivel ao contetido de protoglicanos'.

Em geral, as principais fontes de erro nos mapas de rela-
xacéo sdo: calibracéo errada dos pulsos de RF, ndo unifor-
midade do campo de RF, uso de sequéncia ou parémetros
inadequados, existéncia de magnetizagéo transversal resi-
dual n&o coerente, variagdes sistematicas de temperatura
e efeitos de volume parcial e fluxo®'3. Ja que as técnicas
de relaxometria possuem um processamento relativamente
simples, algumas empresas oferecem pacotes comerciais
para rodar nos respectivos scanners. Nesse caso, 0 maior
cuidado é na forma de aquisi¢ao do dado.

3. Imagens de Ressonancia Ponderadas
em Difusao e Imagens do Tensor de Difusao

As imagens de ressonancia ponderadas em difuséo (DWI)
incluem, além da informacédo anatdmica usual correspon-
dente ao tipo de contraste utilizado (geralmente T2), infor-
magao adicional relacionada a difusdo das moléculas de
agua nos tecidos. O contraste das imagens assim obtidas
permite distinguir tipos de tecidos que nao seriam distingui-
veis com outros tipos de imagem. Por exemplo, as imagens
DWI sao utilizadas quando ha dividas sobre o diagndstico
de um acidente vascular cerebral (AVC), informagao cru-
cial para decidir o tratamento a ser realizado no paciente'®.
As DWI também permitem distinguir diferentes partes de
tumores (nucleo e periferia)’®2°, o que nem sempre é pos-
sivel em imagens T1 ou T2.

A difus&o da agua nos tecidos é um processo tridimen-
sional e, dependendo da estrutura do tecido, anisotrépico
(ou seja, € diferente dependendo da dire¢do considerada).
Adquirir informagéao sobre a difusdo em MRI é possivel utili-
zando uma sequéncia de pulsos com dois lobos de gradiente
(Gd na Figura 2) aplicados numa dada direcédo, separados
por um determinado intervalo de tempo (A na Figura 2).

Revista Brasileira de Fisica Médica. 2019;13(1):57-65.

59



60

Souza SO, Souza DN, Baffa O, d’Errico F

O primeiro gradiente tem a funcdo de defasar os spins
numa dada regido, e o segundo gradiente, a fungao de refa-
sear esses spins. Se 0s spins se moveram devido a difusao
durante o intervalo entre a aplicagdo dos dois gradientes,
menos spins serao refaseados pelo segundo gradiente e 0
sinal adquirido diminui. Ou seja, 0 sinal serd menos intenso
quanto maior for a difusdo dos spins na regido. O “peso”
da difus&o na imagem adquirida, conhecido como o para-
metro b (medido geralmente em s/mm?), depende da se-
quéncia de pulsos utilizada (por exemplo, gradiente-eco ou
spin-eco), da amplitude e dura¢do dos lobos de gradiente
aplicados e do intervalo de tempo entre eles. A Figura 3A
mostra um exemplo de DWI.

A partir de duas imagens DWI adquiridas na mesma dire-
céo e com diferentes valores de b, é possivel calcular um
mapa do coeficiente aparente de difuséo (ADC). No caso
em que b=0 para uma delas, o ADC ¢é dado pela Equagéo 4:

1,1

D=-—Int 4
i @

Fonte: adaptada de Souza et al.?'.
RF: radiofrequéncia; Gsc: gradiente de selecdo de corte; Gef: gradiente de
codificagdo de fase; Gl: gradiente de leitura; Gd: gradiente de difuséo; &: duragéo

de Gd; A: intervalo entre a aplicago dos dois lobos de Gd.

Figura 2. Sequéncia spin-eco com ponderacdo de difuséo.

Fonte: adaptada de Souza?.

Figura 3. Exemplos de imagem ponderada por difusdo (A) e
mapa do coeficiente aparente de difuséo (B), do cérebro de um
adulto sadio.
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Em que:

I, = o valor do nivel de cinza da imagem sem ponderagao
por difusao (i.e., com b=0y;

l, = o valor de cinza para a imagem com peso de difuséo b.

O ADC é uma medida quantitativa extraida das imagens
DWI, geraimente medido em mm?/s e possui valores que variam
dentro de intervalos relativamente bemn definidos para diferentes
tecidos??. A Figura 3B mostra um exemplo de mapa de ADC.

