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O valor de velocidade medido pela ressonancia magnética por contraste de fase é
a média das velocidades individuais dos spins contidos no voxel?
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Resumo: A técnica de ressonancia magnética por
contraste de fase pressupde que todos os spins (ndcleos
'H) contidos em um elemento de volume (voxel) se
movem a mesma velocidade. Essa suposicdo ndo &
valida se o voxel estd ocupado parcialmente por spins
estaticos, se este estd localizado na subcamada viscosa
ou se 0 fluxo é complexo ou turbulento. Este trabalho
mostra que a medida obtida com contraste de fase, para
um voxel, pode ser modelada como a média das
velocidades individuais dos spins contidos nesse voxel.
O modelo proposto é baseado na distribuicdo espaco-
velocidade dos spins e pode ser util no sentido de
melhorar nosso entendimento sobre os efeitos de
volume parcial em exames com contraste de fase,
especialmente se os efeitos de contraste Ti, realce de
influxo e ruido forem incorporados.

Palavras-chave: doencas cardiovasculares,
sanguineo, ressonancia magnética.

fluxo

Abstract: The underlying assumption with phase-
contrast magnetic resonance imaging is that all spins
(*H nuclei) within a volume element (voxel) move at the
same velocity. This assumption is broken if the voxel is
partially occupied by static spins or located at the
viscous sublayer, or if the flow is complex or turbulent.
We show that phase-contrast measurements may be
accurately modeled as the mean velocity of all spins
within each voxel. The proposed model, based on the
spatial-velocity distribution of spins, could be useful
towards bettering our understanding of partial volume
effects in phase-contrast velocimetry, especially if T;

contrast, in-flow enhancement, and noise are
incorporated.
Keywords: blood flow, cardiovascular diseases,

magnetic resonance imaging.
Introducéo

O contraste de fase (CF) [1] ¢é a técnica padrdo em
ressonancia magnética para a medicao de velocidade do
fluxo sanguineo. Esse método obtém suas medidas
partindo do seguinte pressuposto: todos o0s spins
(ntcleos *H) dentro de um elemento de volume (voxel)
se movem com a mesma velocidade. Essa suposicdo é
quebrada caso a resolucdo espacial utilizada seja
insuficiente, se o voxel estiver parcialmente ocupado por
spins estaticos (parede do vaso sanguineo, placa, etc.),
se este estiver localizado na subcamada viscosa do fluxo
ou, ainda, se o fluxo for complexo ou turbulento (como
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no caso de estenoses e aneurismas, por exemplo). As
medicOes realizadas com ressonancia magnética por
contraste de fase ndo sdo consideradas confiaveis nessas
condigdes, devido aos efeitos do volume parcial [2].

O objetivo do presente trabalho consiste em
investigar a relacdo matematica existente entre a
distribuicdo de velocidades dos spins localizados em um
voxel e a velocidade medida pela ressonancia magnética
por contraste de fase nesse voxel.

Materiais e métodos

Modelando o contraste de fase — No contraste de fase,
a codificacdo de velocidade é realizada utilizando-se um
gradiente bipolar antes da aquisicdo dos dados. Tal
gradiente é aplicado na direcdo que se deseja medir a
velocidade. Comumente, trés aquisi¢fes independentes
sdo realizadas, de modo a medir as componentes de
velocidade em cada uma das trés dire¢des. Contudo,
uma vez que essas trés componentes de velocidade séo
ortogonais, € possivel tratar cada componente
independentemente. Assim, embora 0S experimentos
apresentados neste trabalho tratem somente da
componente perpendicular ao corte (velocidade na
direcdo do eixo z) a modelagem apresentada a seguir
trata de uma componente de velocidade arbitraria.

