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RESUMO 

 

O mecanismo de contraste mais utilizado em imagens funcionais por res-

sonância magnética (functional Magnetic Resonance Imaging, fMRI), também conhecido 

por sinal BOLD (Blood Oxygenation Level Dependent) mede indiretamente a atividade 

neural, sendo sensível a mudanças no fluxo cerebral sangüíneo (Cerebral Blood Flow, 

CBF), na taxa cerebral metabólica do oxigênio (Cerebral Metabolic Rate of Oxygen, 

CMRO2) e no volume cerebral sanguíneo (Cerebral Blood Volume, CBV) e, em princí-

pio, ele pode ser utilizado para mapear perfusão cerebral. Desse modo, o objetivo 

principal deste trabalho foi investigar, quantitativamente, alterações perfusionais no 

cérebro humano mapeadas pelas mudanças do sinal BOLD em resposta à indução 

transitória do estado de apnéia. Para isso, imagens por ressonância magnética foram 

obtidas através de um scanner de 1.5 T Siemens (Magneton Vision) com seqüências 

do tipo EPI-BOLD. Nesta pesquisa, foi analisada a influência da duração da apnéia 

no sinal BOLD. Observou-se, também, a diferença ocasionada no sinal em duas si-

tuações: apnéia iniciando-se após a inspiração ou após a expiração. Além disso, foi 

estudada a propagação deste sinal BOLD pelas diferentes regiões cerebrais. Por úl-

timo, fazendo uso deste sinal BOLD, construiu-se mapas para obter informações a 

respeito do volume cerebral sangüíneo. Pelos dados obtidos, foi possível analisar o 

comportamento do sinal BOLD quando na presença de diferentes PaO2 e PaCO2. 

Observaram-se, também, diferenças regionais na sensibilidade do sinal BOLD oca-

sionada pelo estado de apnéia induzido. Essa diferença pode estar relacionada à rea-

tividade das artérias que irrigam cada região ou ao volume sangüíneo basal dessas 

artérias. Além disso, foi possível obter informações a respeito das características 

temporais da mudança do CBF para diferentes regiões do cérebro em resposta a hi-

percapnia. Também, foi feita a identificação de áreas corticais responsáveis pelo 

controle voluntário da respiração. Por fim, os mapas de B-CBV obtidos utilizando o 

contraste BOLD em resposta à apnéia foram capazes de refletir o volume sangüíneo 

local, embora, estudos para análise dos outros parâmetros que influenciam o sinal 

devam ser realizados. 



ABSTRACT 

 

The BOLD (Blood Oxygenation Level Dependent) signal, is the most used 

contrast mechanism of the so called functional Magnetic Resonance Imaging 

(fMRI). Although it indirectly measures neuronal activity, its response is directly re-

lated to cerebral blood flow (CBF), Cerebral Metabolic Rate of Oxygen (CMRO2) 

and Cerebral Blood Volume (CBV) and can be, in principle, used to map cerebral 

perfusion. Thus, the main purpose of this study was to investigate, quantitatively, 

some aspects of perfusional alterations in the human brain. These changes were 

mapped by changes in the BOLD signal as a result of a global and uniform stimula-

tion: hypercapnia induced by breath holding paradigms. Magnetic resonance images 

were acquired in a 1.5 T scanner (Siemens, Magneton Vision) with EPI-BOLD 

fMRI sequences. It was analyzed the BOLD dependency on breath holding duration 

and differences on the BOLD signal due the employed breath holding techniques: 

breath holding after expiration or after inspiration. The regional variability of the 

BOLD signal propagation was also studied. Moreover, the signal was used to con-

struct maps based on CBV information. It was possible to gain information about 

the BOLD signal behavior that respond to PaO2 and PaCO2 alterations. Besides, it 

was demonstrated its regional variations sensibility, which can be correlated with 

arterial reactivity or the rest CBV of this arteries. It was also possible acquire infor-

mation about the temporal characteristics of CBF changes induced by hypercapnia 

across brain regions as well as the identification of cortical areas that were responsi-

ble to the voluntary breathing. Finally, the B-CBV maps that used the BOLD con-

trast were able to reflect CBV information, although, it is necessary the study of 

other parameters that can influence the signal. 
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INTRODUÇÃO 

 
Nos últimos anos, a ressonância magnética funcional (functional Magnetic Re-

sonance Imaging, fMRI) tem sido utilizada como uma ferramenta não invasiva capaz 

de gerar imagens a partir dos mapas de sinais associados a funções normais ou pato-

lógicas do cérebro. Além de mapear funções cognitivas, um crescente número de 

estudos indicam que as técnicas de fMRI podem ser úteis no mapeamento pré-

cirúrgico (de Araújo et al., 2003). 

Uma das descobertas fundamentais para a criação da fMRI foi a de que 

mudanças no metabolismo cerebral afetam o sinal local de MR, promovendo um 

mecanismo intrínseco para detecção da atividade cerebral. Esse mecanismo depende 

do nível de oxigenação do sangue (Blood Oxygenation level dependent, BOLD) e utiliza a 

característica paramagnética da deoxi-hemoglobina como agente de contraste endó-

geno. Durante a ativação cerebral, o aumento do fluxo cerebral sangüíneo regional 

(regional Cerebral Blood Flow, rCBF) aumenta mais do que a taxa cerebral metabólica 

do oxigênio (Cerebral Metabolic Rate of Oxygen, CMRO2). Portanto, a diferença entre a 

produção e o consumo de oxigênio causa uma redução na concentração de deoxi-

hemoglobina, as distorções magnéticas locais diminuem, e o sinal MR aumenta ligei-

ramente, mudando, assim, o contraste local das imagens ponderadas em T2*. 

Portanto, o sinal BOLD mede indiretamente a atividade neural, sendo sen-

sível a mudanças no CBF, no CMRO2 e no volume cerebral sanguíneo (Cerebral Blo-

od Volume, CBV). Em princípio, ele pode ser utilizado para mapear a perfusão cere-

bral. Conseqüentemente, esta técnica tem sido utilizada para detectar rCBF através 

de mudanças no sinal BOLD durante inalação de CO2 ou por injeção de acetazola-

mida (Lythgoe et al., 1999; Roc et al., 2006). Durante a inalação de CO2, o aumento 

na PaCO2 provoca vasodilatação e, desta forma, constata-se um aumento no rCBF. 

Porém, um pequeno, ou nenhum aumento, ocorre na CMRO2, e a atividade meta-

bólica permanece em sua linha de base, referente ao estado de repouso cerebral. As-

sim, há um decréscimo na concentração de deoxi-hemoglobina, levando a um au-

mento no sinal de ressonância magnética. 

Já a acetazolamida é um inibidor de anidrase carbônica. A anidrase carbô-

nica catalisa a conversão de CO2 para íons bicarbonatos, o que aumenta a capacida-



Introdução                                                                                                                      19  

de do sangue de retirar CO2. Inibindo essa enzima, há um aumento na concentração 

de CO2 no cérebro, proporcionando um aumento no CBF. 

Essas alterações também podem ser induzidas por estados transitórios de 

apnéia (Kastrup et al. 1990), e detectadas utilizando técnicas de fMRI. Uma das van-

tagens de se utilizar um estímulo global, como a apnéia, para estudar a resposta 

BOLD, é a possibilidade de se avaliar como um estímulo uniforme pode afetar regi-

ões do cérebro de forma diferente. Alguns trabalhos utilizaram a apnéia para analisar 

diferenças regionais da resposta BOLD (Kastrup et al., 1999b e Thomason et al., 

2005), mas esta análise restringiu-se à verificação da intensidade do sinal BOLD e 

número de pixels ativados em diferentes regiões. 

A indução de um estado transitório de apnéia é um paradigma simples para 

se estudar a resposta hemodinâmica. Uma vez que, possui a vantagem de ser menos 

invasivo, não necessitando de uma fonte de CO2 ou da injeção de acetazolamida. 

Por isso, o objetivo principal deste trabalho foi investigar quantitativamente altera-

ções perfusionais no cérebro humano mapeadas pelas mudanças do sinal BOLD em 

resposta a indução transitória do estado de apnéia, visando, ainda, uma possível a-

plicação clínica futura. 

Nesta pesquisa, foi analisada a influência da duração da apnéia no sinal 

BOLD, observou-se, também, a diferença ocasionada no sinal em duas situações: 

apnéia iniciando-se após a inspiração ou após a expiração. Além disso, foi estudada a 

propagação deste sinal BOLD pelas diferentes regiões cerebrais, tentando correla-

cionar o atraso da resposta hemodinâmica à apnéia com a reatividade das principais 

artérias que irrigam o cérebro. Por último, fazendo uso deste sinal BOLD, constru-

iu-se mapas para obter informações a respeito do volume cerebral sangüíneo. 

O estudo da perfusão cerebral através da técnica BOLD envolve diferentes 

conhecimentos de física, neuroanatomia e estatística. Por isso, a fundamentação teó-

rica deste trabalho foi dividida em quatro partes principais. O primeiro capítulo trata 

dos aspectos anatômicos e fisiológicos, além de descrever brevemente a organização 

funcional do cérebro humano. O capítulo 2 refere-se à anatomia cerebrovascular, 

apresentando as principais vias de irrigação arterial do sistema nervoso e suas anas-

tomoses. O capítulo 3 trata das técnicas para avaliação da perfusão cerebral, dando 

ênfase ao efeito BOLD. No capítulo 4 encontram-se as bases estatísticas utilizadas 
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para a análise dos dados. Outras informações teóricas são encontradas no apêndice 

A, onde são apresentados os princípios físicos da ressonância magnética nuclear e 

sua utilização para a obtenção de imagens médicas. Por fim, os três últimos capítu-

los dessa dissertação foram destinados à descrição dos métodos experimentais, aos 

resultados e discussões e, finalmente, às conclusões e perspectivas do trabalho.  
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1 ANATOMIA CEREBRAL 

 
Considerando-se princípios anatômicos, o sistema nervoso central divide-

se em medula espinhal e encéfalo que, por sua vez, tem três partes: cérebro, cerebelo 

e tronco encefálico. O cérebro, que corresponde à parcela mais importante da cavi-

dade craniana, ocupando cerca de 80% do seu volume total, é dividido em diencéfa-

lo e telencéfalo. 

O diencéfalo compreende as seguintes estruturas: tálamo, hipotálamo, epi-

tálamo e sub-tálamo. Já o telencéfalo é constituído pelos dois hemisférios cerebrais, 

que encontra na fissura longitudinal suas fronteiras mediais. Anatomicamente, os 

dois hemisférios são idênticos, possuindo quatro lobos: frontal, parietal, occipital e 

temporal (figura 1.1). Além desses, existe ainda mais internamente o lobo da ínsula. 

 
Figura 1.1 – Representação dos quatro lobos cerebrais com seus principais sulcos e giros. (Figura 
tirada de Della Justina,  2005). 

 
Toda essa superfície é recortada por depressões denominadas sulcos ao 

longo de todo o volume, delimitando, assim, as regiões elevadas, conhecidas como 

giros. Os principais sulcos são o sulco lateral (de Sylvius), que separa, em suas por-
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ções anteriores, o lobo frontal do lobo temporal, e o sulco central (de Rolando), que 

separa o lobo parietal do frontal. 

Os diferentes lobos cerebrais também são delimitados por sulcos menores, 

mas importantes, formando marcas anatômicas que servem na determinação mais 

detalhada de uma topografia anatômica cerebral. 

O lobo frontal é composto por três sulcos principais: pré-central, central 

superior e central inferior. Os dois últimos recortam o lobo frontal, em porções ân-

tero-posteriores, perpendiculares ao sulco central. O sulco pré-central, por sua vez, é 

praticamente paralelo ao sulco central, formando entre eles o giro pré-central. Em 

porções súpero-mediais do sulco frontal superior, delimitado medialmente pela fis-

sura longitudinal, está o giro frontal superior. Entre os sulcos frontal superior e infe-

rior está o giro frontal médio. Por fim, o giro frontal inferior, localizado abaixo do 

sulco frontal inferior, é dividido em três partes pelos ramos anterior e ascendente do 

sulco lateral: orbital, triangular e opercular. O lobo temporal é recortado por dois 

sulcos principais: temporal superior e inferior. 

Esses sulcos, juntamente com o sulco lateral, formam os principais giros do 

lobo temporal, que percorrem porções laterais do cérebro, ântero-posteriormente. 

O giro temporal superior é delimitado acima pelo sulco lateral e abaixo pelo sulco 

temporal superior. Entre os sulcos exclusivos do lobo temporal está giro temporal 

médio. Abaixo do sulco temporal inferior encontra-se o giro temporal inferior. No 

lobo parietal, encontram-se os giros pós-central, parietal superior e inferior. O sulco 

pós-central, que segue a topografia do sulco pré-central, paralelo ao sulco central, 

formando o giro pós-central. O sulco intraparietal forma o giro parietal superior e 

inferior,  sendo o segundo subdividido em supramarginal e angular. 

O último lobo, o occipital, não contém nenhum sulco proeminente que 

sirva para  determinação de pontos de referência anatômicos. 

É interessante notar que, muito embora a fissura longitudinal divida o cé-

rebro em dois hemisférios, eles não estão isolados. A ligação entre os dois se dá, 

principalmente, pela projeção de fibras nervosas através de uma comissura conheci-

da como corpo caloso. Este é localizado em porções mediais inferiores do córtex 

cerebral. 
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1.1.  Córtex cerebral 
O córtex cerebral trata-se de uma das partes mais importantes do sistema 

nervoso. No córtex cerebral chegam impulsos provenientes de todas as vias da sen-

sibilidade que se tornam conscientes e são interpretadas. Do córtex saem impulsos 

nervosos que iniciam e comandam os movimentos voluntários e com ele estão rela-

cionados os fenômenos psíquicos. 

O córtex cerebral não é homogêneo em toda sua extensão, permitindo a 

individualização de várias áreas, o que pode ser feito com critérios anatômicos, filo-

genético, estruturais e funcionais. 

O córtex cerebral tem sido objeto de meticulosas investigações histológicas 

nas quais foram estudados diversos aspectos de sua estrutura, tais como a composi-

ção e característica das diversas camadas, espessura total e espessura das camadas, 

disposição e espessura das raias e estrias etc. Com base nestes estudos o córtex ce-

rebral pode ser dividido em numerosas áreas citoarquiteturais, havendo vários ma-

pas de divisão. Contudo, a divisão mais aceita é a de Brodmann que identificou 52 

áreas designadas por números (figura 1.2). As áreas de Brodmann são muito conhe-

cidas e amplamente utilizadas na clínica e na pesquisa médica. 

 

 

Figura 1.2 – Áreas de Brodmann no cérebro humano com atribuição funcional. Figura modificada 
de http://spot.colorado.edu/~dubin/talks/brodmann/brodmann.html

http://spot.colorado.edu/%7Edubin/talks/brodmann/brodmann.html
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Do ponto de vista funcional as áreas corticais não são homogêneas como 

se acreditava no início do século XIX. A primeira comprovação deste fato foi feita 

em 1861 pelo cirurgião francês Broca, que pôde correlacionar lesões em áreas restri-

tas do lobo frontal (área de Broca) com a perda da linguagem falada. 

Desde então, a especialização funcional de diferentes áreas cerebrais e a in-

tegração dessas regiões, e a determinação de suas conexões físicas, têm despertado 

grande interesse na comunidade de neurocientistas. Note-se, no entanto, que a loca-

lização funcional deve ser percebida como uma especialização de algumas áreas ce-

rebrais, estando elas altamente conectadas umas às outras. 

Atualmente, a funcionalidade cerebral é esquematicamente dividida em dois 

grandes grupos: as áreas de projeção e as de associação. As áreas de projeção são as 

que recebem ou dão origem a fibras relacionadas diretamente com a sensibilidade e 

com a motricidade. As demais áreas são consideradas de associação, e de um modo 

geral, estão relacionadas com funções psíquicas complexas. As áreas de projeção 

podem ser divididas em dois grandes grupos de função e estrutura diferente: áreas 

sensitivas e áreas motoras.  

A seguir será feito um estudo das principais áreas sensitivas, motoras e de 

associação do córtex cerebral. 

 

1.1.1 Áreas Motoras 

A área de projeção motora está localizada sobre o lobo frontal, ocupando 

porções posteriores do giro pré-central. Essa região é responsável por movimentos 

de regiões contralaterais do corpo, como pé, mão, lábios, etc. 

A área de projeção motora assume uma representação distinta de diferentes 

partes do corpo em diferentes porções do giro, constituindo, assim, o que é conhe-

cido como mapeamento somatotópico (Penfield e Boldrey, 1937), diagramado de 

acordo com o Homúnculo Motor de Penfield. Nele, regiões da face e das mãos pos-

suem uma representação cortical bastante extensa (figura 1.3). 
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Figura 1.3 – Homunculo motor e sensitivo de Penfield. Do lado esquerdo da figura apresenta-se o 
Homunculo sensitivo e do lado direito o Homunculo motor. 

 
O córtex motor é dividido adicionalmente em três subáreas, cada uma ten-

do sua representação de grupos musculares e funções motoras específicas do corpo: 

 Córtex motor primário: Localizado na primeira circunvolução dos lobos 

frontais, anterior ao sulco centra, no giro pré-central. Área 4 na classificação 

de Brodmann. Compreende áreas musculares da face, boca, mão, braços, 

troncos, pés e pernas. Envia ordem para realização do movimento. 

 Área pré-motora: Localizada anteriormente às porções laterais do córtex mo-

tor primário, giro frontal superior e médio. Área 6 de Brodmann, responsável 

pelo planejamento do movimento. 

 Área motora suplementar: Localizada superior à área pré-motora, situando-se 

sobre o sulco longitudinal, classificação área 6 de Brodmann. Esta área fun-

ciona em conjunto com a área pré-motora para provocar movimentos postu-

rais. 

 

1.1.2  Áreas Sensitivas 

A área somestésica ou área de sensibilidade somática geral está localizada 

no giro pós-central, que corresponde às áreas 3,2,1 do mapa de Brodmann. A área 3 

localiza-se no fundo do sulco central, enquanto as áreas 1 e 2 aparecem na superfície 
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do giro pós-central. Aí chegam radiações talâmicas que se originam nos núcleos ven-

tral póstero-lateral e ventral póstero-medial do tálamo e que trazem, por conseguin-

te, impulsos nervosos relacionados com a temperatura, dor pressão, tato e proprio-

cepção consciente da metade oposta do corpo. 

Analogamente ao que foi apresentado para as regiões primárias motoras, 

também se pode dividir a área de projeção sensitiva levando em consideração sua 

seletividade na topografia anatômica (Penfield e Boldrey, 1937), formando um Ho-

múnculo Somestésico de Penfield. Novamente, representações das mãos e face o-

cupam uma área cortical extensa (figura 1.3). 

 

1.1.3  Áreas de Associação 

Esquematicamente pode-se considerar como áreas de associação do córtex 

aquelas que não se relacionam diretamente com a motricidade, ou com a sensibili-

dade. Os efeitos das lesões ou estimulações destas áreas são de avaliação mais difícil, 

especialmente em animais, pois não resultam em alterações de motricidade ou da 

sensibilidade. As regiões de associação seguem uma subdivisão proposta pelo pes-

quisador russo Alexander Luria. Segundo esse modelo, o grau de interação entre 

uma função cerebral específica e as áreas de projeção indicam o papel destas dentro 

da hierarquia funcional, caracterizando-as em secundárias e terciárias. As áreas se-

cundárias, também conhecidas como unimodais, receberiam um conjunto de fibras 

aferentes projetadas de suas respectivas regiões primárias. Portanto, regiões primá-

rias visuais, por exemplo, projetariam um conjunto de fibras em áreas de associação 

unimodal visual. As áreas terciárias, ou supramodais, não teriam nenhuma conexão 

física direta com áreas de projeção, sendo responsáveis por processos cognitivos e-

levados, como memória, emoção, e consciência. As vias de comunicação dessas re-

giões seriam estabelecidas através de projeções derivadas de áreas unimodais ou ou-

tras áreas supramodais.  

As regiões unimodais fazem conexões físicas diretas recebendo projeções 

aferentes de suas respectivas regiões primárias, e desempenham um papel intermedi-

ário na hierarquia funcional, participando, por exemplo, de processos de planeja-

mento de movimentos. Elas estão divididas em áreas unimodais motoras e áreas u-

nimodais sensitivas. Essas regiões secundárias localizam-se, geralmente, na periferia 
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de seus respectivos centros primários. As áreas de associação sensitivas somestésicas 

estão localizadas dorsalmente às áreas de projeção somestésicas primárias, i.e., ao 

longo do giro pós-central. Por outro lado, as regiões auditivas secundárias cercam a 

área auditiva primária, sobre o giro temporal superior. Já as regiões de associação 

visuais estão sobre o lobo occipital, anteriores à sua respectiva região primária. 

As regiões motoras unimodais são divididas em três subgrupos: motora su-

plementar, pré-motora e área de Broca. A primeira delas ocupa uma parcela do giro 

frontal superior, sendo responsável pelo planejamento e execução de tarefas moto-

ras seqüenciais. A segunda, área pré-motora, está relacionada com o controle da 

musculatura mais robusta, estando localizada em porções laterais, anteriores à área 

motora primária. Por fim, a região de Broca, envolvida em processos de programa-

ção da atividade motora em processos de linguagem, está localizada sobre o lobo 

frontal, ocupando porções do giro opercular e triangular. 

As regiões de associação supramodais recebem projeções de outras áreas de 

associação, sejam elas unimodais ou supramodais. No córtex pré-frontal encontra-se 

a habilidade humana de planejamento cognitivo. É o centro responsável pela resolu-

ção de problemas complexos, bem como do controle e expressão do comportamen-

to emocional. Outras regiões cerebrais também são importantes na realização de ta-

refas funcionais complexas. As áreas contidas no lobo parietal, por exemplo, contro-

lam, dentre outras coisas, a orientação espacial. Aparentemente, essa área tem papel 

fundamental nas habilidades de orientação espacial. Ainda no lobo parietal, uma re-

gião anatômica importante diz respeito às estruturas temporoparietais. Essa área está 

localizada entre as regiões secundárias auditivas, visuais e somestésicas, especulando-

se, portando, uma possível estrutura de integração desses três estímulos. 

Outra estrutura importante em processos cognitivos elevados é o sistema 

límbico. Ele é constituído pela parte média que contorna regiões entre hemisférios, e 

tem um papel muito antigo na evolução cerebral, mantendo conexões importantes 

com outras regiões cerebrais, e tendo acesso às informações processadas em ele-

mentos funcionais de hierarquia inferior. Esse sistema, dada mais uma vez sua im-

portância, está dividido em várias outras estruturas: hipocampo, parahipocampo, 

amígdala, septo, dentre outras, com participações importantes em processos emo-

cionais e de memória. 
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Muito estudada hoje em dia, uma das estruturas do sistema límbico, o hi-

pocampo, tem participação em vários processos cognitivos elevados. Trata-se de 

uma estrutura da região sub-cortical, em forma de “U” . Como parte do sistema 

límbico, está localizada no lobo temporal, desempenhando papel fundamental em 

processos de memória, de emoção e comportamento sexual. Além disso, participa, 

aparentemente, de processos de mapeamento e de posicionamento. Estaria, sobre-

tudo, juntamente com o giro parahipocampal envolvida em processos de orientação 

espacial. Danos dessa região resultam, por exemplo, em dificuldades de lembrar-se 

de paisagens. Mais que isso, pacientes com derrame cerebral, que apresentam difi-

culdades de orientação espacial, invariavelmente sofreram danos em uma região in-

timamente ligada ao hipocampo, o giro parahipocampal. Estudos realizados em ju-

lho de 1997, por Vargha (Vargha-Khadem, et al., 1997), indicam que a memória se-

mântica (memória relacionada a construções lógicas, sem nenhum tipo de contextu-

alização) e a memória episódica (memória de eventos temporal e espacialmente loca-

lizados) manifestam suas características em diferentes regiões cerebrais. Aparente-

mente, o hipocampo está diretamente relacionado ao armazenamento da memória 

episódica, mas nada tem a ver com a memória semântica, sendo um caminho neces-

sário por onde novas informações passam a fim de formar novas memórias.  

