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Resumo da tese submetida ao Corpo Docente da Faculdade de Medicina da 
Universidade Federal do Rio de Janeiro, como parte dos requisitos necessários à 

obtenção do título de Doutor em Medicina (Cardiologia). 

 

Introdução:  Imagens de ressonância magnética cardíaca em cine obtidas através de 

uma sequência segmentada (Cine-Seg) são atualmente o padrão-ouro para a 

quantificação da massa e volumes ventriculares, porém dada a necessidade de 

múltiplas apnéias, ela está sujeita ao desalinhamento de cortes consecutivos, é 

demorada e depende da capacidade respiratória do paciente. Imagens em cine em 

tempo real não apresentam essas limitações, mas a baixa resolução espacial e 

temporal das sequências convencionais limitam seu uso clínico rotineiro. Objetivo: 
avaliar a exequibilidade, a acurácia e a precisão de uma nova sequência de cine em 

tempo real (Cine-TR) baseada em uma aquisição esparsa do sinal e que faz uso de 

reconstrução iterativa. Métodos: Imagens em cine no eixo curto do coração foram 

adquiridas cobrindo todo o ventrículo esquerdo em um aparelho de 1,5 T utilizando as 

sequências Cine-Seg e Cine-TR. Os parâmetros de aquisição para o Cine-Seg foram: 

matriz 224x196, resolução temporal 39 ms, sincronização retrospectiva ao 

eletrocardiograma com uma média de 8 batimentos cardíacos por corte e 1 a 2 cortes 

colhidos a cada apnéia. Para o Cine-TR: matriz 224x196, resolução temporal 41 ms, 

sincronização prospectiva ao eletrocardiograma com 1 batimento cardíaco por corte e 

todos os cortes colhidos em uma única apnéia. As imagens do final da diástole e da 

sístole foram utilizadas para a quantificação da massa e dos volumes do ventrículo 

esquerdo. Resultados: Foram incluídos 41 pacientes consecutivos em ritmo sinusal 

(15 homens; 41 ± 17 anos). Todas as imagens obtidas com o Cine-Seg e Cine-TR 



 

foram consideradas como de excelente qualidade. Foi observada em média leve 

subestimativa dos valores de massa (-7,2 ± 12,5 g), volume diastólico final (-14,7  ± 

11,5 ml), volume sistólico final  (-2,7  ± 6,4 ml), e fração de ejeção do ventrículo 

esquerdo (-2,2  ± 4,0%) obtidos com o Cine-TR, porém altamente correlacionados aos 

valores obtidos com o Cine-Seg (coeficiente de correlação de Pearson variando entre 

0,92 e 0,99). Os achados da análise inter- e intra-observador foram semelhantes entre 

ambas as sequências. Conclusão: Uma sequência de Cine-TR baseada em amostras 

esparsas e reconstrução iterativa pode atingir resolução temporal e espacial 

equivalente ao Cine-Seg, produzindo imagens de alta qualidade, com medidas de 

precisão semelhantes, altamente correlacionadas e apenas levemente subestimadas. 

 

Descritores: ressonância magnética cardíaca; tempo-real; aquisição esparsa; 

reconstrução iterativa  



 

QUANTIFICAÇÃO DA MASSA E VOLUME VENTRICULAR ESQUERDO EM 
RESSONÂNCIA MAGNÉTICA CARDÍACA COM AQUISIÇÃO EM TEMPO REAL 

UTILIZANDO AMOSTRAS ESPARSAS E RECONSTRUÇÃO ITERATIVA 

Gabriel Cordeiro Camargo 

Orientadores: Prof. Dr. Ronaldo de Souza Leão Lima e Dr. Ilan Gottlieb 

	

Abstract da tese submetida ao Corpo Docente da Faculdade de Medicina da 
Universidade Federal do Rio de Janeiro, como parte dos requisitos necessários à 

obtenção do título de Doutor em Medicina (Cardiologia). 

	

Background: Cardiac magnetic resonance segmented cine imaging with a steady-state 

free-precession sequence (Cine-Seg) is currently the gold standard technique for 

measuring ventricular volumes and mass, but due to multi breath-hold (BH) 

requirements, it is prone to misalignment of consecutive slices, time consuming and 

dependent on respiratory capacity. Real-time cine avoids those limitations, but poor 

spatial and temporal resolution of conventional sequences has prevented its routine 

application. Objective: We sought to examine the accuracy and feasibility of a newly 

developed real-time sequence with aggressive under-sampling of k-space using sparse 

sampling and iterative reconstruction (Cine-RT). Methods: Stacks of short-axis cines 

were acquired covering both ventricles in a 1.5 T system using gold standard Cine-Seg 

and Cine-RT. Acquisition parameters for Cine-Seg were: acquisition matrix of 224 × 

196, temporal resolution of 39 ms, retrospective gating, with an average of 8 heartbeats 

per slice and 1–2 slices/BH. For Cine-RT: acquisition matrix of 224 × 196, sparse 

sampling net acceleration factor of 11.3, temporal resolution of 41 ms, prospective 

gating, real-time acquisition of 1 heart-beat/slice and all slices in one BH. LV contours 

were drawn at end diastole and systole to derive LV volumes and mass. Results: Forty-

one consecutive patients (15 male; 41 ± 17 years) in sinus rhythm were successfully 

included. All images from Cine-Seg and Cine-RT were considered to have excellent 

quality. Cine-RT-derived LV measures were on average slightly underestimated when 

compared to Cine-Seg, including mass (-7.2 ± 12.5 g), end-diastolic volume (-14.7  ± 

11.5 ml), end-systolic volume (-2.7  ± 6.4 ml), and ejection fraction (-2.2  ± 4.0%), but 



 

were all strongly correlated (Pearson's correlation coefficient between 0.92 and 0.99). 

Inter- and intra-observer analysis presented similar results between both sequences. 

Conclusions: Cine-RT featuring sparse sampling and iterative reconstruction can 

achieve spatial and temporal resolution equivalent to Cine-Seg, providing excellent 

image quality, with similar precision measurements and highly correlated and only 

slightly underestimated volume and mass values. 
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1 INTRODUÇÃO  

 As medidas de dimensão e função sistólica ventricular esquerda vem 

demonstrando ao longo de várias décadas um elevado poder diagnóstico e 

prognóstico1–4 . Entre todos os dados extraídos da história clínica e aqueles 

provenientes de exames complementares, o conhecimento da morfologia e função 

cardíaca são provavelmente os de maior relevância na tomada de decisão clínica. 

Existem disponíveis diversos métodos de imagem capazes de avaliar o tamanho e a 

função sistólica ventricular esquerda, indo desde modalidades invasivas e de alto custo 

como o cateterismo cardíaco, passando por métodos não-invasivos de medicina 

nuclear, tomografia computadorizada e ressonância magnética, até técnicas de baixo 

custo e ultra-portáteis como a ultrassonografia "de-mão" (handheld). Além de questões 

de disponibilidade e custo, existem inúmeras outras diferenças entre esses métodos 

que implicam em vantagens e desvantagens específicas, fazendo com que sejam 

complementares nessa avaliação e não necessariamente concorrentes5.  

Com baixo custo e ampla disponibilidade, a ultrassonografia cardíaca ou 

ecocardiografia é quase sempre a escolha inicial quando o objetivo é a avaliação da 

massa miocárdica, função e volumes ventriculares. Apesar disso, algumas limitações a 

tornam inadequada em certas situações. Devido a sua grande dependência de boas 

incidências acústicas e da habilidade do operador, em muitos casos, a técnica acaba 

tendo sua acurácia comprometida6. 

A ressonância magnética cardíaca é considerada o padrão-ouro para avaliação da 

massa miocárdica, dos volumes e da função sistólica ventricular esquerda7. Sem 

utilizar radiação ionizante, é possível através de uma aquisição segmentada, adquirir 

uma sequência de imagens ao longo de todo o ciclo cardíaco, cobrindo todo o coração, 

em alta resolução espacial e temporal, e com alto nível de contraste8. Sem limitações 

de janelas acústicas e menor dependência do operador, o método é altamente acurado 

e preciso9,10, sendo muitas vezes determinante no diagnóstico, tomada de decisão, e 

acompanhamento longitudinal. Além de todas as informações disponíveis à 
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ecocardiografia, a RM ainda permite a análise tecidual miocárdica, e o estudo de 

estruturas extra-cardíacas que possam estar envolvidas com a cardiopatia em questão. 

Entretanto, apesar de todas as vantagens citadas acima, existem algumas 

desvantagens inerentes a RM, sendo o longo tempo de exame, e a necessidade de 

apnéia e um ritmo cardíaco regular, apenas algumas delas. Diferente das imagens 

ecocardiográficas bidimensionais que podem ser produzidas em apenas 20 ms ("tempo 

real"), a aquisição de uma única imagem estática através da sequência segmentada 

pode levar mais de 1000 ms. Considerando que precisamos de imagens em movimento 

(cine) para o estudo da contração e análise dos volumes diastólico e sistólico do 

ventrículo esquerdo, a aquisição de um único clipe (sequência de imagens obtidas ao 

longo do ciclo cardíaco), em um único plano de corte em RM, pode levar até vinte 

segundos. Sendo assim, é preciso transformar quase uma dezena de batimentos 

cardíacos em um cine representando apenas um ciclo, através da combinação de 

diversos batimentos nas imagens finais. Se houver qualquer diferença de 

movimentação cardíaca maior do que apenas alguns milímetros, entre cada um desses 

vários batimentos combinados, como consequência de variação do ciclo cardíaco ou 

movimentação respiratória, ocorrerá importante deterioração das imagens e perda da 

sua utilidade diagnóstica11. 

Na tentativa de superar essas dificuldades, foram desenvolvidas algumas 

sequências capazes de aquisição em tempo real em RM. Nesses casos, cada imagem 

integrante do clipe é obtida de apenas uma fração de um único ciclo cardíaco, sem a 

necessidade de combinação de vários batimentos. Sendo assim, são muito mais 

rápidas e preservam sua qualidade de imagem independente de variações na duração 

dos ciclos e da posição do coração em função da respiração. Porém, existe uma 

grande penalidade imposta a essas sequências quando reconstruídas de forma 

convencional, que é a baixa resolução espacial e temporal, em comparação com a 

sequência segmentada de referência12. Por esse motivo, as aquisições em tempo real 

costumam ser utilizadas em exames de RM cardíaca apenas para análise qualitativa. 