De modo geral, as imagens de ressonancia
magnética consistem em um mapa de densidade de
spins, p(7), no tecido ou 6rgdo de interesse. No caso,
7= (x,y,z) denota posicdo espacial no espago
tridimensional. Por sua vez, o objetivo dos exames de
contraste de fase é obter uma estimativa do mapa de
velocidades, v(#), dos spins nessa imagem.

E possivel modelar os exames de ressonancia
magnética por contraste de fase com base na
distribuicdo espaco-velocidade de spins [3,4], a qual
incorpora essas duas informagdes da seguinte forma:

pG V) = p()8(v' - v(®)), €
em que 6(v") é a funcdo delta de Dirac.

Em aplicaces préticas, a resolucéo espacial é finita,
devido a cobertura finita do espago-k durante a
aquisicao dos dados associados & imagem. Uma medida

da distribuicdo espaco-velocidade com resolucdo
espacial finita pode ser modelada como:
P v) = (@) * p(F,v"), )
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em que @(#) é a funcdo de espalhamento de ponto
associada a area do espaco k que foi amostrada.

Em contraste de fase, as velocidades ao longo de
cada eixo sdo medidas a partir de duas imagens com
resolucdo finita, p;(#) e p,(¥), que sdo geralmente
obtidas independentemente utilizando-se de gradientes
magnéticos bipolares, cada um com momento zero nulo,
mas com primeiros momentos distintos, M, e My ,,
respectivamente, em cada aquisi¢cdo [1]. Assim, cada
imagem pode ser modelada por:

pi) = [ G e v ©)
em que k; = (y/2m)My; e (y/2m) = 42,57 MHz/T
para nlcleos 'H [5]. De modo geral, os gradientes
bipolares sdo projetados de maneira que k; = (4Vey) !
e K, = —K;, EM que V.. € a maxima velocidade que
pode ser medida sem que ocorra dobramento de fase.

A velocidade medida por contraste de fase é entdo
calculada como a diferenca entre as fases das duas

imagens como:
Venc ﬁZ(F)>
Arg| — ).
™ g(m(r)

(4)

ver(P) =

Hipotese proposta — A hipdtese aqui abordada € de que
a velocidade medida por contraste de fase em um voxel
é igual a média das velocidades individuais dos spins
contidos nesse voxel, ou seja:

®)

UCF(F) ~ ﬁ(F)!
em que

o Y@ v)Hav'
V@) = G e (6)
Implementac@o discreta — Os modelos apresentados
acima foram desenvolvidos com base no sinal de RM
ainda no “mundo” continuo, tanto em 7 quanto em v’

Com relacdo a 7, a discretizacdo acontece no
momento da aquisicdo dos dados, uma vez que apenas
um conjunto finito de amostras do espaco-k de g, (7") e
p.(#) é adquirido. Os efeitos dessa amostragem séo
modelados pela funcéo de espalhamento de ponto ¢ (7),
conforme mostrado na Eq. (2).

Para calcular numericamente vcr(7) e (#), torna-se
necessaria a discretizagdo também ao longo de v'.
Assim, a distribuicdo de velocidade associada a um
voxel 7, qualquer, p(#,,v"), é modelada por um vetor
com um ndmero finito de amostras. Tal vetor contém
amostras de p(#, v"), tomadas sobre uma grade com
espacamento finito; ainda, tal grade tem suporte finito,
isto é, p(#,,v") ndo é representado para todo o v', mas
somente para um segmento finito deste.

Em nossa implementacdo, as distribuicdes 5(7#, v")
foram modeladas conforme Eq. (2), porém substituindo-
se §(v") por um kernel simétrico y¥(v") com largura
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“full width at half maximum” (FWHM) finita. Com base
nesse modelo, calcularam-se amostras de 5(#, v") para
cada valor de # da grade de amostragem espacial.
Ademais, os valores de p(# v") foram calculados
somente para —Vep < V' < Vgpe , ISt0 €, supds-se
p(#v) =0 para |v'| > v . Portanto, o limite de
integracdo nas Egs. (3) e (6) foi de —vgnc @ Ve ; @inda,
tais integrais foram substituidas por somatorios.

