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Resumo 
 

O mapeamento T1 da ressonância magnética cardíaca (RMC), que permite a quantificação 

directa de um parâmetro físico a partir de imagens do miocárdio, tem sido amplamente 

aplicado, uma vez que possibilita a caracterização quantitativa do tecido do miocárdio in vivo 

de forma não invasiva. No entanto, até ao momento, esta técnica é apenas aplicada ao 

ventrículo esquerdo por causa do efeito de volume parcial relacionado com a resolução 

espacial relativamente limitada que é possível atingir e artefactos relacionados com o 

movimento.  

O objetivo do presente trabalho baseia-se na investigação do impacto da presença de 

infiltração de gordura no tecido na quantificação do T1 do miocárdio. A metodologia adoptada 

abrangeu a realização de simulações de sinal de sequências de mapeamento de inversão-

recuperação T1 com bSSFP com recurso ao software MATLAB®. Para validar os resultados da 

simulação, foram realizadas aquisições em dois fantomas: um fantoma com diferentes frações 

de gordura (0.1, 0.2, 0.3, 0.4, 0.5) e um fantoma composto por duas regiões, uma de gordura e 

uma de solução em gel (agarosa). Todas as aquisições foram realizadas no Hospital da Luz, no 

equipamento de RM Siemens AERA® 1,5 T, com recurso a bobina de crânio. As sequências 

utilizadas estavam predefinidas (sequências cardíacas utilizadas pelo fabricante Siemens). A 

variação espacial do campo ΔB0 foi avaliada através de uma sequência já disponível no 

equipamento, de modo a explicar o efeito dos mesmos na quantificação de T1 com bSSFP.  

As simulações demonstraram o impacto do volume parcial de gordura e das heterogeneidades 

de campo B0 no valor T1 estimado. Embora a construção de um fantoma composto de vários 

frascos com frações de gordura variadas se tenha mostrado muito difícil para fornecer valores 

confiáveis de fração de gordura de referência, os resultados foram consistentes com o estudo 

de simulação. Os outliers detectados podem estar parcialmente relacionados com erros nas 

medições experimentais da fração de gordura e à heterogeneidade do campo. Estudos futuros 

devem investigar o impacto do uso de uma leitura de eco gradiente com spoiling em vez de 

bSSFP e na aplicação de modelos de sinal que incluam as contribuições de sinal de água e 

gordura. 
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Abstract 
 

Cardiac magnetic resonance T1 mapping, which allows direct quantification of the myocardial 

signal, has been widely applied, as it enables the quantitative characterization of myocardial 

tissue in vivo in a non-invasively. However, this technique has been largely restricted to the left 

ventricle because of the partial volume effect related to relatively limited spatial resolution and 

motion-related artifacts.  

The aim of the present work is based on the investigation of the impact of the presence of fat 

infiltration in the tissue on the quantification of myocardial T1. The methodology adopted 

included the execution of signal simulations of T1 inversion-recovery mapping sequences with a 

balanced Steady-State Free Precession (bSSFP) readout using the MATLAB® software. To 

validate the simulation results, acquisitions were performed in two phantoms: a phantom 

constructed with the aim to include vials with different fat fractions (0.1, 0.2, 0.3, 0.4, 0.5) and a 

phantom composed of two regions, one of fat and one of gel solution (watery). All acquisitions 

were performed at Hospital da Luz, using Siemens AERA® 1.5 T MRI equipment, using a 

receiver head coil. The sequences used were predefined (cardiac sequences used by 

Siemens). The spatial variation of the ΔB0 field was also evaluated using a sequence already 

available in the equipment, in order to investigate its effect on the quantification of T1 with 

bSSFP. 

The simulations demonstrated the impact of fat partial volume and field heterogeneities on the 

estimated T1 value. Although the construction of a phantom composed of multiple vials with 

varying fat fractions proved too hard to provide reliable ground truth fat fraction values, the 

experiments were mostly consistent with the simulation study. The detected outliers could partly 

be related to errors in the experimental measurements of the fat fraction and field 

inhomogeneity.   Future studies should investigate the impact of using a spoiled gradient echo 

readout instead of bSSFP and of applying signal models which include both the water and fat 

signal contributions.  

 

 

 

 

 

 

 

Keywords 

Cardiac Magnetic Resonance Imaging, MOLLI, Partial Volume Effect, Fat Fraction  



xi 
 

 

  



xii 
 

Índice 

 
Dedicatória .......................................................................................................... ii 

Prefácio .............................................................................................................. v 

Agradecimentos ................................................................................................. vi 

Resumo ............................................................................................................ viii 

Abstract .............................................................................................................. x 

Lista de Figuras ................................................................................................ xiv 

Lista de Tabelas ............................................................................................... xvi 

Lista de Acrónimos .......................................................................................... xvii 

1. Introdução .................................................................................................. 1 

1.1 Estrutura da Dissertação ....................................................................... 2 

2. Fundamentos Teóricos ............................................................................. 3 

2.1 Coração .................................................................................................... 3 

2.1.1 Anatomia e Fisiologia .......................................................................... 3 

2.1.2 Eletrocardiografia ................................................................................ 4 

2.2 Ressonância Magnética Cardíaca ......................................................... 5 

2.2.1 Fundamentos ...................................................................................... 5 

2.2.2 Realce tardio ....................................................................................... 6 

2.3 Mapeamento do parâmetro T1 .................................................................. 7 

2.3.1 Modified Look Locker inversion recovery (MOLLI) .............................. 9 

2.3.2 Balanced steady-state free-precession (bSSFP) .............................. 11 

2.3.3 Fast low angle shot (FLASH) ............................................................ 12 

2.3.4 Efeito de Volume Parcial (PVE) ........................................................ 13 

3. Materiais e Métodos ................................................................................... 17 

3.1 Simulações ............................................................................................. 17 

3.2 Validação experimental ........................................................................... 17 

3.2.1 Construção dos Fantomas ................................................................ 17 

3.2.2 Aquisições e análise das imagens .................................................... 20 

4. Resultados e Discussão ...................................................................... 27 

4.1 Simulações .......................................................................................... 27 

4.2 Validação experimental ........................................................................ 27 

5. Conclusão ............................................................................................. 32 

6. Bibliografia ............................................................................................ 33 



xiii 
 

 

 

  



xiv 
 

Lista de Figuras 
 

Figura 1 - Membrana pericárdica e camadas da parede do coração A membrana 

pericárdica que circunda o coração consiste em três camadas e na cavidade 

pericárdica. Adaptado de [13] ....................................................................................... 3 

 

Figura 2 - Representação esquemática de um batimento cardíaco em ECG. Onda P - 

despolarização auricular,  Complexo QRS - despolarização ventricular,  onda T - 

repolarização ventricular.  [15] ...................................................................................... 5 

 

Figura 3- Sincronização de ECG com sequência de impulsos de imagem. A 

sincronização cardíaca é conseguida através da obtenção do sinal do ECG do 

paciente. É aplicado um algoritmo do software que detecta o complexo QRS e gera um 

impulso de sincronização, que inicia a produção de ondas de impulso de 

radiofrequência e gradiente, que são amplificadas de modo a accionar o transmissor 

de radiofrequência e as bobinas de gradiente.  [21] ...................................................... 6 

 

Figura 4 - A recuperação de inversão aparente (T1 *) é influenciada pela leitura de 

bSSFP. A recuperação de inversão efetiva é ajustada usando um modelo de 3 

parâmetros, e o T1 é estimado através da correção Look-Locker.  [31] ........................ 8 

 

Figura 5 - MOLLI com o protocolo 5(3)3. Este protocolo emprega duas inversões e 

adquire, respetivamente, cinco e três imagens após a primeira e segunda inversão, 

com três intervalos RR para recuperação de T1.  RR =distância entre duas ondas R 

sucessivas.  [37] ........................................................................................................... 9 

 

Figura 6 – Exemplo de Mapa T1 adquirido num equipamento Siemens (National 

Institutes of Health Bethesda, USA). Adaptado de  [43] .............................................. 11 

 

Figura 7 - Sequência bSSFP com gradientes (Gcorte-Gradiente de seleção de corte; 

Gphase-gradiente de codificação de fase; Greadout-Gradiente de codificação de 

frequência; RFp – impulso de radiofrequência.  [45] ................................................... 11 

 

Figura 8 - Sequência FLASH com gradientes (Gslide-Gradiente de seleção de corte; 

Gphase-gradiente de codificação de fase; Greadout-Gradiente de codificação de 

frequência. RFp – impulso de radiofrequência.  [45] ................................................... 13 

 

Figura 9 - Resposta de bSSFP em função da frequência para miocárdio (azul) e 

gordura (vermelho), demonstrando o efeito de bandas para protocolo típico de MOLLI 

com TR = 2,65 ms e FA = 35 graus.  [58] ................................................................... 15 