Um protótipo recentemente desenvolvido de uma técnica de reconstrução de 

imagens em tempo real (não segmentada), que utiliza apenas amostras esparsas de 
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sinal (sparse sampling) e reconstrução da imagem baseada em um modelo não linear 

iterativo13, mostrou em laboratório, pela primeira vez, um desempenho semelhante a 

sequência segmentada padrão. Em outras palavras, atingiu o mesmo nível de 

contraste, resolução espacial e temporal. Sendo assim, há expectativa de que possa vir 

a substituir a atual forma de aquisição padrão-ouro, o que implicaria em uma grande 

redução no tempo de exame, e menor dependência ou até mesmo independência da 

regularidade do ciclo cardíaco, e da capacidade de apnéia do paciente. Sua 

performance em uso clínico ainda foi pouco estudada. 
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2 REVISÃO DA LITERATURA 

 Os aparelhos de ressonância magnética de uso clínico permitem a obtenção de 

imagens seccionais do corpo humano em planos anatômicos de referência (axial, 

sagital e coronal) e em inúmeros planos oblíquos entre estes. Com uma resolução 

espacial em plano que pode chegar a 1 x 1 mm e alto nível de contraste entre as 

estruturas, permitem o estudo acurado e não invasivo da anatomia e função de 

múltiplos órgãos entre eles o coração.  

Originalmente, o estudo das dimensões cardíacas em RM utilizava imagens 

estáticas obtidas no final da diástole em cortes contíguos no plano transverso do 

coração10,14 (também chamado de eixo curto) conforme ilustrado na figura 1. Através 

da planimetria dos bordos endocárdico e epicárdico do ventrículo esquerdo com o 

auxílio de softwares de análise específicos, é possível obter a área da cavidade 

ventricular esquerda e do miocárdio em cada um dos planos de corte15,16. Multiplicando 

o valor de cada área pela espessura do corte é obtido o volume cavitário e miocárdico 

naquele plano. Considerando que os cortes são contíguos e cobrem todo o VE, ao 

somar os volumes encontrados em cada um dos planos é obtido o volume cavitário 

diastólico e o volume miocárdico do VE. Multiplicando-se o volume miocárdico por sua 

densidade que é de aproximadamente 1,05 g/ml é também obtida a massa ventricular 

esquerda17.  

Posteriormente, o aprimoramento do equipamento e o desenvolvimento de novas 

sequências de aquisição, permitiram a obtenção de imagens de maior resolução e de 

forma muito mais rápida em comparação com a técnica original citada acima18–21. Com 

isso, passou a ser possível a aquisição de múltiplas imagens do coração ao longo do 

ciclo cardíaco em um mesmo plano de imagem. Exibidas em ordem cronológica, essa 

sequência de imagens também chamada de cine, representa a movimentação cardíaca 

ao longo de um ciclo sístole-diástole. Através da inspeção visual de cada quadro desse 

cine é possível identificar aqueles em que são encontrados momentos específicos do 

ciclo, como por exemplo o final da diástole e o final da sístole. Utilizando a técnica de 

planimetria dos bordos endocárdicos descrita no parágrafo anterior, passou a ser 

possível a obtenção não apenas do volume diastólico final do VE mas também do seu 
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volume sistólico final. A diferença entre os dois valores representa o débito sistólico e a 

razão entre o débito sistólico e o volume diastólico final representa a fração de ejeção 

do VE. Todos esses parâmetros sendo da mais alta relevância na avaliação do 

paciente cardiopata. Com imagens de elevada resolução espacial e completa 

independência de premissas geométricas para o cálculo do volumes e da massa do 

VE, essa metodologia tem demonstrado a mais alta acurácia e precisão no estudo 

quantitativo da anatomia e função ventricular22,23, e é parte integrante de qualquer 

exame de RM cardíaca. 

 

Figura 1: Cortes transversos contíguos da base ao ápex do coração de um cachorro 

utilizados para a quantificação da massa e do VDF do ventrículo esquerdo. Retirado do 

estudo original de Keller e colaboradores realizado na década de 1980 utilizando um 

aparelho de RM de apenas 0,35 Tesla10. 

Porém, apesar desses avanços tecnológicos que permitiram que a RM se tornasse 

o método padrão-ouro no estudo da morfologia e função cardíaca, a técnica ainda 

apresenta certas limitações que restringem seu uso em alguns pacientes. Embora 

descrita como rápida, a sequência de aquisição estabelecida como padrão para a 

análise da função ventricular esquerda24, costuma consumir no mínimo 10 s para 

114 KELLERET AL.
MYOCARDIAL MASS BY NUCLEAR MAGNETIC RESONANCE IMAGING

JACC Vol. 8. No. I
July 1986:113-7

imaging device. With the dog breathing spontaneously, mul-
tiple imaging sequences were performed, followed by re-
peated repositioning of the animal so that the base to apex
axis of the heart was as perpendicular as possible to both
the long axis of the magnet and the imaging plane. Figure

1A is a typical scout view obtained in this iterative process
of positioning the animal. With the dog in this position,
coronal images were obtained through the animal, with the
imaging slices perpendicular to the myocardial base to apex
axis (Fig. IB). Images obtained in this fashion are similar

Figure 1. A, Sagittal image through one dog at
the level of the left ventricle typical of the views
used to aid in positioning. B, Coronal images
obtained at five different levels of the ventricle at
end-diastole in the same dog. Note the signal pres-
ent in the ventricular cavity in the apical images
(upper left).
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obtenção de um clipe em cine do batimento cardíaco em um único plano de corte. Em 

comparação com o ecocardiograma por exemplo, que leva apenas 20 ms para produzir 

uma imagem bidimensional completa, fica evidente que o termo rápido é relativo e faz 

referência as sequências originais de RM, e que na verdade o método é mais 

adequadamente classificado como lento de uma maneira geral. Os motivos para esse 

tempo longo de aquisição são os processos físicos envolvidos na produção e obtenção 

do sinal em RM, o que acaba por impedir que as imagens do ciclo cardíaco sejam 

obtidas ao longo de um único batimento. Uma técnica chamada de segmentação 

permite que as imagens correspondentes a cada fase do ciclo sejam obtidas de forma 

fracionada ou segmentada ao longo de vários batimentos cardíacos consecutivos20 

conforme ilustrado na figura 2.  

 

Figura 2: Nessa representação 6 imagens de diferentes momentos do ciclo cardíaco 

estão sendo obtidas a cada intervalo R-R (linha Fase). Como o tempo para obtenção 

de cada imagem é longo, apenas uma fração de cada uma é obtida a cada intervalo. 

Neste exemplo cada quadro do cine correspondente as imagens de 1 a 6 é formado 

pela combinação de dados obtidos de 3 batimentos cardíacos consecutivos, colhidos 

sempre na mesma fase do ciclo. Adaptado de Cardiovascular MR Imaging Application 

Brochure, Siemens AG 2005. 
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Uma vez combinadas na forma de um clipe, essas imagens parecem reproduzir um 

batimento, porém de fato constituem uma combinação de vários deles (na prática ao 

menos 6-8 ciclos consecutivos). Para que essas imagens finais possam ser 

consideradas representativas de um ciclo cardíaco, é preciso que o evento registrado 

seja de fato cíclico, ou seja, que se repita regularmente. Irregularidades no intervalo 

entre as contrações cardíacas secundárias a arritmias, e variações na posição 

intratorácica do coração secundárias ao movimento respiratório durante a aquisição 

das imagens, quebram a premissa da regularidade do evento e levam a obtenção de 

imagens deterioradas com pouca utilidade diagnóstica11. 

Para contornar a relativa lentidão física do processo de produção do sinal em RM, 

diversas técnicas vem sendo desenvolvidas para em contrapartida acelerar o processo 

de formação das imagens a partir de menores quantidades de sinal, produzindo 

sequências de aquisição que prescindem da segmentação, e são verdadeiramente 

rápidas e pouco sensíveis a irregularidades respiratórias e do ciclo cardíaco. Para que 

esses métodos de aceleração possam ser melhor compreendidos, é preciso 

inicialmente descrever em mais detalhe como o sinal em RM é produzido, captado, e 

transformado em imagem.  

2.1 Produção da imagem em RM 

Da forma como é utilizada clinicamente, a RM é basicamente um método que 

"enxerga" átomos de hidrogênio, ou mais especificamente, seus prótons que são os 

mais abundantes nos tecidos de qualquer animal. Os prótons têm uma propriedade 

chamada spin que nada mais é do que uma rotação sob o seu próprio eixo. Em adição 

ao seu spin, o próton tem também um momento magnético, o que significa que ele se 

comporta como um magneto25,26. As razões pelas quais o próton pode se comportar 

como pequeno magneto são duas: ele tem carga elétrica e gira sobre o seu próprio 

eixo, dessa forma não somente é capaz de produzir um campo magnético, mas 

também responde à presença de qualquer campo magnético de outras fontes e pode 

induzir corrente elétrica26. 
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Quando um tecido vivo entra no magneto, seus prótons se alinham com o campo 

magnético, e precessam a uma frequência diretamente proporcional à intensidade do 

campo. Por serem minúsculos, o campo produzido por cada um isoladamente é 

desprezível, porém ao se alinharem em grande número, o campo resultante será a 

soma de todos eles, representado por um vetor do campo total, esse sim capaz de ser 

detectado pelo aparelho27. Para gerar sinal em RM, um pulso de radiofrequência é 

transmitido pela máquina para o corpo na mesma frequência que o grupo de prótons de 

interesse está precessando (daí o nome ressonância) - essa energia é então absorvida 

por esses prótons, fazendo com que eles mudem de direção para um plano transversal 

ao do magneto (por convenção o eixo do magneto é chamado de z e o plano 

transversal de xy). Esse processo é também chamado de excitação, que é encerrado 

quando o pulso de radiofrequência é desligado, nesse momento os prótons tendem a 

voltar para seu equilíbrio ao longo do eixo z - nesse processo, ao precessarem no 

plano xy eles geram um sinal eletromagnético (também de radiofrequência) que é 

captado pelas antenas ligadas ao sistema; esse sinal é então digitalizado e convertido 

em imagem27. 

Para que o pulso de radiofrequência desloque o eixo de precessão dos prótons para 

o plano xy, e o sinal elétrico produzido por eles seja captado pelo aparelho são 

necessários 1,6 ms, e até que o processo possa ser repetido são necessários outros 

1,6 ms, totalizando 3,2 ms para um ciclo completo de excitação e captura do sinal21.  

Diferente da maioria dos métodos de imagem onde a região na qual o sinal é 

detectado no aparelho se relaciona diretamente com o local de sua origem no corpo, 

em RM o sinal é captado simultaneamente por diversas antenas localizadas próximas 

ou não da região de interesse, de forma independente do local onde foi gerado. Para 

que possa ser transformado em uma imagem espacialmente correta, é preciso que o 

sinal colhido de forma agregada contenha informação do local do corpo onde foi 

produzido27. Esse processo é altamente complexo e seu entendimento mais a fundo 

não é necessário para que o trabalho realizado seja adequadamente compreendido. 