Em geral, os processos cognitivos elevados não ocorrem em uma estrutura 

singular. Como exemplo, em 1937 o neuroanatomista James Papez demonstraria 

que emoções não são função de uma região específica, de um único centro cerebral, 

mas sim de um circuito envolvendo quatro estruturas: o hipotálamo, o núcleo talâ-

mico anterior, o giro do cíngulo e o hipocampo. Atualmente conhecido como cir-

cuito de Papez, sabe-se que esse sistema desempenha papel fundamental em proces-

sos emocionais. 
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2 CIRCULAÇÃO DO SISTEMA NERVOSO 

 

O sistema nervoso central (SNC) flutua em um ambiente líquido especial 

que o protege mecanicamente e favorece trocas metabólicas. Esse ambiente líquido 

é delimitado externamente pelas meninges (dura-máter, aracnóide e pia-máter). A-

baixo da aracnóide fica o espaço subaracnóideo, que se comunica com as cavidades 

internas do SNC (ventrículos e canais). Estruturas especializadas chamadas plexos 

coróides produzem o líquor ou líquido cefalorraquidiano, líquido que preenche os 

compartimentos desse sistema. A partir dos plexos coróides, o líquor circula pelos 

ventrículos, passa ao espaço subaracnóideo e é finalmente drenado para o sangue 

venoso. 

O ambiente líquido que banha o exterior do sistema nervoso e o interior de 

suas cavidades não é suficiente para garantir sua nutrição e o aporte de oxigênio para 

o tecido nervoso. Para isso é necessária uma rede vascular bastante ramificada e ex-

tensa, que tem nos vasos suas estrutura básica. Os vasos que partem do coração e 

vão à periferia do corpo se chamam artérias; aqueles que seguem o percurso inverso, 

isto é, da periferia se dirigem ao coração, se chamam veias. Assim, as artérias carre-

gam sangue rico em oxigênio e em substâncias nutritivas para os vários tecidos do 

organismo, já nas veias corre um sangue rico em anidrido carbônico e substâncias de 

rejeição. As substâncias de rejeição serão depois eliminadas pelos rins, que têm jus-

tamente a tarefa de filtrar o sangue. A eliminação de anidrido carbônico e a absorção 

de oxigênio, têm lugar nos pulmões, por efeito da respiração. 

As artérias, à medida que chegam à periferia do corpo humano, vão redu-

zindo seu diâmetro, se transformando em arteríolas, até que o seu calibre se torna 

microscópico: é a este nível que têm lugar a troca entre sangue e células. Estes vasos 

microscópicos, chamados capilares, formam nos órgãos e nos tecidos uma vasta re-

de. Os capilares confluem para pequenas veias (vênulas) que aos poucos vão se u-

nindo umas com outras, tornam-se veias verdadeiras e trazem de volta o sangue ao 

coração. Do coração partem duas grandes artérias: a artéria pulmonar e a artéria aor-

ta.
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A artéria pulmonar tem a tarefa de levar o sangue aos pulmões. Depois de 

ter cedido o anidrido carbônico e de ter se carregado de oxigênio, o sangue volta ao 

coração pelas veias pulmonares. Todo esse conjunto constitui a pequena circulação. 

A artéria aorta leva o sangue ao resto do organismo e os seus numerosos ramos aca-

bam formando a rede capilar de todos os órgãos. O sangue é trazido de volta ao co-

ração pelas veias, que se reúnem, enfim, em dois grossos troncos: as veias cavas, que 

chegam à aurícula direita. Todo esse conjunto constitui a grande circulação. Da 

mesma forma, no sistema nervoso, as artérias que levam o sangue para o encéfalo e 

a medula se abrem em vasos cada vez mais finos, que por fim se ramificam em uma 

extensa rede de capilar capaz de irrigar todas as regiões neurais, levando-lhes o oxi-

gênio e os nutrientes de que precisam para o seu funcionamento. No entanto, a rede 

vascular do sistema nervoso tem particularidades morfológicas e funcionais que se 

distinguem da circulação sistêmica. O que era de se esperar, pois o sistema nervoso 

é formado por estruturas nobres e altamente especializadas, que exigem para seu 

metabolismo um suprimento permanente e elevado de glicose e oxigênio. O encéfa-

lo representa apenas cerca de 2% da massa corporal de uma pessoa, mas recebe 15% 

do fluxo sanguíneo e consome aproximadamente 20% do oxigênio disponível na 

circulação. Refletindo, assim, uma alta taxa metabólica do tecido nervoso. A glicose 

também é intensamente consumida pelos neurônios, que a utilizam como fonte ana-

eróbica de energia. Como o tecido nervoso não armazena nem glicose nem oxigê-

nio, é necessário que haja um fluxo continuo desses componentes através do sangue 

arterial. Quando ocorre anóxia ou isquemia de poucos segundos, o indivíduo pode 

apresentar sintomas neurológicos que dependem da região atingida, e se essas ocor-

rências se prolongarem por alguns minutos, ocorre morte cerebral irreversível. Em 

contrapartida, em circunstâncias normais o metabolismo dos neurônios se intensifi-

ca muito quando estes se tornam mais ativos, e, quanto mais ativos, mais sangue 

precisam receber pela circulação. 

Assim, a circulação sanguínea do SNC deve apresentar características espe-

ciais que dêem conta da delicada relação entre atividade funcional, metabolismo e 

fluxo sanguíneo no tecido nervoso.  

Uma característica importante das arteríolas do sistema nervoso é a sua ca-

pacidade de mudar localmente seu diâmetro, seja para manter o fluxo sanguíneo 
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constante, seja para mudá-lo, em resposta às necessidades funcionais. Ainda não se 

conhece o mecanismo, mas sabe-se que o diâmetro responde a variações na pressão 

sistêmica, na faixa entre 60 e 150mmHg, e a sutis alterações da concentrarão sanguí-

nea dos gases respiratórios (O2 e CO2). 

Quando há uma queda na pressão arterial no organismo de um indivíduo, 

geralmente há uma diminuição do fluxo ocasionada pela vasoconstrição sistêmica, 

provocada pela ação de regiões do tronco encefálico e do sistema nervoso autôno-

mo. Porém, no sistema nervoso é prioritário controlar o fluxo, até porque as varia-

ções de pressão sanguínea encefálica teriam pouca influência sobre a pressão sistê-

mica. Portanto, o mecanismo de auto-regulação do diâmetro vascular no sistema 

nervoso atua no sentido inverso, dentro da faixa mencionada de 60 e 150mmHg, ao 

invés de ocorrer vasoconstrição, ocorre vasodilatação. Assim, a vasoconstrição sis-

têmica é compensada pela vasodilatação neural, fazendo com que o fluxo no encéfa-

lo e na medula permaneça constante. Quando há elevação da pressão sistêmica, o-

corre vasodilatação sistêmica e vasoconstrição neural. Deste modo, o aporte de san-

gue para o encéfalo e a medula pode ser mantido constante independente das varia-

ções sistêmicas. Fora dessa faixa de 60 e 150mmHg, entretanto, a pressão e o fluxo 

no SNC acompanham as variações sistêmicas. Porém, há certas condições que fa-

zem com que o fluxo sanguíneo cerebral sofra grandes alterações. Um exemplo é 

quando a concentração relativa de oxigênio cai (ou cresce a de CO2). A inalação de 

ar com 7% de CO2 (o ar atmosférico tem geralmente apenas cerca de 0.04%) é ca-

paz de duplicar o fluxo sanguíneo do sistema nervoso. 

2.1 Anatomia da circulação cerebral 
O sistema de irrigação arterial do SNC possui três vias de entrada (Ver ta-

bela 2.1): (1) a via anterior ou carotídea, que irriga os hemisférios cerebrais e o tron-

co encefálico; (2) a via posterior ou vértebro-basilar, que compartilha com as caróti- 
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Principais vias de irrigação Arterial de SNC 

 Principais Ramos Principais territórios 

Cerebral anterior (par 

bilateral) 

Regiões mediais dos lobos frontal e parietal, 

cápsula interna 

 

 

Cerebral média (par 

bilateral) 

Regiões laterais dos lobos frontal, parietal, 

temporal e da cápsula interna e núcleos da 

base 

 

Comunicante posterior 

(par bilateral) 

Anastomose com a via posterior 

 

Oftálmica (par bilateral) Nervo ótico e retina 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Via an-

terior 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Carótida interna (par 

bilateral) 

Coróidea anterior (par 

bilateral) 
Hipocampo, diencéfalo e núcleos da base 

Cerebelar inferior ante-

rior (par bilateral) 
Regiões inferiores e rostrais do cerebelo 

Pontinas (várias bilate-

rais) 
Ponte 

Cerebelar superior (par 

bilateral) 
Regiões superiores do cerebelo 

 

 

Via Pos-

terior 

 

 

 

Basilar (única, mediana) 

Cerebral posterior (par 

bilateral) 
Regiões mediais e laterais do lobo occipital 

Cerebelar inferior pos-

terior (par bilateral) 
 Regiões inferiores e caudais do cerebelo 

Espinhal anterior (úni-

ca, mediana) 
 Região anterior da medula 

Espinhal posterior (par 

bilateral) 
 Região posterior da medula 

 

 

 

Via Sis-

têmica 
Radiculares (muitas, 

bilaterais) 
 Anastomose com a via posterior 

Tabela 2.1. Principais vias de irrigação Arterial de SNC. (tabela retirada de Lent, 2001). 

 
das a irrigação do tronco encefálico e se encarrega também da medula espinhal; e (3) 

a via sistêmica, que irriga a medula por anastomose com a via posterior. As grandes 
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artérias que formam essas três vias possuem trajetos bastante semelhantes entre in-

divíduos e ao longo desses trajetos originam-se numerosos ramos que podem ser 

superficiais (cobrem a superfície externa do encéfalo e da medula, gerando arteríola 

penetrantes que se aprofundam no tecido e se abrem na rede capilar) ou profundos 

(orientando-se para estruturas internas do encéfalo, como os núcleos da base, o di-

encéfalo e outras). 

As vias de irrigação arterial do sistema nervoso apresentam poucas anasto-

moses, em relação às que ocorrem em outros órgãos. Estas poucas anastomoses re-

presentam as únicas alternativas para manter irrigada uma região, mesmo que apenas 

parcialmente, quando sua artéria principal sofre algum tipo de obstrução. A princi-

pal estrutura de anastomose é o círculo arterial do cérebro ou polígono de Willis. 

O polígono de Willis está situado na base do cérebro, onde circunda o qui-

asma óptico e o tuber cinéreo, relacionando-se ainda com a fossa interpeduncular e 

a substância perfurada anterior (figura 2.1). O polígono de Willis é formado pelas 

porções próximas das artérias cerebrais anterior, média e posterior, pela artéria co-

municante anterior e pelas artérias comunicantes posteriores direita e esquerda. A 

artéria comunicante anterior é pequena e liga as duas artérias cerebrais anteriores, 

adiante do quiasma óptico. As artérias comunicantes posteriores unem, de cada la-

do, as carótidas internas às cerebrais correspondentes. Assim, elas formam uma a-

nastomose entre o sistema carotídeo interno e o sistema vertebral. Porém, esta anas-

tomose é apenas potencial, já que, em condições normais não há passagem de san-

gue do sistema vertebral para o carotídeo interno ou vice-versa. Do mesmo modo, 

praticamente não existe troca de sangue entre a metade direita e esquerda do polí-

gono de Willis. Existem evidências de que, mesmo na artéria basilar, que é única e 

formada pela junção das duas artérias vertebrais, há certa independência no fluxo 

sangüíneo proveniente de cada artéria vertebral (Machado, 1991). O polígono de 

Willis, em alguns casos, permite a manutenção de um fluxo sangüíneo adequado em 

todo o cérebro, em caso de obstrução de uma ou mais das quatro artérias que o irri-

gam. Pode-se ver que a obstrução, por exemplo, da carótida direita provoca uma 

baixa de pressão em seu território, o que faz com que o sangue flua para aí através 

da artéria comunicante posterior direita. 
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Figura 2.1. Artérias da base do encéfalo. Círculo arterial do cérebro (polígono de Willis). (Figura 
tirada do livro Ângelo Machado (1991) Neuroanatomia Funcional. Atheneu, Rio de Janeiro, Brasil). 

 

Porém, o polígono de Willis possui muitas variações, que tornam imprevi-

sível o comportamento diante de um determinado quadro de obstrução vascular. 

Em muitos indivíduos, o círculo é incompleto, faltando uma ou mais artérias comu-

nicantes. Apesar disso, não há qualquer prejuízo funcional. Além do mais, o estabe-
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lecimento de uma circulação colateral adequada, tanto no cérebro como em outras 

áreas, depende de vários fatores, tais como a rapidez com que se instala o processo 

obstrutivo e o estado da parede arterial, o qual, por sua vez, depende da idade do 

paciente.   

2.2 Os territórios de irrigação arterial 
O conhecimento detalhado dos territórios de irrigação das principais arté-

rias do SNC é importante, já que doenças agudas e crônicas desses vasos podem 

provocar sintomas muito específicos, que dependem da área do tecido nervoso irri-

gada por cada uma delas. Na tabela 2.1 encontram-se os princípios gerais de organi-

zação dos territórios arteriais. 

Os hemisférios cerebrais são irrigados pelas artérias cerebrais (anteriores, 

médias e posteriores, figura 2.2). Em cada lado, a cerebral anterior emerge da caróti-

da interna em direção rostral, próximo à linha média. Insere-se no sulco inter-

hemisférico e contorna o joelho do corpo caloso para trás, deixando no trajeto vá-

rios ramos que irrigam a face medial e dorsal do córtex cerebral (figura 2.2.b). Já a 

artéria cerebral média emerge da carótida interna em sentido lateral (figura 2.2.b), e 

se aloja no sulco lateral, reaparecendo lateralmente na superfície externa do encéfalo 

(figura 2.2.a), onde se ramifica para baixo e para cima irrigando toda a face lateral do 

lobo temporal, a face dorso-lateral dos lobos frontal e parietal e o lobo da ínsula. 

Por último, a artéria cerebral posterior se origina da basilar, contorna o tronco ence-

fálico e se ramifica profundamente por toda a superfície medial e lateral do lobo oc-

cipital (figuras 2.2). 

Os núcleos da base e o diencéfalo são irrigados pelos ramos profundos das 

três artérias cerebrais e por um ramo que emerge diretamente da carótida interna, a 

artéria coróidea anterior, que também irriga parte do hipocampo. Outro ramo da 

carótida e a artéria oftálmica irrigam a retina e o nervo óptico. A alimentação do me-

sencéfalo e do tronco encefálico é feita pelas artérias que constituem a via posterior. 
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Figura 2.2. (a). Artérias da face súpero-lateral do cérebro (b). Artéria da face medial e inferior do 
cérebro. (Figuras retiradas de Ângelo Machado, 1991) 

 

2.3 Líquor 
O Fluido que preenche o espaço subaracnóideo e as cavidades internas do 

SNC, como já foi visto, é o líquido cefalorraquidiano ou líquor, Cerebral Spinal Fluid 

(CSF) que desempenha funções essenciais para a proteção e a homeostasia do tecido 

nervoso. 

 Composição do Líquor 

Água (%) 99 

Proteína (mg/dl) 35 

Glicose (mg/dl) 60 

Osmolaridade (mOsm/l) 295 

Na+ (mEq/l) 138 

K+ (mEq/l) 2,8 

Ca++ (mEq/l) 2,1 

Mg++ (mEq/l) 0,3 

Cl- (mEq/l) 119 

pH 7,33 

Tabela 2.2. Composição do Líquor. 
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Figura 2.3. O plexo coróide é a estrutura que sintetiza o líquor. (a) mostra a posição do plexo corói-
de no interior dos ventrículos. (b) mostra o aspecto do plexo coróide em um corte parassagital de 
encéfalo humano, no setor do ventrículo lateral apontado pelas setas em (a) e (b). (Figura modifica-
da de Lent, 2001).  

(a) (b) 

 
O líquor é produzido pelo plexo coróide (figura 2.3), uma estrutura alta-

mente vascularizada situada nos ventrículos, e em menor quantidade pelas células 

ependimárias que recobrem as cavidades. O plexo retira do sangue os componentes 

necessários para formar o líquor (tabela 2.2). 

Há plexos coróides nos quatro ventrículos, e células ependimárias reco-

brindo todas as cavidades. Em conjunto, essas estruturas produzem cerca de 500ml 

de líquor por dia. Como o volume liquórico total nas cavidades e no espaço suba-

racnóideo é de aproximadamente 150ml, isso significa que o volume total do líquor 

é renovado de três a quatro vezes por dia. Pela lógica, então, deve-se supor que haja 

um processo de absorção (ou eliminação) do líquor que compense a taxa de secre-

ção e mantenha o volume constante. Além disso, se o líquor é secretado nos ventrí-

culos e absorvido em outro lugar, pode-se imaginar a existência de um fluxo circula-

tório. 

De fato, fisiologistas demonstraram que a circulação de líquor é unidirecio-

nal e pulsátil, dos ventrículos laterais para o terceiro e o quarto ventrículos, e deste 

último para o espaço subaracnóide através de duas aberturas laterais e uma mediana 

(figura 2.4) (Czosnyka et al., 2004). No espaço subaracnóideo, o líquor circula em 

torno da medula espinhal e do encéfalo até atingir as regiões de drenagem no topo 

do encéfalo e ao longo da medula. Esse movimento do líquor pode ser visto em se-

res humanos utilizando técnicas de imagens por ressonância magnética (Hofmann et 

al., 1995). Na passagem do líquor pelas cavidades ventriculares, e pelo espaço suba-

http://wos.isiknowledge.com/CIW.cgi?SID=B3iBcBl6bMFG2cJ@53A&Func=OneClickSearch&field=AU&val=HOFMANN+E&curr_doc=19/13&Form=FullRecordPage&doc=19/13
http://wos.isiknowledge.com/CIW.cgi?SID=B3iBcBl6bMFG2cJ@53A&Func=OneClickSearch&field=AU&val=HOFMANN+E&curr_doc=19/13&Form=FullRecordPage&doc=19/13
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racnóideo, intensas trocas ocorrem através do epêndima com o líquido intersticial e 

como sangue, tanto no plexo coróide como nas paredes ventriculares e especialmen-

te nos espaços periventriculares. 
 

 

Figura 2.4. O líquor gerado no plexo coróide dentro dos ventrículos emerge através das aberturas 
do quarto ventrículo (no esquema se vê apenas a abertura mediana) para o espaço subaracnóideo. 
Dentro do espaço, subaracnóideo o líquor circula em torno da medula e do encéfalo, sendo final-
mente reabsorvido nas granulações aracnóideas do seio sagital superior e das raízes medulares (Fi-
gura tirada de Lent, 2001).  

 

Geralmente, com a vasodilatação cerebral, a conformação espacial do 

CSF diminui. Efeitos semelhantes foram confirmados com o aumento de edemas 

no cérebro, inflação de um balão extradural e outras lesões com expansões de massa 

(Schettini e Walsh 1988, 1993). No entanto, nenhuma mudança significativa foi ob-

servada no coeficiente de elasticidade cerebral2 durante a hipotensão arterial 

(Czosnyka et al., 1999). Em contrapartida, durante a hipercapnia o coeficiente de e-

lasticidade cerebral aumenta, significando um aumento na rigidez do cérebro. Estes 

                                                 
2 O coeficiente de elasticidade (unidade ml-1) é inversamente associado com a resistência ao afluxo do 
CSF (tans e Poortvliet 1989). 
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dados sugerem que, durante a hipercapnia, quando as arteríolas parênquimais dila-

tam, o coeficiente de elasticidade cerebral diminui similarmente ao observado duran-

te edemas experimentais do cérebro ou nos pacientes que sofrem de hipertensão 

intracraniana benigna. O mais intrigante neste estudo é a mudança na resistência ao 

afluxo do CSF, observado durante diferentes manobras vasodilatatorias cerebrais. A 

reabsorção ou afluxo do CSF diminui com hipotensão, mas aumenta com hipercap-

nia. 

 

2.4 Barreira hematoencefálica 
A rede capilar do tecido nervoso é especial pois possui uma barreira cha-

mada de barreira hematoencefálica. Por essa barreira deve passar o oxigênio e nutri-

entes, mas não substância que possam causar dano à função dos neurônios. Através 

dela, deve haver, também um fluxo inverso das substâncias secretadas pelo sistema 

nervoso. 

Enquanto a camada celular que constitui a parede dos capilares sistêmicos é 

formada por células endoteliais dispostas lado a lado, entre as quais existem amplos 

espaços ou poros (fenestrações), por onde passam livremente inúmeros componen-

tes do sangue, até mesmo moléculas relativamente grandes, nos capilares do sistema 

nervoso as células endoteliais são perfeitamente justapostas, sem fenestrações, e en-

tre elas existe junções oclusivas que impedem a passagem de moléculas entre o 

compartimento sangüíneo e o intersticial. 

Assim, nos capilares, a passagem de moléculas do sangue para o comparti-

mento intersticial só pode ocorrer através das células endoteliais, isto é, passando 

por dentro delas. Esse caminho de transmembrana ou transcelular força uma sele-

ção entre as moléculas capazes de passar e as que não conseguem fazê-lo.  

 
2.4.1 Mecanismo seletivo da barreira 

Fisiologistas verificaram que há quatro tipos de passagem de substâncias a-

través da barreira (figura 2.5): (1) difusão livre; (2) transporte mediado por recepto-

res a favor do gradiente de concentração (difusão facilitada); (3) transporte mediado 

por receptores contra o gradiente de concentração (transporte ativo); e (4) passagem 

por canais iônicos (Betz et al., 1986). 
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Devido à barreira, a difusão livre só é possível para substâncias lipossolú-

veis, ou seja, aquelas que por suas características físico-químicas são capazes de dis-

solverem-se nos lipídios, que constituem a membrana plasmática. Substâncias desse 

tipo atravessam facilmente a parede endotelial impulsionadas pelo gradiente quími-

co. O O2 e o CO2, os gases da respiração, estão nesse caso, atravessado livremente a 

barreira do sangue para o parênquima neural. 

A glicose é o principal exemplo do segundo tipo de passagem pela barreira 

hematoencefálica, que é a difusão facilitada, um transporte mediado por receptores e 

a favor do gradiente químico (figura 2.5). O transportador da glicose trata-se de uma 

proteína de cerca de 500 aminoácidos, fortemente encravada na membrana endoteli-

al, e conhecida pela sigla Glut-1 (glucose transporter, isotype 1). O Glut-1 existe tanto na 

membrana luminal como na abluminal, o que garante que a glicose seja transportada 

do sangue para o citoplasma endotelial, e depois deste para o tecido nervoso. Alguns 

aminoácidos grandes e neutros são transportados desse modo também por meio de 

um transportador chamado “sistema L”. É o caso da valina e da leucina e também 

da L-DOPA. A difusão facilitada não depende de energia e apenas favorece a passa-

gem transmembrana dessas substâncias, carreada pela diferença de concentração, 

que é geralmente maior no sangue do que na célula endotelial e no tecido nervoso. 

Outros aminoácidos, pequenos e neutros, como a glicina, a alanina e a seri-

na, são carreados por sistemas transportadores dependentes de energia, que os le-

vam de um compartimento a outro, contra seu gradiente de concentração (transpor-

te ativo, figura 2.5). Esses transportadores são peculiares porque se encontram ape-

nas na membrana abluminal do endotélio e atuam do meio intersticial do tecido 

nervoso para dentro da célula endotelial. No caso da glicina, um neurotransmissor 

inibitório particularmente abundante na medula espinhal, esse parece ser um meca-

nismo importante para remover o excesso resultante da ativação das vias inibitórias. 

A energia necessária para o transporte contra o gradiente químico é forne-

cida por uma enzima que hidrolisa o ATP, chamada Na+-K+-ATPase ou bomba de 

Na+/K+, que atua como transportador iônico (figura 2.5). 
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Figura 2.5. Os quatro tipos de passagem de substâncias através da barreira hematoencefálica. DO-
PAC=ácido di-hidróxifenilacético; L-DOPA= L-di-hidroxifenil-alanina; Glut1= sistema transpor-
tador de glicose, isotipo 1. (Figura tirada de Lent, 2001).   

 
Por último, a membrana endotelial apresenta canais iônicos, que permitem 

a passagem de diversos íons. Canais desse tipo foram identificados na face luminal 

(Figura 2.5), permitindo a passagem de íons Na+ e K+ (Na+ para dentro e K+ para 

fora). Para completar o transporte para o meio intersticial e no sentido contrário 

(em ambos os casos contra o gradiente químico), esses íons são carregados pela 

bomba de Na+/K+. Desse modo, o sangue fornece o Na+ extracelular necessário à 

atividade elétrica dos neurônios e remove o K+ que se acumula no meio intersticial 

como resultado dela. 