De outro lado, uma representagdo mais completa do
processo de difusao pode ser obtida por meio de um ten-
sor D, dado pela Equagao 5%*:

Dxx D Xy sz
D=|D, D, D, ()
D zx Dzy Dzz

O tensor é simétrico, portanto, basta determinar seis coefi-
cientes da matriz da Equagao 5, para os quais s&o necessarias
no minimo seis imagens ponderadas em difuséo, adquiridas
com gradientes aplicados em diregOes diferentes. O tensor
pode ser diagonalizado, e seus autovalores sdo utilizados
para a extracdo de varias medidas escalares. A mais utili-
zada ¢ a anisotropia fracionaria (FA), dada pela Equagéo 6°°:

2 2 2
FA = §(}‘1 _}“) +(2}“2 _27\‘) :(}\‘3 _}\‘) (6)
2 (A +22+23)
Em que:

A, A, e A, = 0s autovalores do tensor;
A = amédia aritmética dos autovalores, também conhecida
como difusividade média (MD) (Equagéo 7):

A A, A,
3

MD (7)

A FA varia entre 0 e 1 e indica quao anisotrépica € a
difusdo num dado voxel: 1 indica difusdo numa Unica dire-
céao preferencial e 0 indica difus&o isotrépica (ou seja, igual
em todas as diregdes). A Figura 4A mostra um mapa de

Fonte: adaptada de Souza?,

Figura 4. Exemplos de mapa de anisotropia fraciondria (A)

e mapa de anisotropia fraciondria colorido (B), indicando as
diregdes principais do tensor (vermelho: esquerda-direita;
verde: posterior-anterior; azul: superior-inferior) do cérebro de
um adulto sadio.
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FA do cérebro de um adulto sadio e a Figura 4B mostra o
mesmo mapa de FA, porém colorido, para ilustrar as dire-
¢des principais do tensor (que, supde-se, coincidem com
as dos tratos axonais).

Outras medidas derivadas do tensor sdo a difusividade
média, j& mencionada; a difusividade radial (RD), a difusivi-
dade axial (AD) e os indices linear (LI), planar (PI) e esférico
(SI)%8. As expressdes para essas medidas estdo dadas a
seguir (Equacdes 8, 9, 10, 11 e 12):

_7\‘2+7\‘3

RD 5 )

AD =1, ©)

L= k*;“ (10)
:

pr=t2 - A (11)
|

Sl= % (12)

!

Todas essas medidas vém sendo amplamente usadas
como auxiliares para diagndéstico e avaliagéo da evolugéo de
diversas doencas, como esclerose multipla?”, Alzheimer?®,
paralisia cerebral?®, AVC®, tumores'®®', entre outras.

4. Susceptibilidade Magnética

A susceptibilidade magnética é uma propriedade fisica que
descreve a resposta dos materiais a um campo magnético
aplicado externamente. Para um material linear, a relacao
entre a magnetizag&o induzida e o campo magnético € li-
near, sendo a susceptibilidade a constante de proporcio-
nalidade. Os valores de susceptibilidade sdo negativos em
materiais diamagnéticos e positivos em materiais paramag-
néticos e ferromagnéticos. Em geral, os tecidos humanos
nao possuem magnetizacao remanescente, os valores de
susceptibilidade estao préoximos de zero e passam a ser
expressos em partes por milhao (ppm). Portanto, os teci-
dos podem ser considerados materiais diamagnéticos ou
paramagnéticos moles. Por exemplo, a agua tem suscep-
tibilidade de -9,05 ppm, ja um figado com sobrecarga de
ferro tem uma susceptibilidade proxima a zero.

Os efeitos de susceptibilidade estao presentes em varias
técnicas de MRI. Provavelmente, a mais famosa é a resso-
nancia funcional, baseada nas diferencas de susceptibili-
dade entre a desoxi e a oxi-hemoglobina, um componente-
-chave no efeito blood oxygenation level dependent (BOLD).
QOutra técnica muito Util envolvendo susceptibilidade é o
uso de agentes de contraste exdgenos. Ha mais de uma
década, um trabalho pioneiro propds o uso da susceptibili-
dade como contraste direto, mas de forma qualitativa, para
estudar o sistema vascular e a deposicao de ferro, originando
a tecnica SWI (do inglés, susceptibility weighted imaging)®.