Nesse sentido, é suficiente saber que a codificação espacial do sinal em RM de uma 

imagem bidimensional deve ser feita ao longo de dois eixos, um que se convenciona 
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chamar de eixo de frequência e o outro eixo de fase. Cada etapa de excitação permite 

a aquisição do sinal proveniente de todo o eixo de frequência em uma única posição 

específica ao longo do eixo de fase. Sendo assim, a aquisição de uma imagem 

completa requer múltiplas etapas de excitação que serão responsáveis por codificar o 

sinal ao longo do eixo de fase. Essa codificação de fase é feita de forma cíclica, dando 

ao sinal um determinado desvio angular, restrito portanto a 360o. O número de fases a 

serem codificadas é determinado pelo número de linhas da matriz da imagem27 

conforme ilustrado na figura 3. 

 

Figura 3: Representação esquemática simplificada do processo de codificação 

espacial do sinal e sua transformação do domínio da imagem para o domínio da 

frequência na matriz de dados. A aquisição de cada linha da matriz no eixo de fase 

requer uma etapa de excitação e leitura do sinal. 

Dessa forma já é possível concluir que uma imagem bidimensional que tenha uma 

matriz de 256 linhas por 256 colunas, precisará que 256 codificações de fase sejam 

realizadas para sua aquisição, o que por sua vez irá requerer 256 etapas de excitação 

e leitura do sinal, totalizando 820 ms ou 0,82 s para formação de uma única imagem21. 

Esse tempo é superior a duração de todo o ciclo cardíaco em pacientes com frequência 

cardíaca acima de 75 bpm, e que faz com que a segmentação seja imprescindível. 
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Além disso, considerando que as imagens em cine do coração devem conter 

aproximadamente 30 quadros em um mesmo plano, sua aquisição em uma matriz 256 

x 256 levaria 36 s, o que determina um tempo de apnéia demasiadamente longo para a 

maioria dos pacientes. Para que sejam clinicamente aplicáveis, e mais ainda, para que 

possam vir a ser independentes da segmentação da aquisição ao longo de vários 

batimentos, as aquisições em cine do coração precisam recorrer a algumas técnicas de 

aceleração descritas a seguir. 

2.2 Técnicas convencionais de aceleração 

2.2.1 Aquisição Paralela 

Conforme mencionado na seção anterior, o sinal em RM é captado por antenas 

ligadas ao aparelho. Quanto maior a quantidade de sinal colhido, maior será a relação 

entre este e a quantidade de ruído gerado no processo, o que é um parâmetro 

fundamental para determinar a qualidade da imagem produzida. Com o intuito de 

aumentar essa captação de sinal, foram desenvolvidas antenas que contém múltiplos 

elementos receptores distribuídos espacialmente na forma de uma matriz, chamadas 

de bobinas de matriz faseada (phased array coils)28. Com diversas unidades receptoras 

de sinal passou a ser possível também distribuí-las espacialmente de forma que 

pudessem se moldar a diversas regiões do corpo, ficando em maior proximidade com a 

área a ser avaliada, o que por sua vez também contribui para maior captação de sinal. 

Logo após sua introdução, foi percebido que o sinal colhido por cada um desses 

múltiplos elementos guardava alguma relação com a posição onde eles estavam 

localizados, ou seja, esse tipo de antena apresenta uma sensibilidade espacial 

intrínseca29,30. Em outras palavras, apesar do sinal produzido em cada ciclo de 

excitação ser colhido de forma agregada e simultânea por todos os elementos da 

bobina, a intensidade do sinal detectado por cada um deles varia de forma 

inversamente proporcional a distância em que se encontram do local onde este foi 

gerado. Ou seja, a informação a respeito da origem exata do sinal que originalmente 

dependia totalmente da codificação no eixo de fase, e portanto de múltiplas etapas de 

excitação (uma para cada linha da matriz que compõe a imagem), passou a poder ser 

complementada pelos dados de sensibilidade espacial oferecidos pela bobina. 
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A codificação espacial do sinal no eixo de fase é obtida através da produção de um 

gradiente magnético ao longo desse eixo antes da leitura do sinal, produzindo um 

desvio angular do movimento de precessão nessa direção. A cada etapa de 

excitação/captura de sinal esse gradiente tem sua intensidade ligeiramente modificada, 

produzindo desvios angulares progressivamente maiores, indo de 0o na primeira linha 

da matriz de dados, a aproximadamente 359o na última. Uma vez terminada a captura 

de todas as linhas da matriz, o processo de reconstrução da imagem leva em 

consideração o desvio angular do sinal em cada uma dessas linhas colhidas para 

organizá-las em ordem correta gerando uma imagem fiel espacialmente31.  

Valendo-se da sensibilidade espacial das bobinas de matriz faseada é possível 

reduzir o número de etapas de codificação na direção da fase, que conforme já frisado 

é um dos principais determinantes do tempo total de aquisição da imagem. Com o uso 

dessas bobinas em um modo chamado de aquisição paralela, é possível colher uma 

fração do número total de linhas da matriz de dados e ainda assim produzir uma 

imagem fidedigna completa da seguinte forma: ao limitar as etapas de codificação de 

fase apenas à região central do campo de imagem, as linhas da matriz nessa região 

receberão um desvio de fase progressivo entre 0o e 359o. Entretanto, o desvio de fase 

é cíclico ao longo da direção da fase, o que significa dizer que linhas localizadas nas 

partes superior e inferior do campo de imagem também acabarão sofrendo um desvio 

de fase que também se inicia em 0o e termina em 359o conforme ilustrado na figura 4. 

Como efeito disso, no momento de reconstruir a imagem, para cada desvio angular 

serão identificadas mais de uma linha, cada uma oriunda de uma região do campo total 

da imagem, e não apenas uma como seria o esperado. Dessa forma, a imagem final 

reproduzirá o campo de imagem total rebatido no meio sobre ele mesmo (figura 4b.), 

um artefato que por essa razão recebe o nome de "dobra"32,33. Porém, lembrando que 

os elementos da bobina são mais sensíveis ao sinal produzido em sua proximidade, é 

possível identificar corretamente a origem de duas linhas que apresentem o mesmo 

desvio de fase, comparando-se o comportamento do sinal identificado por dois 

elementos diferentes afastados no espaço. Em teoria, uma bobina que contenha n 

elementos pode reduzir o número de etapas de codificação de fase em n vezes, o que 

por sua vez reduz o tempo de aquisição por n. Embora existam bobinas com uma dúzia 
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de elementos por exemplo, uma aceleração de 12 vezes não é possível na prática com 

a técnica usual de reconstrução das imagens. A razão para isso é que ao colher 

frações cada vez menores do sinal, o mesmo vai se tornando escasso, reduzindo a 

relação sinal ruído em função da raiz quadrada do fator de aceleração, chegando ao 

ponto de produzir imagens gravemente deterioradas, sem utilidade diagnóstica. Nos 

aparelhos de RM atualmente disponíveis, fazendo uso da reconstrução de imagens 

tradicional, é possível utilizar fatores de aceleração de até 2 ou 3, que provocam 

reduções ainda aceitáveis de aproximadamente 1,41 (= √2) e 1,73 (= √3) vezes na 

relação sinal-ruído, respectivamente, produzindo imagens com qualidade diagnóstica 

obtidas de forma mais rápida34.  
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Figura 4: Em a. toda a imagem é contemplada pelas etapas de codificação de fase 

que vão de 1 a 11. Os dois elementos localizados na parte superior e inferior do campo 

de visão colhem toda a informação que é então somada para produzir a imagem 

reconstruída. Notar a maior intensidade de sinal (pontas de seta) nas regiões da 

imagem mais próximas dos elementos. Em b. apenas a região central (área em verde) 

é contemplada pelas etapas de codificação de fase que foram reduzidas e que vão 

apenas de 1 a 5, acelerando o processo de aquisição. Como o desvio de fase 

produzido é cíclico, ele se estende indefinidamente em ambos os sentidos da direção 

de fase, codificando partes da imagem total que estão fora da região planejada para a 

aquisição. Como mais de uma linha é codificada com o mesmo desvio de fase, a 

imagem reconstruída utilizando o sinal colhido pelo elemento 1 apresenta o artefato de 

"dobra". Notar que a região superior da imagem real está "dobrada" na parte inferior da 

imagem reconstruída e apresenta maior intensidade de sinal (seta preta) pois estava 

mais próxima do elemento 1. O inverso ocorre com a imagem reconstruída pelo 

elemento 2 (não mostrado). Em c. a informação colhida em paralelo pelos elementos 1 

e 2 é utilizada em um processo matemático que permite reconhecer a real localização 

espacial de pares de linhas que apresentem a mesma codificação de fase, resultando 

em uma imagem reconstruída sem artefato e obtida em uma fração do tempo 

necessário para obtenção da imagem em a. Adaptado de Glockner e colaboradores31. 

2.2.2 Compartilhamento de vistas 

Para permitir o estudo da movimentação cardíaca e a correta identificação das 

fases diastólica final e sistólica final, as sequências em cine do coração devem conter 

um número de quadros por ciclo apropriado para capturar os eventos de forma 

fidedigna na velocidade em que ocorrem.  

Sequências em cine são compostas por múltiplas imagens estáticas adquiridas em 

sucessão. O tempo necessário a aquisição de cada uma é chamado de resolução 

temporal, e é um parâmetro fundamental para garantir a nitidez do clipe em movimento. 

Se a resolução temporal for baixa, ou seja, se o tempo de aquisição de cada imagem 

for muito longo, uma única imagem acabará por conter informação colhida em 

momentos diferentes do ciclo, resultando em uma imagem borrada, de forma análoga 
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ao que acontece com uma fotografia de um objeto em movimento tirada com um tempo 

de exposição muito longo. Além de produzir imagens individuais borradas , um longo 

tempo de aquisição também limita o número total de quadros que podem ser obtidos 

dentro de um ciclo, também chamado de resolução temporal efetiva. Com imagens 

borradas e poucos quadros para representar o ciclo, a análise da função cardíaca fica 

prejudicada, sendo difícil identificar de forma precisa as fases diastólica final e sistólica 

final, além de ser difícil identificar o contorno epicárdico e endocárdico em cada quadro 

do clipe11. 

Uma imagem com uma matriz de 256 x 256 leva aproximadamente 1236 ms para 

ser adquirida. Utilizando a aquisição paralela descrita na seção anterior, com um fator 

de aceleração de 2, esse tempo pode ser reduzido a metade. Ainda assim 618 ms é 

uma resolução temporal inadequada para capturar a movimentação cardíaca dentro de 

um ciclo que habitualmente varia entre 1000 e 750 ms. 

Uma maneira de aprimorar a resolução temporal é segmentar a aquisição de cada 

imagem. Conforme já discutido, considerando que o evento em questão é cíclico, uma 

única imagem de um momento específico do ciclo pode ser adquirida em partes, 

obtidas ao longo de diversos ciclos20. Esse recurso dá liberdade ao técnico para ajustar 

a resolução temporal de acordo com a frequência cardíaca de cada paciente. Em teoria 

a resolução temporal pode chegar a aproximadamente 5 ms que é o tempo necessário 

a aquisição de uma única linha de dados da matriz de imagem. Porém, para adquirir 

128 linhas seriam necessários 128 ciclos cardíacos, ou mais de 1 minuto em 

frequências cardíacas dentro da faixa normal. Considerando que a apnéia também é 

necessária durante a aquisição, uma resolução temporal tão baixa não é possível na 

prática. Além de prolongar a aquisição do cine, o que pode ser uma limitação em 

alguns pacientes com reduzida capacidade de apnéia, a segmentação é sensível a 

variações da duração do ciclo conforme já explicado, tendo portanto seu uso também 

limitado em pacientes com extrassístoles e outras arritmias. 