 

Figura 10 - Materiais utilizados na construção do fantoma ......................................... 19 

 



xv 
 

Figura 11 - Fantoma com diferentes frações de gordura (FF). Cada frasco corresponde 

às seguintes frações 0.1,  0.2, 0.3, 0.4, 0.5. ................................................................ 19 

 

Figura 12 - Fantoma Interface, composto por duas regiões: gordura e uma solução em 

gel (agarosa) .............................................................................................................. 20 

 

Figura 13 - Cortes adquiridis utilizando a sequência Dixon - foram adquiridos 5 cortes, 

sendo apresentado um corte por coluna. A linha de cima corresponde à imagem de 

água e a de baixo à componente de gordura no corte correspondente. ...................... 21 

 

Figura 14 - Representação da localização das ROIs de 0,9012 cm2 numa corte central 

do fantoma dos 5 frascos (o frasco1 corresponde à ROI mais inferior, frasco 2 

corresponde à ROI localizada mais à esquerda, frasco 3 corresponde à ROI mais 

superior, frasco 4 corresponde à ROI localizada no centro, frasco 5 à ROI localizada 

mais à direita). ............................................................................................................ 22 

 

Figura 15 - Representação da localização das ROIs de 0,03776 cm2 numa corte 

central do fantoma de Interface- Rois Horizontais e Verticias ..................................... 23 

 

Figura 16 - Representação da localização das ROIs de 0,4768 cm2 numa corte central 

da aquisição Invivo da perna, abrangeram-se regiões onde havia variação na fração 

de gordura .................................................................................................................. 24 

 

Figura 17 -Valores de T2* estimados para a componente de agar-agar (esquerda) e de 

gordura (à direita) medidos nos cortes em que apenas existia uma componente. ...... 25 

 

Figura 18 - Exemplo de ajuste para determinação da fração de gordura FF: a azul é 

apresentada uma curva experimental para um píxel contendo água e gordura e a 

vermelho a curva teórica obtida após o ajuste. ........................................................... 26 

 

Figura 19 - Efeito de T1 no valor de B0 na presença de gordura ................................ 27 

 

Figura 20 - Resultados obtidos para os valores de B0 e FF com a variação de T1, na 

aquisição do Fantoma para os respetivos frascos (vial) e fundo (background) ........... 29 

 

Figura 21 - Resultados obtidos para os valores de B0 e FF com a variação de T1, no 

Fantoma Interface (ROIS verticais e horizontais ......................................................... 30 

 

Figura 22 - Resultados obtidos para os valores de B0 e FF com a variação de T1, na 

aquisição Invivo .......................................................................................................... 30 

 

 

 



xvi 
 

Lista de Tabelas 
 

Tabela 1 – Compostos necessários para a realização de fantoma.............................18 

 

Tabela 2 - Protocolo de aquisição para ambos os fantoma.........................................21 

 

Tabela 3 - Protocolo de aquisição para a perna (In vivo) ...........................................25 

 

Tabela 4 - Média e desvio padrão dos valores de B0, SW, SF e FF para os diferentes 
frascosnos 5 cortes......................................................................................................28 

 

 

 

 

 

  



xvii 
 

Lista de Acrónimos 
  

BSSFP - Balanced Steady-State Free Precession 

ECG – Eletrocardiograma 

FLASH – Fast Low Angle  Shot 

FOV - Field of View  

IR – Inversão-Recuperação 

MOLLI - Modified Look-Locker Inversion Recovery 

PVE - Partial Volume Effect (Efeito de Volume Parcial) 

RF – Radiofrequência 

RM – Ressonância Magnética 

RMC – Ressonância Magnética Cardiovascular 

ROI – Região de Interesse 

SNR -  Signal to Noise Ratio (Relação Sinal/Ruído) 

SR – Saturação de Recuperação 

T1 - Tempo de Relaxamento Longitudinal  

T2 – Tempo de Relaxamento Transversal 

TE – Tempo de Eco 

TI – Tempo de Inversão 

TR – Tempo de Repetição 

  



1 
 

1. Introdução 
 

A ressonância magnética cardíaca (RMC) tem demonstrado a sua importância na avaliação 

morfológica e funcional cardíaca, não só para o seguimento de patologias, como também na 

decisão terapêutica. [1-2] 

Uma das técnicas emergentes em RMC consiste no mapeamento do tempo de relaxação 

longitudinal (T1) pois permite a caracterização do tecido do miocárdio de forma quantitativa ao 

contrário de outras técnicas como o realce tardio.  Dado que é conhecido o intervalo de valores 

para o parâmetro T1 no miocárdio normal, variações deste parâmetro fora desse intervalo irão 

indicar alterações patológicas. [3-5] 

A técnica mais amplamente utilizada no mapeamento do parâmetro T1 é a modified Look-

Locker Inversion recovery (MOLLI). [6] Esta permite superar as limitações relacionadas com o 

movimento respiratório, através da  aquisição num único período de apneia, bem como o 

tempo de aquisição, através da capacidade de obter imagens com diferentes tempos de 

inversão (TI) após um único impulso de inversão, o chamado método Look-Locker. [7] Na 

MOLLI é aplicada uma leitura de balanced steady-state free precession (bSSFP) para 

maximização da relação sinal/ruído (SNR) num tempo de aquisição de imagem reduzido, 

coincidente com o final da diástole para minimizar os artefactos de movimento cardíaco. [6-8]  

Mas esta abordagem tem se mostrado vulnerável aos efeitos de volume parcial (PVE) que 

podem surgir devido à infiltração de gordura. [9,10] Além disso, o efeito da gordura nas 

estimativas de T1 pode diferir na presença de heterogeneidades do campo B0 estático (ΔB0). 

Para melhorar a precisão das estimativas T1, esta informação pode ser medida separadamente 

e levada em consideração no seu ajuste. [10,11] 

O principal objetivo deste projecto era avaliar o impacto da presença de infiltração de gordura 

no tecido na quantificação do T1 do miocárdio. Primeiramente, foram realizadas simulações de 

sinal de sequências de mapeamento de inversão-recuperação (IR) T1 com bSSFP, tendo sido 

avaliada o viés e a precisão das estimativas de T1 para diferentes frações de gordura e desvio 

relativamente ao campo B0 nominal. Para validar os resultados da simulação, foram realizadas 

aquisições em fantomas, incluindo uma sequência de eco multi-gradiente para medir ΔB0 e 

gordura, a fim de contabilizar o seu efeito na quantificação de T1 com bSSFP. Foi ainda 

realizado um teste in-vivo numa perna com o mesmo propósito.  
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1.1 Estrutura da Dissertação 
 

Para atingir os objetivos deste projecto, esta dissertação encontra-se dividida em cinco 

capítulos. O presente capítulo fornece uma introdução ao tema do projecto, descrevendo o 

contexto e a motivação que levaram ao seu desenvolvimento, bem como, os principais 

objetivos, as principais contribuições e a organização geral deste documento. 

O Capítulo 2 apresenta os fundamentos teóricos, introduzindo a anatomia e a fisiologia do 

coração, incluindo uma breve exposição da electrocardiografia. Após esta seção, apresenta 

uma introdução básica da RMC, uma vez que é a técnica de imagem que está na base deste 

projecto. No subcapítulo, Mapeamento do parâmetro T1 são apresentadas as técnicas 

actualmente disponíveis, os conceitos básicos de aquisição de imagens, pré-processamento e 

análise de dados. 

No Capítulo 3, são apresentados os materiais e métdos  , enquanto no Capítulo 4 encontra-se 

os resultados e a discussão, onde é feita uma análise dos resultados obtidos, uma comparação 

entre os valores obtidos e os valores descritos na literatura, resultados das simulações e das 

aquisições em fantomas.  

O último Capítulo destina-se à apresentação de um conjunto de conclusões desta dissertação, 

principais contribuições e a sua importância em futuras pesquisas e aplicação na rotina clínica. 
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2. Fundamentos Teóricos 

2.1 Coração 

2.1.1 Anatomia e Fisiologia 
 

O coração é constituído por quatro câmaras: duas aurículas e dois ventrículos. As aurículas 

localizam-se posteriormente aos ventrículos e ambos formam a base do coração. A parede 

cardíaca é constituída por três camadas de tecido, o epicárdio, o miocárdio e o endocárdio 

(Figura 1). [12] 

 

Figura 1 - Membrana pericárdica e camadas da parede do coração A membrana pericárdica que circunda o coração 
consiste em três camadas e na cavidade pericárdica. Adaptado de [13] 

 

O ciclo cardíaco corresponde ao processo de bombeamento do sangue, começando no início 

da contração muscular cardíaca e termina no início da próxima contração. Este divide-se em 

cinco períodos: o período de contração isovolumétrica, o período de ejeção, o período de 

relaxamento isovolumétrico, o enchimento ventricular passivo e o enchimento ventricular ativo, 

sendo que os dois períodos iniciais correspondem à sístole e os restantes correspondem à 

diástole. [12,13] 

O sinal elétrico inicia-se no nódulo sinusal, localizado na região superior da aurícula direita. 