Logo depois, essa forma de ponderacao evoluiu para um
mapa quantitativo conhecido como QSM (do inglés, quantita-
tive susceptibility mapping)****, que resulta até hoje no Unico
método de medicao da susceptibilidade magnética in vivo.

Embora narotina clinica a imagem mais explorada pro-
venha da magnitude do sinal de ressonancia, esse sinal
com representacdo numeérica complexa possui uma fase.
Essa informagao é usada em algumas aplicagdes, tais como:
monitoramento de temperatura e pH, mapeamento de campo
magnético e de distribuicdo de gordura. Em sequéncias do
tipo eco de gradiente, a fase reflete diretamente o valor do
campo magnético local médio em cada voxel. A técnica de
QSM ¢é baseada naimagem de fase, mas nao para mapear
0 campo magnético gerado pelo equipamento, e sim a inte-
racdo magnética entre esse campo forte e o tecido biold-
gico, 0 que representa a susceptibilidade.

Qual é a fisica basica por tras da QSM? Em uma apro-
ximagéo dipolar, a perturbagéo do campo magnético (AB),
criada pelas variagbes de susceptibilidade na amostra, pode
ser expressa em cada ponto do espago (F) como um pro-
duto de convolugao entre a magnetizagéo e uma resposta
dipolar pontual (Equacao 13):

AB, (F)=p, M, (F)*G(F) (13)

Em que:
U, = a permeabilidade magnética do vacuo.

Se considerarmos nossa amostra linear, o campo externo
uniforme e intenso, B, na diregéo z vai induzir uma magne-
tizagéo proporcional a propriedade de susceptibilidade ()
(Equacéo 14):

= - B
M, (r)=X(r) —9 14
L(7)=x(7) % 14
Ja a resposta dipolar é expressa como (Equacao 15):

G(F)ZS(F'$A)2_1 (15)

3

Combinando essas expressdes obtemos a distribuicao
de susceptibilidade em um espago inverso (k) relacionado
a perturbacao do campo magnético no espago direto pela

expressao (Equacio 16):
AB, (7)= B, TF| x(K)-G(K)] (16)

TF significa transformada de Fourier. Como mencionado,
em uma sequéncia de eco de gradiente, a fase (¢) em cada
ponto € proporcional ao produto dessa perturbacdo e o TE
dessa aquisicao (Equagéo 17):

2B, () - % (17)

Em que:
Y = a constante giromagnética do préton.
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Apbs igualar as Equagbes 16 e 17 e com alguma mani-
pulagéo algébrica podemos isolar a distribuicao de sus-
ceptibilidade com base na imagem de fase obtida em uma
aquisicao de eco gradiente (Equagéo 18):

No entanto, o processo todo é mais complicado; na pra-
tica varios passos devem ser realizados para obter mapas
de boa qualidade. O processamento comega com a aquisi-
¢&o eco de gradiente; depois, na imagem de fase, aplicamos
um filtro com ajuste linear, um desenrolamento e um filtro de
supressao do campo magnético de fundo. Finalmente, apli-
camos a inverséo dipolar relacionada a Equagéo 18. A ima-
gem de magnitude também é usada, normalmente como uma
mascara. A Figura 5 resume as etapas de processamento.

A mielina é um material diamagnético muito anisotro-
pico devido a bicamada lipidica. Por esse motivo, QSM tem
sido aplicada com sucesso na avaliagcao da integridade da
substancia branca, em especial em pacientes com esclerose
multipla para detectar lesbes, mesmo ndo detectadas em
uma imagem fluid attenuated inversion recovery (FLAIR)®.
A estrutura detalhada das lesdes e sua relacdo anatdémica
com veias penetrantes também pode ser avaliada®.

A imagem SWI tem demonstrado suas vantagens em
retratar a arquitetura intratumoral abrangendo vasculatura
venosa, hemoderivados, calcificagéo e edema®. Com a
QSM, no entanto, tornou-se possivel inequivocamente dife-
renciar depdsitos de sangue paramagnéticos de calcifica-
¢bes diamagnéticas. A QSM tem grande sensibilidade para
descrever micro-hemorragias que resultam de alteracdes
na permeabilidade da barreira hematoencefalica e lesdes
de pequenos vasos, particularmente em situacdes de leséo
axonal difusa. As diferengas de susceptibilidade entre os

estados dos gldbulos vermelhos séo pequenas, mas sufi-
cientes para detectar alteragdes entre desoxinemoglobina,
meta-hemoglobina e hemossiderina. Com o desenvolvi-
mento da QSM, tornou-se possivel até estimar a saturacéo
de oxigénio diretamente nos vasos sanguineos venosos®®.