Experimentos realizados — Mapas de velocidade em
duas dimensbes v(x,y) foram obtidos por meio de uma
simulacdo de dindmica dos fluidos computacional do
fluxo sanguineo na bifurcacdo carotidea [4,6]. Um total
de 31 mapas foram criados, associados com cortes de 1
mm ao longo do eixo z, cobrindo 3 cm ao longo da
bifurcacdo. Assumiu-se que as intensidades de sinal
eram uniformes nas imagens, ou seja, que p(x,y) = 1.

As distribuicoes g(x, y, v')foram calculados usando
Y(@') com FWHM de 1,5 cm/s. O espagcamento da
grade de amostragem foi de 0,16 mm para cada uma das
dimensdes espaciais, e 1 cm/s ao longo do eixo das
velocidades. O borramento espacial devido a resolucéo
finita foi simulado pressupondo aquisi¢Bes utilizando
trajetérias 2DFT no espago-k, isto é, com cobertura
retangular. Logo, a funcdo de espalhamento de ponto
associada é ¢(x,y) = sinc(x/Ax)sinc(y/Ay) , com
Ax = Ay (resolucBes espaciais ao longo de x e v,
respectivamente) variando de 0,25 a 8 mm.

Uma vez obtidas as distribuicbes g(x,y,v") ,
calculou-se as médias de velocidade v(x,y) para cada
voxel, seguindo a Eq. (6), e também g, (x, y) e g, (x,y),
seguindo a Eq. (3). A partir destas, foram obtidas as
medidas simuladas de contraste de fase vqp(x,y),
seguindo a Eq. (4). Por fim, comparou-se, para cada um
dos cortes, os valores de vcgp(x,y) com os valores de
7(x,y), de modo a avaliar a hip6tese proposta.

Perfis de velocidade em uma dimensdo v(x) =
v(x,¥)|y=o também foram obtidos. A partir destes, e
fazendo p(x) =1 e ¢@(x) =sinc(x/Ax) , foram
calculadas, por meio da Eq. (2), distribuicoes g(x, v").
O espacamento da grade de amostragem foi de 0,04 mm
ao longo do eixo espacial e 0,1 cm/s ao longo do eixo
das velocidades. A largura FWHM de v (v") foi de 0,15
cm/s e a resolucdo espacial Ax foi variada de 0,25 a 8
mm. Foram entdo calculadas as médias de velocidade
7(x) para cada voxel, seguindo a Eq. (6), e também
p1(x) e py(x), seguindo a Eq. (3). A partir destas, foram
obtidas as medidas simuladas de contraste de fase
vep(x), seguindo a Eq. (4), as quais foram comparadas
com os valores médios 7 (x).

Resultados

A Figura 1 mostra curvas de razéo sinal-erro (SER,
do inglés signal-to-error ratio) entre 7(x) e vcp(x), em
funcdo da resolucdo espacial, para cada um dos 31
cortes. A SER foi maior que 30 dB para todos os valores
de resolucdo espacial, o que sugere que ©(x) é, de fato,
um bom modelo para vep(x).
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Figura 1: Razdo sinal-erro entre a velocidade média e a velocidade obtida por meio do contraste de fase, em funcdo da
resolucdo espacial, para 31 cortes cobrindo 3 cm ao longo da bifurcacdo carotidea. A SER foi maior que 30 dB para

todos os valores de resolucdo espacial.

A Figura 2, por sua vez, mostra uma comparagéo
qualitativa entre v(x) e wvcep(x) , para trés cortes
proximos ao centro da bifurcagdo carotidea. Esses
resultados foram obtidos usando resolugdo espacial de
2 mm. De maneira analoga, a Figura 3 apresenta o0
resultado do experimento com mapas bidimensionais,
comparando v(x,y) com vce(x,y), € um corte 5 mm
acima do centro da bifurcacdo carotidea.