Independente da utilização ou não da segmentação, é possível aprimorar a 

resolução temporal efetiva através de um recurso chamado de compartilhamento de 

vistas35. A resolução temporal efetiva diz respeito ao número de quadros que podem 
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ser adquiridos dentro de um ciclo cardíaco. Como mencionado, quanto mais rápida for 

a aquisição de cada quadro (ou seja, quanto melhor for a resolução temporal), maior 

número imagens poderá ser obtido dentro de um mesmo intervalo. Porém, é possível 

aumentar o número de quadros mesmo sem modificar sua velocidade de aquisição. 

Por exemplo, a certa resolução temporal é possível adquirir 10 quadros ao longo de um 

ciclo cardíaco. Se repetirmos essa aquisição, atrasando o início dessa em um tempo 

que seja a metade da resolução temporal, iremos adquirir outros 10 quadros que se 

encontram no intervalo entre os 10 primeiros conforme ilustrado na figura 5. 

Combinando essas duas aquisições teremos um clipe com 20 quadros diferentes entre 

si e portanto com uma resolução temporal efetiva que é o dobro de cada uma 

isoladamente. Infelizmente, esse processo iria requerer duas aquisições em cine, que 

individualmente já são demasiado longas para muitos pacientes. Uma alternativa capaz 

de produzir um resultado semelhante sem aumentar o tempo de aquisição, é o 

compartilhamento de vistas. Considerando que dois quadros adjacentes do cine 

representam momentos próximos e apenas ligeiramente diferentes do ciclo cardíaco, 

em teoria é possível combinar a metade das dados colhidos no primeiro, com metade 

dos dados colhidos no segundo, para produzir um terceiro quadro que representa um 

momento entre os dois primeiros. Dessa forma a resolução temporal efetiva pode ser 

dobrada, utilizando apenas um artifício de reconstrução de imagens que combina 

dados (chamados também de vistas), sem nenhum acréscimo ao tempo total de 

aquisição. Esse processo já se mostrou acurado na prática35 e é importante para 

aquisições em tempo real conforme discutido a seguir. 
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Figura 5: Ilustração de duas aquisições distintas defasadas em um tempo 

equivalente a 50% da resolução temporal. Neste esquema os quadros 1 e 3 (parte de 

cima da linha Fases) são colhidos na primeira aquisição enquanto o quadro 2 (parte de 

baixo da linha Fases) é colhido na segunda correspondendo a uma fase intermediária 

do ciclo cardíaco entre os quadros 1 e 3. Combinando-se ambas as aquisições a 

resolução temporal efetiva passa a ser a metade de cada uma isoladamente. Adaptado 

de Cardiovascular MR Imaging Application Brochure, Siemens AG 2005. 

2.3 Aquisições cine em tempo real 

Sequências em tempo real devem por definição apresentar imagens adquiridas em 

sucessão temporal de forma instantânea ou na prática, o mais próximo possível no 

tempo ao momento em que foram capturadas. Considerando a relativa lentidão da 

aquisição de imagens em RM, para que seja possível a obtenção de clipes em cine em 

tempo real do coração é necessário sacrificar alguns parâmetros da imagem e 

combinar técnicas de aceleração. 

Em primeiro lugar, a aquisição paralela deve ser usada no seu limite máximo, em 

geral com um fator de aceleração de até 3. Dessa forma, o tempo de aquisição de uma 

imagem com uma matriz de 256 x 256 pode ser reduzido de aproximadamente 820 ms 

para 273 ms. Embora expressiva, essa redução do tempo de aquisição ainda não é o 

suficiente para garantir que cada quadro do cine capture um momento suficientemente 
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curto do ciclo cardíaco capaz de evitar o borramento da imagem. Como a segmentação 

da aquisição ao longo de vários ciclos fere o princípio de "tempo real", esse recurso de 

aprimoramento da resolução temporal não pode ser utilizado, restando como 

alternativa a redução da matriz da imagem com consequente redução de sua resolução 

espacial (a resolução espacial se refere ao tamanho em milímetros que cada célula da 

matriz ou pixel na imagem final representa). Reduzindo o número de linhas da matriz 

de 256 para 96 por exemplo, é possível reduzir o tempo de aquisição de cada imagem 

para até 102 ms. 

 Com essa resolução temporal próximo a 100 ms, é possível adquirir até 10 

quadros em um ciclo cardíaco de 1000 ms (equivalente a uma frequência cardíaca de 

60 batimentos por minuto). Valor esse que pode ser até dobrado com o 

compartilhamento de vistas35. 

Com o sacrifício da resolução espacial em nome da temporal, aliado a aquisição 

paralela e ao compartilhamento de fases, é possível adquirir imagens em cine do 

coração em tempo real, onde o clipe do ciclo representa de fato um único batimento 

pois toda a informação utilizada na produção das imagens foi obtida ao longo daquele 

único evento. Entretanto, embora factível com as técnicas tradicionalmente disponíveis, 

essas sequências de cine em tempo real são drasticamente inferiores as sequências 

segmentadas estabelecidas como padrão-ouro para análise ventricular. Conforme pode 

ser visto na tabela 1, os parâmetros de resolução espacial (diretamente relacionado as 

dimensões da matriz da imagem), resolução temporal e resolução temporal efetiva, são 

muitas vezes piores do que na sequência padrão, o que faz com que essa abordagem 

seja utilizada apenas em situações de exceção, quando a aquisição segmentada de 

referência tem seu uso limitado seja por irregularidade do ritmo cardíaco ou reduzida 

capacidade de apnéia do paciente24. 
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Tabela 1: Resolução espacial, temporal e temporal efetiva da sequência 

segmentada padrão e da sequência tempo real convencional disponibilizada na versão 

de fábrica do equipamento utilizado nessa pesquisa.  

Parâmetro Segmentada Padrão Tempo Real 
Convencional 

Matriz 224 x 196 128 x 60 

Resolução espacial (campo 

de visão 360 x 310 mm) 
1,6 x 1,6 mm 2,8 x 5,1 mm 

Resolução temporal 39 ms 132 ms 

Resolução temporal efetiva 

(FC = 60 bpm) 
30 quadros por batimento 12 quadros por batimento 

FC = frequência cardíaca. 

Mais recentemente, conforme será descrito a seguir, o desenvolvimento de algumas 

técnicas de aquisição e reconstrução das imagens tornaram possíveis aquisições em 

tempo real com parâmetros espaciais e temporais mais próximos ao padrão-ouro36–39. 

Com imagens de melhor qualidade, essas sequências tornaram plausível considerar 

clinicamente o uso das aquisições em cine em tempo real do coração, em substituição 

às sequências segmentadas mais demoradas e limitadas. 

2.4 Aquisição Esparsa 

As informações contidas em uma imagem de ressonância magnética apresentam 

redundâncias e correlações entre si que podem ser exploradas por algoritmos de 

compressão, capazes de representar praticamente todos esses dados através de um 

menor número de coeficientes, sem perda perceptível de informação33. No caso de 

imagens em cine onde as redundâncias estão presentes não apenas em cada imagem, 

mas também entre imagens consecutivas, o potencial para compressão é ainda maior.  

Levando isso em consideração, foi idealizado o conceito de aquisição esparsa38. Se 

as imagens uma vez adquiridas podem ser comprimidas em uma menor quantidade de 
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dados, em teoria deve ser possível adquirir uma fração dos dados de toda a imagem, e 

utilizar o algoritmo de compressão para produzir uma imagem completa a partir 

daquele conjunto esparso de informação. Aplicando esse princípio ao processo de 

aquisição da imagem em RM, é possível reduzir em muitas vezes o número de etapas 

de codificação de fase, o que por sua vez reduzirá de forma importante o tempo total 

de aquisição. 

Como explicado na seção 2.2.1 e ilustrado na figura 4, se limitarmos as etapas de 

codificação de fase a apenas metade do campo de visão, sem utilizar a aquisição no 

modo paralelo, teremos uma imagem final "dobrada", onde a metade do campo não 

contemplada nas etapas de codificação de fase será representada como um artefato 

sobre a porção que foi codificada33. A explicação, também já discutida anteriormente, 

está no fato da codificação de fase ocorrer ao longo dessa direção em ambos os 

sentidos de forma cíclica, o que acaba por codificar mais de uma região do corpo com 

o mesmo desvio de fase. Para que a "dobra" possa ser desfeita em uma imagem 

colhida dessa forma, é imprescindível que o sinal seja adquirido de forma paralela 

pelos elementos da bobina, e a informação sobre a sensibilidade espacial de cada um 

seja utilizada para identificar a origem de cada par de linhas marcadas com o mesmo 

desvio de fase. 

Essa forma de aquisição onde a região da imagem não contemplada pela 

codificação de fase tem precisa relação com a região codificada (nesse caso a metade 

superior foi codificada e metade inferior não) leva a "dobra", que pode ser classificada 

como um artefato coerente. O termo coerente vem do fato do artefato, nesse caso toda 

a metade não codificada do campo de imagem, poder ser nitidamente percebida sobre 

a porção codificada, o que prejudica imensamente sua interpretação. Entretanto, se as 

etapas de codificação de fase omitirem algumas linhas da imagem de maneira não 

regular (sub-amostragem esparsa), a imagem final reconstruída também apresentará 

artefatos, mas nesse caso, classificados como incoerentes. Como as regiões não 

codificadas não tem uma relação regular entre si, ao serem incorporadas na imagem 

final elas são incapazes de criar uma imagem artefatual nítida, coerente, levando 

apenas a um aspecto final mais ruidoso, o que prejudica menos a interpretação da 
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imagem (figura 6). Além disso, a incoerência do artefato é uma propriedade que pode 

ser explorada durante a reconstrução da imagem. Diferente dos artefatos coerentes 

que são produzidos porque tem tanta representação no sinal colhido quanto a imagem 

original, os artefatos incoerentes tem origem isolada e portanto isoladamente pouco 

são representados no sinal total, e dessa forma podem ser detectados em um processo 

de reconstrução não linear que leve esse fato em consideração36. 
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Figura 6: As células vermelhas da matriz em A e B representam as regiões onde os 

dados foram efetivamente colhidos. Em A o padrão regular de sub-amostragem leva a 

reconstrução de uma imagem, que embora apresente contornos nítidos (artefato 

coerente), não permite identificarmos a imagem original. Em B o padrão irregular 

(esparso) de sub-amostragem leva a reconstrução de uma imagem, que embora 

apresente aspecto ruidoso (artefato incoerente), permite identificarmos a imagem 

original. Adaptado de Gamper e cols.36. 
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2.5 Reconstrução iterativa 

Até esse ponto, em todos os momentos em que a reconstrução da imagem foi 

citada, o processo considerado era o tradicionalmente estabelecido para formação de 

imagens em RM. Assim como a codificação do sinal envolve conceitos matemáticos 

complexos cujo perfeito entendimento está além do necessário para a compreensão 

dessa tese, o mesmo se aplica a reconstrução da imagem. De forma simplificada, ela 

matematicamente reverte o processo de codificação aplicado durante a aquisição, 

transformando o sinal colhido em um domínio de frequência, novamente para o 

domínio da imagem que é então apresentada para leitura. Essa transformação linear é 

feita rotineiramente em uma etapa única. Dessa forma, todo o sinal colhido é 

transformado diretamente em uma imagem, independente dele conter ou não artefatos. 