Este sinal causa uma contração na aurícula, que força o sangue para os ventrículos. O impulso 

elétrico é conduzido pela parede de ambas as aurículas até à região inferior da aurícula direita, 

denominado de nódulo auriculoventricular. As células presentes neste nódulo diminuem a 

velocidade do sinal, para garantir que a aurícula e os ventrículos não sejam despolarizados ao 

mesmo tempo e como tal que não contraiam ao mesmo tempo. O sinal é transmitido através 
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das fibras de Purkinje para as paredes ventriculares, de modo a induzir a sua contração. [12-

14] 

2.1.2 Eletrocardiografia 
 

A estimulação do músculo cardíaco, altera o potencial elétrico das fibras musculares. As 

células cardíacas apresentam a capacidade de iniciar espontaneamente impulsos eléctricos 

que se propagam pelas células musculares devido a alterações iónicas entre o fluido 

intracelular e extracelular - potencial de ação. Este é criado quando o equilíbrio entre as cargas 

elétricas (positivas e negativas) dos iões é perturbado. [15-18] Quando as células se encontram 

em repouso, o interior das mesmas tem uma carga negativa, comparativamente ao exterior. A 

contração do músculo cardíaco é desencadeada pela despolarização, que resulta na perda da 

carga negativa interna. Após a despolarização, as células retomam à sua carga de repouso.  

O eletrocardiograma (ECG) é o método de diagnóstico mais realizado na prática clínica, uma 

vez que apresenta baixo custo, é não invasivo e é acessível. [19,20] O ECG permite a 

identificação de diversas patologias, através do registo da soma dos potenciais de ação. Este 

registo consiste numa onda P (despolarização auricular), um complexo QRS (despolarização 

ventricular) e uma onda T (repolarização ventricular) – Figura 2. A onda P, que é o resultado de 

potenciais de ação que causam a despolarização do miocárdio auricular, assinala o início da 

contração auricular. O complexo QRS é composto por tres ondas: a onda Q, a onda R e a onda 

S. O complexo QRS é originado pela despolarização ventricular e assinala o início da 

contração ventricular. A onda T representa a repolarização dos ventrículos e precede o 

relaxamento ventricular. [18] 

O ECG permite a sincronização da aquisição em RMC com o ciclo cardíaco por forma a 

minimizar o impacto do movimento. [2,8] 
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Figura 2 - Representação esquemática de um batimento cardíaco em ECG. Onda P - despolarização auricular,  
Complexo QRS - despolarização ventricular,  onda T - repolarização ventricular. [15]   

2.2 Ressonância Magnética Cardíaca 
 

Durante muitos anos, a utilização clínica da RMC encontrou-se limitada, comparativamente à 

ressonância magnética musculoesquelética e neurológica. No entanto, recentemente, o 

desenvolvimento do hardware dos sistemas de Ressonância Magnética (RM), mais 

concretamente a sincronização da aquisição com o registo de ECG e o elevado desempenho 

dos gradientes, permitiram a obtenção de imagens morfológicas e funcionais do coração de 

elevada qualidade. [19] 

2.2.1 Fundamentos 
 

A aplicação da RM como método de diagnóstico, deve-se à capacidade de avaliar e quantificar 

diferentes patologias cardíacas tais como isquemia, cardiomiopatia e alterações na função 

ventricular. Este é um método não invasivo, cada vez mais aplicado na prática clínica devido à 

sua flexibilidade. [1,2] 

Os principais desafios na RMC são o movimento cardíaco, o fluxo sanguíneo e o movimento 

respiratório. Podem surgir artefactos nas imagens devido a mudanças na intensidade ou na 

fase do sinal em função do tempo.  No caso do fluxo sanguíneo, dependendo das sequências 

de impulsos aplicadas, dos tempos de aquisição e das características do fluxo, podem ser 

produzidos diferentes sinais, pois estamos na presença de um tecido que não é estacionário. 
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Quando ocorre excitação na seleção de corte selecionada para obtenção de imagem, pode não 

conseguir-se a obtenção de sinal porque os tecidos estão em movimento. 

Os artefactos que surgem devido ao movimento cardíaco são controlados mais eficazmente 

com a sincronização da aquisição de imagens com o ECG do paciente para que todas as 

codificações de fase sejam realizada exatamente no mesmo ponto do ciclo cardíaco. Para o 

gating, é necessário um formato de onda do ECG de boa qualidade para o sistema de MR 

detetar o complexo QRS e dar início à aquisição – Figura 3. 

 

Figura 3- Sincronização de ECG com sequência de impulsos de imagem. A sincronização cardíaca é conseguida 
através da obtenção do sinal do ECG do paciente. É aplicado um algoritmo do software que detecta o complexo QRS 
e gera um impulso de sincronização, que inicia a produção de ondas de impulso de radiofrequência e gradiente, que 

são amplificadas de modo a accionar o transmissor de radiofrequência e as bobinas de gradiente. [21] 

 

Os artefactos causados pelo movimento respiratório podem ser minimizados através de 

aquisições acionadas pela respiração ou em apneia (single-breath-hold). [20-22] 

2.2.2 Realce tardio 
 

Com a introdução de agentes de contraste de gadolíneo em RMC, foi estabelecido um outro 

método de aquisição de imagem, denominado realce tardio (late gadolinium enhancement).  A 

técnica consiste na injeção de 0,1-0,2 mmol/kg em bolus de contraste à base de gadolíneo, 

sendo que após 7 minutos se inicia a aquisição de imagens ponderadas em T1, com um tempo 

de inversão (TI) adequado para anular o sinal do miocárdio normal (com baixo sinal). Este 

método baseia-se no atraso da fase arterial e da fase portal no tecido com uma proporção 

aumentada do espaco extracelular, relacionando-se com a perfusão do contraste nos tecidos. 

Há medida que o contraste se perfunde, vai alcançando diferentes tecidos; se existir uma 

região de necrose, deixa de existir perfusão nessa região. [23,24] 

 O realce tardio permite a definição da localização e extensão de um enfarte; no enfarte agudo 

do miocárdio demonstra também regiões com diminuição da perfusão. [24,25] 

Este método apresenta algumas limitações, relativamente ao tamanho da cicatriz detectada no 

tecido, pois este vai ser diferente dependendo do atraso de tempo após a injeção do contraste. 

A área que apresenta realce é definida com base na diferença de intensidade de sinal em 
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relação ao miocárdio normal. Assim, se houver fibrose difusa, não será observada qualquer 

diferença na intensidade do sinal apresentado em diferentes regiões do miocárdio. Para 

ultrapassar esta limitação, foram criadas novas técnicas de mapeamento T1 que permitem 

quantificar os tempos de relaxação do miocárdio, com ou sem a administração de contraste. A 

sequência mais utilizada é a MOLLI. [26,27] 

 2.3 Mapeamento do parâmetro T1 

 

O T1 corresponde ao tempo de relaxação longitudinal do tecido, que dita o regresso da 

magnetização longituinal ao seu valor de equilíbrio após a aplicação de um impulso de 

radiofrequências (RF). Para cada tipo de tecido os  valores medidos para o tempo de relaxação 

T1 dependem da intensidade do campo magnético (para o miocárdio saudável a  1.5 T, são 

comuns valores entre 900 e 1000 ms; para 3 T, estes variam entre 1000 e 1200 ms), sendo 

que qualquer desvio destes intervalos pode indicar patologia. Os valores de T1 que são 

medidos podem ser influenciados por diversos fatores, tais como idade, frequência cardíaca, 

patologia e as sequências de impulsos utilizadas.[28] O mapeamento em T1 baseia-se na 

aquisição de várias imagens com diferentes ponderações T1, sendo usadas para ajustar os 

parâmetros que descrevem a evolução do sinal durante o processo de relaxação T1.[28,29] 

Para a medição de T1, a magnetização de equilíbrio é invertida ou suprimida, consoante o tipo 

de impulso de RF aplicado, sendo também variavél o tempo de espera entre o impulso de 

preparação e a aquisição das imagens ponderadas em T1. 