Estes resultados sdo representativos do que foi
observado de modo geral, e mostram que as medidas
obtidas por contraste de fase podem ser interpretadas
como sendo, de fato, a média das velocidades dos spins
contidos em cada voxel. Isto é verdade mesmo para
voxels parcialmente ocupados por spins estaticos ou na
subcamada  viscosa. Em  trabalhos  futuros,
investigaremos a relacdo entre o erro (diferenca)
observado em cada voxel e as caracteristicas da
distribuicdo de velocidade nesse voxel (ex: coeficiente
de variagdo, assimetria, etc.).

Discussao

Modelagens semelhantes & proposta neste trabalho
foram desenvolvidas anteriormente [7,8]. Contudo, ha
uma diferenca importante entre o0s modelos
desenvolvidos anteriormente e a abordagem proposta
aqui. Os autores desses trabalhos desenvolveram seus
modelos tratando separadamente a distribuigdo espacial
de densidade de spins, p(#), e a distribuicdo de
velocidades em cada voxel, p(v'). Isto é, seus modelos
pressupdem que 0 espaco 7 ja estd segmentado em
voxels, e os efeitos de borramento espacial devido a
resolucdo espacial finita ndo sdo tratados nesses
modelos. Por meio da Eq. (1), o0 modelo proposto no
presente trabalho trata a distribuicdo espaco-velocidade
p(#,v") como um todo, antes mesmo de se considerar a
existéncia de voxels, isto é, antes mesmo de se
considerar a discretizacdo espacial. Além disso, por
meio da Eq. (2), o0 modelo proposto aqui incorpora os
efeitos de borramento, que sdo modelados através da
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convolugdo de p(#,v") com a fungdo de espalhamento
de ponto, ¢ (7). Assim, torna-se possivel calcular vep(7)
e 7(#) a partir de um mapa de velocidades com alta
resolucdo espacial, v(#). Nos experimentos apresen-
tados neste trabalho, v(#) foi obtido por meio de
simulacbes de CFD. Isto ndo seria possivel com o0s
modelos propostos anteriormente.

Finalmente, dois aspectos importantes precisam ser
avaliados em estudos futuros.

Neste estudo foi suposto que a intensidade de sinal é
uniforme ao longo de toda a imagem. Contudo,
diferengas de intensidade devido a efeitos de realce de
influxo e contraste Ty precisam ser consideradas. Tais
efeitos podem ser facilmente incorporados a Eq. (2). O
resultado serd uma ponderacéo diferente sendo atribuida
a spins se movendo a diferentes velocidades ou
localizados em tecidos diferentes.

Outro fator importante a ser considerado é a perda
de sinal devido & dispersdo de fase. De modo geral,
quanto mais dispersa a distribuicdo de velocidade dos
spins em um voxel, menores serdo os valores de |3 | e
[A,]. Assim, em casos préaticos, tais voxels estardo mais
suscetiveis a erros na estimacéo da velocidade, devido a
presenca de ruido.

Concluséo

Este trabalhou mostrou que as medidas de contraste de
fase podem ser interpretadas como sendo a media das
velocidades individuais dos spins contidos em cada
voxel. O modelo proposto pode ser usado para melhorar
nosso entendimento acerca dos efeitos de volume
parcial nos exames de ressonancia magnética por
contraste de fase.
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Figura 2: Comparacdo entre perfis de velocidade
associados & média das velocidades e & velocidade
obtida por contraste de fase, para trés cortes proximos
ao centro da bifurcacdo carotidea. Neste exemplo, a
resolucdo espacial é de 2 mm.
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Figura 3: Comparagdo entre mapas de velocidade associados a média das velocidades e & velocidade obtida por
contraste de fase, para trés um corte 5 mm acima do centro da bifurcacdo carotidea. Neste exemplo, a resolugéo espacial

é de 2 mm.
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