Assim, as principais funções da barreira hematoencefálica são: garantir o 

equilíbrio iônico do compartimento intersticial do tecido nervoso, mediar a entrada 

controlada de substâncias de importância fisiológicas, possibilitar a saída de substân-

cias que se acumulem no tecido nervoso com risco potencial de neurotoxidade. A 

barreira hematoencefálica existe em quase todas as regiões do SNC, exceto algumas 

que desempenham funções neurossecretoras ou quimioreceptoras. Essas regiões si-

tuam-se geralmente próximas à parede dos ventrículos, sendo, por isso, chamadas 

de órgãos circunventriculares. Em algumas dessas regiões os capilares são fenestra-
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dos, em outras as células endoteliais apresentam abundante transporte vesicular i-

nespecífico. 

 

2.5 Vascularização venosa do encéfalo 
As veias do encéfalo são maiores e mais calibrosas do que as artérias. Dre-

nam para os seios da dura-máter3 de onde o sangue converge para as veias jugulares 

internas que recebem praticamente todo o sangue venoso encefálico. As paredes das 

veias encefálicas são muito finas e praticamente desprovidas de musculatura. Faltam, 

assim, os elementos necessários a uma regulação ativa venosa. Esta se faz princi-

palmente sob a ação de três forças: 

a) aspiração da cavidade torácica, determinada pelas pressões subatmos-

férica da cavidade torácica, mais evidente, no início da inspiração; 

b) força da gravidade, notando-se que o retorno sanguíneo do encéfalo é 

feito a favor da gravidade, o que torna desnecessário a existência de válvulas nas 

veias cerebrais; 

c) pulsação das artérias, cuja eficácia é aumentada pelo fato de que se faz 

em uma cavidade fechada. Este fator é mais eficiente no seio cavernoso, cujo 

sangue recebe diretamente a força expansiva da carótida interna que o atravessa. 

O leito venoso do encéfalo é muito maior que o arterial, conseqüentemente 

a circulação venosa é muito mais lenta. A pressão venosa no encéfalo é muito baixa 

e varia muito pouco devido à grande distensibilidade das veias e seios. 

 

2.5.1 Veias do cérebro 

As veias do cérebro dispõem-se em dois sistemas: o sistema venoso super-

ficial e o sistema venoso profundo. Embora anatomicamente distintos, estes dois 

sistemas são unidos por numerosas anastomoses. 

 

                                                 
3 Seios da dura-máter são canais venosos revestidos de endotélio situados entre os dois folhetos que 

compõem a dura-máter encefálica. Os seios dispõem-se principalmente ao longo da inserção das pregas da dura-

máter, distinguindo-se seios em relação  com a abóbada (seio sagital superior, sagital inferior, reto, transverso, sigmói-

de, hospital) e com a base do crânio (seios cavernosos, intercavernosos, esfenoparietal, petroso superior e basilar). 
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• Sistema venoso superficial 

É constituído por veias que drenam o córtex e a substância branca subja-

cente, formam anastomoses na superfície do cérebro onde ocorrem grandes troncos 

venosos, as veias cerebrais superficiais, que desembocam nos seios da dura-máter. 

Há dois tipos de veias cerebrais superficiais, as inferiores e as superiores. 

As veias cerebrais superficiais superiores provem da face medial e da meta-

de superior da face súpero-lateral de cada hemisfério e de sua face inferior, termi-

nando nos seios da base (petroso superior e cavernoso) e no seio transverso. A 

principal veia superficial inferior é a veia cerebral média superficial, que percorre o 

sulco lateral e termina, em geral, no seio cavernoso. Esta, geralmente, liga-se à veia 

anastomótica superior, tributária do seio sagital superior constituindo, assim, impor-

tante via de anastomose entre os seios venosos da abóbada e da base do crânio. A 

anastomose com as veias tributárias do seio transverso é feita através da veia anas-

tomótica inferior. 

• Sistema venoso profundo 

É formado pelas veias que drenam o sangue de regiões profundas do cére-

bro, tais como: o corpo estriado, a cápsula interna, o diencéfalo e grande parte do 

centro branco medular do cérebro. A mais importante veia deste sistema é a veia 

cerebral magna ou veia de Galeno, para a qual converge quase todo o sangue do sis-

tema venoso profundo do cérebro. A veia cerebral magna, de paredes muito finas, é 

um curto tronco venoso ímpar e mediano formado pela confluência das veias cere-

brais internas logo abaixo do esplênio do corpo caloso, desembocando no seio reto. 

A figura 2.6 apresenta um esquema do sistema de drenagem do SNC. 
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Figura 2.6. O sistema de drenagem venoso do SNC inclui vasos e seios da dura-máter, e associa a 
drenagem de sangue à do líquor. Ao final, o sangue venoso do encéfalo desemboca na veia jugular 
em direção ao coração. (a) é uma vista lateral e (b) é uma vista medial. (Figura tirada de Lent, 
2001). 
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3 PERFUSÃO CEREBRAL 

 
Imagem por ressonância magnética, Magnetic Resonance Imaging (MRI) é uma 

técnica não invasiva baseada nos conceitos da ressonância magnética nuclear (N-

MR). Ela é principalmente usada no contexto médico podendo adquirir imagens de 

tecido e órgãos com alta resolução espacial e temporal (Apêndice A). 

A MRI foi inicialmente usada para adquirir imagens morfológicas de vários 

tecidos para a identificação de alterações estruturais. Nos últimos anos, contudo, ela 

evoluiu e várias informações fisiológicas têm sido obtidas através de técnicas mo-

dernas de aquisição de imagens, como, por exemplo, a perfusão e o volume sanguí-

neo. 

A perfusão é o fluxo sanguíneo através dos capilares por unidade de massa 

do tecido, sendo medida em unidades de volume sanguíneo/massa de teci-

do/tempo, tipicamente ml/100g/min ou ml/g/s. No cérebro, essa quantidade é, 

freqüentemente, referida como fluxo cerebral sanguíneo, Cerebral Blood Flow (CBF). 

Por outro lado, o volume sanguíneo cerebral, Cerebral Blood Volume (CBV) pode ser 

definido como o volume total dentro de um voxel dividido pela massa do voxel e é 

medido em unidades de volume de sangue/massa de tecido, usualmente ml/100g. O 

volume sanguíneo é, tipicamente, dividido em volume sanguíneo arterial, capilar e 

venoso. A maior parte do sangue dentro de um voxel é venoso ou venular. 

A perfusão regional foi inicialmente medida com traçadores radioativos a-

través de técnicas como a tomografia computadorizada por emissão de fóton único, 

Single Photon Emission Computer Tomography (SPECT) e tomografia por emissão de pó-

sitron, Positron Emission Tomography (PET). A primeira tentativa para se medir perfu-

são usando MRI envolvia a injeção de traçadores marcados com 19F e 2H, como 

uma aproximação das medidas de perfusão com traçadores radioativos (Thomas et 

al., 1992). No entanto, imagens obtidas usando estes traçadores eram complicadas, 

devido as suas baixas concentrações, e conseqüente baixo sinal. Atualmente, medi-

das de perfusão por MRI são baseadas em prótons (1H) e é medida usando-se tra-

çadores capazes de alterar os tempos de relaxação de tecidos subjacentes. 
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Medidas de perfusão podem, geralmente, ser usadas como ferramenta di-

agnóstica, em especial sobre distúrbios na microvasculatura tecidual (DelaTorre, 

1997). Em pesquisas, as medida de perfusão são uma poderosa técnica para investi-

gar a cinética do fluxo sanguíneo. Por exemplo, estas medidas desenvolvem um pa-

pel crucial no modelo do consumo de oxigênio durante a ativação cerebral (Gu et al., 

2005). 

 

3.1 Técnicas 
Atualmente dois tipos de contrastes, os exógenos e os endógenos, podem 

ser usados para se avaliar a perfusão cerebral. No caso de mecanismos endógenos 

admite-se que o traçador se difunde livremente do compartimento intra para extra-

vascular. Para tanto, as duas técnicas mais conhecidas são: o ASL (Arterial Spin La-

belling), e o BOLD (Blood Oxygenation Level Dependent). 

Por outro lado, a utilização de um mecanismo exógeno, também conhecido 

como Dynamic Susceptibility Contrast (DSC), se faz a partir de substâncias paramagné-

ticas injetadas na circulação sangüínea, que permanece restrito ao compartimento 

intravascular e não se difunde para o espaço extravascular. 

Nas próximas seções será discutida apenas a técnica DSC, por ter servido 

de motivação para a proposta de criação de mapas de CBV deste trabalho, e a 

BOLD que foi utilizada nos experimentos aqui apresentados. 

 

3.1.1 Medidas de perfusão usando DSC 

Esta técnica envolve a injeção de um traçador paramagnético em bolus por 

via intravenosa, geralmente o Gd-DTPA, dose 0.1 mmol/kg. A passagem pela rede 

de capilares desse bolus promove alterações no campo magnético do tecido cerebral, 

que podem ser medidas através de variações na intensidade de sinal (diminuição de 

T1 e T2), e que podem ser mapeadas pela utilização de seqüências rápidas, como a 

EPI (Apêndice A). Ou seja, imagens vão sendo adquiridas enquanto o bolus passa 

pela rede de capilares. Varias imagens de uma mesma região cerebral são adquiridas 

no tempo e, desta forma, pode-se capturar a dinâmica deste bolus (variação da con-

centração do traçador em cada região, no tempo). 

http://wos.isiknowledge.com/CIW.cgi?SID=B3iBcBl6bMFG2cJ@53A&Func=OneClickSearch&field=AU&val=delaTorre+JC&curr_doc=38/73&Form=FullRecordPage&doc=38/73


3 Perfusão cerebral                                                                                                          47 

A concentração, dependente do tempo, Cvol(t) do traçador em um dado 

volume de interesse (VOI) pode ser descrita em termos de três funções: 

A concentração, dependente do tempo, Cvol(t) do traçador em um dado 

volume de interesse (VOI) pode ser descrita em termos de três funções: 

- Função transporte, h(t): densidade de probabilidade do tempo 

de trânsito t através de um VOI após a injeção instantânea do bolus. Reflete a distri-

buição do tempo de trânsito através do voxel, no qual é dependente da estrutura vas-

cular e do fluxo. 

- Função transporte, h(t): densidade de probabilidade do tempo 

de trânsito t através de um VOI após a injeção instantânea do bolus. Reflete a distri-

buição do tempo de trânsito através do voxel, no qual é dependente da estrutura vas-

cular e do fluxo. 

- Função resíduo, R(t): fração do traçador injetado que ainda es-

tá presente no VOI, no tempo t, após a injeção instantânea do bolus, no tempo t=0. 

Por definição: 

- Função resíduo, R(t): fração do traçador injetado que ainda es-

tá presente no VOI, no tempo t, após a injeção instantânea do bolus, no tempo t=0. 

Por definição: 
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O termo da integral representa a fração que deixou o VOI, e 

R(t=0)=1, isto é, todo o traçador está presente no VOI no tempo t=0. 

O termo da integral representa a fração que deixou o VOI, e 

R(t=0)=1, isto é, todo o traçador está presente no VOI no tempo t=0. 

- Função de entrada arterial (Arterial Input Function, AIF), Ca(t): 

concentração do agente de contraste entrando no VOI no tempo t. 

- Função de entrada arterial (Arterial Input Function, AIF), Ca(t): 

concentração do agente de contraste entrando no VOI no tempo t. 

Desse modo, a concentração, CVOI(t), pode ser escrita em termos de uma 

convolução da função resíduo e a AIF (Ostergaad  et al., 1996b): 

Desse modo, a concentração, CVOI(t), pode ser escrita em termos de uma 

convolução da função resíduo e a AIF (Ostergaad  et al., 1996b): 
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Em que FVOI é o CBF no VOI, ρ é a densidade do tecido do cérebro e kH=(1-

Hart)/(1-Hcap) dá a diferença de hematrócitos H (volume percentual de hemácias 

presentes na amostra de sangue total) entre capilares e vasos grandes. 

Essa expressão pode ser interpretada considerando a AIF como sendo 

uma superposição de consecutivos bolus, Ca(τ)dτ, injetados em um tempo τ. Para 

cada bolus, a concentração ainda presente no VOI, no tempo t, será proporcional à 

ττ dtRtCa )()( − . A concentração CVOI(t) será dada pela integral de todas estas con-

tribuições. Para calcular o CBF, a equação (3.2) deve ser deconvoluida de modo a 

isolar FVOIR(t). 
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Respeitando as condições impostas pela barreira hematoencefálica, Blood 

Brain Barrier (BBB), o CBV é proporcional à quantidade total de traçador normaliza-

da: 

 

Pode-se observar, pela equação (3.3), que o CBV é dado pela área embaixo da curva 

de concentração normalizada pela a AIF. A normalização do AIF diz que, indepen-

dente do CBV, se mais traçador é injetado, uma maior concentração chegará ao 

VOI. 

O terceiro parâmetro fisiológico que pode ser calculado, o MTT (Mean 

Transit Time), que é o tempo médio para que qualquer partícula de traçador passe 

através do tecido, considerado uma injeção instantânea. Seu valor é obtido pela rela-

ção existente entre o CBF, MTT e CBF, a partir do teorema do volume central: 

 

.
VOIF

CBVMTT =                                                        (3.4) 

 

Em um exame de perfusão por MRI, o valor de C(t) não é medido direta-

mente. Logo, para que se possa fazer uso dos dados obtidos com a MRI, é necessá-

rio que se converta a variação da intensidade do sinal MR em concentração do agen-

te de contraste. Foi mostrado, empiricamente (Villriger et al 1988, Rosen et al 1990, 

Hedehus et al 1997) e usando simulação de Monte Carlo (Weisskoff et al 1994, Bo-

xerman et al 1995, Kennan et al 1994), que a concentração do traçador é proporcio-

nal às mudanças nas taxas de relaxação R2=1/T2 (ou R2*). A mudança na taxa de 

relaxação (ΔR2) pode ser obtida através da variação na intensidade do sinal a partir 

de um sinal base (S0), antes da administração do contraste: 
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SVOI(t) é a intensidade do sinal medido em um VOI no tempo t, e TE é o tempo de 

eco da seqüência de pulso. A constante de proporcionalidade kVOI depende do teci-
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do, do agente de contraste, da intensidade do campo aplicado e os parâmetros da 

seqüência de pulso. 

Várias considerações devem ser feitas para que se possa fazer uso do mé-

todo descrito acima: primeiro, o fluxo sanguíneo deve permanecer estável durante a 

medida, segundo o agente de contraste deve possuir volume desprezível e não afetar 

a CBF; terceiro, a mudança do tempo de relaxação T1 ser desprezível; quarto, a re-

circulação do sangue é negligenciada ou eliminada. Para eliminar a contribuição dos 

efeitos de recirculação do agente de contraste pode ser feito um ajuste da curva com 

uma função gama variável. (para maiores detalhes ver Starmer et al., 1970 e Bernin-

ger et al., 1981) 

 

3.1.2 BOLD 

Uma das grandes descobertas em MRI foi a de que mudanças no metabo-

lismo do cérebro afetam o sinal local de MR promovendo, assim, um mecanismo 

intrínseco para detecção da atividade cerebral. 

A origem desse efeito está nas características magnéticas da hemoglobina 

(Hb): ela é diamagnética quando oxigenada e paramagnética quando desoxigenada. 

A presença da deoxi-hemoglobina afeta a susceptibilidade magnética local, criando 

distorções no campo magnético. Essa inomogeneidade de campo produz uma ligei-

ra alteração no sinal local de MR. 

Aumentando-se a atividade cerebral, o fluxo cerebral sanguíneo aumenta 

bem mais que a razão metabólica cerebral de oxigênio (cerebral metabolic rate of oxygen, 

CMRO2), e, como conseqüência a fração de extração local de oxigênio (E) diminui 

com a ativação (Fox e Raichle,1986). Devido ao fato do sangue local ser mais oxige-

nado, há menos deoxi-hemoglobina presente, as distorções magnéticas diminuem, e 

o sinal MR aumenta ligeiramente. Essa pequena mudança de sinal devido à depen-

dência no nível de oxigenação é conhecida por contraste BOLD, e é, atualmente, o 

principal mecanismo de contraste utilizado para mapear regiões de atividade cerebral 

diante de diferentes estímulos, conhecido por imagem funcional por ressonância 

magnética, Functional Magnetic Resonance Imaging (fMRI). 

O sinal BOLD não mede diretamente a atividade neural. Ao invés disso, os 

seus mecanismos são sensíveis a mudanças do CBF, CMRO2 e CBV, e esse conjun-
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to de respostas fisiológicas é referido coletivamente como resposta hemodinâmica à 

ativação. 

Além de mapear função cerebral, um crescente número de estudos indica 

que técnicas de fMRI podem se tornar úteis em avaliações da perfusão cerebral. Nos 

últimos anos, essas técnicas têm sido usadas para mapear a intensidade do sinal 

BOLD e mudanças no CBF durante a inalação de CO2 ou injeção de acetazolamida 

(Lythgoe et al., 1999; Rostrup et al., 1994). Embora a capacidade de reserva cerebro-

vascular possa ser medida através de PET e SPECT, esses métodos têm grandes 

desvantagens como a necessidade do uso de radioisótopos, além da sua baixa reso-

lução espaço-temporal. 

A propriedade de vasodilatação do CO2, quando inalado, provoca um au-

mento de fluxo sanguíneo e como não há um aumento no CMRO2, produz uma re-

dução no E e na quantidade total de deoxi-hemoglobina presente em um voxel, le-

vando a um aumento no sinal MR. A acetazolamida, por sua vez, é um inibidor de 

anidrase carbônica (Brown et al., 2003), que catalisa a conversão de CO2 para íons 

bicarbonatos, o que aumenta a capacidade do sangue de retirar CO2. Inibindo essa 

enzima, há um aumento na concentração de CO2 no cérebro, levando a um aumen-

to de CBF. 

Recentemente, foi demonstrado que o CBF e mudanças de oxigenação du-

rante a indução de um estado transitório de apnéia (Kastrup et al., 1990) podem ser 

detectados utilizando técnicas de fMRI. Enquanto estudos precedentes geralmente 

usam a inalação de CO2 ou a injeção de acetazolamida, para acessar a reatividade ce-

rebrovascular, a indução de um estado transitório de apnéia, que é causada quando o 

indivíduo prende a respiração por alguns segundos, tem a vantagem de ser menos 

invasiva por não ter a necessidade de uma fonte de CO2 ou a injeção de acetazola-

mida. 

Além disso, esse tipo de teste pode trazer informações clínicas interessan-

tes. Experiências através de Doppler Transcraniano sugerem que testes utilizando a 

indução do estado transitório de apnéia podem ser úteis para se obter informações 

funcionais de pacientes com doenças na artéria carótida (Silvestrini et al., 1996). 
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A compreensão das possíveis aplicações clínicas desse método passa pelo 

melhor entendimento da relação do sinal BOLD com os efeitos fisiológicos neuro-

vasculares causados por alterações da concentração de CO2 sangüíneo. 

 

→ Relações fisiológicas do efeito BOLD 
O aumento do CBF associado à atividade neural é desencadeado pela rela-

xação do músculo liso das paredes das arteríolas. As arteríolas promovem a maior 

parte da resistência na árvore vascular e são capazes de diminuí-la por um processo 

de relaxação dessas fibras. Quando a resistência das arteríolas baixa, a pressão atra-

vés dos vasos também decresce, aumentando a pressão nos capilares e veias. Os va-

sos também podem expandir devido ao aumento de pressão, aumentando o CBV.  

Estudos experimentais, através de cintilografia, (Grubb et al., 1974) têm 

mostrado que a relação no estado de repouso do CBV e do CBF pode ser descrita 

como uma lei de potência: 

,
00

α

⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
=

CBF
CBF

CBV
CBV                                                       (3.6) 

 
em que o expoente é, α=0.4, e o subscrito “0” denota o valor na linha de base. Essa 

relação empírica aplica-se a todo volume sanguíneo.  

Por outro lado, o CBF e o CMRO2 também estão relacionados pela con-

centração arterial de oxigênio, Ca, e pela fração líquida da extração do oxigênio, E 

(Buxton et al., 2004): 

CMRO2=E.Ca.CBF.                                                   (3.7) 

 

Para pequenas mudanças em torno da linha de base, experimentos sugerem que a 

relação entre as mudanças de CBF e o CMRO2 é linear, com inclinação n, definida 

por: 
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o subscrito “0” denota o valor na linha de base. Medidas experimentais encontraram 

n=2-3 (Davis et al., 1998; Hoge et al., 1999; Kastrup et al., 2002; Marrett and Gjedde, 
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1997; Seitz e Roland, 1992), no entanto, valores maiores também têm sido registra-

dos (Fox e Raichle, 1986; Kuwabara et al., 1992). 

O fato de n>1 implica em um aumento de E com a ativação, sendo essa a 

fonte fisiológica do efeito BOLD, originalmente descrita como o desacoplamento 

do CBF e CMRO2, no trabalho de Fox e Raichle (1986). 

Através do estudo dessas relações fisiológicas alguns modelos para o efeito 

BOLD foram propostos. 

 

→ Modelando o efeito BOLD 
O efeito BOLD é primeiramente devido a mudanças locais no índice de 

deoxi-hemoglobina. Mas deve-se levar em conta que há duas fontes de mudança de 

sinal que devem ser modeladas: os sinais intravasculares e os extravasculares (Bo-

xerman et al., 1995a; Ogawa et al., 1993). Embora o sinal intrínseco intravascular seja 

muito menor que o sinal extravascular, a sensibilidade do sinal intravascular à oxige-

nação do sangue é muito maior. O resultado é que a contribuição intravascular é 

responsável por metade ou mais da mudança de sinal observada. O índice de deoxi-

hemoglobina total pode ser mudado, também, pela alteração da fração de extração 

de oxigênio ou do volume de sangue venoso. Então, o papel da mudança de volume 

deve ser incluído (Boxerman et al., 1995b; Ogawa et al., 1993 Yablonsky a Haacke, 

1994). Finalmente, para os vasos menores, o efeito de difusão pode ser importante. 

Assim, modelar o efeito BOLD depende não só do modelo biofísico pelos quais di-

ferenças de susceptibilidade intravascular alteram o sinal, mas também modelos fisi-

ológicos para o qual CBF, CBV e CMRO2 mudam com a ativação. A mudança rela-

tiva no CBF e CMRO2 determina o nível de oxigenação do sangue, o CBV determi-

na a quantidade total de sangue, e, assim, o total de deoxi-hemoglobina presente no 

voxel. 

 

→ Efeito da susceptibilidade magnética e o sinal de MR 
Ogawa et al. (1993) introduziu um modelo biofísico para o efeito BOLD e 

Davis et al. (1998) estendeu esse modelo baseado em aproximações razoáveis e em 

resultados de simulação numérica. Pela simplicidade, o modelo tem provado ser 
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uma ferramenta útil para entender o efeito BOLD de um modo quantitativo e for-

nece um modo de calibrar o sinal BOLD e medir as mudanças de CMRO2. 

O sinal de MR, para uma aquisição típica, é modelado por uma dependên-

cia exponencial com o tempo de eco (TE), e pode ser escrito como: 

,.
*
2.

max
RTEeSS −=                                          (3.9) 

,)0(*
2

*
2 RRR +=  

sendo Smax o efeito da densidade de spin, que refletiria o sinal medido caso TE pu-

desse ser reduzido a zero. A constante da taxa de relaxação transversal, R2*, é descri-

ta como a soma de dois termos: R2*(0) é o valor de R2* se nenhuma deoxi-

hemoglobina estivesse presente, e R descreve a relaxação adicional produzida pela 

deoxi-hemoglobina. R2*(0) é muito maior que R, isto é, o T2* que descreve o decai-

mento do sinal é mais fortemente determinado pelo T2 intrínseco e pelo gradiente 

de campo no voxel, que pelo efeito adicional da deoxi-hemoglobina. Por esta razão, a 

mudança de sinal devido ao efeito BOLD é pequena, mas mensurável. 