A QSM tem sido considerada uma técnica indireta para
a quantificagédo de ferro™37, O acumulo de ferro cerebral
detectado pela QSM tem sido associado a neurodege-
neracéo em diversas doencgas, ndo apenas na substancia
branca, mas também nos ganglios da base™%. A QSM tem
mostrado ser mais sensivel a altera¢des teciduais induzidas
por doenca do que outros métodos quantitativos de MRI™.
Na Figura 6 pode ser notada uma melhor visualizagcao de
estruturas dos ganglios da base ao usar a técnica QSM
quando comparada a uma relaxometria T2*.

Embora a aquisicdo de dados para QSM seja relati-
vamente simples, o processamento nao é até agora uma
tarefa simples nem padronizada. As imagens de fase sao
imagens com baixa razao sinal-ruido e muitos artefatos.
Atualmente nao existem pacotes comerciais para rodar QSM
nos respectivos scanners, e sim pacotes livres de grupos
de pesquisa ou comerciais de terceiros.

5. Espectroscopia por Ressonéancia
Magnética e Imagens Espectroscopicas

A espectroscopia por ressonancia magnética (MRS, do inglés
magnetic resonance spectroscopy) permite estimar a con-
centragéo de alguns metabdlitos especificos numa regiao
de interesse. In vivo, o ndcleo mais utilizado em MRS é o
do hidrogénio ('H), que permite avaliar metabdlitos como
o N-acetil-aspartato, creatina, fosfocreatina, colina, gluta-
mato, glutamina, aspartato, glicose, lactato, mio-inositol,
acido gama-aminobutirico (GABA) e lipideos®.

A MRS baseia-se no fenbmeno do deslocamento quimico,
que consiste no fato de que nulcleos de atomos que fazem
parte de uma molécula possuem frequéncias de ressonancia

QSM: mapa de susceptibilidade magnética.

Figura 5. Principais etapas para a obtencéo de um mapa de
susceptibilidade magnética quantitativa usando imagens por
ressonancia magnetica.
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Fonte: Adaptada de Barbosa'®.

Figura 6. Comparag&o de mapas de relaxometria T2* (esquerda)
e susceptibilidade (direita) do cérebro de um voluntario saudavel,
masculino, de 55 anos. O tempo de relaxacdo esta expresso como
taxa de relaxagdo (R2* = 1/T2") e a susceptibilidade em partes por
milh&o, seguindo as escalas indicadas na parte inferior da figura.
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levemente deslocadas do valor que teria o nlcleo de um
atomo livre. Isso ocorre porgue a nuvem eletrénica da molécula
blinda parcialmente 0 campo magnético externo, e o nicleo
“enxerga” um valor de campo alterado. Como, pela equa-
cao de Larmor, a frequéncia de ressonancia é diretamente
proporcional ao campo, se 0 campo se altera, a frequéncia
também. Dessa forma, ao irradiar uma amostra (por exem-
plo, uma determinada regido anatémica) com um pulso de
radiofrequéncia centrado na ressonancia do préton da agua,
€ possivel medir sinais de ressonancia com diferentes fre-
quéncias, provindos dos metabdlitos ja citados, e obter um
espectro, em que, grosso modo, cada pico esta associado a
um hidrogénio numa dada posicdo do metabdlito (Figura 7).

Modificando um pouco a sequéncia de pulsos utilizada, é
possivel também obter uma imagem espectroscopica (técnica
conhecida como MRS, de magnetic resonance spectroscopic
imaging), que consiste de uma grade de espectros (Figura 8).

NAA: N-acetil-aspartato; Glx: glutamato e glutamina; Cre: creatina e fosfocreatina;
Cho: compostos de colina; Ppm: partes por milhdo; *As vezes, picos provindos de
diferentes metablitos se sobrepdem. Além disso, um metabdlito pode dar origem
a mais de um pico no espectro, devido a ter mais de um ncleo em diferentes
posicOes, e também a efeitos como o acoplamento J*.