Os protocolos aplicados atualmente baseiam-se em IR ou saturação-recuperação (SR). As 

imagens são adquiridas em diversos pontos da curva de recuperação, e é feito um ajuste da 

curva pixel a pixel, de forma independente, para estimar um mapa paramétrico com valores de 

T1 em cada localização espacial. As imagens são usualmente adquiridas na mesma fase do 

ciclo cardíaco e na mesma fase respiratória para eliminar o movimento e possíveis artefactos 

causados pelo mesmo. Embora numa fase inicial de implementação, a medição se realizasse 

com múltiplas apneias, os métodos atuais habitualmente consistem em protocolos de apenas 

uma apneia (single-breath-hold).[30] 
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Figura 4 - A recuperação de inversão aparente (T1 *) é influenciada pela leitura de bSSFP. A recuperação de inversão 
efetiva é ajustada usando um modelo de 3 parâmetros, e o T1 é estimado através da correção Look-Locker.  [31] 

 

Atualmente, a técnica mais utilizada na prática clínica para o mapeamento T1 é a MOLLI. [6] 

Através desta técnica, os segmentos dos dados da imagem são adquiridos repetidamente 

depois de um impulso de inversão, sendo criadas diversas imagens ao longo da curva de 

recuperação (Figura 4). A aquisição de imagem é repetida após um período da ordem de 5 * 

T1, de modo a permitir a recuperação completa da magnetização longitudinal entre os ciclos de 

Look-Locker. Uma das vantagens desta técnica é permitir a aquisição de um elevado número 

de imagens para a estimação do T1 em pouco tempo. No entanto, sem uma sincronização com 

o movimento cardíaco, cada imagem corresponderia a uma fase diferente do ciclo cardíaco, 

pelo que o mapeamento T1 não seria possível. Para além disso, os impulsos de 

radiofrequência utilizados para adquirir as imagens propriamente ditas também afetam a curva 

de recuperação de T1, sendo por isso na verdade medido um T1 aparente (T1*) (Figura 4). 

[31,32] 

Atualmente, um dos desafios das técnicas de mapeamento do parâmetro T1 do miocárdio é a 

resolução limitada e o efeito de volume parcial, que resulta na dificuldade de caracterização do 

ápice, ventrículo direito e paredes auriculares. [28] 

Para além da MOLLI, existem diversas técnicas associadas ao mapeamento T1, SASHA[33] e 

ShMOLLI[34].  Todas estas se baseiam na sequência balanced steady state free precession 

(bSSFP). [35,36]  
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2.3.1 Modified Look Locker inversion recovery (MOLLI)  

 
O MOLLI aplica uma leitura de bSSFP e esta permite que a IR tenha uma recuperação mais 

imediata e atinja um estado estacionário menor que a magnetização de equilíbrio (M0). No 

esquema MOLLI, representado na Figura 5 após cada inversão são adquiridas várias imagens 

em diversos tempos de inversão através de imagens de single shot adquiridas em diferentes 

batimentos cardíacos. As medições com diferentes tempos de inversão, permitem uma 

amostragem da curva IR mais uniforme. Os períodos de recuperação são necessários entre as 

duas inversões, para garantir que as amostras das diferentes inversões seguem a mesma 

curva de recuperação, ou seja, cada inversão começa na mesma magnetização inicial. A 

precisão do mapa T1 está relacionada com o número e a posição das amostras ao longo da 

curva IR, e a adequação do modelo do sinal também é afetada pela estratégia de amostragem 

devido à influência da leitura na recuperação aparente (Figura 4). 

 

Figura 5 - MOLL) com o protocolo 5(3)3. Este protocolo emprega duas inversões e adquire, respectivamente, cinco e 
três imagens após a primeira e segunda inversão, com três intervalos RR para recuperação de T1.  RR =distância 

entre duas ondas R sucessivas. [37] 

 

Com a aplicação desta leitura, (Figura 5) surge um tempo de recuperação aparente 

denominado como T1 *, que é menor do que o tempo de recuperação longitudinal real, T1, que 

é o parâmetro de tecido desejado. Como resultado da influência da leitura, a curva de inversão 

de recuperação, segue um modelo de sinal exponencial de 3 parâmetros: 

𝑆 = 𝐴 − 𝐵𝑒𝑥𝑝 (−
𝑡

T1∗)             (3.1) 
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onde A e B são parâmetros que se relacionam com a magnetização de equilíbrio e o tempo de 

preparação, t representa o tempo de inversão (intervalo de tempo após a preparação), e T1 * é 

o T1 aparente. [36,37] O modelo de 3 parâmetros é ajustado aos valores medidos para estimar 

A, B e T1 * que podem ser usados para obter uma estimativa aproximada de T1 ≈ T1*× (B / A - 

1). A derivação para o fator de correção “Look-Locker” (B / A - 1) baseia-se numa leitura 

contínua através do Fast Low Angle SHot (FLASH) [38,39]. 

Nesta técnica, imagens single-shot são obtidas de uma forma intermitente na diástole, 

introduzindo uma pausa de três ciclos após a aquisição de imagens nos cinco batimentos 

cardíacos iniciais, de forma a permitir uma recuperação da magnetização. O tempo de 

aquisição pode ainda ser reduzido utilizando uma outra técnica: shortened modified Look-

Locker (shMOLLI). A aquisição do shMOLLI é obtida através do método 5(1)1(1)1 (3 inversões 

Look-Locker ao longo de 9 batimentos cardíacos), no qual, a último ou as últimas duas 

inversões da magnetização podem não ser completas, dependendo do T1. [40,41] 

Foi proposta uma série de modificações no protocolo para diminuir a duração da aquisição ou 

para melhorar a exatidão da mesma [34, 42]. A nomenclatura indica quantas inversões (ou 

saturações) estão incluídas na experiência, quantas imagens são adquiridas após cada 

inversão e qual o período de espera entre as inversões. Por exemplo, um protocolo 3 (3) 3 (3) 5 

indicaria que há um total de 3 inversões; 3 imagens são adquiridas (mais de 3 intervalos RR) 

após a primeira inversão, sendo seguido por um período de espera de 3 intervalos RR, então 3 

novas imagens são adquiridas, seguidas por outro período de espera de 3 RR e é finalmente 

aplicada uma terceira inversão após a qual 5 imagens são adquiridas. Na nomenclatura, pode 

ser adicionado um “s” aos intervalos para indicar que as imagens são adquiridas por um 

determinado número de segundos e nesse caso o período de espera seria indicado em 

segundos, ou seja, 5s (3s) 3s indicariam 2 inversões com a aquisição de imagens por pelo 

menos 5 s, seguido por uma recuperação de pelo menos 3 s, e uma segunda inversão com 

imagens adquiridas durante pelo menos 3 s. Uma vez que número de imagens obtidas com 

trigger com ECG deve ser um número inteiro, os períodos de aquisição e de recuperação são 

arredondados para o múltiplo mais próximo do período RR para garantir uma duração 

adequada. De modo, a evitar a aquisição de poucas imagens para baixas frequências 

cardíacas (<60 bpm), a sequência nunca adquire menos do que o número especificado de 

imagens, ou seja, 5 + 3 = 8, neste exemplo. De igual forma, para ritmos cardíacos elevados, o 

período de recuperação nunca é inferior ao número específico de segundos indicado.  

Uma vez adquirida a sequência de imagens, é feito um ajuste do modelo ao sinal medido em 

cada pixel em função do tempo de inversão, o que permite obter um mapa quantitativo do 

tempo de relaxação T1 – Figura 6.  
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Figura 6 – Exemplo de Mapa T1 adquirido num equipamento Siemens (National Institutes of Health Bethesda, USA). 
Adaptado de [43] 

 

2.3.2 Balanced steady-state free-precession (bSSFP)  
 

A sequência bSSFP tem por base a técnica fast gradient echo – Figura 7. Esta fornece um 

excelente contraste entre o miocárdio e o sangue, sendo esta relação bastante útil para a 

visualização do longo eixo cardíaco. 