Esses, se estiverem presentes, necessariamente serão representados na imagem final, 

deteriorando sua qualidade11. 

Uma outra maneira idealizada para reconstrução das imagens, prevê um processo 

não linear iterativo, ou seja, repetitivo40. Considerando que, no sinal total colhido, parte 

corresponde aquele que foi produzido pelas estruturas de interesse e parte tem outras 

origens artefatuais (ruído gerado na digitalização do sinal, linhas da imagem não 

colhidas), idealmente, durante a etapa de reconstrução o sinal real deveria ser 

identificado e isolado do sinal artefatual e apenas o primeiro utilizado para compor a 

imagem final, algo que infelizmente não é possível na prática. Entretanto, uma 

reconstrução baseada em etapas repetitivas pode detectar significativamente mais 

regiões do sinal correspondentes a artefatos e eliminá-las antes de produzir a imagem 

definitiva36. 

Levando em conta que o sinal real corresponde a maior parcela do sinal total, essa 

reconstrução não linear iterativa começa identificando justamente as regiões onde o 

sinal é mais intenso e que portanto devem corresponder a informação real. Porém, se 

apenas essas áreas intensas forem utilizadas na reconstrução, grande parte da 

informação da imagem contida em áreas com sinal menos intenso será perdida. Para 

evitar que isso aconteça, a informação já identificada como sinal real é utilizada para 

criar um primeiro modelo da imagem. Considerando esse primeiro modelo, uma nova 
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busca é feita no sinal colhido por regiões que devam corresponder a sinal real, porém 

dessa vez, ao levar em consideração já um primeiro esboço da imagem final, é 

possível buscar por esse sinal real em áreas onde ele é menos intenso, mas que 

mostre alguma coerência com o primeiro modelo gerado. Esse novo sinal menos 

intenso reconhecido pela sua coerência com o modelo é então incorporado a ele 

produzindo um segundo modelo que será usado na próxima iteração. Esse processo 

de identificação do sinal, criação do modelo, nova identificação de sinal baseada no 

novo modelo pode ser repetido (iterado) indefinidamente. Na prática, existe um 

momento onde o modelo criado praticamente não permite a identificação de novas 

áreas do sinal como sendo real, com isso o novo modelo gerado nessa etapa é 

praticamente idêntico ao que foi gerado na etapa anterior. Nesse momento é dito que o 

processo convergiu e portanto esse modelo é determinado como aquele que 

representa a imagem final, e o sinal não incorporado a ele é desprezado como 

artefato13. 

Lembrando que os artefatos incoerentes produzidos por uma aquisição esparsa do 

sinal (onde diversas etapas de codificação de fase são omitidas de forma aleatória) tem 

um comportamento semelhante ao ruído aleatório gerado no processo de digitalização, 

o mesmo pode em teoria ser significativamente removido da imagem pela reconstrução 

iterativa36. 

Esse processo de reconstrução iterativa em teoria é muito mais eficaz em eliminar 

artefatos da imagem que o processo tradicional, porém sua eficiência é limitada pela 

intensa demanda computacional necessária a sua execução. Por esse motivo, embora 

tenha sido conceitualmente descrito há vários anos, apenas mais recentemente, com o 

desenvolvimento de computadores com unidades de processamento mais rápidas, seu 

uso pôde ser considerado na reconstrução de imagens clínicas de RM. 

Trabalhos originais demonstraram que a reconstrução iterativa pode ser aplicada a 

imagens de RM levando a significativa redução de ruído em comparação com a 

reconstrução usual41,42. Além disso, ela pode ser combinada a aquisição esparsa do 

sinal, produzindo imagens com parâmetros qualitativos não inferiores as imagens em 

que o sinal foi inteiramente colhido e reconstruído da forma convencional36. 
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Por ser um processo que independe de outras técnicas de aceleração como a 

aquisição paralela e o compartilhamento de vistas, as amostras esparsas e a 

reconstrução iterativa podem ser combinadas com as duas primeiras, com potencial 

para acelerar a aquisição em mais de 10 vezes, mantendo a qualidade da imagem no 

nível diagnóstico43. Como o estudo do coração está entre aqueles que mais dependem 

da produção rápida de imagens em RM, este foi um dos primeiros a receber um 

protótipo que incorpore todas essas técnicas de aquisição rápida. Com uma aceleração 

de 11,5 vezes, foi desenvolvida uma sequência cine tempo real que é capaz de atingir 

uma resolução temporal e espacial praticamente idêntica aquela da sequência cine 

segmentada usada rotineiramente nos exames de RM cardíaca (tabela 2). Em um dos 

primeiros estudos de sua aplicabilidade, essas imagens mostraram qualidade não 

inferior a sequência cine segmentada padrão, e foram superiores a outras que 

utilizaram apenas aquisição paralela em patamar elevado (aceleração superior a 4 

vezes)39. 

Tabela 2: Resolução espacial, temporal e temporal efetiva da sequência 

segmentada padrão e da sequência tempo real que faz uso de amostras esparsas e 

reconstrução iterativa.  

Parâmetro Segmentada Padrão 
Tempo Real 

Amostras Esparsas 

Matriz 224 x 196 224 x 196 

Resolução espacial (campo 

de visão 360 x 310 mm) 
1,6 x 1,6 mm 1,6 x 1,6 mm 

Resolução temporal 39 ms 41 ms 

Resolução temporal efetiva 

(FC = 60 bpm) 
30 quadros por batimento 25 quadros por batimento 

FC = frequência cardíaca. 
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Considerando seu desempenho qualitativo frente ao padrão-ouro, é possível 

considerar que essas imagens possam ser usadas não apenas para interpretação 

qualitativa, mas também quantitativa, fazendo uso das técnicas de medição de volume 

e massa ventricular descritas no início dessa revisão. Se o seu desempenho para 

análise quantitativa também for comparável ao padrão-ouro, esse tipo de aquisição 

rápida poderá ser usada em substituição a ele, tornando os exames de RM cardíaca 

mais rápidos e menos susceptíveis aos artefatos secundários a segmentação. A busca 

por preencher essa lacuna do conhecimento foi o que motivou o presente trabalho 

científico. 
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3 OBJETIVO 

Avaliar a acurácia e precisão de um protótipo de aquisição e reconstrução de 

imagens em tempo real em RM para quantificação da massa miocárdica e volume do 

ventrículo esquerdo através da comparação com a técnica segmentada atualmente 

considerada o padrão-ouro. 
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4 MATERIAIS E MÉTODOS 

4.1 Implementação do Protocolo 

 A instalação e configuração inicial do protocolo de Cine-TR no sistema que foi 

utilizado na pesquisa contou com a participação de dois engenheiros da Siemens 

(Ralph Strecker e Michaela Schmidt). Os mesmos tiveram atuação exclusivamente 

técnica e nessa etapa específica do estudo apenas, não estando envolvidos nas etapas 

de desenho da pesquisa, coleta e interpretação dos dados, e apresentação dos 

resultados. 

A adequada qualidade das imagens foi inicialmente atestada no exame de 8 

voluntários saudáveis (sem história de cardiopatia), com adequada capacidade de 

apnéia e livres de irregularidades do ritmo cardíaco durante a aquisição das imagens, 

sendo o protocolo de Cine-TR posteriormente incorporado a rotina de RM cardíaca do 

serviço. 

4.2 População 

Foram selecionados exames consecutivos de RM cardíaca realizados no período de 

julho a setembro de 2014 de pacientes que atendessem aos seguintes critérios de 

inclusão: 

• Maiores de 18 anos que tivessem consentido com a utilização dos dados do 

exame para fins de pesquisa. 

• Apresentassem uma aquisição Cine-Seg no plano transverso (eixo curto) 

cobrindo todo o ventrículo esquerdo, em apnéia e com ritmo cardíaco regular 

(livres de extrassístoles ou fibrilação atrial). 

• Apresentassem uma aquisição Cine-TR no plano transverso (eixo curto) 

cobrindo todo o ventrículo esquerdo. 

 Em exames de RM cardíaca com estresse a rotina aplicada na ocasião realizava 

as sequências Cine-Seg e Cine-TR após a injeção do meio de contraste a base de 
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gadolíneo, o que modifica a relação contraste-ruído das imagens. Considerando 

que esse efeito seria um potencial viés, os exames de estresse foram excluídos, 

ficando a análise restrita aos exames em repouso e com os cines adquiridos sem a 

presença do meio de contraste. 

 O projeto de pesquisa foi submetido para apreciação ética através da Plataforma 

Brasil (CAAE: 71398917.5.0000.5664) e aprovado pelo comitê de ética da Casa de 

Saúde São José - Rio de Janeiro, RJ, Brasil (Anexo - A, parecer número: 2.316.138). 

4.3 Aspectos financeiros 

Não há gastos com essa pesquisa, pois trata-se apenas de processamento de 

imagens por software, sem gasto com pessoal ou insumos. Nenhum pesquisador ou 

paciente da pesquisa foi remunerado. 

4.4 Definição do padrão-ouro 

 As medidas de massa e volume ventricular esquerdo obtidas de acordo com as 

recomendações internacionais16,24, utilizando-se das imagens em cine do coração 

adquiridas com a sequência segmentada de referência (Cine-Seg), foram consideradas 

como padrão-ouro nas comparações com a sequência tempo real sendo avaliada 

(Cine-TR). Os parâmetros de variabilidade inter- e intra-observador referentes as 

medidas padrão-ouro também foram considerados como referência nas comparações. 