Buxton et al. (Buxton et al., 2004), tentando modelar o sinal BOLD, consi-

deraram que, durante a ativação, R é o único parâmetro que muda. Desta forma, o 

sinal BOLD durante a ativação ficaria: 
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O subscrito “0” denota o valor no estado de repouso e “act” denota os valores em 

estados de atividade e ΔS=Sact-S0. A magnitude da distorção do campo próxima ao 

vaso magnetizado é proporcional à diferença de susceptibilidade magnética entre o 

sangue e o espaço extravascular ao redor. Experimentos indicam que a diferença de 

susceptibilidade pode ser modelada por uma dependência linear com a concentração 

local de deoxi-hemoglobina no sangue, que pode ser expressa em termos da mudan-

ça na fração de extração de oxigênio. 

No entanto, como spins evoluem em um campo inhomogêneo, há uma 

distribuição dos ângulos de fase, e essa dispersão da fase na coleção de dados no 

tempo é que determina R. Em particular, a difusão das moléculas de água suaviza a 
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distribuição do campo para criar uma menor propagação das fases. Para modelar 

isso de uma forma aproximada, David et al. (1998) supuseram uma relação de lei de 

potência entre R e a magnitude da distorção do campo, ΔB: R ∝ ΔBβ. Simulações 

numéricas (Boxerman et al., 1995a, b; Ogawa et al., 1993) e análises teóricas (Ya-

blonsky e Haacke, 1994) sugerem que quando a difusão não é importante β≈1, mas 

que β≈2 descreve melhor a região próxima aos pequenos vasos, onde o efeito de 

difusão é importante. Simulações numéricas de uma mistura de vasos de diversos 

tamanhos sugerem que β=1.5 é uma boa aproximação para 1.5-3T, mas em campos 

maiores β deve se aproximar de 1. 

Além da mudança de E com a ativação, a mudança no volume sangüíneo 

também afeta R. Por exemplo, mesmo que a oxigenação do sangue não mude mas o 

volume venoso sangüíneo aumente, a quantidade total de deoxi-hemoglobina irá 

aumentar, e é de se esperar que isso faça com que R aumente e o sinal de MR dimi-

nua. Simulações numéricas sugerem que uma aproximação razoável é considerar R 

proporcional a V, volume sangüíneo venoso. Combinado essa dependência, a con-

tribuição da deoxi-hemoglobina na taxa de relaxação (Buxton et al., 2004): 

 

.βVER ∝                                                                 (3.11) 

 

→ Mudanças no sinal BOLD 
A evolução temporal do sinal BOLD é conhecida como função resposta 

hemodinâmica, hemodinamic response function (HRF). A figura 3.1 ilustra a HRF em 

uma região cerebral. A forma da HRF varia com as propriedades do estimulo evo-

cado e com a atividade neural subjacente. A altura do patamar está associada ao grau 

de atividade neural. Se ocorrer aumento da taxa de atividade neural, pode-se esperar 

um aumento da amplitude da HRF e, da mesma maneira, se a duração da atividade 

neural for aumentada, a largura da HRF também poderá aumentar. A relação exata 

entre os eventos neurais que provocam a HRF e sua forma ainda não estão bem cla-

ros. Sabe-se, no entanto, que as respostas neurais corticais, que ocorrem dentro de 

aproximadamente 10 ms, só promovem as primeiras mudanças observáveis da HRF 

em torno de 1 ou 2 segundos depois do estímulo.  
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Geralmente, a HRF para uma área de atividade neural específica, como, 

por exemplo, a área visual, é composta por sete fases distintas: (i) antes da apresen-

tação do estímulo, o sinal encontra-se em uma linha de base; (ii) em seguida, geral-

mente logo após a apresentação do estímulo, a resposta decresce por um breve in-

tervalo de tempo. Esse padrão foi atribuído devido à extração de oxigênio inicial an-

tes do aumento do fluxo sanguíneo e aumento transiente na concentração da dHb, 

mas esse efeito não é sempre visto, sendo com mais freqüência em estímulo visual; 

(iii) após a depressão do sinal, ele inicia uma etapa de derivada positiva (BOLD posi-

tivo anterior), atingindo um máximo, usualmente após 7-10 segundos do estímulo. 

Este máximo é conhecido como o pico da HRF (figura. 3.1). (iv) o sinal permanece 

em um platô por poucos segundos. Se a atividade neural é estendida através de um 

bloco de eventos no tempo, o pico pode ser estendido dentro de um platô; (v) em 

seguida, ele passa a decrescer, formando um efeito de BOLD positivo posterior; (vi) 

esse decréscimo é seguido por uma nova depressão do sinal, negativo com respeito 

à linha de base, conhecido como undershoot, uma vez que, seguindo o término da ati-

vidade neural, o fluxo sanguíneo diminui mais rapidamente que o volume sanguíneo. 

Se o volume permanece acima do nível da linha de base, enquanto o fluxo estava na 

linha de base, então uma maior quantidade de dHb estará presente, fazendo com 

que o sinal de MR seja levado a valores abaixo da linha de base. (vii) como o volume 

sanguíneo retorna lentamente para níveis normais, o sinal fMRI aumentará, gradati-

vamente, voltando para a linha de base. 

 

→ O modelo do balão 
O modelo do balão (Buxton et al., 1998a) foi motivado pela observação em 

estudos com animais (Mandeville et al., 1998) no qual o CBV voltava à linha de base 

mais lentamente que o CBF após o estímulo, e pela idéia que esse efeito pudesse ex-

plicar a queda freqüentemente observada do sinal BOLD, abaixo da linha de base, 

logo após o estímulo. 

O modelo é capaz de produzir a queda do sinal BOLD abaixo da linha de 

base após o estímulo, e tem boa correlação com os dados experimentais. No entan-

to, a premissa central do modelo, que essa queda ocorre quando o CBV retorna len-
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tamente para a linha de base, não foi definitivamente estabelecida e testes experi-

mentais são necessários para responder essas questões (Mandeville et al., 1999a.; To-

ronov et al., 2003). 

A resposta rápida correspondendo à queda inicial do sinal BOLD foi pri-

meiro detectada em estudos ópticos medindo as mudanças de deoxi-hemoglobina e 

oxi-hemoglobina, e foi interpretada como um aumento rápido de E. No entanto, 

esta interpretação não é completamente consistente com os estudos mais recentes, 

os quais encontraram que o período de resposta rápida corresponde a um aumento 

da deoxi-hemoglobina mas nenhuma mudança na oxi-hemoglobina (Jones et al., 

2001; Malonek e Grinvald, 1996), sugerindo uma mudança combinada no CBV e E 

(Buxton, 2001). Na versão original do modelo do balão (Buxton et al., 1998a), foi 

notado que a queda inicial do sinal BOLD também poderia resultar de um rápido 

aumento no volume sangüíneo com nenhuma mudança em E. Um estudo mais re-

cente, no entanto, encontrou uma queda inicial correspondente na oxi-hemoglobina 

em conjunto com um aumento na deoxi-hemoglobina, mais claramente sugerindo 

uma mudança no E (Devor et al., 2003), fazendo com que Buxton et al. (2004) em 

seu novo modelo atribuíssem a queda inicial à essa mudança.  

O modelo do balão tem sido aprimorado e comparado a dados experimen-

tais (Feng et al., 2000; Friston 2002; Friston et al. 2000; Mildner et al., 2001; Obata et 

al., 2004; Toronov et al., 2003), e alguns erros na estimativa dos parâmetros originais 

foram recentemente corrigidos (Obata et al., 2004).  

  
Figura 3.1. Diagrama ilustrativo da resposta hemodinâmica, visualizada em um voxel da imagem. 
Várias fases compõem o sinal: (a) Linha de base. (b) BOLD negativo anterior. (c) BOLD positivo 
crescente. (d) Resposta de pico. (e) BOLD positivo decrescente. (f) BOLD negativo posterior. (g) 
Retorno à linha de base. 
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→ Acoplamento neurovascular  
Atualmente, não se tem um entendimento quantitativo do mecanismo que 

acopla a atividade neural ao CBF e à CMRO2. De fato, não há consenso sobre qual 

aspecto da atividade neural comanda a resposta hemodinâmica e isso ainda é alvo de 

pesquisa. 

Friston et al. (2000) introduziu um modelo de acoplamento neurovascular 

no qual a taxa de mudança do CBF é proporcional à concentração de agentes vasoa-

tivos liberados pela atividade neural. Nesse modelo, a resposta CBF é uma trans-

formação linear da atividade neural. 

Uma das finalidades de se modelar a resposta hemodinâmica é entender a 

origem da não linearidade da resposta, e para este propósito, é útil ter um modelo 

que inclua a transformação não linear do padrão de estímulo para a resposta do 

CBF. Tal não-linearidade pode surgir do estímulo para a resposta neural, por exem-

plo, na adaptação. Além disso, a não linearidade pode ocorrer da atividade neural 

para a resposta CBF, por exemplo, o CBF atingir um platô. 

Buxton et al. (2004) propuseram que a não linearidade acontece do estímulo 

para a atividade neural. Nele, a resposta neural governa, independentemente, a res-

posta CBF e CMRO2, sendo essas convoluções lineares de uma função da resposta 

impulso h(t) com a atividade neural, N(t) 

Uma forma plausível para essa função impulso é o modelo proposto por 

Friston em 1998 (Friston et al., 1998), que consiste da diferença de duas funções 

gama: 
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Sendo t o tempo, d = ab, o tempo para o pico, e d’ = a’b’,  o tempo para o undersho-

ot.  

 

→ Efeitos da linha de base fisiológica na resposta BOLD 
Crescentes evidências sugerem que a linha de base do CBF pode ter um 

grande efeito na magnitude da resposta BOLD para um mesmo estímulo (Corfield et 

al., 2001; Davis et al, 1998; Hoge at al., 1999; Kastrup et al, 2002; Kim et al., 1999; Li 
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et al., 1999). Por exemplo, se a linha de base do CBF for aumentada pela inalação de 

CO2, a resposta BOLD para uma mesma tarefa é reduzida substancialmente. No 

entanto, a mudança no CBF (ΔCBF) parece ser a mesma, independente da mudança 

na linha de base (Ances et al., 2001; Kastrup et al., 2002; Li et al, 1999, 2000). Resul-

tados similares têm sido encontrados com injeção de acetazolamida. 

Embora se saiba que a linha de base do CBF pode afetar a resposta BOLD, 

não se sabe o que determina a linha de base CBF. Uma teoria recente, não muito 

bem estabelecida, afirma que o CBF é regulado para manter constante a relação en-

tre O2 e CO2 na mitocôndria para preservar a energia termodinâmica livre do meta-

bolismo oxidativo da glucose (Buxton, 2004). 

A concentração de O2 nas mitocôndrias ([O2]) é determinada por E, assim 

aumentar o fluxo difusivo do O2 dos capilares para mitocôndria, a fim de manter 

[O2], requer que E diminua com ativação. Além disso, o aumento do CO2 no sangue 

diminui a relação [O2]/[CO2], e, para que isso seja restaurado, diminui-se E nova-

mente. Assim, o modelo prediz que CBF deve aumentar com CO2, e esse aumento 

adicional é requerido pela necessidade de aumento do CMRO2. Pelo modelo pro-

posto por Buxton (2004), a mudança de CBF devido à ativação e ao CO2 é um caso 

especial de mudanças induzidas na linha de base do CO2. Porém, experiências futu-

ras são necessárias para testar se este fenômeno ocorre também quando a linha de 

base CBF é alterada por outros meios. 

Imagens que podem trazer, por exemplo, informações perfusionais ou fun-

cionais, de uma dada região cerebral podem ser adquiridas fazendo uso das relações 

fisiológicas descritas anteriormente. Nas próximas seções será descrito como estas 

imagens são obtidas e analisadas para que se possam tirar informações destes dados 

obtidos no ambiente da ressonância.  
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4 AQUISIÇÃO DAS IMAGENS E PRÉ-PROCESSAMENTO 

 

Um exame típico de fMRI é dividido, basicamente, em duas partes. Em um 

primeiro momento, são adquiridas as imagens que resultam nas localizações de difu-

são, perfusão ou ativação funcional para uma região cerebral específica, através do 

cálculo de mapas estatísticos. Neste trabalho, para esta primeira parte, foi obtida i-

magens de alterações perfusional no cérebro humano mapeadas pelas mudanças da 

resposta do sinal BOLD pela indução transitória do estado de apnéia utilizando a 

seqüência de pulso do tipo EPI. 

Como já discutido (Apêndice A), seqüências de pulso EPI possuem boa re-

solução temporal, mas baixa resolução espacial. Portanto, após a aquisição dessa 

primeira série de imagens, um segundo conjunto de imagens é obtido com o objeti-

vo de servir de substrato para a apresentação dos resultados estatísticos, uma vez 

que apresentam uma boa resolução anatômica, com voxels de 1,0 mm3. No caso do 

presente estudo, esse segundo conjunto é formado por seqüências ponderadas em 

T1, do tipo MPR, orientadas no plano sagital, e cobrindo os dois hemisférios cere-

brais. 

Para o pesquisador saber se uma determinada área é ativada, ou não, devi-

do a um determinado estímulo, ou determinar a difusão e perfusão de uma determi-

nada área, é necessário estabelecer uma forma para o experimento, também conhe-

cido por paradigma.  

 

4.1 Desenho experimental 
Paradigmas em fMRI correspondem à série de tarefas apresentadas ou a se-

rem apresentadas aos indivíduos a fim de se observar áreas de atividade cerebral 

(Clare, 1998). O seu planejamento é fundamental na obtenção de bons resultados, 

que reflitam a atividade de regiões específicas de interesse, devendo engajar uma cir-

cuitaria neural bastante restrita. 

Os paradigmas são, então, desenhados a partir de estímulos, enquadrados 

em três grupos: 
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• Discretos, ou paradigmas em bloco: alternam-se períodos de atividade com 

períodos de repouso, de, aproximadamente, mesma duração; 

• Contínuos ou paramétricos: os estímulos são apresentados continuamente, 

em geral de forma aleatória; 

• Evento-relacionados ou evento-único: estímulos curtos são intercalados com 

longos períodos de repouso. 

Cada tipo de paradigma possui vantagens e desvantagens (tabela 4.1).  

 

 VANTAGENS DESVANTAGENS 

Bloco Excelente poder de detecção; 

útil para examinar estados tran-

sitórios; Fácil de analisar. 

Pouco poder de estimativa; 

Insensível a forma da resposta 

hemodinâmica; problemas em 

selecionar condições. 

paramétricos Bom poder de detecção; Per-

mite a determinação de mu-

danças a partir da linha de ba-

se; estratégias de análise muito 

flexíveis; melhor para a classifi-

cação experimental post-hoc. 

Pode ter o poder de detecção 

reduzido; Susceptível a erros na 

função hemodinâmica predito-

ra; Efeitos refratários podem 

influenciar as análises.  

Evento-relacionado Melhor combinação entre de-

tecção e estimativa; Capaz de 

dissociar componentes transi-

ente e sustentado de atividade. 

O mais complicado de analisar; 

Requer a suposição de lineari-

dade. 

 Tabela 4.1. Vantagens e desvantagens de cada tipo de paradigma de fMRI (Tabela modificada de 
Huettel et al., 2004) 

 
Dado que neste trabalho foram utilizados os paradigmas em bloco e even-

to-relacionado serão detalhados, a seguir, alguns aspectos importantes de ambos. 

 
 
4.1.1 Paradigmas em bloco 

Esses paradigmas consistem de várias épocas discretas, que alternam perío-

dos com e sem a presença de estímulos, gerando um padrão tipo ligado e desligado. 

Por exemplo, imagine que se queira investigar e mapear a atividade cerebral associa-

da ao movimento voluntário das mãos. Em um primeiro instante, para formar a li-
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nha de base, o voluntário/paciente deve se encontrar em uma condição de repouso, 

neste caso, não deve estar movimentando os dedos. Posteriormente, o voluntário 

passa para a situação ativa, sendo neste caso a movimentação dos dedos. Assim, os 

períodos de repouso e atividade são intercalados e repetidos até que um número su-

ficiente de imagens seja obtido, formando um padrão semelhante ao da figura 4.1a. 

Enquanto o paciente realiza esse protocolo as imagens funcionais são adquiridas. 

Como resultado, voxels da imagem presentes em regiões corticais ativas são 

seguidos de alterações no contraste da imagem. Como esses estados de atividade são 

intercalados com estados de repouso, o sinal proveniente dessa região forma um 

padrão topográfico semelhante àquele mostrado na figura 4.1b. Ou seja, como foi 

visto na seção 3.1.2, quando uma área cerebral é ativa, observa-se um aumento do 

sinal BOLD, como o protocolo intercalou períodos de repouso e atividade, espera-

se que as áreas que responderam a esses estímulos apresentem um aumento de sinal 

nos períodos em que a atividade (aqui, movimento das mãos) estava sendo realizada. 

Em contrapartida, regiões que não responderam à tarefa apresentarão um padrão de 

ruído, simplesmente. 

  

 

(a) 

(b) 

Figura 4.1. (a) Representação do paradigma em bloco. (b) Sinal típico de um voxel durante a reali-
zação do paradigma de bloco. 
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A idéia central do paradigma em bloco é manter a função BOLD em seu 

máximo por um tempo relativamente longo, para que a amostra seja comparada 

com a amostra proveniente da linha de base. 

Embora, como já foi apresentado na tabela 4.1, seja mais fácil a análise dos 

dados adquiridos por esse paradigma, uma vez que a resposta pode ser representada 

por uma função simples, a informação relativa à função de resposta hemodinâmica 

de uma única ativação não poder ser obtida, pois respostas individuais são perdidas 

devido ao longo período de ativação. Por isso, para analisar e inferir melhor certos 

aspectos da função de resposta hemodinâmica é interessante a utilização de para-

digmas o evento-relacionados. 

 

4.1.2 Paradigmas evento-relacionado 

Os paradigmas evento-relacionado associam processos cerebrais a eventos 

discretos pela apresentação do estímulo por um período de tempo relativamente 

curto enquanto que o repouso é relativamente longo. A figura 4.2a apresenta um 

esquema do estímulo e também da função resposta hemodinâmica para um para-

digma evento relacionado. 

 

(a) 

(b) 

Figura 4.2. (a) Representação do paradigma evento-relacionado. (b) Sinal típico de um pixel duran-
te a realização do paradigma evento-relacionado. 
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4.2 Pré-processamento 
Uma vez adquiridos os dados, eles devem ser analisados por métodos esta-

tísticos. Uma forma direta de se fazer tal analise é extrair as informações temporais 

de cada voxel e comparar cada uma dessas informações com alguma hipótese usando 

um teste de significância. Embora essa aproximação forme a base da análise dos da-

dos fMRI, ela possui várias suposições embutidas. Por exemplo, é necessário consi-

derar que cada voxel representa uma única e invariável localização no cérebro e que a 

amostragem do voxel ocorre em uma razão regular e conhecida. Essa suposição, em-

bora aparentemente plausível, é quase sempre errada. Todos os dados de fMRI so-

frem variações espacial e temporal causadas por movimentos da cabeça do voluntá-

rio, oscilações fisiológicas como batimento cardíaco e respiração, inomogeneidade 

do campo estático e diferenças no tempo de aquisição das imagens. 

Dessa forma, é necessária a aplicação uma série de procedimentos computa-

cionais, conhecidos como pré-processamento, para auxiliar na eliminação de alguns 

artefatos e maximizar a sensibilidade de análises estatísticas posteriores. 

O propósito do pré-processamento é diminuir a variabilidade dos dados que 

não está associada ao experimento, com o intuito de maximizar a sensibilidade de 

análises estatísticas posteriores, e também, em algumas situações, aumentar a valida-

de estatística. Nas próximas seções, será descrito uma série de procedimentos com-

putacionais utilizados no pré-processamento, podendo-se citar: a correção temporal 

entre fatias, a correção de movimento e a aplicação de filtros espaciais e temporais. 

 

4.2.1 Correção temporal entre fatias 

Em exames de fMRI, as fatias que compõem os volumes são adquiridas em 

instantes ligeiramente defasados no tempo. Desse modo, devem-se corrigir as séries 

temporais tornando-as alinhadas, em fase. Para corrigir esses erros, algumas análises 

experimentais modificam a resposta hemodinâmica preditora. Assim, cada fatia é 

comparada a uma função da resposta hemodinâmica com tempos ligeiramente dife-

rentes. Porém, o método mais utilizado na correção temporal entre fatias é a inter-

polação temporal. Essa utiliza a informação dos pontos temporais vizinhos para es-

timar a amplitude do sinal de MR. Várias estratégias para interpolação são usadas em 

fMRI, incluindo linear, spline e sinc. A eficiência da interpolação depende de dois fa-
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tores: a variabilidade dos dados experimentais e a taxa de amostragem. Se a mudança 

nos dados experimentais acontece mais rapidamente no tempo se comparado à taxa 

de amostragem, a interpolação será incapaz de capturar mudanças entre os dados. 

Caso contrário, se mudanças nos dados ocorrerem mais lentamente se comparadas à 

taxa de amostragem, a interpolação será mais eficiente (Huettel et al., 2004). 

 

4.2.2 Correção de movimento 

Para que a análise dos dados seja bem sucedida, deve-se supor que os voxels 

permanecem espacialmente invariantes ao longo de toda a aquisição das imagens. 

Qualquer tipo de movimento viola esse princípio e, portanto, deve ser evitado. 

Vários fatores podem gerar artefatos de movimento como, por exemplo, as 

flutuações internas provenientes do movimento dos tecidos intracranianos, proces-

sos fisiológicos como respiração e batimento cardíaco. Além de provocarem o mo-

vimento dos tecidos, esses ritmos fisiológicos fazem aparecer uma inomogeneidade 

de campo local. Ainda, pode ocorrer movimento involuntário da cabeça do indiví-

duo causando, também, alterações nos sinais MR. Esse movimento é mais facilmen-

te detectável e de mais fácil controle (Friston et al. 1996).  

Para restringir o nível de contaminação nos exames de fMRI, é aconselhá-

vel planejar experiências que minimizem o movimento do indivíduo e ter certeza de 

que ele esteja confortavelmente acomodado no interior do tomógrafo. Contudo, 

correções posteriores também podem ser feitas (Woods et al. 1992). Nesse processo, 

a primeira imagem da série é tomada como referência. A fim de simplificar os cálcu-

los, supõe-se que o cérebro é um corpo rígido que pode mover-se com seis graus de 

liberdade, isto é, que a cabeça muda sua posição e orientação, mas não se submete a 

mudanças de forma. 

Para as correções de movimento, as matrizes de rotação e de translação, 

R e T
r

, são definidas com respeito ao volume de referência, comumente escolhido 

como o primeiro volume da imagem nas séries temporais de fMRI, de modo que: 

,)1()2( TxRx
rrr

+=
⇒

                                  (4.1) 

em que )1(xr  e )2(xr  são as posições dos vetores dos voxels antes e depois das trans-

formações de rotação e translação, respectivamente. Essa operação é realizada até 
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que a soma dos quadrados da diferença entre pixels de duas imagens subseqüentes 

seja minimizada. Fazendo com que o volume a ser corrigido esteja ajustado ao vo-

lume de referência. 

 

4.2.3 Filtro espacial 

 O papel principal da filtragem espacial nos dados de fMRI é reduzir o nível 

de ruído enquanto mantém o sinal subjacente. Além disso, etapas estatísticas proce-

dentes certamente podem requerer que as imagens funcionais sejam espacialmente 

suavizadas. 

 Os filtros geralmente utilizados são do tipo Gaussiano, em que é realizada a 

convolução das imagens EPIs com funções do tipo (de Araújo, 2002): 
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sendo x , e às posições geométricas das imagens, e ,  e  são os desvios 

padrão da função, definida pelo usuário. As características do filtro são bem defini-

das pelo parâmetro FWHM, que determina a forma de atuação do filtro sobre a i-

magem. Não existe uma forma direta de determinação dos melhores parâmetros dos 

filtros a serem utilizados nas análises, uma vez que uma melhoria da relação sinal-

ruído implica na redução da resolução espacial, mas é comum utilizar uma largura 

entre 3 a 10 mm FWHM para imagens de fMRI. 

y z xs ys zs

 Como o filtro é efetivamente uma média local então o valor do ruído na vi-

zinhança local irá tender a cancelar um ao outro. A fim de que o sinal subjacente 

não seja reduzido junto com o ruído, é necessário que o tamanho da máscara do fil-

tro não seja maior do que o tamanho da região ativada. 