 

Figura 7 - Sequência bSSFP com gradientes (Gcorte-Gradiente de seleção de corte; Gphase-gradiente de codificação 
de fase; Greadout-Gradiente de codificação de frequência; RFp – impulso de radiofrequência. [45] 
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Por garantir que a área acumulada para o gradiente em cada eixo é nula para cada tempo de 

repetição TR, esta sequência garante que a magnetização transversal não é eliminada 

(spoiled) mas que fique novamente em fase no final de cada período de TR, quando o próximo 

impulso de radiofrequência é aplicado.  Após diversas repetições, é originado um estado 

estacionário, onde a magnetização transversal de dois ou três períodos consecutivos de 

repetição combinados geram um sinal maior. [44,45] 

Existem algumas diferenças no comportamento do contraste entre as sequências bSSFP e as 

sequências de eco de gradiente com spoiling. Em bSSFP, o contraste baseia-se na relação 

T2/T1 dos tecidos, sendo que a gordura e o líquido apresentam uma hiperitensidade 

comparativamente a outros tecidos. Este facto explica-se pela combinação de diversos TR 

originados pela magnetização transversa, a amplitude de sinal de RM de bSSFP é muito 

superior comparativamente à de eco de gradiente com spoiling. O aumento do sinal permite 

que para obter o mesmo SNR possa ser utilizada uma maior largura de banda do receptor, que 

resulta num TE e TR mais curtos relativamente às sequências de eco de gradiente com 

spoiling, permitindo assim um melhor desempenho para obtenção de imagem. [35,43] 

2.3.3 Fast low angle shot (FLASH) 
 

A sequência FLASH aplica um gradiente de spoiling no final de cada TR para garantir que a 

magnetização transversal de uma excitação seja totalmente eliminada antes da excitação 

seguinte. Posteriormente, excitações sucessivas podem ser realizadas sem tempo de 

recuperação adicional. Pequenos ângulos de nutação (flip angle) são executados para garantir 

que uma magnetização longitudinal suficiente vai estar presente na excitação, embora o TR 

seja curto. Na sequência FLASH, a magnetização longitudinal é relativamente baixa, o que irá 

provocar uma perda no SNR.  [40] 
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Figura 8 - Sequência FLASH com gradientes (Gslide-Gradiente de seleção de corte; Gphase-gradiente de codificação 
de fase; Greadout-Gradiente de codificação de frequência. RFp – impulso de radiofrequência. [45] 

 

 Em estudos cardíacos, esta sequência tem valores de TR muito curtos, o que origina um 

comportamento mais complexo do contraste. Estes valores de TR são muito inferiores 

comparativamente aos tempos de relaxação de T2 para o miocárdio e para o sangue, ou seja, 

se a magnetização transversal gerada por cada impulso de radiofrequência não fosse 

eliminada após cada amostragem, esta permaneceria até a aplicação do impulso seguinte,  

contribuindo assim para o sinal do TR seguinte. Através da aplicação do gradiente de spoiling, 

este sinal é desfasado no fim de cada período de TR; é também possível combinar esta  

técnica com spoiling através de radiofrequência, variando em cada TR a fase do impulso de RF 

aplicado. [46,47] 

Comparativamente ao bSSFP, a imagem obtida por FLASH é mais robusta ao evitar artefactos 

devidos a contribução de sinal fora de ressonância (na presença de campos B0 heterogéneos) 

uma vez que o FLASH consiste numa aquisição por eco de gradiente com spoiling. 

Consequentemente, a utilização da leitura FLASH combinada com o esquema de aquisição 

MOLLI deverá atenuar os artefactos com origem em sinal fora de ressonância. [48] 

 

2.3.4 Efeito de Volume Parcial (PVE) 
 

A constante de tempo de relaxação longitudinal (T1) do miocárdio varia consoante os 

diferentes estadios de doenças, devido ao aumento da quantidade de água ou outras 

modificações moleculares. A deteção de doenças em estadios iniciais através da medição do 

T1 requer uma elevada reprodutibilidade, sendo esta limitada por erros sistemáticos. [49, 50] 
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O efeito de volume parcial ocorre quando o voxel no miocárdio também inclui gordura e/ou 

sangue. Este efeito, pode afectar a estimação dos valores de T1 nativo do miocárdio quando 

são utilizadas sequências bSSFP, uma vez que os sinais de gordura e água podem estar em 

oposição de fase; nesse caso o sinal combinado medido durante a recuperação de 

magnetização representa a diferença, em vez da soma das duas componentes. 

Na presença deste artefacto, a deteção de gordura é restringida pela fração de gordura 

presente no voxel e pela dimensão da região que determina o contraste entre a gordura e a 

água. É possível estimar a fração de água e gordura através de uma sequência eco de 

gradiente com pelo menos três ecos obtidos por forma a que água e gordura ora estejam 

perfeitamente em fase ou em oposição de fase (método de Dixon), a partir das quais se gera 

uma imagem correspondente à contribuição da água e outra à da gordura [51,52]. Esta técnica 

permite estimar uma imagem de gordura de contraste positivo que melhora a sua 

detectabilidade, mas é limitada pelo SNR. A gordura pode também ser identificada em mapas 

de T1, devido ao baixo T1 de gordura, contanto que a região tenha dimensões suficientes. 

Quando a fração de gordura é reduzida, torna-se difícil de interpretar o T1 estimado dos voxels 

que contêm água e gordura combinadas. [53] 

Tipicamente quando se recorre à sequência de recuperação MOLLI [6], é utilizado um modelo 

para a recuperação do sinal que assume a recuperação de uma única espécie, seguindo um 

modelo mono-exponencial. Quando este modelo é aplicado a um voxel que contém duas 

componentes com valores diferentes de T1, é obtida uma estimativa de T1 incorreta pois os 

erros de volume parcial quebram as suposições dos atuais métodos de mapeamento de T1. 

Os voxels que se localizam no limite do tecido entre o miocárdio e o sangue contêm o volume 

parcial de cada um deles e produzem um T1 estimado que corresponde a um valor intermédio 

entre o sangue e o miocárdio em proporção à quantidade dos mesmos. No entanto, quando os 

voxels contêm gordura e miocárdio, o valor estimado de T1 pode ser superior aos valores de 

T1 da gordura e do miocárdio, o que poderá causar uma progressão artefactual de T1. Este 

fenómeno encontra-se relacionado com a utilização de leituras bSSFP, uma vez que em muitos 

destes protocolos, os componentes de gordura e água estão em oposição de fase – Figura 9. 

Por isto, na aplicação do mapeamento de T1 para a detenção de diversas patologias causadas 

pela fibrose [54,55], é imprescindível ter em consideração a possível presença de gordura 

intramiocárdica. 

A água e a gordura não se encontram em troca química [56,57] pelo que qualquer voxel que 

compreenda uma mistura de água e gordura apresentará uma curva de recuperação bi-

exponencial em proporção às suas fracções correspondentes. O ajuste da curva a uma única 

espécie com recuperação mono-exponencial irá produzir apenas um valor de T1, que resultará 

num erro denominado efeito de volume parcial. 
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Figura 9 - Resposta de bSSFP em função da frequência para miocárdio (azul) e gordura (vermelho), demonstrando o 
efeito de bandas para protocolo típico de MOLLI com TR = 2,65 ms e FA = 35 graus.  [58] 

 

O MOLLI aplica uma leitura de bSSFP que apresenta uma resposta fora de ressonância com 

polaridade alternada de bandas [59,60]. A condição de não-ressonância decorre da existência 

de heterogeneidade do campo estático B0, resultando num desvio da frequência de 

ressonância relativa à frequência dos impulsos de RF aplicados (off-resonance frequency). A 

resposta de uma sequência bSSFP encontra-se representada na Figura 9, de modo a 

demonstrar as bandas com mudanças periódicas na polaridade do sinal. Neste exemplo, foram 

utilizados os seguintes parâmetros TR = 2,65 ms (correspondendo a uma matriz de leitura de 

256) e ângulo de nutação de 35 °, sendo calculado na abordagem transiente para o estado 

estacionário após n = 27 impulsos correspondentes ao centro de espaço k [40]. Este gráfico 

tem como objetivo demonstrar que, quando o miocárdio está em ressonância, os sinais de 

gordura e do miocárdio têm polaridades opostas. O desvio químico para a gordura é de 

aproximadamente 210 Hz a 1.5T e 420 Hz a 3T [61]. O TR definido em muitos protocolos de 

mapeamento T1 baseados em bSSFP é tal que os componentes de água e gordura têm 

frequentemente polaridades opostas para a imagem normal de ressonância; nestas condições, 

o sinal aparente medido durante a recuperação corresponde à sua a diferença, em vez de à 

soma das duas componentes individuais. 

A frequência central de 0 Hz (correspondente ao valor de ressonância) determina o 

comportamento em fase e fora de fase dos sinais de água e gordura do miocárdio. Em 1,5 T, 

pequenos desvios na frequência central (> +25 Hz) devidos à perturbação introduzida pelos 

diferentes tecidos do paciente e à dificuldade em garantir a homogeneidade do campo 

resultante (shimming), resultam em desvios relativos à situação de ressonância e podem 

resultar na gordura ter um sinal quase nulo ou que tenha a mesma polaridade do miocárdio. 

Isto resultará numa mistura diferente de sinais de gordura e de água com curvas de 

recuperação seguindo curvas de T1 aparente diferentes. A curva de recuperação da 

magnetização é sensível aos parâmetros específicos do protocolo e ao ajuste do scanner 
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[40,41]. A forma da resposta fora de ressonância irá alterar para cada medição, em diferentes 

pontos na curva de recuperação de magnetização [62]; no entanto, a largura das bandas de 

frequência (apresentadas na Figura 9), que determinam se a gordura e a água são adicionadas 

ou subtraídas, são definidas pelo TR. 