4.5 Protocolo técnico da RM 

Os pacientes foram escaneados por RM em 1,5T (MAGNETOM Aera, Siemens 

Healthcare GmbH, Alemanha) seguindo o protocolo usual de exames cardíacos24 que 

consiste na aquisição inicial de imagens de localização seguidas pela aquisição de 

imagens em cine no eixo curto do coração utilizando a sequência Cine-Seg, com 

aquisição paralela e um fator de aceleração de 2, cobrindo todo o ventrículo esquerdo 

da base ao ápex com cortes de 8 mm de espessura separados por um intervalo de 2 

mm entre si. Em geral, oito a dez cortes são necessários para cobertura completa. A 

aquisição de cada corte leva em média dez segundos, e um a no máximo dois deles 

são obtidos a cada apnéia inspiratória. Após a aquisição das imagens em Cine-Seg, a 
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mesma foi repetida nos mesmos planos e com os mesmos parâmetros de espessura 

de corte e intervalo, utilizando uma sequência de Cine-TR que faz uso de amostras 

esparsas e reconstrução iterativa atingindo um fator de aceleração de 11,5, e que 

permite a obtenção de todos os cortes em uma mesma apnéia inspiratória. 

No caso da sequência Cine-Seg foi utilizada a sincronização retrospectiva ao 

eletrocardiograma com compartilhamento de fases produzindo um cine com 30 

imagens em cada plano corte, independente da frequência cardíaca do paciente no 

momento da aquisição. Já no caso da sequência Cine-TR a sincronização ao ECG foi 

prospectiva produzindo um número de quadros por plano variável, inversamente 

relacionado a frequência cardíaca. 

 As dimensões da área a ser avaliada no plano de corte foram ajustadas para 

serem tão estreitas quanto possíveis, considerando que devem incluir todo o diâmetro 

do corpo ao longo da direção da fase para evitar artefatos de "dobra", especialmente 

no caso do Cine-TR onde esse tipo de artefato produz grande deterioração da imagem. 

A tabela 3 apresenta detalhadamente os parâmetros de aquisição. 

 

Tabela 3: Parâmetros de aquisição utilizados nas sequências Cine-Seg e Cine-TR.  

Parâmetro Cine-Seg Cine-TR 

Flip angle 78o 69o 

Banda (Hz/pixel) 930 895 

Matriz 224 x 196 224 x 196 

Cobertura direção de frequência (mm) 356 ± 26 373 ± 40 

Cobertura direção de fase (mm) 297 ± 30 319 ± 38 

Resolução temporal (ms) 39 41 

Fases reconstruídas 30 20 ± 3 

Espessura de corte/intervalo (mm) 6/4 7/3 

Apnéias 4-6 1 
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4.6 Análise das imagens 

4.6.1 Cálculo da massa e volumes do VE  

Todas as imagens foram transferidas para uma estação de trabalho e as análises 

foram realizadas em software comercialmente disponível (CMR42, Circle, Calgary, 

Canada). Os dados de identificação dos pacientes foram omitidos para análise e as 

sequências Cine-Seg e Cine-TR de cada caso foram desvinculadas para garantir que a 

análise seria cega para dados clínicos e para as medidas obtidas com o padrão-ouro. 

Considerando que o aspecto da imagem em Cine-Seg reconstruída de forma 

tradicional é perceptivelmente diferente da imagem obtida em tempo real e 

reconstruída de forma iterativa, o cegamento da análise com relação a esse parâmetro 

não foi possível. 

Para o cálculo do VDF e VSF do VE foram utilizados os quadros das sequências em 

cine correspondentes a essas fases do ciclo cardíaco, identificados visualmente em 

cada plano de corte conforme recomendações internacionais16.  A planimetria dos 

bordos endocárdico e epicárdico do ventrículo esquerdo foi feita de forma automática 

pelo software e corrigida manualmente nos casos julgados necessários pelos 

examinadores. A planimetria do bordo endocárdico do ventrículo esquerdo em cada 

uma das fases do ciclo cardíaco fornece a área ventricular esquerda naquele plano de 

corte e uma vez multiplicada pela espessura do mesmo fornece o volume ventricular 

àquele nível, conforme já explicado na revisão da literatura. O volume da massa 

ventricular foi calculado utilizando-se as imagens diastólicas finais, como a diferença 

entre o volume cardíaco obtido pela planimetria do bordo epicárdico do VE e o volume 

cavitário já calculado. Para o cálculo da massa ventricular foi utilizado o valor de 

densidade miocárdica de 1,05 g/ml. O DS do VE foi calculado como a diferença entre o 

volume diastólico e sistólico final do VE, e a FE do VE foi calculada como a razão entre 

o DS e o VDF do mesmo. 

 Todas as medidas foram realizadas por um mesmo examinador principal. Em 

seguida a análise foi repetida por um segundo examinador, cego para as medidas 

originais, para o cálculo variabilidade inter-observador. Finalmente, após mais de um 
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mês da análise principal, o examinador principal realizou novamente todas as medidas 

para o cálculo de variabilidade intra-observador. 

 

4.6.2 Qualidade da imagem 

A análise qualitativa das imagens foi realizada utilizando-se critérios já 

estabelecidos44. Eles se baseiam na identificação visual da presença de seis tipos 

diferentes de artefato nas imagens, que são: “dobra”, duplicação da imagem por 

movimento respiratório, duplicação da imagem por movimento cardíaco, borramento 

cardíaco por falha de sincronização ao ECG, artefatos de susceptibilidade magnética 

secundários a implantes metálicos, e artefatos de susceptibilidade magnética 

secundários a não homogeneidade do campo magnético. 

A análise foi feita em todas as imagens e em todos os planos de corte de cada uma 

das sequências (Cine-Seg e Cine-TR). Em cada uma das categorias era atribuído um 

ponto para cada plano de corte que apresentasse aquele determinado artefato, até um 

máximo de 3 pontos por sequência em cada um dos critérios. Ou seja, mesmo que um 

artefato estivesse presente em 6 dos 8 planos de corte adquiridos com certa sequência 

(Cine-Seg ou Cine-TR), a pontuação máxima desse quesito seria limitada a 3. 

Considerando que a pontuação em cada uma das 6 categorias pode variar entre 0 e 3 

o escore total varia entre 0 (ausência de artefatos) e 18. 

4.7 Análise Estatística 

 Os dados são apresentados como média e desvio padrão ou mediana e 

intervalo interquartil conforme apropriado. Variáveis categóricas são apresentadas 

como percentuais.  

Os valores de massa e volume ventricular esquerdo foram comparados entre as 

sequências Cine-Seg padrão-ouro e Cine-TR através do coeficiente de correlação de 

Pearson e as diferenças analisadas segundo Bland-Altman45. O mesmo tipo de análise 

foi aplicado também na avaliação da variabilidade inter- e intra-observador. O 
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coeficiente de variação entre as medidas foi calculado como o desvio padrão das 

diferenças entre duas medidas, divididas pela sua média e expresso em percentual.  

As diferenças encontradas entre o Cine-Seg e o Cine-TR foram comparadas com as 

diferenças obtidas na análise intra-observador do padrão-ouro através da técnica de 

"concordância por sobrevivência"46,47. Resumidamente, essa técnica utiliza o princípio 

da análise de sobrevida segundo Kaplan-Meier48, substituindo o tempo no eixo x do 

gráfico, pelo módulo das diferenças encontradas entre duas medidas. Dessa forma é 

possível determinar visualmente e de forma simples em qual percentual da amostra as 

diferenças obtidas entre as duas medidas ficaram acima ou abaixo de determinado 

ponto de corte. Além disso, ao colocarmos no mesmo gráfico duas curvas 

representando dois pares diferentes de medidas, no caso desse estudo uma curva 

representando a comparação Cine-Seg vs Cine-TR e outra representando a análise 

intra-observador do Cine-Seg, é possível determinar se há ou não diferença 

estatisticamente significativa entre elas através do teste de log-rank47.  

Os escores de análise qualitativa das imagens foram comparados através do teste 

de Wilcoxon.  

Valores de p<0,05 foram considerados como estatisticamente significativos. As 

análises foram feitas usando o software estatístico SPSS versão 20,0 (SPSS Inc., 

Estados Unidos). 
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5 RESULTADOS 

 Foram incluídos 41 indivíduos no estudo sendo a avaliação de cardiomiopatia 

não-isquêmica a principal indicação para o exame. Considerando especificamente cada 

uma dessas indicações, a mais frequente foi a avaliação de pacientes talassêmicos em 

pesquisa de sobrecarga miocárdica de ferro, contribuindo com um total de 11 pacientes 

(26% da amostra). A idade média dos participantes foi de 41 ± 17 anos, sendo a 

maioria do sexo feminino (n=26). Os exames dos 8 voluntários saudáveis realizados 

após a instalação da sequência Cine-TR estão incluídos entre os pacientes do estudo, 

pois preenchiam os critérios de inclusão e foram realizados dentro do período 

selecionado.  A tabela 4 reúne os dados demográficos da população estudada. 
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Tabela 4: Dados demográficos da população estudada. 

Parâmetro Pacientes (n = 41) 

Idade (anos) 41 ± 17 

Sexo masculino n, (%) 15 (37) 

Índice de massa corporal (kg/m2) 24,7 ± 4,9 

Frequência cardíaca (bpm) 68 [59-75] 

Fatores de risco cardiovascular  

    Hipertensão n, (%) 12 (29) 

    Dislipidemia n, (%) 7 (17) 

    Diabetes n, (%) 7 (17) 

    Tabagismo n, (%) 6 (15) 

    História familiar de coronariopatia n, (%) 3 (7) 

Indicação para o exame  

    Avaliação de cardiopatia isquêmica 11 (27) 

    Avaliação de cardiopatia não-isquêmica 30 (73) 

 

 As medidas do ventrículo esquerdo avaliadas na pesquisa apresentaram valores 

medianos dentro da faixa de normalidade, tanto na avaliação pelo Cine-Seg quanto 

pelo Cine-TR (tabela 5). 
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Tabela 5: Mediana e intervalo interquartil das medidas do VE obtidas à RM na 

população estudada utilizando as sequências Cine-Seg e Cine-TR. 

Parâmetro Cine-Seg Cine-TR 

Volume Diastólico Final (ml) 130 [119 - 150] 117 [105 - 137] 

Volume Sistólico Final (ml) 53 [40 - 63] 52 [35 - 57] 

Débito Sistólico (ml) 80 [65 - 96] 68 [61 - 81] 

Fração de Ejeção (%) 62 [54 - 66] 60 [52 - 65] 

Massa (g) 92 [82 - 113] 85 [75 - 108] 

 

 5.1 Parâmetros de qualidade da imagem 

 As imagens em cine segmentadas e em tempo real foram adquiridas com 

sucesso em todos os casos, ambas apresentando boa qualidade conforme ilustra a 

figura 7. Em uma minoria de casos foram detectados artefatos nas imagens, que em 

todos os casos foram classificados como de pequena importância, não impactando 

negativamente a análise visual ou a planimetria dos bordos endo- e epicárdicos. A 

tabela 6 apresenta o resultado da análise qualitativa individualizando cada parâmetro 

avaliado e identificando o número de casos em que cada um dos artefatos foi 

identificado. 
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Figura 7: Imagens em eixo curto ao final da diástole e final da sístole ao nível médio do 

ventrículo esquerdo de uma paciente com cardiomiopatia dilatada de etiologia 

isquêmica. Notar a equivalência do contraste entre a cavidade ventricular e o miocárdio 

nas imagens obtidas com ambas as sequências, e a semelhança do contorno do bordo 

endocárdico mesmo em regiões de fina trabeculação. *derrame pericárdico. 
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Tabela 6: Análise da qualidade das imagens. Os escores não foram diferentes 

estatisticamente comparando-se as sequências segmentada e tempo real (valor p = 

0,16 no teste de Wilcoxon).  