 

4.2.4 Filtro Temporal 

A filtragem temporal tem como objetivo remover componentes indesejáveis 

da série temporal sem, é claro, danificar o sinal de interesse. Por exemplo, se uma 

estimulação é aplicada durante 30s, seguida por 30s de repouso, e esse padrão é re-

petido várias vezes, o sinal de interesse será próximo a uma onda quadrada de perí-

odo 60s. O filtro temporal buscará remover as componentes na série temporal que 



4 Aquisição das imagens e pré-processamento  66 

variam mais lentamente do que o sinal de período 60s (filtro passa alta), como por 

exemplo, perturbações provenientes de efeitos fisiológicos, como batimento cardía-

co e respiração, ou devido a flutuações associadas ao tomógrafo, e também remover 

componentes que variam mais rapidamente (filtro passa baixa). 

 A filtragem temporal, ao invés de trabalhar com cada volume separadamente, 

como o filtro espacial, trabalha com cada série temporal de voxels separadamente. 

Devido à maioria das bases de análises estatísticas operarem diretamente nas séries 

temporais dos voxels, de regra, a realização dessa etapa é realizada após todos os es-

tágios de pré-processamento descritos anteriormente. 
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5 ANÁLISE ESTATÍSTICA 

 

Nos exames de fMRI o que se deseja não é apenas descrever as observa-

ções feitas e sim fazer inferências sobre o que está por trás dos processos que gera-

ram os dados e assim, determinar características da população baseadas em dados 

obtido de uma amostra pequena. Isso pode ser feito fazendo uso da inferência esta-

tística. 

Todos os experimentos são desenhados para se distinguir entre duas hipó-

teses possíveis, a hipótese de que a diferença entre as condições (neste caso, ativa e 

repouso) possuir efeito nos dados (H1) e a de que a diferença entre as condições não 

afeta os dados, sendo esta última chamada de nula (H0). Ou seja, 

H1: repouso≠ativo; 

H0: repouso=ativo. 

O processo que avalia se a hipótese nula é verdadeira é chamado de teste 

de hipótese. Nas próximas seções, serão explorados diferentes testes de hipótese 

para os dados de fMRI. Esses testes diferem nas suas suposições e objetivos, mas 

possuem algumas características semelhantes: 

o Todos eles expressam a significância como a probabilidade do resul-

tado ocorrer sobre a hipótese nula; 

o O mapa de cores que forma a base de muitas figuras de fMRI quase 

sempre expressa essa probabilidade, geralmente com as cores escu-

ras representando alta probabilidade de que as diferenças observa-

das sejam devido a mudança de estado; 

o Os voxels nos quais as probabilidades estejam abaixo do limiar esta-

tístico, conhecido como valor alfa, são ditos significantes, enquanto 

que voxels cuja probabilidade é maior que o limiar estatístico são di-

tos não-significantes. O valor alfa diz qual a probabilidade de ocor-

rer o erro do tipo I, ou seja, a probabilidade de decidir que a hipóte-

se nula é falsa quando na verdade ela é verdadeira. Nos dados de 

fMRI, isso que dizer que o erro do tipo I ocorre quando se conside-

ra que o voxel é ativo quando na verdade não é (falsos positivos). Os 



5 Análise estatística   68 

o dados de fMRI envolvem testes estatísticos de milhares de voxels, 

sendo, portanto, difícil de decidir um valor alfa apropriado. Pode-se, 

ainda, ter um erro do tipo II. Esse erro ocorre quando se aceita a 

hipótese nula quando na verdade ela é falsa (falsos negativos). 

Logo, o método estatístico mais apropriado para cada experimento depen-

de da natureza do desenho experimental, da hipótese a ser testada, e o tipo do erro a 

ser minimizado. Ao avaliar se um voxel tem a média do sinal diferente em duas con-

dições experimentais, o teste-t é o mais apropriado. Se a hipótese faz predições es-

pecíficas sobre a forma da mudança ocasionada pela atividade, como quando se usa 

um modelo para a resposta hemodinâmica esperada, o teste de correlação é mais in-

dicado. Para paradigmas periódicos, que alternam blocos de atividade e repouso, a 

análise de fourier é útil para identificar mudanças regulares nos dados de fMRI que 

tenham a mesma freqüência do estímulo. Para uma comparação mais complexa, o 

modelo linear geral (GLM-General Linear Model) pode ser usado. Nas próximas se-

ções apenas o GLM e o teste de correlação serão descritos, por terem sido utilizados 

no presente trabalho. 

 

5.1 Análise de correlação 
Enquanto o teste-t não dá, nem requer, nenhuma informação sobre a for-

ma da resposta hemodinâmica, a análise de correlação pode quantificar a correspon-

dência entre uma função hemodinâmica prevista e os dados adquiridos. Em 1993, a 

análise de correlação foi primeiramente aplicada a fMRI por Bandettini e colabora-

dores e, desde então, tem sido uma ferramenta importante em análise de fMRI (Ii-

daka et al., 2006). A análise de correlação é feita a partir da relação: 
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Pela relação acima, pode-se ver que a correlação varia ente 1 e -1, ou seja, de uma 

correlação perfeitamente positiva a uma correlação perfeitamente negativa. Quando 

r=0, os dados experimentais não são correlacionados com a função de referência. A 
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significância do coeficiente de correlação pode ser avaliada usando uma tabela esta-

tística baseada nos graus de liberdade; uma correlação de 0.5 é muito mais significa-

tiva se baseada em 1000 dados do que apenas em 10. Essa correlação é, então, calcu-

lada para cada voxel no cérebro para criar um mapa de cores da atividade estatistica-

mente significante. 

A análise de correlação é geralmente feita sobre a média do sinal, mas, em 

principio, poderia ser feita comparando-se toda a série temporal com uma função de 

referência composta por várias respostas hemodinâmicas individuais. De fato, essa é 

a idéia básica do modelo linear geral, descrito mais adiante. Porém, se os dados pos-

suírem mudanças de baixa freqüência, como, por exemplo, provenientes de vibra-

ções do scanner, então, a correlação entre os dados e a função de referência pode 

ser fortemente reduzida. Portanto, realizar a média dos dados antes de fazer a análi-

se de correlação pode diminuir a influência dessas mudanças de baixa freqüência. 

Uma das limitações da análise de correlação é que a resposta hemodinâmica 

varia entre sujeitos, regiões do cérebro e estímulo e, assim, essas variações podem 

diminuir a significância do teste de correlação. Várias estratégias são utilizadas para 

diminuir esse problema. Dentre essas, pode-se gerar uma resposta hemodinâmica 

para cada sujeito, baseada na seleção de dados parciais ou de regiões de interesse. 

 

5.2 Modelo Linear Geral (General Linear Model-GLM) 
A idéia central do GLM é de que os dados observados (y) são iguais a uma 

combinação ponderada de funções de referência, ditas preditoras, (xi) mais um erro 

adicional (e), definida por: 

....22110 exxxy nn +++++= ββββ                                (5.2) 

O parâmetro de peso (βi) indica quanto cada fator contribui para todos os dados. O 

termo (β0) reflete a contribuição de todos os fatores que permanecem constantes 

durante todo o experimento, como, por exemplo, os valores brutos de T2* de um 

voxel particular na ausência da ativação BOLD. Quando há apenas uma variável de-

pendente, a equação (5.2) é conhecida como um modelo de regressão múltipla uni-

variada. Mas a mesma equação pode ser estendida para incluir um grande número de 
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variáveis dependentes, como os vários pontos temporais de um estudo fMRI, por 

meio do GLM. Escrevendo a equação (5.2) para cada dado observado, yi, tem-se: 

111211101 ... exxxy LLl +++++= ββββ  

222221102 ... exxxy LLl +++++= ββββ  
. . . 

....22110 JJLLJJJ exxxy +++++= ββββ  

Escrevendo na forma matricial: 
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 Y =          X      ×     β   +   e.                             (5.3) 

Y é o vetor coluna das observações, e é o vetor coluna dos erros e β o vetor coluna 

dos parâmetros βi. A matriz X com JxL elementos é a matriz de referência. Essa 

matriz possui uma linha por observação e uma coluna por função preditora. A ma-

triz de referência consiste de um ou mais fatores que representam possíveis contri-

buições no tempo de curso da fMRI. A consideração básica desta matriz é que a res-

posta BOLD pode ser estimada convoluindo a resposta hemodinâmica com os 

tempos de apresentação dos estímulos. Embora muitas vezes isso seja apropriado, a 

matriz, desta forma, testa hipóteses sobre a atividade hemodinâmica e não sobre o 

estímulo. Antes de criar a matriz de referência para um experimento, deve-se pensar 

cuidadosamente sobre os diferentes tipos de processos cerebrais que são recrutados 

no experimento, levando em conta seus ritmos e a durações. 

Geralmente, as equações mostradas em (5.3) não podem ser simultanea-

mente e perfeitamente resolvidas (isto é, e=0). Então, o que se procura é achar uma 

solução que minimize a soma dos quadrados dos resíduos. 

Sejam os parâmetros estimados por )~,...,~(~
1 Lβββ = . Esses parâmetros ajus-

tam os valores β~)~,...,~(~
1 XYYY J == , dando um erro residual de 

. A soma residual dos quadrados  é a 

soma dos quadrados das diferenças entre os dados reais e os valores ajustados. O 
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método dos mínimos quadrados estima os valores  que minimizam a soma residu-

al dos quadrados, ou seja: 

β̂
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S terá seu valor mínimo quando:  
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Essa equação é simplesmente a j-ésima linha de ( )β~XXYX ΤΤ = . Assim, o valor  

estimado pelos mínimos quadrados satisfaz a equação: 

β̂

( ) .β̂XXYX ΤΤ =                                                (5.4) 
Se  tiver inversa, e isso é verdade se e somente se a matriz X for de rank com-

pleto, então: 

XX Τ

( ) .ˆ 1 YXXX Τ−Τ=β                                              (5.5) 

Se a matriz X não for de rank completo (isto é, possuir colunas linearmente depen-

dentes), então, haverá várias soluções para  que satisfazem a equação (5.5). β̂

Para testar a significância de uma função preditora, sobre um dado voxel, 

a amplitude do parâmetro associado é dividida pelo erro residual. Sobre a hipótese 

nula, essa quantidade deve seguir a distribuição F e assim, essa significância pode ser 

avaliada como uma função dos graus de liberdades avaliados. 

 

5.3 Escolhendo um threshold estatístico 
Existem dois fatores que influenciam diretamente a habilidade de detectar 

efeitos: a relação sinal ruído e o número de observações (isto é, o número de estímu-

los e o número de participantes no estudo). 

 Uma maneira de otimizar o baixo sinal é usar paradigmas em bloco (como 

discutido na seção 4.1). Aumentar o tamanho da amostra também aumenta o poder 

estatístico, por exemplo, coletando vários exames do mesmo participante e aumen-

tando o número de voluntários. No entanto, scanners são muito caros, fazendo com 

que poucas máquinas estejam disponíveis para estes tipos de exames. Além disso, 

testar pessoas por tempos longos pode induzir fadiga e, com isso, piorar a qualidade 
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dos exames. Por fim, outra forma de influenciar no poder estatístico é ajustar os cri-

térios, com relação ao nível alfa. 

Um problema inerente da aplicação de métodos estatísticos a dados com 

ruído é a de cometer erros baseados nos testes de hipótese. Por exemplo, ajustando-

se um nível do alfa com p < 0,1 promove a detecção de efeitos reais, embora 10% 

dos resultados sejam falsos. Por outro lado, ajustando-se um alfa mais conservador, 

de p < 0,001, a taxa de falsos positivos abaixa (uma em mil), mas perdem-se efeitos 

reais. Uma consideração muito importante para os dados de neuroimagem é o fato 

de se fazer um teste estatístico para cada voxel na imagem. Um cérebro normal tem 

um volume aproximadamente de 2500cm3, ou seja, será feito quase 100.000 testes se 

os voxels forem 3x3x3mm (ou 300.000 testes se os dados tiverem definição de 

2x2x2mm). Se 100.000 voxels forem testados com um nível alfa de 5%, então, espe-

ra-se que 5000 voxels sejam erroneamente ditos como ativos. Em outras palavras, a 

chance de se cometer um erro é grande. Uma maneira de corrigir esses falsos positi-

vos é pela aplicação a correção de Bonferroni. Na correção de Bonferroni, o threshold 

é dividido pelo número de testes. O alfa do exemplo acima ficaria, então, 

0.05/1000000=0.0000005%. Em princípio, a correção de Bonferroni diminui o erro 

do tipo I, mas o decréscimo do erro tipo I, também aumenta a probabilidade de o-

correr o erro do tipo II e muitas vezes o aumento desse erro pode ser problemático. 

Por exemplo, no caso em que o exame de fMRI é utilizado como exame pré-

cirúrgico para detectar áreas eloqüentes. Um alfa muito restritivo pode ocasionar em 

perda de voxels verdadeiramente ativos. Nesta situação, o erro do tipo II pode levar a 

ressecção de um tecido funcional e isso terá conseqüências reais no estado final do 

paciente. 

 

5.4 Atlas Cerebral 
 Até então, focou-se em identificar áreas ativas em um único voluntário. Po-

rém alguns dos experimentos de fMRI coletam dados de vários sujeitos. Muitas ve-

zes, então, aparece a necessidade da normalização dos resultados. Atualmente, a 

forma mais utilizadas é o Atlas Talairach (Talairach e Tournoux 1988), o qual esta-

belece um padrão espacial. Esse sistema de coordenadas normalizado, além de facili-
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tar a comparação direta entre resultados de localização funcional, também serve 

como uma ferramenta de correção das variações anatômicas cerebrais entre indiví-

duos. 

O sistema de coordenadas Talairach está baseado no plano entre duas forma-

ções anatômicas típicas: a comissura anterior (AC) e a comissura posterior (PC), o 

qual é chamado plano AC-PC. Após a definição do novo plano de coordenadas são 

geradas quatro linhas de referências que formam o sistema de grade Talairach: a li-

nha AC-PC, a linha AC vertical (ACV), a linha PC vertical (PCV) e a linha média 

(figura 5.1). 

 

 

Figura 5.1. Representação, nos planos axial (a), coronal (b) e sagital, das linhas utilizadas para de-
finir o sistema de coordenadas Talairach. (a) Linhas AC vertical e PC vertical. (b) Plano AC-PC. (c) 
Linhas AC vertical e PC vertical e o plano AC-PC. O círculo vermelho indica a localização anatô-
mica da comissura anterior e o círculo branco indica a localização anatômica da comissura posteri-
or. 

 
As definições seguintes são utilizadas para delimitar o sistema de coordena-

das: 1. A linha AC-PC passa pela borda superior da comissura anterior e pela borda 

inferior da comissura posterior. 2. A ACV é uma linha vertical perpendicular a linha 

AC-PC que atravessa a margem posterior da comissura anterior. 3. A PCV é uma 

linha que atravessa a margem anterior da comissura posterior é, também, perpendi-

cular a linha AC-PC. 4. A linha média é a fissura interhemisférica. O sistema de gra-

de Talairach é estabelecido baseado nas máximas dimensões do cérebro. O passo 

seguinte, de demarcação, é utilizado para definir a periferia cortical, no qual são de-

finidos 6 pontos: o ponto mais superior do córtex parietal, a porção mais posterior 

do córtex occipital, o ponto mais inferior do córtex temporal, o ponto mais anterior 
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do lobo frontal, e os pontos mais laterais (direito e esquerdo) do córtex parieto-

temporal (Figura 5.2). 

 

 

Figura 5.2. Representação das linhas utilizadas para definir o sistema de coordenadas Talairach. 
Também está representada a grade delimitada pelos seis pontos. 

 
Após as dimensões máximas de cada cérebro serem demarcadas são realiza-

das contrações e expansões do cérebro para que ele preencha o sistema de grade Ta-

lairach. E então, podem-se extrair suas coordenadas x, y, z. Através desses processos 

consegue-se normalizar cada cérebro por uma estrutura padrão. 
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6 MATERIAL E MÉTODOS 

Voluntários e estímulo 

Esse trabalho foi constituído de duas fases. Na primeira, participaram 19 vo-

luntários (9 homens e 10 mulheres) assintomáticos. Antes de iniciar os exames, os 

voluntários foram instruídos sobre os procedimentos a fim de evitar ansiedade e 

possíveis erros na execução do protocolo. 

Durante a aquisição dos dados da fase um, os voluntários foram instruídos a 

inspirar e prender a respiração por intervalos de tempo de 14 ou 27 segundos. Pre-

viamente à aquisição das imagens, os mesmos foram treinados para saber se seriam 

capazes de prender a respiração durante o tempo necessário para os estudos. Duran-

te o exame, as instruções eram reproduzidas por um CD, que continha os comandos 

“prenda o ar” e “respire normalmente”. 

O protocolo utilizado para os exames foi do tipo bloco. Este foi constituído 

de 11 períodos de hipercapnia, intercalados com períodos de repouso, para o pri-

meiro estudo (apnéia de 14s), e de 5 períodos de hipercapnia versus 6 de repouso, 

para o segundo estudo (apnéia de 27s). 

Para aquisição das imagens, utilizou-se um scanner de 1.5 T Siemens (Magne-

ton Vision) com uma bobina de quadratura transmissora/receptora de cabeça. Uma 

seqüência do tipo EPI foi utilizada para produzir continuamente 69 volumes de a-

quisição, para o primeiro estudo, e 66 para o segundo. Cada um foi constituído por 

16 fatias axiais, com 6 mm de espessura (TR = 4600 ms; TE = 60 ms; ângulo flip 

90°; matriz 128 x 128; FOV = 220 mm; dimensão do pixel = 3.44 x 3.44). As ima-

gens anatômicas foram adquiridas, após as imagens funcionais, utilizando uma se-

qüência do tipo GRE, MPR, ponderada em T1 (TR = 9.7 ms; TE = 4 ms; ângulo 

flip 12°; matriz 256 x 256; FOV = 256 mm; espessura da fatia = 1 mm; dimensão 

dos voxels = 1 x 1 x 1 mm). A duração média total do exame, para cada voluntário 

realizar os dois estudos, foi de 30 minutos. 

Após a análise dos dados obtidos com o protocolo descrito acima, observou-

se que 14s são suficientes para se obter um sinal global e uniforme no cérebro. As-

sim, na segunda fase do trabalho, foi utilizado apenas um protocolo de 15 segundos.
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Nessa segunda parte, desejando estudar a propagação temporal do sinal 

BOLD, em resposta à apnéia, adquiriram-se imagens de outros 10 voluntários com 

um TR mais curto, 2 segundos, e seguindo um desenho semelhante a um paradigma 

ER. Além disso, sabe-se que o sinal obtido em resposta à apnéia é dependente do 

protocolo, ou seja, se esta ocorre após uma inspiração ou uma expiração. Portanto, 

para se estudar essa diferença no sinal, este segundo protocolo foi dividido em dois 

estudos. No primeiro estudo, os voluntários eram instruídos a prender a respiração 

por 15s, após chegarem ao final da sua expiração normal. Ou seja, ao escutar o co-

mando para prender o ar, o voluntário deveria continuar respirando normalmente 

até chegar ao final da expiração e só então prender a respiração. No segundo, os vo-

luntários eram instruídos a prender a respiração após inspiração completa. Nesses 

dois estudos, após a apnéia, os voluntários voltavam a respirar normalmente por um 

período de 30 segundos, que constituiu o período de repouso. O protocolo foi 

constituído de 5 períodos de hipercapnia, intercalados com 6 períodos de repouso. 

A seqüência utilizada foi, novamente, do tipo EPI, adquirindo continuamen-

te 125 volumes, sendo cada volume constituído por 16 fatias axiais, cada uma com 

os seguintes parâmetros: 6 mm de espessura, TR = 2000 ms, TE = 60 ms, ângulo 

flip 90°, matriz 64 x 64, FOV = 220 mm, dimensão do pixel = 3.44 x 3.44. As ima-

gens anatômicas foram adquiridas da mesma forma descrita anteriormente. 

Por ter sido solicitado que os voluntários atingissem o final da inspira-

ção/expiração antes de prender o ar, há um atraso entre o momento em que o co-

mando é dado e o momento em que o voluntário prende a respiração, efetivamente. 

Para que esse atraso seja considerado, 4 voluntários foram instruídos a apertar um 

botão, conectado a um computador por um sistema de infravermelho, quando real-

mente prendessem o ar. Desse modo, tem-se o exato momento em que o estado de 

apnéia e de repouso são atingidos. 

 

Análise dos Dados 

Os mapas estatísticos foram processados no programa Brain Voyager™ QX 

1.6 (Brain Innovation, Maastricht, Holanda), utilizando o método GLM. Na etapa de 

pré-processamento foram realizadas as correções de movimento, correção do tempo 
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entre fatias, a filtragem temporal, com um filtro passa alta de 3 Hz/s, e a remoção 

de desvios lineares dos dados (Linear Drift). Após a análise dos dados individuais, os 

mapas estatísticos foram normalizados no espaço Talairach. 

Gerou-se uma HRF, criada a partir da convolução de uma dupla gama (E-

quação. 3.12), com o tempo para o pico de 5 segundos e o tempo para o undershoot 

de 15 segundos, com a função do protocolo, para gerar a função preditora utilizada 

no GLM. 

Como foi visto na seção 5.1, a correlação cruzada é capaz de quantificar a 

correspondência entre uma função hemodinâmica modelo e os dados adquiridos. 

Desta forma, criaram-se mapas de correlação cruzada (equação 5.1) entre dados e a 

função modelo convoluída, deslocada para a direita no eixo do tempo com o intuito 

de obter o atraso específico de diferentes regiões cerebrais. Ou seja, após a criação 

da função hemodinâmica (sinal apresentado em preto nas figuras (6.1)), esta é deslo-

cada no eixo do tempo (o sinal apresentado em branco nas figuras 6.1 representa a 

função hemodinâmica deslocada uma vez no eixo do tempo). Em seguida, a correla-

ção cruzada dos dados com a função resultante de cada deslocamento é calculada. 

Desta forma, obtêm-se as regiões que respondem com o atraso específico da função 

preditora. Como foram utilizados 3 protocolos distintos 27s, 14s e 15s de inspira-

ção/expiração, as funções hemodinâmicas resultantes da convolução da dupla gama 

com os protocolos, para os três casos, são diferentes (Ver figura (6.1)). Como as i-

magens foram geradas com um TR de 4.6s nos dois primeiros estudos e um TR de 

2s nos dois últimos, a resolução temporal é limitada a este valor. Logo o desloca-

mento de cada função hemodinâmica no tempo é sempre feito em toda a função 

pelos respectivos TRs. 
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Figura 6.1. Função hemodinâmica para o protocolo de apnéia de (a) 14s; (b)27s; (c) 15s após inspi-
ração/expiração. A linha preta representa a função hemodinâmica preditora utilizada no GLM. A 
linha branca representa a função hemodinâmica preditora deslocada 4.6s, para o caso da apnéia de 
27 e 14s, e deslocada 2s pra o caso de apnéia de 15s após inspiração/expiração. As áreas que apare-
cem em verde representam os períodos em que os voluntários deveriam estar em apnéia, e as áreas 
em cinza os períodos de repouso. 

 

Para se obter um efeito regional mais detalhado, dividiu-se o cérebro em três 

partes (Volume of Interest – VOI), correspondentes aos territórios de irrigação pelas 

três principais artérias cerebrais: Artéria Cerebral Anterior (ACA), Artéria Cerebral 

Média (ACM), Artéria Cerebral Posterior (ACP), como visto na figura (6.2). As 

VOIs da ACA, ACM e ACP foram constituídas de 260967, 312682, 155144 voxels, 

respectivamente. 
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Figura 6.2. Figura representativa das VOIs dos territórios de irrigação pelas três principais artérias 
cerebrais. A área em azul representa o território da ACP, a área laranja o território da ACA e a 
área amarela a da ACM. 

 

Aplicou-se o GLM para essas VOIs, utilizando os dados que foram obtidos 

durante apnéia de 15s após inspiração/expiração, a partir das funções hemodinâmi-

cas, com diferentes atrasos (geradas da forma descrita acima). Em seguida quantifi-

cou-se quantos voxels apresentavam-se ativos em cada território, para saber qual a 

percentagem destes territórios apresentava resposta significativa, com um determi-

nado atraso no sinal BOLD. 