Para TRs mais curtos, a mudança de frequência entre a frequência de ressonância e o ponto 

de mudança de sinal 1/(2TR) será mais amplo. Por exemplo, para um TR = 2,4 ms, a mudança 

de sinal é de 208 Hz. Nesse caso, o desvio químico da gordura em 1,5 T (aproximadamente de 

210 Hz) está muito próximo do ponto nulo e o sinal da gordura irá tornar-se altamente 

dependente do valor do campo estático local (ou seja, do shim aplicado), que variará 

espacialmente no coração. Assim, nalgumas regiões do coração os sinais de água e gordura 

poderão estar em fase, enquanto noutras regiões estarão fora de fase [63]. 

Para TRs mais longos> 3 ms [64], as bandas serão mais estreitas e a água e a gordura 

geralmente estarão fora de fase numa faixa de frequência mais extensa. Em 3T, com desvio 

químico de aproximadamente 420 Hz, a polaridade relativa do sinal de gordura em relação ao 

miocárdio geralmente estará fora de fase e será menos dependente de pequenas variações no 

campo estático B0 [65]. 
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3. Materiais e Métodos 

3.1 Simulações 
 

No software MATLAB®, foram realizadas simulações de sinais das sequências de 

mapeamento IR T1 com bSSFP e a precisão das estimativas T1 foram comparadas para 

diferentes frações de gordura.  As simulações foram realizadas para investigar o 

comportamento destas sequências (rigor e precisão de T1 estimado) em diferentes contextos, 

tendo havido familiarização com o código desenvolvido, o que possibilitou a realização de 

vários ajustes e correcções, de forma a estar totalmente ajustada às necessidades específicas 

do estudo  

Os valores de T1 foram obtidos, fazendo um ajuste à curva dada pela equação 𝑆 = 𝐴 −

𝐵𝑒𝑥𝑝 (−
𝑡

T1∗). 

O ajuste do modelo para estimação de T1 foi feito com a função lsqcurvefit com o algoritmo 

trust-region-reflective, com critério de paragem de resíduo inferior a 1e-6 ou máximo 100 

iterações, tendo como parâmetros iniciais A=1, B=2, T1 =1000 ms.  

Foram realizadas simulações de equação de Bloch da sequência MOLLI com parâmetros 

típicos: tempo de repetição de 2,65 ms (TR), tempo de inversão inicial de de 110 ms (TI), T1 de 

1000 ms, T2 de 45 ms, SNR de 40 e flip angle de 35. Nestas simulações os valores de fração 

de gordura (FF) testados no intervalo de 0-1, com variante de 0,1. [35,36]  

Um esquema de amostragem de 5(3)3 foi escolhido, com RR de 1000 ms (60 bpm). As 

simulações foram efetuadas com um campo B0 estático com variação entre – 377 e 377 Hz (-

1/TR, 1/TR) e FF entre 0 e 1. 

 

3.2 Validação experimental 

3.2.1 Construção dos Fantomas 
 

O recurso a fantomas permite a simulação do órgão em estudo, com características 

controladas para testar o método de quantificação da gordura [66]. Estes têm que preencher 

diversos requisitos para que a sua utilização seja viável. Estudos anteriores [60] demonstram 

que uma mistura de ágar-ágar e oléo de amendoim em percentagens entre  0,1% e 0,7%, 

adequam-se às características de tecido adiposo presente no miocárdio. Os fantomas devem 

ser homogéneos, de modo a evitar a existência de grânulos de ágar-ágar que possam ser mal 

interpretados nas imagens reconstruídas. Atendendo a estes dois requisitos, os reagentes 

aplicados encontram-se na Tabela 1. 
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Tabela 1 – Compostos necessários para a realização de fantoma 

Compostos: 

Óleo de Amendoim 

Surfactante: 43 mM de SDS (Dodecil sulfato de sódio) 

Equilíbrio Iónico: 43 mm de NaCl 

Benzoato de Sódio: 0,01 p/v de benzoato de sódio 

Contraste T1: hexahidrato de níquel (II) 

Gel: 2% p/v de agar-agar 

 

A realização do fantoma compreendeu duas etapas: a produção de uma zona de fundo, 

correspondente à água, e a produção de diferentes frações de gordura (0.1, 0.2, 0.3, 0.4, 0.5). 

Para a zona de fundo, juntou-se a 500 ml de água pré-aquecida, 50 gramas de ágar-ágar. Após 

colocação num agitador magnético com aquecimento analógico, a mistura foi submetida ao 

aquecimento de modo a ferver durante cerca de 30 minutos. O preparado foi então depositado 

num recipiente apropriado para a aquisição no equipamento de RM. Toda a mistura foi agitada, 

cuidadosamente, de modo a ficar homogénea. Após cerca de 60 minutos de repouso à 

temperatura ambiente, colocou-se o fantoma no frigorífico até este ficar semi-sólido (cerca de 3 

horas). 

O material utilizado para preparação do fantoma é apresentado na Figura 10, sendo o fantoma 

final produzido apresentado na Figura 11. 
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Figura 10 - Materiais utilizados na construção do fantoma 

 

 

 

Figura 11 - Fantoma com diferentes frações de gordura (FF). Cada frasco corresponde às seguintes frações 0.1, 0.2, 
0.3, 0.4, 0.5. 
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Foi posteriormente, criado outro fantoma de água e gordura, composto por duas regiões: uma 

contendo água e agar-agar, dopados com outras substâncias por forma a apresentar tempos 

de relaxação mais próximos do tecido do miocárdico, e outra apenas gordura (Figura 12). Este 

fantoma compreendeu 175 ml de água e os seguintes reagentes: Gel: 2% p/v de agar-agar, 

equilíbrio iónico: 43 mm de NaCl, contraste T1: hexahidrato de níquel (II). A utilização deste 

fantoma permite gerar uma região de interface com volume parcial, através da seleção de um 

corte angulado aquando da aquisição de imagens de RM. 

 

 

Figura 12 - Fantoma Interface, composto por duas regiões: gordura e uma solução em gel (agarosa) 

 

3.2.2 Aquisições e análise das imagens 
 

Para validar os resultados da simulação, foram realizadas aquisições em fantoma, incluindo 

uma sequência de eco de gradiente com múltiplos ecos para medir T2* e gordura. A variação 

espacial do campo ΔB0 foi avaliada através de uma sequência já disponível no equipamento 

(GRE na Tabela 2) de modo a explicar o efeito dos mesmos na quantificação de T1 com 

bSSFP. 

No presente estudo, todas as aquisições foram realizadas no Hospital da Luz, na presença da 

Professora Doutora Rita Nunes, Engenheira Andreia Gaspar e o diretor adjunto do Hospital da 

Luz Learning Health, Engenheiro Nuno Silva. 

As imagens foram adquiridas entre setembro de 2020 e fevereiro de 2021, no equipamento  

RM Siemens AERA® 1,5 T, com recurso a bobina de crânio. As sequências utilizadas estavam 
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predefinidas (sequências cardíacas utilizadas da Siemens), apenas com a alteração de alguns 

protocolos e alguns parâmetros de aquisição. 

As aquisições foram realizadas com recurso aos dois fantomas.  

 

Tabela 2 - Protocolo de aquisição para ambos os Fantomas 

 

Todas as imagens foram exportadas do equipamento de aquisição em formato DICOM. São 

apresentados exemplos de imagens Dixon na Figura 13. 

O Processamento das Imagens foi realizado através de uma aplicação de visualização de 

imagens DICOM, o RadiAnt DICOM Viewer. Para realizar a segmentação, definiu-se um 

tamanho padrão para a ROI que foi imutável ao longo do estudo (ROI elipse com uma área de 

0.9012cm
2
). Colocou-se uma ROI em diferentes porções de cada frasco, sem abranger a 

região limite de contorno do mesmo (Figura 14). Estas marcações foram realizadas, em todos 

os cinco frascos nas imagens ponderadas em T1, sequência GRE, T1 Mapping e Dixon (fat-

only e water-only).   

 

 

Figura 13 - Cortes adquiridos utilizando a sequência Dixon - foram adquiridos 5 cortes, sendo apresentado um corte 
por coluna. A linha de cima corresponde à imagem de água e a de baixo à componente de gordura no corte 

correspondente. 

Siemens 1,5 T (Fantomas) 

Parâmetro GRE T1 DIXON W DIXON F 

TR (ms) 450 - 520 520 

TE (ms) 9,52 - 11 11 

Matriz de 
Aquisição 

128x128 128x128 96x128 96x128 

Espessura de 
Corte (mm) 

7,7 7,7 7,7 7,7 

Field of View - 
FOV (mm2) 

200x200 200x200 200x200 200x200 

Flip angle (º) 60 35 150 150 
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Foram adquiridas 5 cortes para cada sequência (Figura 13), tendo as ROIs sido marcadas para 

cada frasco nesses mesmos cortes. 