Tipo de Artefato Cine-Seg Cine-TR 

Escore Escore 

0 1 2 3 0 1 2 3 

"Dobra" 39 1 1 - 39 2 - - 

Borramento respiratório 40 1 - - 41 - - - 

Borramento cardíaco 41 - - - 41 - - - 

Falha de sincronização com o 

ECG 
38 3 - - 40 1 - - 

Susceptibilidade a implantes 

metálicos 
41 - - - 41 - - - 

Susceptibilidade a não 

homogeneidade do campo 
39 2 - - 39 2 - - 

Escore total, mediana [IIQ] 0 [0 - 0] 0 [0 - 0] 

ECG = eletrocardiograma; IIQ = Intervalo interquartil. 

 5.2 Medidas da massa e volume ventricular esquerdo 

 Os valores de massa ventricular e volumes do VE apresentaram alta correlação 

entre a sequências Cine-Seg e Cine-TR, porém com um viés levemente positivo 

indicando subestimativa dessas medidas nas imagens em Cine-TR conforme detalhado 

na tabela 7 e ilustrado na figura 8. Como tanto o VDF como o VSF tenderam a ser 

subestimados nas imagens adquiridas em tempo real, a FE calculada apresentou um 

desvio menor em comparação com o padrão-ouro. 
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Tabela 7: Correlação e diferença média entre as medidas do VE nas sequências Cine-

Seg e Cine-TR.  

Parâmetro Valor de r Diferença 
média 

Desvio 
padrão 

Diferença 
média % 

Coeficiente 
de variação 

VDF (ml) 0,98 14,66 11,50 11,1% 8,7% 

VSF (ml) 0,99 2,68 6,40 4,7% 11,3% 

DS (ml) 0,89 12,10 10,44 16,0% 13,8% 

FE (%) 0,93 2,20 3,98 3,7% 6,8% 

Massa (g) 0,92 7,20 12,54 7,4% 12,9% 

VDF = volume diastólico final; VSF = volume sistólico final; DS = débito sistólico; FE = 

fração de ejeção. 
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Figura 8 (parte 1): Regressão linear ilustrada pela linha contínua nos gráficos da coluna 

à esquerda. Diferença média entre as medidas ilustrada pela linha contínua nos 

gráficos da coluna à direita. Linhas pontilhadas = intervalo de confiança 95%. VDF = 

volume diastólico final; VSF = volume sistólico final; DS = débito sistólico. 
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Figura 8 (parte 2): Regressão linear ilustrada pela linha contínua nos gráficos da coluna 

à esquerda. Diferença média entre as medidas ilustrada pela linha contínua nos 

gráficos da coluna à direita. Linhas pontilhadas = intervalo de confiança 95%. FE = 

fração de ejeção. 

 5.3 Medidas de variabilidade 

 A análise da variabilidade intra-observador e inter-observador das medidas 

obtidas com o  Cine-Seg e o Cine-TR mostraram todas uma alta correlação, conforme 

seria esperado, com coeficientes de variação semelhantes comparando-se o Cine-Seg 

e o cine-TR (Tabelas 8 e 9). 
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Tabela 8: Medidas de variabilidade intra-observador e inter-observador da sequência 

Cine-Seg em toda a amostra do estudo (n=41). 

Parâmetro Valor de r Diferença 
média 

Desvio 
padrão 

Diferença 
média % 

Coeficiente 
de variação 

Intra-observador      

VDF (ml) 0,98 1,86 13,69 1,4% 9,9% 

VSF (ml) 0,99 -2,32 7,55 -3,8% 12,5% 

DS (ml) 0,73 4,14 14,96 5,3% 19,2% 

FE (%) 0,83 1,23 6,47 2,1% 10,8% 

Massa (g) 0,93 5,64 14,89 5,5% 14,6% 

Inter-observador      

VDF (ml) 0,99 -2,91 10,29 -2,1% 7,4% 

VSF (ml) 0,99 1,91 7,18 3,2% 11,9% 

DS (ml) 0,84 -4,82 10,54 -6,1% 13,4% 

FE (%) 0,89 -2,35 5,35 -3,9% 8,9% 

Massa (g) 0,85 -16,77 13,88 -15,6% 12,9% 

VDF = volume diastólico final; VSF = volume sistólico final; DS = débito sistólico; FE = 

fração de ejeção. 
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Tabela 9: Medidas de variabilidade intra-observador e inter-observador da sequência 

Cine-TR em toda a amostra do estudo (n=41). 

Parâmetro Valor de r Diferença 
média 

Desvio 
padrão 

Diferença 
média % 

Coeficiente 
de variação 

Intra-observador      

VDF (ml) 0,98 -1,68 11,37 -1,3% 8,9% 

VSF (ml) 0,98 -2,09 8,87 -3,6% 15,3% 

DS (ml) 0,71 0,05 12,35 0,1% 17,7% 

FE (%) 0,82 0,82 6,96 1,4% 11,9% 

Massa (g) 0,87 4,23 12,49 4,5% 13,2% 

Inter-observador      

VDF (ml) 0,98 -7,59 12,52 -5,7% 9,4% 

VSF (ml) 0,99 0,09 7,08 0,2% 12,0% 

DS (ml) 0,84 -7,27 9,81 -9,9% 13,3% 

FE (%) 0,91 -2,30 4,64 -3,9% 7,8% 

Massa (g) 0,80 -17,68 14,74 -17,5% 14,6% 

VDF = volume diastólico final; VSF = volume sistólico final; DS = débito sistólico; FE = 

fração de ejeção. 

 

 5.4 Cine-TR vs variabilidade intra-observador do padrão-ouro 

 Os coeficientes de variação das medidas realizadas em duas ocasiões distintas 

por um mesmo observador nas imagens Cine-Seg de referência foram semelhantes 

aos coeficientes de variação observados entre as medidas do padrão-ouro Cine-Seg e 



 57 

aquelas realizadas nas imagens do Cine-TR sendo testado (tabelas 8 e 7 

respectivamente). 

 Além disso, a análise de "concordância por sobrevida" não mostrou diferença 

estatisticamente significativa entre nenhum dos parâmetros avaliados na comparação 

entre o Cine-TR e o Cine-Seg vs o Cine-Seg em reanálise (variabilidade intra-

observador) conforme ilustrado na figura 9. 

 

Figura 9 (parte 1): Gráficos de concordância por sobrevida da análise intra-observador 

do Cine-Seg (linha azul) e da discordância entre o Cine-Seg e o Cine-TR (linha verde).  
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Figura 9 (parte 2): Gráficos de concordância por sobrevida da análise intra-observador 

do Cine-Seg (linha azul) e da discordância entre o Cine-Seg e o Cine-TR (linha verde). 

VDF = volume diastólico final; VSF = volume sistólico final; DS = débito sistólico; FE = 

fração de ejeção.  
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6 DISCUSSÃO 

As aquisições em cine segmentadas através de múltiplos batimentos apresentam 

excelente resolução espacial e temporal permitindo uma acurada quantificação da 

massa e dos volumes do ventrículo esquerdo, porém ainda existe margem para 

aperfeiçoamento. Idealmente, o estudo da função cardíaca deveria ser realizado em 

tempo real, com clipes obtidos a partir de um único batimento e com o coração 

precisamente em uma mesma posição no tórax, ou seja, dentro de uma mesma apnéia. 

Como existem barreiras físicas que impedem a aceleração do processo de geração do 

sinal, todos as estratégias usadas até o momento para produzir aquisições em cine a 

partir de um batimento, se baseiam em esquemas de amostragem reduzida do sinal 

combinadas com imagens de menores resoluções espacial e temporal49,50. A sequência 

cine em tempo real avaliada nesse estudo, que faz uso de amostragem esparsa, foi 

capaz de produzir imagens com resoluções temporal e espacial equivalentes a 

sequência segmentada de referência, permitindo a cobertura em cine de todo o 

coração em uma mesma apnéia, adquirindo toda a informação correspondente a cada 

corte a partir de apenas um batimento cardíaco. O processo de reconstrução iterativa 

foi capaz de remover os artefatos que seriam esperados em uma aquisição esparsa, 

produzindo imagens de boa qualidade, semelhantes as obtidas com o Cine-Seg. 

 As medidas de massa e volumes do VE apresentaram alta correlação entre as 

sequências Cine-Seg e Cine-TR. Entretanto, os valores obtidos a partir das imagens de 

Cine-TR foram sistematicamente algo inferiores àqueles obtidos a partir do Cine-Seg. 

Existem duas possíveis explicações para esse fato que podem ser entendidas levando-

se em consideração duas diferenças fundamentais entre as duas sequências. Em 

primeiro lugar, conforme indicado na seção de métodos, o Cine-Seg apresenta 

sincronização retrospectiva ao eletrocardiograma, produzindo 30 imagens que 

englobam todo o ciclo cardíaco em cada plano de corte em todos os pacientes. Por 

outro lado, o Cine-TR é sincronizado prospectivamente ao eletrocardiograma iniciando 

a aquisição uma fração de segundo após a detecção do início do ciclo (onda R do 

eletrocardiograma) e fornece um número de imagens variável, em função da duração 
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do ciclo. Por essa razão pode haver pequena discordância entre as imagens do final da 

diástole e final da sístole identificadas em cada uma das sequências. 

Um outro possível motivo para discordância sistemática encontrada entre as 

medidas está no fato do Cine-Seg necessitar de múltiplas apnéias para que seus cortes 

cubram todo o VE, enquanto o Cine-TR é capaz de fazer o mesmo em apenas uma 

apnéia. Como a posição do diafragma pode mudar entre os ciclos respiratórios, o 

mesmo pode ocorrer com a posição do coração. Como o Cine-Seg utiliza diferentes 

ciclos respiratórios na aquisição de suas imagens, é possível que ocorra 

desalinhamento entre cortes consecutivos em função da variação da posição do 

coração, o que pode criar falsas lacunas entre eles ou fazer com que se sobreponham. 

Por essa razão, um mesmo plano de corte pode ser obtido duas vezes levando a 

medidas de massa e volume hiperestimadas. Estando livre da necessidade de 

múltiplas apnéias para a cobertura cardíaca completa, o Cine-TR tem a vantagem de 

estar livre desse tipo de viés.  