A resposta do CBF e do BOLD são atrasadas de, aproximadamente, 1-2s, 

com relação ao estímulo, e possuem uma largura de 4-6s (Bandettini et al., 1992). 

Portanto, foi feita uma análise das áreas que levaram 5s para atingir o pico da res-

posta hemodinâmica para os dados obtidos durante a apnéia de 15s, após expiração, 

com o intuito de associá-las com as áreas responsáveis pelo controle voluntário da 

respiração. As coordenadas Talairach que se apresentavam ativas com p<0.000109 

foram associadas a uma região cerebral, através da utilização do programa Talairach 

DeamonClient. Posteriormente, essas informações foram analisadas no Excel, em 

que se verificou o número de voxels ativos para cada região cerebral. 

Por fim, inspirados nos mapas de CBV que são gerados pelos dados obti-

dos com a técnica de DSC, em que o CBV é dado pela área abaixo da curva de con-

centração do agente de contraste normalizada pela a AIF, geraram-se mapas de co-

res em que foi calculada a área abaixo do sinal BOLD, normalizada por sua linha de 

base. O programa utilizado para gerar esses mapas foi o MATLAB 7.0 (Mathworks 

Inc.). 
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O primeiro passo para a obtenção desses mapas, que aqui foi chamado de 

mapas de B-CBV, foi a normalização do sinal pela linha de base. Nosso experimen-

to foi composto por um paradigma evento-relacionado de período igual a 22 ima-

gens com um TR de 2s, ou seja, um período de 44s. A linha de base foi obtida fa-

zendo-se uma média do primeiro bloco de repouso para cada pixel. Assim, a mudan-

ça de sinal entre a apnéia e a respiração normal pode ser calculada, de acordo com: 

normal

normalapnéia

S
SS

S
−

=Δ , 

sendo ΔS a mudança do sinal BOLD, entre o estado de apnéia e a respiração nor-

mal, Sapnéia o sinal BOLD durante o estado de apnéia e Snormal o sinal BOLD durante a 

respiração normal. 

No caso da técnica DSC, as imagens são adquiridas apenas durante a primei-

ra passagem do agente de contraste. Neste estudo, a tarefa é repetida várias vezes. 

Logo, o segundo passo, para a obtenção dos mapas de B-CBV, foi calcular um sinal 

médio da série temporal e em seguida o método do trapézio foi utilizado para calcu-

lar a área abaixo deste sinal médio. Portanto, tem-se o seguinte esquema para o cál-

culo dos mapas de B-CBV: 

1. Normalizar o sinal pela linha de base; 

2. Fazer média do sinal; 

3. Calcular a área abaixo da média do sinal; 

4. Gerar o mapa de cores. 

Para eliminar o alto sinal encontrado no CSF, depois da obtenção dos ma-

pas de B-CBV, um filtro que limitava a intensidade do sinal foi aplicado. 
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7 RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 
Dos 19 voluntários que realizaram a primeira parte do trabalho (apnéia de 

14s e 27s), 6 tiveram que ser excluídos, devido a problemas na aquisição das ima-

gens, em especial pela presença de artefatos de movimento. Os voluntários eram 

excluídos quando estes se movimentavam mais que 2 mm, durante a aquisição das 

imagens funcionais. Outra análise que foi feita para garantir a qualidade dos exames 

foi uma inspeção visual dos dados através de um filme da série temporal, em que os 

volumes de aquisição são apresentados sequencialmente. 

Quando o voluntário é submetido à apnéia, há um aumento de CO2 no 

sangue, que diminui a relação [O2]/[CO2]. Segundo a teoria proposta por Buxton 

(Buxton, 2004), a regulação do CBF é feita na tentativa de manter constante a rela-

ção entre O2 e CO2 na mitocôndria, para preservar a energia termodinâmica livre do 

metabolismo oxidativo da glucose. Pela equação (3.7), como o valor de CMRO2 per-

manece praticamente constante, a diminuição em E (para aumentar o fluxo difusivo 

de O2 dos capilares para a mitocontria) provoca um aumento no CBF, ocasionando 

uma diminuição da deoxi-hemoglogina local e consequentemente um aumento no 

sinal de MR. Espera-se, ainda, que este sinal ocorra de forma geral no cérebro, já 

que o aumento de CO2 ocorre globalmente. Mas, em princípio, não se sabe quanto 

tempo essas duas variáveis levam para responder a este aumento global de CO2. 

Para a aplicação do GLM, é necessária a suposição de uma função preditora. 

Portanto, para determinar a função que melhor modela o sinal BOLD, em resposta 

à apnéia, houve, primeiramente, a necessidade da criação de mapas de correlação 

cruzada entre os dados e várias funções hemodinâmicas, que possuíam a mesma 

forma e diferiam com relação à sua fase (figura 7.1). Esse atraso do sinal BOLD foi 

quantificado com relação ao tempo gasto para se atingir o pico da reposta hemodi-

nâmica. Cada atraso é representado por uma escala de cores (figura 7.1) e representa 

4.6s, que são acrescidos à função hemodinâmica, representada em preto na figura 

6.1b.
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Figura 7.1. Mapas temporais da mudança do sinal BOLD durante o paradigma de apnéia de 27s, 
mostrando que seu atraso depende da região cerebral. O mapa de cores corresponde a um atraso 
específico da resposta hemodinâmica: as regiões avermelhadas correspondem àquelas que respon-
deram mais rapidamente, enquanto que as regiões esverdeadas àquelas que responderam mais len-
tamente. 

 
 Nesta primeira análise do atraso da resposta hemodinâmica, observou-se 

que a maior parte das regiões cerebrais respondia com uma resposta hemodinâmica 

atrasada, em média, de 22.94s e 19.15s, para a apnéia de 27s e 14s, respectivamente. 

Sabendo, agora, qual função hemodinâmica usar para se obter um sinal na maioria 

das regiões cerebrais, em resposta à apnéia, aplicou-se o GLM, e os mapas estatísti-

cos referentes a esse aumento global de rCBF foi construído (figura 7.2). 

 

 

Figura 7.2. Mapas estatísticos da mudança do sinal BOLD induzida por apnéia, construídos duran-
te o pico de atividade.  (a) 14s e (b) 27s. Um aumento global na perfusão cerebral nos dois hemisfé-
rios pode ser observado. 
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A figura 7.3 mostra a diferença de amplitude da média do sinal BOLD para 

as diferentes condições de apnéia, com duração de 14s e 27s, para uma mesma regi-

ão do lobo parietal (Área de Bodmann 31). Os dados apresentados na figura 7.3 fo-

ram interpolados para que a resolução temporal fosse de 1s. 

Neste estudo, o padrão de aumento do sinal BOLD está correlacionado com 

o tempo da apnéia: quanto maior o tempo de apnéia, maior a intensidade do sinal 

BOLD e maior seu tempo ao pico (figura 7.2 e 7.3). Isso era de se esperar, já que, 

quanto maior a duração da apnéia, maior a quantidade de CO2 na corrente sangüí-

nea, o que provoca um aumento de fluxo sanguíneo para conservar a relação entre 

O2 e CO2. Ainda, essa alteração promove uma maior redução no E, e na quantidade 

total de deoxi-hemoglobina presente em um voxel, levando a um aumento mais pro-

nunciado no sinal de MR. 
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Figura 7.3. Média do sinal BOLD para apnéia de 14s (preto) e 27s (vermelho) para na coordenada  
Talairach (20, -74, 24) para um dos voluntários (Área de Brodmann 31). Quanto maior o tempo de 
apnéia, maiores o atraso e o aumento da resposta hemodinâmica. As linhas verticais sólida, trace-
jada e pontilhada, representam o inicio da apnéia, final da apnéia de 14s, e final da apnéia de 27s, 
respectivamente. 

 

Esse resultado está em concordância com Kastrup et al. (1999), que observa-

ram que a mudança no rCBF está relacionada ao tempo de apnéia. Ainda, Liu et al. 

(2002) detectaram que o número de voxels estatisticamente significativos, na substân-



7 Resultados e discussão   84  

cia cinza, está diretamente relacionado com o período de apnéia, para durações entre 

10s e 20s. Essa correlação atinge um limiar quando a apnéia dura mais que 20s. 

Alguns trabalhos utilizaram a apnéia para analisar diferenças regionais da res-

posta BOLD (Kastrup et al., 1999b e Thomason et al., 2005), mas esta análise res-

tringiu-se à verificação da intensidade do sinal BOLD e número de pixels ativados 

em diferentes regiões. Kastrup et al. (1999) verificaram que a mudança no sinal 

BOLD pode variar de 1.8 a 5.1%, sendo as regiões de maior intensidade o cerebelo 

e o córtex visual, enquanto o córtex frontal apresentou menor sinal. 

Diferenças regionais na forma ou no atraso da resposta hemodinâmica ao 

CO2, tanto intra quanto inter-regional, pode contribuir para a aparente diferença na 

sensitividade do BOLD ao CO2 (Wise et al., 2004). Posse et al. (1997) analisaram a 

dinâmica do sinal BOLD, durante a hiperventilação controlada, nos córtices frontal, 

occipital, parietoccipital e insular, cerebelo, tálamo, núcleo estriado e na matéria 

branca. Eles observaram que o atraso da resposta hemodinâmica à hipocapnia pode 

variar de 5 a 12s. 

Neste trabalho, ao procurar a função preditora que melhor representava o si-

nal BOLD em resposta ao aumento global de CO2 no sangue, observou-se que atra-

so da resposta hemodinâmica também dependia da região cerebral. Desse modo, 

para melhor compreender essa dinâmica desse processo, um segundo estudo foi i-

dealizado. Para tanto, utilizaram-se dados adquiridos com um TR mais curto, me-

lhorando, assim, a resolução temporal. Além disso, sobre esse segundo conjunto de 

dados, estudou-se a diferença ocasionada no sinal BOLD quando a apnéia era reali-

zada após inspiração ou expiração. 

Dos 10 voluntários que realizaram essa segunda tarefa, 9 foram incluídos na 

análise dos dados em que a apnéia era atingida ao final da expiração e 8 para o caso 

em que a apnéia era realizada após a inspiração. 

 

Inspiração x Expiração 

É de se esperar que haja diferenças do sinal BOLD quando este é ocasionado 

por um estado de apnéia precedido de inspiração ou expiração, já que as variações 

de PaO2 e PaCO2 ocorrem de forma específica em cada um desses casos. 
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O gráfico que representa a média do sinal BOLD quando um dos voluntá-

rios realizou a apnéia após inspiração e expiração está ilustrado na figura 7.4. Esse 

sinal é referente a uma VOI na ACA. 
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Figura 7.4. Evolução temporal da mudança do sinal BOLD em resposta à apnéia, após inspiração 
(linha vermelha) e expiração (linha preta). As duas retas verticais representam o inicio e o final do 
período de apnéia, respectivamente. 

 

Pode-se observar que o sinal BOLD, quando a apnéia é precedida de expira-

ção apresenta um aumento imediato. Isso ocorre porque a apnéia causará uma dimi-

nuição instantânea da PaO2 e um aumento da PaCO2. Como já foi mencionado, o 

fluxo é controlado para que essa relação permaneça constante, ou seja, ele aumenta 

com a intenção de restaurar a relação [O2]/[CO2], E diminui (para aumentar ou 

manter CMRO2), e, assim, tem-se um aumento de sinal. 

No caso da apnéia precedida de inspiração, o sinal decresce inicialmente e só 

depois cresce. Isso é observado porque a PaCO2, e a PaO2, exibem uma mudança 

bifásica. Com a inspiração, a PaCO2 reduz e a PaO2 aumenta e isso faz com que a 

relação entre [CO2] e [O2] aumente. Ou seja, a [O2]/[CO2] aumenta e a regulação do 

fluxo e da E deve ocorrer de maneira inversa para a restauração dessa relação. As-

sim, o fluxo diminui e a E aumenta, causando um decréscimo no sinal. Depois, com 

o inicio da apnéia, a PaO2 começa a diminuir e a PaCO2 a aumentar causando o au-

mento de sinal já mencionado. 
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Pela figura 7.4, pode-se notar, também, que a amplitude do sinal em resposta 

à apnéia precedida de expiração é maior que quando esta é precedida por expiração. 

Isso pode ser igualmente explicado pelo aumento imediato na PaCO2 e pela diminu-

ição da PaO2, fazendo com que a variação entre a concentração de CO2 e O2 acabe 

sendo maior, ocasionando um maior aumento no fluxo, uma maior redução em E e, 

portanto, uma maior variação no sinal BOLD. 

Esses resultados estão de acordo com o reportado por Li et al. (1998) que, 

também, verificaram que na apnéia precedida por expiração, há um aumento imedia-

to do sinal BOLD. Enquanto que na apnéia precedida por inspiração o sinal BOLD 

e o fluxo cerebral sangüíneo irão decrescer inicialmente após inspiração e, se o tem-

po de apnéia for suficientemente longo, haverá um aumento posterior tanto do CBF 

quanto do BOLD.  

 

Análise do atraso da resposta hemodinâmica 

Para se quantificar alguns aspectos da resposta BOLD em função dos territó-

rios arteriais anteriormente definidos, analisou-se o atraso da resposta hemodinâmi-

ca, de cada território, em relação ao início da apnéia. Para isso, em um primeiro 

momento, quantificou-se a área percentual de cada território arterial que se mostrou 

estatisticamente significativa (p < 0.000109), quando processadas com uma função 

hemodinâmica de diferentes atrasos. 

Tanto para a apnéia realizada após inspiração quanto após expiração, em to-

dos os voluntários, essa percentagem é relativamente baixa, aumentando gradativa-

mente com o atraso, chegando a um máximo, e diminuindo em seguida. A figura 7.5 

mostra essa variação em função do tempo de atraso da resposta hemodinâmica para 

um voluntário. 
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Figura 7.5. Evolução temporal da área percentual estatisticamente significativa (p < 0.000109), de 
cada território arterial, em resposta à apnéia. À esquerda observamos essa variação para a inspira-
ção. À direita, para a expiração respectivamente. 

 
Pela figura 7.5, pode-se observar que um maior número de regiões cerebrais 

mostrou-se estatisticamente significativa à apnéia, quando esta era realizada após ex-

piração. Na média realizada entre os voluntários, a percentagem máxima que res-

pondeu a esse estímulo na apnéia após a inspiração foi de 31.3%, 37.8%, 38.5% para 

a ACA, ACM e ACP, respectivamente. Por outro lado, para a apnéia após a expira-

ção, essa percentagem foi de 43.5%, 57.7%, 52.2% para a ACA, ACM e ACP, res-

pectivamente. 

Sabe-se que a variação na [O2]/[CO2] é maior quando a apnéia é precedida de 

expiração, pois, neste caso, a diminuição de PaO2 e o aumento da PaCO2 ocorre de 

forma imediata. Portanto o fato de um maior número de regiões cerebrais mostra-

rem-se estatisticamente significativas à apnéia após a expiração, mostra que algumas 

regiões precisam de uma maior alteração nas concentrações de O2 e CO2 para que 

mudanças no fluxo e na E sejam significativas, gerando um sinal BOLD detectável. 

Outra observação interessante é que, quando a apnéia é realizada após a expi-

ração, a máxima percentagem de voxels ativados no território irrigado pela ACA foi 

sempre menor se comparado aos territórios irrigados pela ACM e ACP (Ver tabela 

7.1). Isso mostra que o sinal BOLD no território irrigado pela ACA é menos sensí-

vel a mudanças da PaCO2 e PaO2. Wise et al. (2004) propõe que essa diferença de 

sensibilidade pode ser devido a diferenças no atraso da resposta hemodinâmica. 

Contudo, no caso aqui apresentado, os dados foram analisados utilizando várias 
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funções hemodinâmicas com diferentes atrasos e, apesar disso, observou-se a mes-

ma diferença entre número de voxels. 

 
Voluntário/ 
Território arte-
rial 

V1 V2 V3 V4 V5 V6 V7 V8 V9 Média en-
tre voluntá-
rios 

ACA(%) 56.0 44.5 38.2 40.3 57.0 28.1 58.5 49.3 19.5 43.5
ACM(%) 72.3 65.0 49.0 62.6 68.0 32.5 74.6 69.9 25.5 57.7
ACP(%) 58.0 49.6 52.0 46.9 58.6 34.6 60.6 64.9 26.7 50.2

Tabela 7.1. Máxima percentagem de voxels ativos para os 9 voluntários que realizaram apnéia após 
expiração com um p < 0.000109. O atraso na resposta hemodinâmica para a obtenção dessas per-
centagens encontra-se na tabela (7.2).  

 

A tabela 7.2a mostra o tempo ao pico da função preditora para que a maior 

percentagem de cada território atingisse o máximo valor do sinal BOLD, tanto para 

a inspiração quanto para a expiração. Observa-se que esse pico ocorre sempre antes 

na apnéia realizada após a expiração se comparada à apnéia após a inspiração. Isto é 

de se esperar, pois como foi mostrado na discussão em que se comparam os proto-

colos de apnéia após a expiração e após a inspiração, a apnéia a após inspiração a-

presenta uma queda inicial do sinal, fazendo com que haja um atraso do tempo para 

o pico da resposta hemodinâmica. 

 Pode-se observar, ainda, que o território da ACP responde, de uma forma 

global, mais lentamente que outros dois territórios. Além disso, observou-se que o 

território da ACM responde, de uma forma global, mais rapidamente, em 4 dos 8 

voluntários. Essa diferença está limitada pela resolução temporal utilizada, que é de 

2 segundos. 

Voluntários 
(inspiração) 

ACA(s) ACM(s) ACP(s) 

V1 19 17 19 
V2 19 19 23 
V3 19 17 19 
V4 21 19 21 
V5 23 23 25 
V6 19 19 21 
V7 21 21 25 
V8 23 21 25 

Voluntários 
(expiração) 

ACA(s) ACM(s) ACP(s) 

V1 15 15 15 
V2 17 17 19 
V3 15 15 15 
V4 17 17 19 
V5 19 17 19 
V6 17 17 17 
V7 17 17 17 
V8 19 17 19 
V9 15 13 15   

Tabela 7.2. Tabelas do tempo para que cada território arterial atinja a maior percentagem ativa 
para um p < 0.000109. 
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Essa diferença no atraso da resposta hemodinâmica entre os territórios foi 

mais visível quando a apnéia foi realizada após a inspiração. Em apenas 5 dos 9 vo-

luntários que realizaram a apnéia após a expiração, pôde-se observar uma diferença 

no tempo necessário para que a maior percentagem de cada território respondesse à 

apnéia. Por outro lado, em todos os 8 voluntários que realizaram a apnéia após a 

inspiração pôde ser observado alguma diferença. Essa observação pode ser devido 

ao fato de que a evolução temporal do sinal BOLD, após a expiração, ocorre mais 

rapidamente, pois o tempo necessário para que cada território atinja uma porcenta-

gem máxima é maior quando a apnéia é realizada após a inspiração. Contudo, a fre-

qüência de amostragem utilizada neste estudo não é grande suficiente para captar 

essas diferenças temporais das respostas de cada território. 

Na figura 7.6 apresenta-se a evolução temporal da média do sinal BOLD dos 

8 voluntários acima, em resposta à apnéia após a inspiração. Para melhor visualiza-

ção, destacaram-se os três territórios arteriais (ACA- Laranja, ACM- Cinza, ACP- 

Azul). Os dados são apresentados em escala de cores, sendo as cores mais escuras 

representando melhor correlação nos dados para um p<0.003 (foi feita a correção 

de Bonferroni para diminuir o erro do tipo I). 

Pela evolução temporal dos dados (figura 7.6), pode-se confirmar o fato do 

território da ACM ser o primeiro a responder ao estímulo de apnéia de uma forma 

mais generalizada (Ver figura 7.6 (2) e 7.6 (3)) bem como do fato do território da 

ACP ser o último a responder de uma forma global (Ver figura 7.6 (3) e 7.6 (4)). 
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Figura 7.6 Territórios cerebrais, com seus respectivos atrasos ao estímulo de apnéia, após inspira-
ção. (1) 0s; (2) 13s; (3) 15s; (4) 17s; (5) 19s; (6) 21s; (7) 23s; (8) 25s; (9) 27s; (10) 29s; (11) 31s; (12) 
33s. Os territórios irrigados pelas três principais artérias foram destacados (ACA-Laranja, ACM-
cinza, ACP-Azul). 

 

Diferenças regionais na sensibilidade do sinal BOLD ao CO2 na substância 

cinzenta, portanto, pode refletir diferenças regionais na atividade metabólica e na 

regulação vascular. Causas prováveis das diferenças regionais podem ser atribuídas à 

anatomia microvascular regional e ao volume cerebral sangüíneo (CBV) basal (Ban-
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dettini e Wong, 1997; Boxerman et al., 1995a, b). Davis et al. (1998) discutem que as 

mudanças do sinal BOLD relativamente elevadas observadas no córtex visual du-

rante a ativação funcional poderiam ser, em parte, atribuída à anatomia microvascu-

lar da região, já que se sabe que esta região contém uma concentração elevada de 

vênulas. Já o valor do volume sangüíneo basal pode interferir no sinal, pois este está 

correlacionado com a quantidade total de deoxi-hemoglobina. Quanto mais deoxi-

hemoglobina estiver presente durante o repouso, maior será a mudança no sinal 

BOLD, para uma mesma mudança no CBV e E, durante a ativação (Buxton et al., 

2004). 

Rostrup et al. (2000) observaram uma grande mudança no sinal BOLD na 

matéria cinzenta do córtex temporal e occipital em resposta a mudanças no CO2. 

Posse et al. (1997) encontraram uma maior sensibilidade à hipocapnia nas regiões 

frontal, occipital e parietal e Kastrup et al. (1999) encontraram uma grande sensibili-

dade à apnéia nas áreas sensoriais-motoras e visuais e cerebelo. 

Variabilidades regionais da reatividade podem diferir entre estudos porque a 

fonte e a natureza temporal da variação do CO2 e a magnitude do campo de cada 

medida podem ser diferentes. Nos presentes resultados, foi visto que o atraso da 

resposta hemodinâmica pode estar relacionado com a reatividade das artérias que 

irrigam cada território, ou seja, relacionado com a habilidade desta responder ao 

aumento da PaCO2. Essa diferença, também, pode estar relacionada ao volume ba-

sal do CBV em cada artéria. 

 

Áreas ativadas 

Além dos mecanismos de perfusão globais estudados até agora, os paradig-

mas de apnéia mexem com a ativação neural de áreas específicas, responsáveis pelo 

controle da respiração. Desse modo, buscou-se estudar possíveis áreas associadas a 

esse processo. Para tanto, utilizou-se dados do protocolo de apnéia após a expira-

ção. 

Já existe uma organização neural bem estabelecida que envolve o bulbo, a 

ponte, e o hipotálamo, e que controla a excitabilidade, quimicamente determinada, 

da necessidade de ar em resposta às mudanças do CO2 do sangue arterial. O reflexo 
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motor não requer nenhuma entrada consciente e pode, claramente, ser observada 

durante o sono ou anestesia (McKay et al., 2003). Em contraste, a respiração pode 

ser modulada, durante o discurso e eventos emocionais, ou como no caso aqui apre-

sentado, quando a pessoa é instruída a prender a respiração. O controle respiratório 

é requerido também para tarefas tais como cantar e tocar instrumentos de sopro. É 

de grande interesse, portanto, identificar as regiões corticais que são responsáveis 

pela consciência do impulso de respirar. Os mecanismos fisiológicos utilizados para 

monitorar os níveis de CO2 envolvem mudanças de pH do líquido intersticial dos 

neurônios da parte ventral do bulbo (Pappenheimer, 1965). Os neurônios hipotalâ-

micos funcionam também como quimioreceptores centrais que são sensíveis não 

somente à hipoxia, mas, também, à hipercapnia (Horn, E. M. et al., 1998). 

A base neural para o controle corticomotor dos músculos respiratórios nos 

seres humanos foi investigada primeiramente durante uma neurocirurgia em que es-

tímulos elétricos na superfície cortical induziam uma contração muscular do dia-

fragma (Felder et al., 1936), indicando uma representação dos músculos respiratórios 

dentro do córtex motor primário. Subseqüentemente, um estudo usando estimula-

ção magnética transcraniana (Murphy et al., 1990) identificou uma ligação entre o 

córtex motor e o diafragma. Cada hemisfério do diafragma é representado predomi-

nantemente no córtex motor contralateral (Maskill et al., 1991). Além disso, estudos 

através da tomografia por emissão do pósitron destacaram áreas do córtex motor, 

do tálamo e do cerebelo, associadas à respiração voluntária (Colebatch et al. (1991), 

Fink et al. (1996), Ramsay et al. (1993)). 