 

 

Figura 14 - Representação da localização das ROIs de 0,9012 cm2 numa corte central do fantoma dos 5 frascos (o 
frasco1 corresponde à ROI mais inferior, frasco 2 corresponde à ROI localizada mais à esquerda, frasco 3 

corresponde à ROI mais superior, frasco 4 corresponde à ROI localizada no centro, frasco 5 à ROI localizada mais à 
direita). 

 
 

No fantoma Interface foram marcadas ROIs verticais e horizontais, como é possível verificar na 

Figura 15. Para marcação destas ROIs, abrangeram-se regiões onde havia variação na fração 

de gordura, regiões que só continham água e regiões que só continham gordura. Estas 

marcações foram realizadas, em todos as imagens ponderadas em T1, sequência GRE, T1 

Mapping e T2*.   
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Figura 15 - Representação da localização das ROIs de 0,03776 cm2 numa corte central do fantoma de Interface- Rois 
Horizontais e Verticais 

 

 

Adicionalmente, foi ainda realizada uma aquisição in vivo numa perna (Figura 16), por forma a 

avaliar as observações feitas nas simulações e nos fantomas, em vez de ser realizada no 

coração, para evitar a dificuldade acrescida de lidar com os movimentos associados aos ciclos 

cardíacos e respiratório.  
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Figura 16 - Representação da localização das ROIs de 0,4768 cm2 numa corte central da aquisição Invivo da perna, 
abrangeram-se regiões onde havia variação na fração de gordura 
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Tabela 3 -Protocolo de aquisição para a perna (In Vivo) 

  

1
 - Quanto aos valores de TE (ms) da sequência usada para medir o T2*, foram: 1,17 2,22 3,20 4,25 5,23 6,28 7,26 

8,31 9,29 10,34 11,32 12,37 

 

No caso do fantoma de interface e das imagens adquiridas in vivo, a fração de gordura foi 

estimada não a partir das imagens de Dixon, mas utilizando uma sequência GRE multi-eco à 

semelhança do proposto por O’Regan et al [67]. Os tempos de eco utilizados para a sequência 

de imagens foram escolhidos por forma a que os sinais de água e gordura estivessem 

aproximadamente em fase e em oposição de fase, de modo a que fosse visível um padrão de 

oscilação no sinal. Para estimar a fração de gordura FF, foram consideradas as duas 

contribuições (água e gordura) tendo em conta a sua diferença na frequência de ressonância 

(Δ𝜔 =210Hz a 1,5T), e fixando os valores de T2* correspondentes após a sua estimação 

utilizando um modelo com uma única componente de sinal em cortes contendo apenas água 

ou gordura (T2*F=15ms e T2*W=60ms) - Figura 18: 

|𝑆(𝑡)|/max |𝑆(𝑡)| = |(1 − FF)𝑒−𝑡/𝑇2𝑊
∗

+ 𝐹𝐹𝑒−𝑡/𝑇2∗
𝐹+𝑖Δ𝜔𝑡|        (3.2) 

 

 

Figura 17 -Valores de T2* estimados para a componente de agar-agar (esquerda) e de gordura (à direita) medidos 
nos cortes em que apenas existia uma componente. 

 

Siemens 1,5 T (In Vivo) 

Parâmetro GRE MOLLI T2* 

TR (ms) 450 - 900 

TE (ms) 9,52 - Variável1 

Matriz de Aquisição 64x64 64x64 64x64 

Espessura de Corte 
(mm) 

7 7 7 

Field of View - FOV 
(mm2) 

144x144 144x144 144x144 

Flip angle (º) 60 35 20 
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O ajuste deste modelo foi feito com a função lsqcurvefit do Matlab, utilizando o 

algoritmo trust-region-reflective, com critério de paragem de resíduo inferior a 1e-6 ou 

máximo 100 iterações, tendo como parâmetro inicial FF=0,9 e mantendo os demais 

fixos.  

 

Figura 18 - Exemplo de ajuste para determinação da fração de gordura FF: a azul é apresentada uma curva 
experimental para um píxel contendo água e gordura e a vermelho a curva teórica obtida após o ajuste. 

 

Os valores médios e de desvio padrão das ROIS foram retirados diretamente do programa 

RadiAnt DICOM Viewer. Para calcular a fração de gordura a partir das imagens de água e 

gordura obtidas através da aquisição Dixon foi aplicada a expressão FF = SF/(SW+SF).  

A estimação do erro para FF foi calculada através da equação, onde w corresponde a SW e f a 

SF: 

 

𝛿𝐹𝐹
2 ≈ ( 

𝜕𝐹𝐹

𝜕𝑤
)

2

 𝛿𝑤
2 + ( 

𝜕𝐹𝐹

𝜕𝑓
)

2

 𝛿𝑓
2 

= (− 
𝑓

(𝑓+𝑤)2
)

2

 𝛿𝑤
2 + ( 

𝑤

(𝑓+𝑤)2
)

2

 𝛿𝑓
2     (3.3) 

𝛿
𝐹𝐹 ≈(− 

𝑆𝐹
(𝑆𝐹+𝑆𝑊)2)

2

 𝛿𝑤
2 +( 

𝑆𝑊
(𝑆𝐹+𝑆𝑊)2)

2

 𝛿𝐹
2

2  
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4. Resultados e Discussão 

4.1 Simulações 
 

Com a variação do B0, os valores de T1 vão se mantendo constantes (entre 200 e 1000 

ms) dependendo da FF, existindo apenas algumas regiões em que esses valores de T1 

duplicam – Figura 19. 

 

Figura 19 - Efeito de T1 no valor de B0 na presença de gordura 

 

 

Como é possível verificar na Figura 19, para um ΔB0 que compreende os valores entre -200 e 

50 Hz e para uma FF entre 0,1 e 0,8, são atingidos os valores mais elevados de T1 (>1800ms). 

O mesmo sucede para um ΔB0 que compreende os valores entre 200 e 340 Hz. 

4.2 Validação experimental 
 

Os resultados das medições realizadas nos fantomas encontram-se na tabela abaixo (Tabela 

4). 
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Tabela 4 - Média e desvio padrão dos valores de B0, SW, SF e FF para os diferentes frascos nos 5 cortes 

 Frasco 1 Frasco 2 Frasco 3 Frasco 4 Frasco 5 

Corte 1 B0 
(Hz) 

SW SF FF B0 
(Hz) 

SW SF FF B0 
(Hz) 

SW SF FF B0 
(Hz

) 

SW SF FF B0 
(Hz) 

S
W 

SF FF 

Média 4,17 109
5,03 

155,
17 

0,12 -6,27 216,
81 

460,
16 

0,6
8 

-
153,1

5 

300,
5 

125,
68 

0,29 -
122
,6 

166,
19 

69,14 0,29 -
41,0

6 

94,
35 

515,
61 

0,85 

DP 11,2
2 

29,1
3 

6,14
8 

0,00
5 

4,88 3,89 4,56 0,0
04 

4,11 9,94 3,89 0,00
9 

14,
53 

11,9
9 

9,16 0,03 2,84 6,4
3 

8,39 0,01 

Corte  2 
Média 

26,1
1 

114
6,09 

158,
06 

0,12 7,01 215,
16 

433,
97 

0,6
7 

-
131,7

8 

465,
18 

310,
37 

0,4 -
99,
98 

370 335,2
4 

0,48 -
25,4

6 

99,
08 

483,
08 

0,83 

DP 10,7 15,3
9 

4,37
9 

0,00
3 

1,27 0,00
5 

4,38 0,0
05 

2,24 5,56 6,15 0,00
5 

5,6
5 

12,8
9 

4,33 0,00
9 

4,2 3,8
6 

5,95 0,00
6 

Corte 3 

Média 

42,4 765,
43 

234,
51 

0,23 6,99 217 441,
11 

0,6
7 

-
107,0

2 

495,
9 

326,
82 

0,4 -
74,
89 

382,
76 

346,1
9 

0,47 -
22,5

7 

94,
53 

488,
68 

0,84 

DP 10,1
4 

19,1
9 

7,39 0,00
7 

4,1 2,94 4,2 0,0
04 

1,54 7,43 4,37 0,00
5 

2,3
6 

16,3 10,38 0,01 4,44 6,0
5 

6,27 0,00
9 

Corte 4 

Média 

49,2
7 

501,
89 

342,
14 

0,41 -4,41 217,
14 

445,
11 

0,6
7 

-95,5 523,
71 

341,
92 

0,39 -
57,
18 

384,
08 

354,7 0,48 -
30,0

1 

95,
4 

494,
87 

0,84 

DP 10,0
3 

12,8
9 

5,40
3 

0,00
7 

6,26 3,71 4,83
5 

0,0
04 

1,21 8,36 3,72 0,00
5 

3,2
2 

23,2 5,03 0,02 4,34 3 9,46
5 

0,00
5 

Corte 5 

Média 

41,7 479,
94 

410,
94 

0,46 -27,8 221,
03 

516,
35 

0,7 -
93,02 

586,
74 

394,
76 

0,4 -
49,
38 

426,
38 

413,3 0,49 -
43,2

6 

95,
03 

587,
55 

0,86 

DP 11,7
8 

15,6
4 

6,33 0,00
9 

8,76 3,66 4,97 0,0
04 

0,95 7,54 5,37 0,05 3,8
9 

42,0
2 

13,28 0,26 4,6 5,5
8 

5,58 0,00
8 
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Figura 20 - Resultados obtidos para os valores de B0 e FF com a variação de T1, na aquisição do Fantoma para os 
respetivos frascos (vial) e fundo (background) 

 

No que respeita ao frasco 1, foi possível identificar que existiu uma maior diferença de valores 

em termos de FF do que em relação de B0, isto é, enquanto os valores de FF variaram entre 

sensivelmente 0.5 e 0.9., os valores de B0 registaram-se entre 0 e aproximadamente 50 Hz. 