Em um estudo publicado por Vincenti e colaboradores, onde a mesma sequência 

Cine-TR foi utilizada para obter as mesmas medidas do ventrículo esquerdo, também 

foi observado uma leve subestimativa de todas elas na comparação com a sequência 

segmentada padrão51. Assim como no presente estudo, os autores notaram uma maior 

subestimativa do volume diastólico final do VE, em comparação com o volume sistólico 

final. Porém, é importante ressaltar que no caso do estudo citado, a aquisição em 

tempo real era restrita a quatro cortes no eixo curto do VE e três no eixo longo, que 

eram então combinados em uma reconstrução tridimensional utilizada nos cálculos de 

volume e massa, sendo essa metodologia particular a esse estudo e não endossada 

por recomendações internacionais. 

Ainda em referência ao estudo citado no parágrafo anterior, os autores calcularam 

em parte de sua amostra o DS do VE a partir de imagens de contraste de fase. Com o 

uso dessa técnica já validada52, o movimento do sangue é codificado nas imagens de 

maneira análoga ao que ocorre com o uso do Doppler no ecocardiograma, o que 

permite estudar sua velocidade de deslocamento através da aorta e consequentemente 

permite o cálculo do volume de sangue que atravessou determinando segmento ao 
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longo de um ciclo. O valor do DS calculado dessa forma, demonstrou uma maior 

correlação com o DS derivado das imagens de Cine-TR, do que com aquele derivado 

das imagens obtidas de forma segmentada, sugerindo que as diferenças observadas 

entre as duas técnicas de cine podem ser atribuídas a imperfeições dessa última, 

considerada até o momento como padrão-ouro. 

No que diz respeito a precisão, ambas as técnicas avaliadas nesse estudo parecem 

equivalentes, com coeficientes de variação semelhantes nas análises de variabilidade 

intra-observador e inter-observador. 

Um achado bastante relevante do ponto de vista clínico é a semelhança entre os 

coeficientes de variação e as curvas de "concordância por sobrevida" da análise intra-

observador do Cine-Seg e da comparação entre as medidas do Cine-Seg e do Cine-

TR. Considerando que a re-análise das imagens do padrão-ouro é capaz de produzir 

resultados algo diferentes na comparação com as medidas originais, estando a 

diferença obtida com o Cine-TR dentro dessa mesma margem, é possível concluir que 

apesar de existirem algumas fontes já discutidas de viés sistemático, a maior parte das 

diferenças entre o Cine-TR e o Cine-Seg devem ter origem nas imprecisões intrínsecas 

ao processo de medida, as quais ambos estão indiscriminadamente sujeitos. 

Os achados reportados nessa tese estavam entre os primeiros observados com o 

uso clínico da sequência Cine-TR, entretanto durante o seu período de 

desenvolvimento, outros pesquisadores também tiveram a oportunidade de apresentar 

seus achados com o uso dessa técnica, destacando-se dois trabalhos: Kido e 

colaboradores utilizando a mesma metodologia em um número maior de pacientes 

(n=81) apresentaram resultados muito parecidos, incluindo excelente qualidade da 

imagem do Cine-TR em comparação com o Cine-Seg, alta correlação entre as medidas 

do VE e pequeno viés sistemático positivo53. Já Allen e colaboradores em um estudo 

com poucos indivíduos (n=27) aplicaram a técnica em um sub-grupo de pacientes com 

fibrilação atrial (n=11), onde demonstraram melhor qualidade da imagem do Cine-TR 

em comparação com o Cine-Seg54. 
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Vale destacar que a sequência Cine-TR aplicada nessa pesquisa não é única 

técnica em desenvolvimento para a análise da função cardíaca em tempo-real, a atingir 

parâmetros elevados de resolução temporal e espacial comparáveis a sequência Cine-

Seg55–57. Embora também se baseiem em importante sub-amostragem do sinal, essas 

outras técnicas utilizam estratégias de aquisição diferentes da amostragem esparsa 

(aquisição radial com ângulo dourado), e foram testadas apenas em pequenos grupos 

de pacientes conforme pode ser observado na tabela 10. As diferenças entre as duas 

metodologias tem explicação complexa e profundamente técnica, estando fora do 

escopo dessa discussão.  

Tabela 10: Estudos recentes avaliando sequências em cine tempo real com alta 

resolução espacial e temporal. 

 Amostra Aquisição Resolução 

espacial 

Resolução 

temporal 

Sincronização 

ao ECG 

Feng e cols.55 n = 4 radial ângulo 

dourado 

2,0 x 2,0 

mm 

45 ms Sem 

sincronia 

Miao e cols.56 n = 2 radial ângulo 

dourado 

2,0 x 2,0 

mm 

30-40 ms Prospectiva 

Usman e cols.57 n = 5 radial ângulo 

dourado 

2,0 x 2,0 

mm 

30 ms Sem 

sincronia 

Camargo e cols.58 n = 41 amostras 

esparsas 

1,6 x 1,6 

mm 

41 ms Prospectiva 

Kido e cols.53 n = 81 amostras 

esparsas 

1,7 x 1,7 

mm  

41 ms Prospectiva 

ECG = eletrocardiograma 

Devido a limitações relacionadas a técnica de aquisição Cine-Seg, pacientes que 

tivessem apresentado irregularidades do ritmo cardíaco durante o exame ou fossem 

incapazes de sustentar apnéia durante a aquisição das imagens foram excluídos da 
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pesquisa. Ambas as situações costumam acompanhar a história natural de diversas 

cardiopatias, tendo sua prevalência em geral aumentada nas fases mais avançadas da 

doença7,59. Por essa razão, pacientes com dimensões e fração de ejeção do VE dentro 

da faixa normal foram os mais representados na amostra, o que gera dúvidas em 

relação a performance da sequência Cine-TR na avaliação de outras populações com 

cardiopatias em estágios mais avançados. Nesse sentido, alguns achados do estudo 

indicam que os resultados esperados nesse cenário (cardiopatias avançadas), não 

deveriam ser diferentes dos encontrados na população desse trabalho. Em primeiro 

lugar, embora as medianas das medidas do VE encontradas estejam na faixa normal, o 

espectro (valores mínimos e máximos) é alargado, com alguns casos extremos 

presentes na amostra. Ao observar os gráficos de correlação entre as medidas do 

Cine-Seg e Cine-TR é possível notar que os valores mais extremos estão tão próximos 

da linha de regressão quanto os demais, e nos gráficos de Bland-Altman não há 

alargamento das diferenças observadas em nenhum dos extremos avaliados, 

sugerindo que não há modificação da acurácia conforme os valores medidos se tornam 

maiores ou menores. E em segundo lugar, ficou demonstrado que a qualidade das 

imagens do Cine-TR é equivalente a do Cine-Seg não apenas em relação a presença 

de artefatos, mas também em termos de resolução espacial e temporal, e que 

conforme explicado na seção de revisão da literatura, não sofre influência de 

características relacionadas as dimensões ou função do VE. Além disso, outros dois 

trabalhos recém publicados discutidos anteriormente, dão suporte a essas 

considerações. No trabalho de Kido e colaboradores, que também excluiu pacientes 

com arritmia e baixa capacidade de apnéia, os pacientes com valores normais das 

medidas do VE também corresponderam a maioria da população estudada, porém 

assim como nessa tese, alguns casos extremos estão presentes, sem evidência de pior 

correlação com o Cine-Seg ou diferença sistemática relacionada as maiores ou 

menores medidas53. Enquanto Allen e colaboradores atestaram a excelente qualidade 

de imagem do Cine-TR em sua população, sendo inclusive superior ao Cine-Seg em 

um sub-grupo de pacientes com fibrilação atrial54.  

Além do viés de normalidade presente na amostra discutido acima, esse estudo 

apresenta mais algumas limitações. Conforme já ressaltado, apesar do Cine-Seg ser 
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considerado o padrão-ouro, o mesmo está sujeito a certas imperfeições que podem ser 

a causa de algumas das diferenças observadas entre as medidas obtidas com essa 

técnica e aquelas obtidas com a sequência Cine-TR testada. Como não foi utilizada 

uma terceira medida para ser utilizada como referência para as duas primeiras, esse 

estudo não permite  tirar conclusões a esse respeito. A análise ventricular esquerda em 

exames de RM cardíaca não está restrita a parâmetros quantitativos, sendo importante 

a análise qualitativa da contração segmentar, bem como a análise funcional e 

morfológica das valvas cardíacas e do aparato sub-valvar. Como alterações desse tipo 

foram raramente encontradas entre os pacientes incluídos nessa pesquisa, 

comparações entre esses parâmetros analisados ao Cine-Seg e ao Cine-TR não foram 

realizadas. Nesse sentido, um estudo recém publicado, que usou como uma de suas 

referências os achados dessa tese, demonstrou uma elevada concordância na análise 

da contratilidade segmentar do VE realizada através do Cine-Seg e do Cine-TR (kappa 

= 0,918)60. Outro achado interessante desse mesmo trabalho, foi também a elevada 

concordância do Cine-Seg com o Cine-TR obtido durante respiração livre, não apenas 

na análise segmentar (kappa = 0,868), mas também na análise quantitativa de volumes 

(diferenças inferiores a 7 ml para VDF, VSF e DS, e apenas 2% para FE)60, sugerindo 

que essa sequência poderá ser utilizada em pacientes incapazes de sustentar apnéia, 

sem aparente perda diagnóstica. 

Por fim, levando em consideração os achados dessa pesquisa e as ponderações 

apresentadas nessa discussão, é possível imaginar o impacto que a técnica de Cine-

TR poderá ter nos exames de RM cardíaca. Uma vez testada e validada em outras 

populações e em diferentes sistemas de RM, com já vem ocorrendo, a técnica de Cine-

TR confirmando sua alta performance, deverá substituir o Cine-Seg como o padrão-

ouro. Essa mudança, de aquisições segmentadas para aquelas baseadas em tempo-

real, trará mudanças radicais na rotina de exame. Com a drástica redução no número 

de apnéias, teremos: tempo total de exame significativamente encurtado impactando 

em maior conforto para o paciente; e possibilidade de avaliar adequadamente os 

volumes e a função do VE mesmo em pacientes com reduzida capacidade de apnéia, o 

que incluí grande parte da população mais enferma, idosa e pediátrica. Já a menor 

sensibilidade a variações do ritmo cardíaco, não deve limitar a análise de pacientes 
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com arritmias, situação na qual será possível e necessário estabelecer novas 

recomendações para medidas do VE, provavelmente considerando médias de múltiplos 

ciclos cardíacos como proposto na avaliação desses pacientes através da 

ecocardiografia61. 
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7 CONCLUSÃO 

Nesta série de pacientes em ritmo sinusal pode-se concluir que a sequência cine 

em tempo real com aquisições esparsas e reconstrução iterativa foi capaz de atingir 

resoluções espacial e temporal equivalentes à sequência segmentada (atualmente 

considerada o padrão-ouro em exames de RM cardíaca), produzindo imagens de alta 

qualidade e com elevada correlação quanto à análise quantitativa de volumes, massa e 

fração de ejeção do VE, apenas com discreta subestimativa de valores. 
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