Sabendo-se que a resposta do CBF e do BOLD são atrasadas de, aproxima-

damente, 1-2s, com relação ao estímulo, e possuem uma largura de 4-6s (Bandettini 

et al., 1992), analisou-se, aqui, as áreas que levaram 5s para chegar ao máximo do si-

nal BOLD. Utilizaram-se, para isso, os dados obtidos durante o protocolo de apnéia 

após expiração com um p<0.000109. 

Observou-se uma grande variabilidade tanto das áreas quanto do número de 

pixels ativados entre sujeitos. Essa variabilidade pode ser devido à presença de sinal 

causada, também, pela hipercapnia. Este sinal pode ocorrer de formas diferentes em 

cada voluntário, dependendo da capacidade respiratória de cada um. A figura 7.7 

representa as áreas que se mostraram ativada na maioria dos voluntários. As barras 
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representam o número de voxels em cada região e seu respectivo desvio padrão, en-

tre os voluntários. A escala em tons de cinza representa o número de voluntários 

que tiveram determinada área ativada. No gráfico estão apenas representadas as á-

reas que em 8, 7, ou 6, dos 9 voluntários apareceram ativas. 

 

 
Figura 7.7. Número de voxels ativados em áreas que com um p<0.000109, nos voluntários que reali-
zaram o protocolo de apnéia após a expiração. A escala em tons de cinza representa o número de 
voluntários que ativaram determinada área. 

 
Em 5 dos 8 voluntários havia atividade na área de Brodmann (AB) 10. Essa 

área é geralmente relacionada à recuperação de memórias e funções executivas 

(Ramnani et al., 2004). Koechlin et al. (1999) sugeriram que o córtex frontopolar re-

gula funções cognitivas ou a habilidade humana de reter funções na mente enquanto 

processa objetivos secundários, um processo requerido geralmente no planejamento 

e no raciocínio. No presente experimento, essa área possivelmente aparece ativa pela 

tentativa dos voluntários de inibir o processo autônomo da respiração, ao tentar 

controlá-la. 

Em 3 dos 8 voluntários a atividade estava associada às áreas de Brodmann 6 

e 9. A AB9 também está associada a funções executivas, enquanto que a AB6 está 

associada ao planejamento do movimento. 

Outra área que foi encontrada ativa foi o giro pré-central. Este é geralmente 

associado a funções motoras e está localizado no lobo frontal. Em 5 dos 8 voluntá-
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rios a atividade no giro pré-central apareceu nas áreas de Brodmann 4 e 6. A AB4 é 

localizada na parte posterior do giro pré-central, no córtex motor primário, e é res-

ponsável por movimentos voluntários, fazendo parte do sistema piramidal. Já a área 

AB6 faz parte do sistema extrapiramidal, localizada anteriormente ao córtex motor 

primário (AB4), e é, às vezes, referida como córtex pré-motor. A parte medial da 

AB6 é chamada área motora suplementar. Esta área é responsável pelos movimen-

tos automáticos, regulação do tônus, postura, sucção e a deglutição. 

McKay et al. (2003), estudando áreas associadas à respiração voluntária atra-

vés de fMRI, também observaram uma atividade bastante significativa localizada no 

córtex motor suplementar. Observaram, também, clusters menores bilateralmente 

no núcleo anterior do tálamo, no globo pálido, núcleo caudal e no giro parietal infe-

rior. No hemisfério direito foi observado atividade no córtex pré-motor, na porção 

média do giro do cíngulo, no giro frontal superior, no giro frontal médio anterior e 

no giro temporal superior. Também foram identificadas mudanças de sinal no cere-

belo. 

Embora McKay et al. (2003) tenham observado uma atividade do córtex pré-

motor unilateral no hemisfério direito, no presente trabalho, 2 voluntários apresen-

taram atividade bilateral e 1 apresentou atividade apenas no hemisfério esquerdo. 

A tarefa de controlar a respiração executada pelos voluntários foi uma tarefa 

previamente instruída que requer o controle no planejamento de executar o movi-

mento, explicando desse modo a ativação do na área motora suplementar.  

O cerebelo, encontrado ativo também neste estudo, é considerado hoje co-

mo uma estrutura especializada na regulação de funções perceptivas, cognitivas e 

motoras, geradas em outras porções do sistema nervoso (Kandel 2000; Thach et al. 

1992). O estudo das conexões do cerebelo mostra que cada hemisfério cerebelar 

controla os neurônios motores do seu lado, o que é uma importante diferença 

quando comprado aos hemisférios cerebrais, que controlam o neurônio motor do 

lado oposto. Outra importante diferença entre o cérebro e o cerebelo é que este 

funciona sempre em nível involuntário e inconsciente. 

Já o cíngulo anterior é conhecido por ter um papel crucial na iniciação e na 

motivação dos movimentos com um objetivo específico (Devinsky et al., 1995). Um 

estudo utilizando PET (Ritchley et al., 2000) relatou que o cíngulo anterior pode ser 
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importante em integrar mudanças cardiovasculares periféricas com esforços cogniti-

vos, preparo motor, e estados emocionais. A ativação do cíngulo anterior a mudan-

ças no estado emocional pode, portanto, ser devido ao esforço de controlar a respi-

ração (McKay et al., 2003). 

A atividade dentro dos córtices frontal e parietal pode representar compo-

nentes da rede frontoparietal associada ao planejamento motor e a atenção (Passin-

gham, 1993), requeridos pelos voluntários para atender à tarefa instruída. 

Observou-se também ativação na região do cúneus. Essa ativação estava pre-

sente na AB18, em 5 dos 6 voluntários. Le et al. (1998) relacionaram a ativação no 

cúneus com a atenção continuada, o que pode justificar também o aparecimento 

desta área ativa no presente trabalho, visto que os voluntários tinham que manter a 

atenção no processo da respiração. 

É no giro pós-central onde está localizada a área de sensibilidade somática. 

Essa atividade observada no giro pós-central pode estar relacionada não à apnéia em 

si, mas sim à representação somatotópica da musculatura relacionada à respiração, 

bem como à mucosa que reveste o trato respiratório. Isso se deve ao estímulo sensi-

tivo causado pelo fluxo de ar durante a expiração, já que os voluntários que partici-

param da análise das áreas ativadas foram instruídos a prender a respiração apenas 

quando chegassem ao final da expiração. 

Obbott et al. (2005) estudando a influência de pequenos intervalos de apnéia 

durante exames de imagens funcionais encontraram ativação no cíngulo posterior e 

anterior (associando estas ao mecanismo de atenção), na ínsula (associando ao con-

trole autonômico motor de funções associadas à respiração e engolir envolvendo a 

boca, a garganta, salivação) e regiões caudais (associando ao controle motor da res-

piração). 

No presente trabalho, embora não apresentado na figura 7.7, 5 dos 9 volun-

tários apresentaram atividade na ínsula e nas regiões caudais. 

 

Influência do tempo de reação 

Por ter sido solicitado que os voluntários atingissem o final da inspira-

ção/expiração para prender o ar, há um atraso entre o momento em que o comando 
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é dado e o momento em que o voluntário prende a respiração de fato. Para que esse 

atraso seja considerado, 4 dos 10 voluntários, que realizaram os exames com TR 

mais curto, foram instruídos a apertar um botão, conectado a um computador, 

quando realmente prendessem o ar. Assim, o tempo real de início da apnéia pode 

ser verificado. Dos 4 voluntários, 3 foram incluídos na análise em que a apnéia foi 

realizada após se chegar ao final da expiração e 2 para a apnéia após a inspiração. Os 

critérios para a exclusão dos voluntários foram os mesmos já apresentados no inicio 

da discussão. 

Para aplicar o GLM sobre esses dados, foram criadas funções preditoras es-

pecíficas para cada voluntário. Agora, o início dessas funções acontece não mais 

quando o comando é dado, mas quando, realmente, se iniciava o período de apnéia. 

A figura 7.8 apresenta um exemplo da função preditora de um dos voluntários, du-

rante o protocolo de apnéia após expiração. Note que a forma da função se altera ao 

longo do exame. 

 

 

Figura 7.8. Exemplo de uma função preditora em que foi considerado o tempo real para o voluntá-
rio iniciar a apnéia. Os períodos apresentados em cor cinza representam o repouso, enquanto os 
períodos em verde representam o estado de apnéia. A linha branca representa a convolução entre 
os períodos de atividade e uma HRF modelo. 

 

O tempo médio necessário para o início da apnéia após a expiração foi de 

1.8s, já para iniciar a apnéia após a inspiração foi de 1.7s. Porém, foi observada uma 

grande variação desse tempo tanto entre indivíduos como ao longo do exame de um 

voluntário, como pode ser visto na figura 7.8. 

Ao se analisar os dados, considerando esse tempo de reação, observou-se que 

o número de voxels ativos para um atraso na resposta hemodinâmica de 5s foi me-
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nor, independentemente da apnéia ter iniciado antes da expiração ou da inspiração 

(Ver figura 7.9). 

Essa variação no tempo necessária para iniciar a apnéia pode, também, justi-

ficar a grande variabilidade nas áreas ativadas entre os voluntários.  
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Figura 7.9. Gráfico com o número de pixels ativados. Comparação quando o GLM foi aplicado com 
a função preditora, considerando o tempo que o voluntário leva pra prender a respiração (cinza 
claro) e sem considerar esse tempo (cinza escuro). 

 

Mapas de B-CBV 

Uma vez que os mapas aqui observados fornecem uma informação global de 

perfusão, foi idealizado, ainda que de forma preliminar, a construção de mapas de 

CBV, semelhantes àqueles calculados a partir das técnicas de perfusão comuns, co-

mo a DSC. Esses mapas foram gerados na tentativa de trazer informações a respeito 

do volume cerebral sanguíneo, de todo o cérebro, de uma forma não-invasiva. 

Lu et al. (2003) propuseram uma técnica não invasiva de fMRI baseada em 

mudanças de CBV durante a ativação do cérebro, utilizando imagens baseadas na 

ocupação do espaço vascular, associadas à ativação, que foi dado o nome de VASO 

(Vascular Space Occupancy). A imagem de VASO, embora com melhor especificidade 

espacial que imagens baseadas no contraste BOLD, devido à sua sensibilidade ele-

vada aos microvasos, não pode obter informações quantitativas de CBV durante a 

ativação, sem informações adicionais sobre a linha de base do CBV. 

A quantificação não-invasiva de CBV, e de sua mudança durante testes fisio-

lógicos, promete melhorar nossa compreensão sobre mecanismos hemodinâmicos 
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do cérebro e do sinal de fMRI, incluindo a avaliação de potenciais  alterações do es-

tado vascular em relação à ativação neuronal depois da administração de drogas 

(Salmeron e Stein, 2002). Imagens de CBV com injeções de agentes de contraste e-

xógenos é um método invasivo e não é apropriado para estudos de fMRI com para-

digmas complexos de estimulação (Belliveau et al., 1991) e imagens VASO detectam 

mudanças do sinal ponderado no CBV entre o repouso e os estados da ativação, 

mas não fornece valores absolutos de CBV nestes dois estados (Lu et al., 2003). 

Recentemente, Gu et al. (2006) propuseram um método capaz de quantificar 

o CBV não-invasivamente no repouso e durante ativação. Essa quantificação foi ob-

tida ajustando-se os dados de fMRI, provenientes de um paradigma visual, para vá-

rios tempos de inversão (TI, Inversion Time), a um modelo biofísico compreendido de 

vários componentes do tecido. 

Os mapas de CBV gerados pela técnica de DSC, são obtidos pelo cálculo da 

área abaixo da curva de concentração do agente de contraste. De modo semelhante, 

neste trabalho, mapas de cores foram gerados através do cálculo da área abaixo das 

curvas de contraste BOLD, normalizadas pela linha de base do sinal, que foram 

chamados de B-CBV. 

Embora interpretações fisiológicas do sinal BOLD sejam complexas, já que 

este envolve mudanças de volume sanguíneo, fluxo e consumo de oxigênio, esses 

mapas foram construídos baseados no fato que a taxa de relaxação é proporcional 

ao volume sanguíneo, ou seja, o aumento de sinal observado em resposta à apnéia 

pode refletir um aumento do rCBV. 

Na figura 7.10 observa-se um exemplo dos mapas de cores encontrados (B-

CBV), em 16 fatias axiais, calculados a partir da resposta BOLD dos dados adquiri-

dos durante um protocolo ER, em que períodos de respiração normal eram interca-

lados por períodos de apnéia. As áreas em vermelho são as que possuem maior vo-

lume sanguíneo enquanto as de azul, menor. 
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Figura 7.10. Mapas de B-CBV gerados a partir do cálculo da área abaixo da curva do contraste 
BOLD, obtido durante um protocolo de apnéia. 

 

Pela figura 7.10, pode-se observar um maior volume sanguíneo na matéria 

cinzenta e no cerebelo. Observa-se, ainda, um alto sinal no CSF, que será discutida 

adiante. Em virtude desse sinal, há uma dificuldade de se visualizar outras estruturas 

no mapa acima. Portanto, aplicou-se uma máscara de filtro limiar, sobre as imagens 

originais, para retirar o sinal observado no CSF. Os mapas de B-CBV, após a aplica-

ção desse filtro, são apresentados na figura 7.11. 
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Figura 7.11. Mapas de B-CBV gerados a partir do cálculo da área abaixo da curva do contraste 
BOLD, obtido durante um protocolo de apnéia após a aplicação de um filtro para retirar o sinal do 
CSF. 

 

Ao se comparar os mapas da figura 7.10 aos da figura 7.11, observa-se que a 

aplicação do filtro promove um bom delineamento entre a substância cinzenta e 

branca. Pelos mapas de B-CBV pode-se observar que estes refletem o volume san-

güíneo local, embora, estudos para análise dos outros parâmetros que influenciam o 

sinal devam ser feitos. 

 

Sinal no CSF  

Outra observação interessante nos dados aqui obtidos foi a presença de ati-

vação no líquido cérebroespinhal, Cerebral Spinal Fluid (CSF) (Figura 7.12). Esse sinal 

foi observado quando não se supôs nenhum atraso na resposta hemodinâmica. 

Como já foi dito na introdução deste trabalho, a conformação espacial do 

CSF diminui com a vasodilatação cerebral durante hipercapnia. Czosnyka et al. 

(1999) observaram que o coeficiente de elasticidade cerebral aumenta, significando 



7 Resultados e discussão   101  

um aumento na rigidez do cérebro. Além disso, mudanças na resistência ao afluxo 

do CSF foram observadas durante diferentes manobras vasodilatatorias cerebrais. A 

reabsorção ou afluxo do CSF diminui com hipotensão, mas aumenta com a hiper-

capnia. Isso significa que os parâmetros cerebrovasculares, como a PaCO2, têm um 

limitado, mas significante, impacto na conformação do CSF. 

 

 
 
Figura 7.12. Sinal positivo no CSF, em resposta à apnéia (a) após inspiração (p<0.019040), (b) após 
expiração (p<0.001847). Pode-se ver claramente que o sinal no CSF é mais evidente quando a ap-
néia é iniciada após expiração. 

 

Uma possível explicação para o aparecimento desse sinal positivo no CSF é o 

fato deste ser composto não apenas por água, mas por íons como Na+, K+, Ca++, 

Mg++, Cl-, que possuem propriedades magnéticas capazes de alterar o tempo de re-

laxação T2*. A alteração no volume do CSF, ocasionada pela hipercapnia, poderia 

mudar a concentração desses íons. Como essa mudança estaria correlacionada com 

o período de apnéia, causaria um aumento de sinal. Outro fato que sustenta essa hi-

pótese é que o sinal no CSF foi bem maior quando a apnéia foi realizada depois da 

expiração, já que o aumento de volume sangüíneo, nesse caso, é maior do que quan-

do a apnéia é realizada após a inspiração. Porém, no presente trabalho, não foram 
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feitas medidas para saber se esta pequena variação de volume destes íons seria capaz 

de causar uma mudança significativa no tempo de relaxação T2*. 

Gotman et al. (2005), estudando o aumento e o decréscimo do metabolismo 

durante descargas epiléptica em pacientes, através de medidas simultâneas de EEG e 

fMRI, observaram uma resposta positiva nos ventrículos laterais. Eles sugerem a 

hipótese de que este fenômeno seja apenas artefato, embora tenham verificado que 

o movimento durante o exame tenha sido mínimo, o que torna essa explicação me-

nos provável. Eles sugerem, ainda, que o aumento de volume de sangue ocasionado 

pelas descargas poderia causar uma redução transitória no volume dos ventrículos e, 

portanto, alteraria as características magnéticas próximas ao mesmo, concordando 

com a hipótese levantada no presente trabalho. 

Outro fato que pode contribuir para o sinal no CSF é a de que a tensão de 

oxigênio no CSF (PCSFO2) é correlacionada com a PaO2. O oxigênio possui dois elé-

trons desemparelhados, apresentando, assim, uma fraca característica paramagnética.  

Este efeito paramagnético do oxigênio foi observado em vários tecidos, incluindo 

artérias (Jankowska et al., 1979) e foi explorado como um potencial agente de con-

traste para a MRI no cérebro (Deliganis et al., 2001). Entretanto, o efeito do oxigênio 

no CSF tem sido menos estudado. Anzai et al. (2004) mostraram que a administra-

ção de oxigênio suplementar, através de máscaras faciais, resulta em um aumento na 

intensidade de sinal do CSF em imagens FLAIR para voluntários normais. Eles 

mostraram também que a exposição ao oxigênio de soluções salinas in vitro diminui 

o tempo de relaxação T1 sendo este o mesmo mecanismo que causaria o aumento 

de sinal nas imagens FLAIR. 

Normalmente, quando na presença do ar atmosférico, a saturação arterial da 

hemoglobina pelo oxigênio é aproximadamente de 100%. No entanto, a pressão 

parcial do oxigênio dissolvido no sangue (no nível de mar) representa uma fração 

pequena da concentração de oxigênio total (0,3%). Com a adição do oxigênio, a 

concentração do oxigênio dissolvido no sangue aumenta. O oxigênio dissolvido di-

fundirá nos tecidos de acordo com o gradiente do oxigênio. Como o CSF não pos-

sui nenhuma molécula capaz de carrear oxigênio, como a hemoglobina ou a mioglo-

bina, a concentração total do oxigênio no CSF será apenas de oxigênio dissolvido. A 

relação entre a pressão do oxigênio do CSF e a pressão parcial arterial de oxigênio 
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foi estudada em coelhos em 1979 (Jankowska et al., 1979). Neste estudo, a pressão 

do oxigênio do CSF (PCSFO2) foi linearmente relacionada com a pressão parcial arte-

rial de oxigênio, sendo a difusão do oxigênio do sangue na fronteira do CSF sugeri-

do como o mecanismo principal de tal transferência (Yarnell et al., 1967). 

Desta forma, como existe uma dependência entre a pressão PaO2 e PCSFO2, 

durante a apnéia, a PaO2 diminui, sugerindo, dessa forma, uma diminuição na PCSF-

O2. Sendo o O2 livre paramagnético, a diminuição local desse causaria um aumento 

na homogeneidade de campo, aumentando, assim, o tempo de relaxação T2* e, con-

seqüentemente, aumentaria o sinal da EPI. A observação do sinal no CSF ser maior 

quando a apnéia é realizada após expiração também concorda com essa hipótese, já 

que, neste caso, a queda na PaO2 seria bem maior, se comparada com a apnéia após 

inspiração. 

A PCSFO2 foi proposta como um marcador da oxigenação do tecido do cére-

bro ou da medula espinhal, dado a natureza passiva da difusão do oxigênio (Venka-

tesh et al., 1999). Historicamente, investigadores mediam a PCSFO2 analisando o lí-

quido obtido por punção lombar ou utilizavam a implantação de microeleterodos 

para a detecção da concentração de oxigênio. Esses métodos são inconvenientes e 

invasivos, e são limitados com relação à resolução espacial. Além disso, os métodos 

que necessitam da remoção do líquido são passíveis de erros introduzidos pela ex-

posição do CSF ao ar atmosférico antes que a análise seja executada (Grand et al., 

1988). Desse modo, um método não-invasivo de imagem para determinar PcsfO2 

permitiria a repetição de medidas com uma boa sensibilidade espacial durante mani-

pulações fisiológicas. 

Recentemente, Zaharchuk el al. (2005) quantificaram a pressão parcial de oxi-

gênio no CSF em humanos enquanto o voluntário respirava ar atmosférico e duran-

te inalação de ar com 100% de O2 através de medidas de T1 do CSF. Mas, algumas 

limitações foram apresentadas nesse trabalho. Devido à natureza invasiva para a 

medida do PaO2, esta não foi medida nos voluntários. Como eles respiravam 100% 

de oxigênio através de máscaras que permitiam a entrada de ar ambiente, o nível de 

oxigênio era menor que 100%. O movimento do paciente, também, pode causar 

grandes erros nas medidas PCSFO2. Logo, o desenvolvimento de paradigmas mais 
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rápidos de imagens, possivelmente usando imagens EPI ou técnicas de pulso único, 

poderia ser aplicado. 
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8 CONCLUSÕES 

 

Para que fosse possível observar um aumento global no rCBF, em resposta 

ao aumento da PaCO2, os dados obtidos durante o protocolo de apnéia, com dura-

ção de 27s e 14s, tiveram que ser processados utilizando uma função preditora com 

um tempo médio ao pico de 22,94s e 19.15s, respectivamente. Foi observado, tam-

bém, que o padrão de aumento do sinal BOLD induzido pela apnéia está correla-

cionado com o tempo da apnéia, ou seja, quanto maior o tempo de apnéia, maior a 

intensidade do sinal BOLD. 

No estudo do comportamento do sinal BOLD diante de diferentes mano-

bras de apnéia, ou seja, se esta se iniciava antes de uma expiração ou inspiração, no-

tou-se que o sinal BOLD para apnéia precedida pela expiração apresenta um aumen-

to imediato. No entanto, para a apnéia precedida pela inspiração, o sinal decresce 

inicialmente e só depois cresce, mostrando a mudança bifásica na PaO2 e PaCO2 

para este caso. Além disso, um maior número de regiões cerebrais respondeu à ap-

néia, quando esta é realizada após a expiração, indicando que algumas regiões preci-

sam de uma maior alteração nas concentrações de PaO2 e PaCO2 para que mudan-

ças no fluxo e na E sejam significantes, gerando um sinal BOLD detectável.  

Outra observação interessante é que, quando a apnéia é realizada após a expi-

ração, a máxima percentagem de voxels ativados no território irrigado pela ACA foi 

sempre menor se comparado com a dos territórios irrigados pela ACM e ACP. Co-

mo esses dados foram analisados a partir de diferentes atrasos das funções hemodi-

nâmicas, as diferenças observadas de sensibilidade do sinal BOLD a mudanças na 

PaCO2 e PaO2 não deve ser devida à escolha de uma função preditora específica. 

Essa diferença, portanto, pode estar relacionada à reatividade dessas artérias ou de-

vido aos seus volumes sangüíneos basais. 

Na análise do atraso da resposta hemodinâmica, o território da artéria cere-

bral posterior respondeu, de forma global, mais lentamente que outros dois territó-

rios. Por outro lado, o território da ACM respondeu, de forma global, mais rapida-

mente, em 4 dos 8 voluntários. A característica temporal da mudança do CBF para 

diferentes regiões do cérebro, em resposta à hipercapnia, é de interesse teórico e, 
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potencialmente, de interesse clinico, já que pode ajudar a acessar diferenças regio-

nais da regulação vascular. 

Os dados obtidos durante apnéia após a expiração foram utilizados para cor-

relacionar as regiões cerebrais que apresentavam um tempo para o pico do sinal 

BOLD de 5s com a performance da apnéia. Nessa análise foi observada uma grande 

variabilidade nas regiões ativadas entre indivíduos. As áreas que apareceram com 

maior freqüência entre os voluntários foram: giro frontal médio, giro pré-central, 

giro frontal superior, cíngulo anterior, cúneus, lóbulo parietal inferior, giro pós-

central, giro temporal superior e cerebelo. 