Figura 7. Espectro de ressonancia magnética de 'H
do cérebro. Os principais picos estdo associados aos
metabdlitos correspondentes.

Figura 8. Grade de espectros obtida com a técnica magnetic
resonance spectroscopic imaging.

As concentragdes dos metabdlitos de interesse sdo
obtidas por meio da quantificagéo dos espectros. Para isso
existem varios métodos, que ajustam modelos aos dados de
MRS no dominio do tempo ou da frequéncia®. Os métodos
mais simples ajustam modelos diretamente a cada pico do
espectro, como o AMARES*, implementado no software
JIMRUI*', J& outros, mais elaborados, levam em conta que
cada metabdlito comumente gera um espectro complexo
com Varios picos e, portanto, ajustam uma combinacao
de espectros individuais ao espectro medido — esse é o
caso do LCModel, método implementado em software de
mesmo nome*?,

A area sob a curva de cada espectro individual deveria
ser, em principio, diretamente proporcional a concentracéo
da respectiva molécula. No entanto, essa relacao depende
de um fator de ganho devido a uma combinacéo de fato-
res, como sequéncia de pulsos, TR, TE, heterogeneidades
de campo, correntes parasitarias, bobina receptora usada,
entre outros*. Como muitos desses parametros sao dificeis
ou impossiveis de determinar, varios métodos que usam
diferentes referéncias sdo utilizados para a extragdo dos
valores da concentracao.

Um dos métodos mais utilizados atualmente na clinica
€ extrair o valor relativo da concentragao, ou seja, tomar
um dos metabdlitos avaliados como referéncia e calcular
razdes em relagido a esse metabdlito. Em espectros cere-
brais, por exemplo, usa-se bastante a creatina como refe-
réncia*. Outro método bastante utilizado em 'H-MRS é
usar a agua do tecido como referéncia. Isso implica fazer
duas aquisicoes de MRS (ou MRSI): uma sem supressao
da agua e outra com supresséo*®. A com supressao é
necessaria para poder “enxergar” as contribuicdes dos
metabdlitos, presentes no tecido em concentragdes muito
menores do que a agua. A aquisicado sem supresséo da
agua permite relacionar o pico de agua no espectro a con-
centracao de agua do voxel (ou voxels) a partir do volume
do voxel e do valor ja conhecido da concentragéo de agua
no tipo de tecido analisado — isso permite obter concen-
tragcoes absolutas.

Outro método utilizado para extrair concentragdes
absolutas é usar uma referéncia externa, por exemplo,
uma amostra (fantoma) com concentragdes conhecidas
de metabdlitos**46. Nesse caso também séo feitas duas
aquisicbes, uma do individuo e outra da amostra. A amos-
tra pode ser colocada no scanner simultaneamente com o
individuo, ou separadamente. O problema com esse tipo
de referéncia séo as heterogeneidades dos campos mag-
néticos estatico e oscilante, que séo diferentes para cada
aquisicéo, devido as diferentes posicdes dos voxels cor-
respondentes no primeiro caso, e as diferentes cargas da
bobina de aquisicdo no segundo*.

Embora nenhum método de estimativa de concentra-
¢oes de metabdlitos a partir da MRS (ou MRSI) seja per-
feito, a técnica tem sido aplicada para auxilio no diagnos-
tico, progressao e tratamento de varias doengas, entre elas,
tumores cerebrais, epilepsia, AIDS, Alzheimer, Parkinson e
isquemia cerebral’.
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6. Conclusao

Nos ultimos 20 anos, as MRI tém se tornado mais quanti-
tativas, gerando um maior nimero de informagoes relevan-
tes para o auxilio diagndstico e o seguimento de diversas
doencas. Em alguns casos a MRI € o Unico meio disponivel
para uma quantificacao in vivo. Essas ferramentas quantita-
tivas vém sendo paulatinamente incorporadas aos pacotes
comerciais dos scanners. Porém, um desafio para os fisicos
médicos € a realizacdo de medidas quantitativas acuradas e
precisas. Talvez a precisdo em termos de reprodutibilidade
das medi¢des seja mais importante do que a acuracia, se as
medidas sao feitas em um mesmo equipamento. De qualquer
forma, o desenvolvimento de testes e protocolos envolvendo
os diversos métodos quantitativos é uma demanda urgente
para o fisico médico envolvido na area de MRI.
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