Tal discrepância pode ter tido sido originada por erros decorridos durante a construção do 

fantoma e da manipulação dos reagentes da sua constituição. Importa ainda referir que em 

termos de T1, os valores mantiveram-se relativamente constantes tendo sido de 200 ms e em 

apenas uma das vezes registou 600 ms. 

No que refere ao frasco 2, é possível perceber que nas 5 vezes testadas, os valores obtidos se 

mantiveram bastante constantes. No que respeita a FF, apenas oscilaram entre 0.3 e 0.35., e 

em termos de B0 variaram entre -50 e 25 Hz, sensivelmente. Em termos de T1, registaram 

sempre valores constantes de aproximadamente 1500 ms. 

Em relação ao frasco 3, é possível perceber que existiu pouca variação dos valores. No que 

respeita ao FF, estes oscilaram entre 0.6 e 0.7., e em relação ao B0 variaram entre -250 e -85 

Hz, sensivelmente. T1 por seu lado por três vezes manteve valores constantes de 200 ms, e 

por duas vezes valores de 600 ms, aproximadamente. 

No frasco 4 aconteceu uma situação idêntica ao frasco 3, registando resultados idênticos por 4 

vezes e apenas um deles a assumir valores dispares dos demais. No que diz respeito aos 

valores de FF, eles variaram entre 0.5 e 0.7., enquanto os de B0 variaram entre -125 e -40 Hz, 

aproximadamente. No que respeita a T1, também houve discrepâncias de valores variando 

entre 600 e 1200 ms. 
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Os valores do frasco 5 foram os que assumiram resultados mais idênticos. Em termos de FF, 

eles apenas variaram entre 0.125 e 0.195, aproximadamente, e em relação a B0 oscilaram 

entre -25 e -50 Hz, sensivelmente. O t1 para todos os casos do frasco 5 assumiu valores de 

1000 ms. 

Em relação ao Fundo, estes assumiram valores bastante idênticos em termos de FF, 

aproximadamente 0.1, e em termos de B0 variaram entre 30 e 120 Hz. No que respeita a T1, 

assumiu valores de 800 ms. 

 

Figura 21 - Resultados obtidos para os valores de B0 e FF com a variação de T1, no Fantoma Interface (ROIS verticais 
e horizontais 

Em relação à aquisição do fantoma de interface, é possível constatar que apenas cinco das 

oito ROIs horizontais estão presentes nesta representação gráfica. Sendo que os valores de 

T1, apresentam uma maior variação para valores abaixo e acima da FF 0,2, valores de 1100 

ms e 200 ms, respectivamente. Para todos os pontos não existiu uma variação significativa de 

B0, considerando que os valores foram relativamente baixos, entre -50 e 0 Hz. 

 

Figura 22 - Resultados obtidos para os valores de B0 e FF com a variação de T1, na aquisição Invivo 
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Na realidade respeitante à aquisição In vivo, é possível identificar duas regiões distintas com 

importância formando agrupamentos. Apesar de se ter utilizado uma resolução espacial 

reduzida para tentar forçar a ocorrência de PVE, a baixa variação do valor de B0 permitiu evitar 

a interferência destrutiva das contribuições de água e gordura. 

Em relação aos agrupamentos possíveis de identificar, um deles registou valores de B0 

relativamente mais baixos, nomeadamente entre -30 e 0 Hz. Esse mesmo agrupamento obteve 

valores de FF entre 0,05 e 0,1 e de 800 ms em termos de T1, aproximadamente, 

correspondendo a músculo. 

No segundo agrupamento, foi possível distinguir que os valores de B0 variaram entre -30 e 20 

Hz sensivelmente, e em termos de FF oscilaram entre 0,55 e 0,75 aproximadamente, mais 

consistente com tecido adiposo. Em termos de T1 obtiveram 400 ms. 

Tendo em conta todos os resultados obtidos, foi possível constatar que para as simulações e 

as aquisições existem diferenças significativas nos mesmos frascos, que deviam ter FF 

semelhantes. No entanto, como descrito no mesmo subcapítulo, foram detetados Outliers. 

Estes deveram-se provavelmente a erros na construção do fantoma, nas medições dos seus 

reagentes aquando da sua construção, na constituição das diferentes frações de gordura e na 

solidificação do agar, que poderão estar por detrás de algumas heterogeneidades no valor de 

FF verificadas em alguns dos frascos. Em particular, a solidificação do ágar não foi na maior 

parte dos casos suficientemente rápida para evitar a separação das duas fases, água e 

gordura, constituintes de cada frasco.  

Outra limitação prende-se com o facto de não terem sido adquiridas imagens do coração. A 

dificuldade seria obter a medição da gordura no mesmo ciclo cardíaco e com as sequências 

que tínhamos, a única maneira de realizar seria separadamente, sendo difícil garantir que 

corresponderia à mesma região anatómica. Os fatores relacionados ao paciente, como 

frequência cardíaca e movimento respiratório podem afectar a medição, perda de resolução 

espacial devido ao movimento, aumentando a ocorrência de efeito de volume parcial. 

Por outro lado, seria importante, implementar a utilização de modelos em que se distingue a 

FF, nomeadamente considerando explicitamente a sua contribuição para o sinal medido com a 

sequência MOLLI para mapeamento da constante T1.  
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5. Conclusão 

 
A medição do T1 do miocárdio através dos métodos atuais de mapeamento de T1 que 

recorrem a protocolos b-SSFP está sujeita a viés quando ocorre uma mistura de tecido do 

miocárdio e gordura. O efeito de volume parcial no coração ocorre nos limites do tecido e 

nos casos em que há presença de gordura intramiocárdica. É importante compreender este 

mecanismo uma vez que pode conduzir a interpretações incorrectas.  

Este trabalho focou-se na avaliação do impacto da presença de infiltração de gordura no 

tecido na quantificação do T1 do miocárdio. Através das simulações e da comparação das 

mesmas com as aquisições em fantomas e invivo, foi possível verificar a influência que as 

diferentes frações de gordura e variações de B0, implicam nos valores de T1. 

Para trabalhos futuros, deveria procurar-se incluir simulações e aquisições em FLASH, 

uma vez que esta sequência é conhecida por ser mais robusta às variações de B0 e por 

atenuar os artefactos com origem em sinal fora de ressonância, comparativamente ao 

bSSFP e seria interessante compará-las. Seria também relevante testar a aplicação de 

modelos que permitam considerar simultaneamente a contribuição da água e da gordura 

no sinal medido e, consequentemente, no valor de T1 estimado. 

Finalmente, seria também interessante realizar aquisições num equipamento de RM com 

uma intensidade de campo magnético superior a 1,5 T. Ao duplicar a intensidade do campo 

magnético de 1,5 T para 3 T, duplicamos as variações de frequência dentro e ao redor do 

coração que ocorrem devido a diferenças de susceptibilidade e, consequentemente, 

aumentamos a possibilidade de algumas regiões da imagem terem uma frequência fora de 

banda do SSFP. O tempo de relaxação T1 depende da intensidade do campo com um 

aumento significativo no T1 de 1,5 T para 3 T. Intensidade de campo mais elevada tem 

algumas vantagens e desvantagens na quantificação do T1 do miocárdio. Uma 

desvantagem é uma maior não homogeneidade do campo B0, que induz variações no T1 

aparente. No entanto, uma maior intensidade de campo providencia uma SNR superior, 

que pode ser permutada pela diminuição de erros associados à variação B0, através da 

diminuição do tempo de repetição (TR). 
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