Os dados foram processados, ainda, levando-se em consideração o tempo 

que os voluntários demoravam para, realmente, prender a respiração. O tempo mé-

dio após a expiração foi de 1.8s, e para a inspiração foi de 1.7s. Porém, foi observa-

da uma grande variação tanto no tempo entre indivíduos como ao longo do exame 

de um mesmo voluntário. Quando esse tempo foi considerado, verificou-se que o 

número de voxels ativos para um atraso na resposta hemodinâmica de 5s foi menor, 

independentemente da apnéia ter iniciado antes da expiração ou da inspiração. Essa 

variação no tempo necessária para iniciar a apnéia pode justificar a grande variabili-

dade nas áreas ativadas entre os voluntários. Outra possibilidade que justificaria essa 

variabilidade é a interferência do sinal causado pela hipercapnia. Essa interferência 

pode ocorrer de formas diferentes em cada voluntário, dependendo da capacidade 

respiratória de cada um. 

Além disso, os mapas de B-CBV, obtidos utilizando o contraste BOLD, a 

partir de dados adquiridos durante um protocolo ER, foram capazes de refletir o 

volume sangüíneo local, com bom delineamento da substância cinza e branca. Em-

bora, estudos para a análise de outros parâmetros que influenciam esse sinal devam 

ser feitos. 

Por último, durante a realização dos protocolos de apnéia, observou-se uma 

alteração do sinal BOLD no CSF. Na discussão deste trabalho, foram propostas du-

as hipóteses para o aparecimento desse sinal. A primeira é que o CSF é composto 

por íons como Na+, K+, Ca++, Mg++, Cl-, que possuem propriedades magnéticas ca-

pazes de alterar o tempo de relaxação T2*. A alteração no volume do CSF, ocasio-

nada pela hipercapnia, poderia mudar a concentração desses íons. Como esta mu-
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dança estaria correlacionada com o período de apnéia, causaria a presença deste au-

mento de sinal. Porém, no presente trabalho, não foram feitas medidas para saber se 

esta pequena variação de volume destes íons seria capaz de causar uma mudança 

significativa no tempo de relaxação T2*. A segunda hipótese é que, como existe uma 

dependência entre a pressão PaO2 e PCSFO2, durante a apnéia, a PaO2 diminui, suge-

rindo desta forma uma diminuição na PCSFO2. Sendo o O2 livre paramagnético, a 

diminuição local desse causaria um aumento na homogeneidade de campo, aumen-

tando, assim, o tempo de relaxação T2* e, conseqüentemente, ocasionando um au-

mento de sinal da EPI. A observação do sinal no CSF ser maior quando a apnéia é 

realizada após a expiração concorda com as duas hipóteses. 
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9 PERSPECTIVAS 

 

A grande maioria dos métodos estatísticos utilizados para o processamento 

de fMRI utilizam uma função preditora para estudar o atraso da resposta hemodi-

nâmica. Dessa forma, uma generalização natural do presente trabalho é o de utilizar 

outros métodos, que não necessitam de um modelo, como é o caso da análise de 

componentes independentes e de outros, desenvolvidos pelo nosso grupo. Isso é 

necessário uma vez que os métodos que necessitam de uma função preditora podem 

induzir a um erro na estimativa do atraso. Por exemplo, embora o sinal apresentado 

em cor branca na figura (9.1) esteja melhor correlacionado com a função preditora, 

apresentada em preto, a função que melhor representaria o tempo ao pico do sinal 

seria a função apresentada em vermelho, fazendo com que alguns valores de atraso 

sejam subestimados. 

 

 

Figura 9.1 O sinal apresentado em branco é melhor correlacionado com a função preditora apre-
sentada em preto. A função que melhor representa o tempo ao pico do sinal é a função apresentada 
em vermelho, indicando a necessidade de aplicação de outros métodos para a detecção do atraso da 
resposta hemodinâmica. 

 

Este trabalho abre, ainda, a possibilidade de se fazer um estudo da reativida-

de vascular dos diferentes territórios, ACA, ACM e ACP, em resposta a alterações 

de PCO2 e PO2. Esse exame pode, ainda, ser complementado pela aquisição de an-

giografias, para confirmar se realmente as diferenças nas respostas dos diferentes 

ramos arteriais, observadas neste trabalho, são acompanhadas por alterações anatô-

micas.
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Ainda, o polígono de Willis, em alguns casos, permite a manutenção de um 

fluxo sangüíneo adequando em todo o cérebro, em caso de obstrução de uma ou 

mais das quatro artérias que o irrigam. Porém, o polígono possui muitas variações, 

que tornam imprevisível o comportamento diante de, por exemplo, um quadro de 

obstrução vascular. Em muitos indivíduos, o circuito é incompleto, faltando uma ou 

mais artérias comunicantes. Apesar disso, não há qualquer prejuízo funcional. Por-

tanto, seria interessante verificar a circulação sangüínea no polígono que justifiquem, 

por exemplo, o fato de o território da ACP não ter aparecido como último território 

a responder a apnéia, após a inspiração, em alguns voluntários. 

A variabilidade observada entre indivíduos também pode estar relacionada ao 

fato dos aumentos das PaCO2 e PaO2 ocorrerem diferentemente em cada voluntá-

rio, dependendo da capacidade respiratória de cada um. Por isso, seria interessante o 

acompanhamento, através de capinógrafos, das PaCO2 e PaO2 para poder quantifi-

car esses aumentos durante o protocolo de apnéia. 

 Seria interessante, também, realizar um estudo de parâmetros que influenci-

am o sinal BOLD (CBF e metabolismo de oxigênio) para que esses possam ser in-

corporados no modelo para obtenção dos mapas de B-CBV. Assim, seria possível 

uma quantificação absoluta do volume sangüíneo. Essa quantificação não-invasiva 

de CBV, e de sua mudança durante testes fisiológicos, promete melhorar nossa 

compreensão de mecanismos hemodinâmicos do cérebro e do sinal da fMRI, inclu-

indo a avaliação de potenciais  alterações do estado vascular em relação à ativação 

neuronal. 

 Embora os mapas de B-CBV tenham sido obtidos de forma preliminar, os 

resultados demonstram uma boa delimitação de substância branca e cinza. Desse 

modo, abre-se a possibilidade de ampliar esses estudos a pacientes que possuam al-

terações perfusionais, para observar se esses são capazes de detectar tais alterações. 

 Para avaliar melhor o sinal observado no CSF, é necessária a produção de 

phantoms com a mesma composição de íons do líquido cerebroespinhal, contendo 

soluções salinas de composição próxima ao do CSF. Posteriormente, fazer medidas 

de MRI, ponderadas em T2*, para medir se pequenas variações de volume desses 

íons são capazes de causar uma mudança significativa no tempo de relaxação T2*. 

Ainda, seria interessante determinar se as mudanças na intensidade do sinal do CSF, 
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em imagens ponderadas em T2*, poderiam ser detectadas com a administração de 

O2 suplementar, em experiências com phantoms. 

 Por fim, é interessante o desenvolvimento de métodos para estabelecer a re-

lação entre a PaO2 e a PCSFO2, com o intuito de, posteriormente, aplicar essas rela-

ções para obter valores de tensão de oxigênio no CSF de forma não-invasiva, por 

meio de um protocolo de apnéia. 
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APÊNDICE A 

Ressonância Magnética Nuclear (Nuclear Magnetic Resonance -

NMR)  

 
Na técnica de Ressonância Magnética (MR) aplicada à medicina trabalha-se 

principalmente com as propriedades magnéticas do núcleo de hidrogênio (1H), que é 

o menor núcleo que existe e consta de um próton. Todas as partículas elementares 

exibem uma propriedade quântica denominada spin (que é um momento angular 

intrínseco).  Além do spin, os prótons, por serem eletricamente carregados, possu-

em um momento magnético associado a eles. A imagem de ressonância magnética 

baseia-se no sinal proporcionado pelo núcleo de hidrogênio 1H, por duas razões: o 

sinal magnético do núcleo do 1H é bem superior ao de outros núcleos magnéticos, e, 

o hidrogênio é o átomo mais abundante no corpo humano, principalmente devido à 

concentração da água.  

Normalmente os prótons encontrados no corpo possuem orientações com-

pletamente aleatórias, fazendo com que o momento magnético total seja zero. No 

entanto, quando colocados na presença de um campo magnético estático, os pró-

tons tendem a se orientar com o mesmo, fazendo com que haja um momento mag-

nético diferente de zero. 

 

A.1  Teoria quântica da NMR 
Pela física quântica, o diagrama dos níveis de energia para um núcleo de 

spin I, na presença de um campo magnético, será dado por (2I+1) níveis discretos 

de energia. Assim, o diagrama de níveis de energia para o hidrogênio (I=1/2) irá 

consistir de dois níveis. Isso indica duas possíveis orientações do momento magné-

tico nuclear, paralela e antiparalela ao campo magnético externo, sendo a orientação 

paralela a de mais baixa energia. Como é comum na natureza se buscar estados de 

mais baixa energia, quando os prótons são colocados na presença de um campo 

magnético estático, o número de prótons paralelos será maior que o número de pró-

tons antiparalelos. Particularmente, na situação de equilíbrio térmico, a proporção 
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entre entes paralelos e antiparalelos ao campo aplicado é governada pela equação de 

Boltzmann, ou distribuição de Boltzmann (Andrä et al., 1998): 

 
.TK

E

antipar

par be
N
N Δ−

= (A.1) 

Sendo Npar e Nantipar os números de prótons paralelos e antiparalelos respectivamen-

te, ∆E é a diferença de energia entre o estado paralelo e o antiparalelo, T é a tempe-

ratura e Kb é a constante de Boltzmann.  

Devido a esta maior quantidade de prótons paralelos, um vetor magnético 

M  é criado. É este vetor magnetização que, através de algumas manipulações irá 

induzir uma corrente em uma bobina receptora e produzir um sinal de ressonância 

magnética. 

Pela lei da indução de Faraday, para que o momento magnético seja capaz 

de induzir uma corrente na bobina, ele tem que produzir um campo magnético vari-

ável dentro da bobina. E para isso, deve-se mudar a orientação do vetor M . No e-

quilíbrio térmico, o vetor magnetização criado pelos prótons na presença do campo 

magnético estático é constante em módulo e em direção (paralelo ao campo magné-

tico) e assim não pode induzir uma corrente na bobina receptora. Para ser capaz de 

induzir um sinal, a magnetização deve mover-se desta posição, isto quer dizer que o 

equilíbrio entre as populações de prótons paralelos e antiparalelos deve ser pertur-

bado. 

O modelo quântico simplificado, que aqui foi utilizado, não é útil para ex-

plicar o movimento do vetor magnetização, mas explica como o equilíbrio entre os 

prótons paralelos e antiparalelos pode ser perturbado. Esta perturbação pode ser 

feita dando-se energia para os prótons do tecido, fazendo com que haja mais transi-

ções do estado de mais baixa energia para o de mais alta do que transições do de 

mais alta para o de mais baixa energia. Isso pode ser feito se os prótons forem irra-

diados com ondas de rádio, de determinada freqüência.  

Ondas de rádio são um tipo de radiação eletromagnética. A radiação ele-

tromagnética, além de possuir características ondulatórias, também possui caracterís-

ticas corpusculares. A radiação eletromagnética teria, então, uma natureza dual, sen-
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do composta por corpúsculos sem massa denominados fótons, cuja energia, E, de-

pende unicamente da freqüência da radiação: 

 (A.2) .νhE =

Em que h é a constante de Planck e ν é a freqüência da radiação. 

Se prótons, que estão na presença de um campo magnético, forem irradia-

dos com radiação eletromagnética, alguns destes irão ser induzidos a absorver ener-

gia desta radiação e sair de um estado de mais baixa energia para um de mais alta e-

nergia. Mas isso, só irá ocorrer se a condição de ressonância for satisfeita. Essa con-

dição diz que a energia do fóton que compreende a radiação deve ser exatamente 

igual à diferença de energia (ΔE) entre os dois estados de energia que o próton quer 

transitar. Isto é: 

(A.3) .νhE =Δ

Para um ente de spin ½ a diferença de energia entre os dois níveis é dada por: 

 
.0BE γh=Δ (A.4) 

Sendo γ a razão giromagnética, B0 o módulo do campo magnético aplicado e h  a 

constante de Planck dividida por 2π. Portanto, se substituindo o valor de ΔE na e-

quação (A.3), obtém-se: 

 
.

22 0
0 BB

L
L γω
π
ω

π
γν =⇒== (A.5) 

Em que, ωL é a freqüência angular do fóton. 

A ressonância é, pois, o fenômeno pelo qual spins em estados de energia 

mais baixa, submetidos à aplicação de um campo magnético B , são levados a ocu-

par estados de energia mais alta, pela absorção de fótons cuja freqüência é igual a ωL. 

 

Figura A.1. Diagrama da transição de um próton entre dois estados quânticos através da absorção 
de um fóton de energia hν. 
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O modelo quântico simplificado vê a interação entre fótons e prótons co-

mo troca de energia. Isso permite explicar a mudança de posição dos spins paralelos 

e antiparalelos, mas não explica como esse momento magnético pode induzir uma 

corrente na bobina e produzir um sinal MR. Para isso é preciso utilizar um modelo 

clássico. 

 

A.2 Modelo clássico da ressonância magnética 
Pela física clássica, quando prótons são colocados na presença de um cam-

po magnético estático, este irá exercer um torque sobre o momento magnético fa-

zendo com que ele tente se alinhar com o campo. Contudo, como os prótons exi-

bem a propriedade de spin, o torque não irá alinhar os dois vetores coincidentemen-

te, mas provocará o aparecimento de um movimento de precessão em torno do 

campo.  

E sabido que a relação existente entre o momento magnético de uma carga 

e o seu momento angular associado (L) é dada por: 

Lγμ = ,                                                      (A.6) 

sabendo, também, que: 

Bx
dt
dBx

dt
Ld μγμμτ =⇒== ,                                        (A.7) 

em que τ  é o torque que o campo magnético, B , exerce sobre o momento magné-

tico. 

A equação (A.7) diz que a razão com que o núcleo precessiona em um 

campo magnético depende da magnitude de μ  e de B . 

Em qualquer experimento de ressonância magnética nuclear os módulos de 

μ  e B  são constantes. Como conseqüência, o momento magnético macroscópico 

irá precesionar com freqüência constante em torno da direção do campo magnético.  

A taxa de variação temporal de um vetor genérico ϕ  pode ser escrita co-

mo: 

ϕϕ x
dt
d

Ω= ,                                                        (A.8) 
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em que Ω e é a velocidade angular ou freqüência instantân a de ϕ . 

Assim, sendo ωL a freqüência de precessão de μ , pode-se escrever: 

)( Bxxx
dt
d

LL μγωμμωμ
=−== ,                                      (A.9) 

e, portanto: 

 0B LL γω =⇒−=  (rad/s).                                     (A.10) 

em que, ω

Bγω

L e B0 são os módulos de Lω  e B  respectivamente. Essa é a equação fun-

damental da ressonância e recebe o nome especial de equação de Larmor. Se o valor 

de γ para um próton é conhecido, então, pode-se calcular a freqüência de ressonân-

cia, ωL, para qualquer campo magnético. O sinal negativo significa que o movimen-

to esta na direção indicada na Figura A.2. 

 

F
apl

igura A.2. Apresentação esquemática do momento magnético em relação a um campo magnético 
icado. 

 
Até agora, foi descrito o movimento de um único próton. Porém, devido 

aos efeitos da interação do próton com outros prótons e moléculas, este movimento 

é bastante complicado. Além disso, as medidas realizadas em NMR são feitas nor-

malmente sobre quantidades de matéria que contêm uma quantidade de núcleos da 

ordem do número de Avogadro. Portanto, o valor médio de μ  sobre um elemento 

de matéria é efetivamente o valor medido no laboratório. A esse valor médio é dado 

o nome de magnetização, e é representado pelo vetor M ,cujo movimento é bem 

mais simples. 
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Quando M  está na presença de um campo magnético, esse também exibi-

rá um movimento de precessão análogo, que será governado pela equação: 

)( BxM
dt
Md γ= .                                                (A.11) 

Supondo um campo estático aplicado, no tempo, e constante na direção z, de acor-

do com a Figura A.3 pode-se escrever M  como: 

[ ]
,ˆ

,ˆ)cos(ˆ)()(ˆ)cos()(

0kBB

kjsinsinisinMM r

=

++= θϕθϕθ
                         (A.12) 

substituindo (A.12) em (A.11) obtém-se um conjunto de equações dado por: 

.0

),cos()sen()cos()sen()sen()cos(

),sen()sen()sen()sen()cos()cos(

0

0

=

=+

=+

dt
d

B
dt
d

dt
d

B
dt
d

dt
d

θ

ϕθγϕϕθθϕθ

ϕθγϕϕθθϕθ

                     (A.13) 

Cuja solução é dada por: 

.0

,00

=

=⇒−=

dt
d

BB
dt
d

L

θ

γωγϕ

                                        (A.14) 

Essa solução diz que, dado a aplicação de um campo constante, sem levar em consi-

deração a interação com a vizinhança, a velocidade angular é constante e tem módu-

lo igual à freqüência de Larmor, com ângulo θ constante. 

 

Figura A.3. Apresentação esquemática da magnetização em relação a um campo magnético aplica-
do. 

 
Com já foi dito, para que o momento magnético seja capaz de induzir uma 

corrente na bobina, ele tem que produzir um campo magnético variável dentro da 
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bobina. E para isso deve-se mudar a orientação do vetor M , isto é, encontrar situa-

ções em que 0≠
dt
dθ . Para que isso ocorra é necessário a aplicação de um segundo 

campo 1B , circularmente polarizado no plano x-y e com freqüência de oscilação ω, 

de modo que: 

[ ].ˆ)sen(ˆ)cos(11 jtitBB ωω −=                                    (A.15) 

Acrescentando 1B em (A.11) obtém-se a seguinte equação: 

( )1BBxM
dt
Md

+= γ ,                                         (A.16) 

Cuja solução é: 

                                        [ ]01 )cos( BtB
dt
d

−+−= ϕωγϕ , e 

                          

(A.17) 

                                                      ).sen(1 θωγθ
+−= tB

dt
d    

No caso em que 1B  oscila com freqüência de Larmor, ωL=γBB0: 

.
20
πγϕ −−= tB                                                   (A.18) 

Em adição 
dt
dθ apresenta valor máximo quando 1)sen( =+θωt , e nesse caso tem-se: 

1B
dt
d γθ

=  ou '1tBγθ = ,                                        (A.19) 

em que t’ é o tempo de aplicação do campo 1B . 

As equações (A.18) e (A.19) perfazem a base da ressonância. A aplicação de 

um campo magnético 1B  circularmente polarizado provoca a alteração no estado de 

magnetização do sistema. Sendo que a rotação induzida no vetor de magnetização 

depende da intensidade do campo 1B  e do tempo de aplicação do campo t’. Na prá-

tica esse tempo é muito curto de modo a ser denominado, por um pulso de rádio 

freqüência. Se o ângulo 2
πθ =  ou 900 denomina-se esse pulso por pulso de 900. 
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Esse pulso de rádio freqüência é aplicado através de uma bobina que cir-

cunda a amostra, introduzindo um campo ortogonal ao eixo principal do magneto. 

Muito freqüentemente essa bobina é utilizada também para a detecção do sinal. 

 

A.3 Processo de relaxação 
Depois de desligado o campo de RF, a magnetização tende a retornar para 

o estado de mais baixa energia, no qual os spins estão orientados paralelos ao cam-

po. Esse efeito é descrito fenomenologicamente por dois fatores os quais dão ori-

gem a duas constantes de relaxação distintas T1 e T2. 

 

A.3.1  Relaxação T1

Da mesma forma que um campo magnético de radio freqüência, externa-

mente aplicado, pode alterar o estado dos spins, as flutuações aleatórias dos mo-

mentos magnéticos das moléculas vizinhas também podem afetar a orientação dos 

spins. Mesmo que o resultado dessas flutuações aleatórias seja pequeno, ele pode 

conter componentes de movimento que estão na freqüência de Larmor, que envolve 

a energia característica (∆E = hν), dos núcleos no campo magnético estático. É esse 

movimento aleatório das moléculas (translacional, rotacional e modos de vibração 

do movimento) que promove a flutuação no campo magnético necessária para que 

os spins possam alterar seus estados de energia para, preferencialmente, orientarem-

se ao longo da direção longitudinal (z). 

Geralmente, existe um amplo espectro de movimentos moleculares em 

torno de uma extensa banda de freqüências. O módulo dessas flutuações aleatórias 

do campo magnético na freqüência correta (Larmor) determina a eficiência com que 

a magnetização nuclear pode mudar seu valor. Isso explica como diferentes tecidos 

possuem diferentes tempos de relaxação T1.  Assim, por exemplo, dipolos magnéti-

cos de pouca mobilidade, como aqueles presentes em ossos ou cartilagens, cuja faixa 

de freqüência possui valores baixos no espectro, influenciam pouco sobre os tempo 

de relaxação T1. Nesses tecidos, os tempos de relaxação T1 característicos são habi-

tualmente longos. No outro extremo, moléculas que se movem com velocidades 

mais altas têm características espectrais bastante largas, contribuindo pouco na faixa 
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que engloba ωL. Nesse caso, os tempos T1 característicos também são longos. Em 

uma situação intermediária, moléculas de água ligadas a macromoléculas de proteí-

nas, por exemplo causam a redução do movimento da água e favorecem a relaxação 

T1. 

 

T1

Figura A.4. Recuperação da magnetização longitudinal Mz depois de um pulso de 900. É um proces-
so exponencial, cuja constante de tempo é descrita pela constante de relaxação longitudinal T1. A 
curva mostrada é para o caso  de Mz em t=0. 

 
A relaxação T1 é um processo exponencial. Sempre que o vetor magnetiza-

ção é tirado do equilíbrio, a componente-z da magnetização irá recuperar-se de for-

ma exponencial, como mostrado na figura A.4. Esse gráfico mostra a recuperação 

da magnetização longitudinal em função do tempo no caso em que a magnetização 

longitudinal é zero em t=0. O tempo de relaxação é definido através de um conjun-

to de equações, conhecidas como equações de Bloch. A equação relevante para o 

processo de T1 é: 

.
1

0

T
MM

dt
dM zz −

−=                                              (A.20) 

Em que, Mz é a projeção da magnetização no eixo z e M0 a magnetização inicial. 

 No caso em que a magnetização longitudinal é zero em t=0, a equação a-

cima pode ser simplificada por: 

.1)( 1
0 ⎟

⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ −=

− T
t

z eMtM                                       (A.21) 
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T1 será o tempo necessário para 63% da magnetização M0 voltar para o equilíbrio 

(ou seja, paralela ao campo B ). Na tabela A.1, valores típicos da relaxação T1 para 

alguns tecidos do corpo humano são apresentados. 

 

Tecido T1(s) T2(ms) 
CSF 0.8-20 110-2000
Matéria Branca 0.76-1.08 61-100 
Matéria Cinzenta 1.09-2.15 61-109 
Meninges 0.5-2.2 50-165 
Músculos 0.95-1.82 20-67 
Gordura 0.2-0.75 53-94 

Tabela A.1. Tempos de relaxação característicos de alguns tecidos do corpo humano. 

 
A3.2  Tempo de relaxação T2 e T2* 

Enquanto a relaxação T1 é o processo de recuperação da magnetização 

longitudinal, a relaxação T2 e T2* são processos de decaimento da magnetização 

transversal.  

Após a aplicação de um pulso de 900, toda a magnetização que estava ori-

entada ao longo do eixo-z irá ser jogada para o plano transverso. Para um ímã per-

feito e uma amostra ideal, todos os núcleos iriam experimentar o mesmo campo 

magnético aplicado e a magnetização transversa iria permanecer forte e coerente, 

rotacionando com freqüência de Larmor enquanto o processo de relaxação T1 esti-

vesse ocorrendo. Em uma amostra real, a perturbação aleatória dos núcleos da vizi-

nhança e imperfeições do campo magnético principal irão afetar a coerência através 

de flutuações aleatórias de baixa freqüência do campo local ao nível molecular fa-

zendo com que a freqüência de Larmor de diferentes núcleos varie. No decorrer do 

tempo, esse aumento ou diminuição da freqüência de Larmor faz com que haja uma 

perda de coerência dos spins e, portanto, uma perda de magnetização transversal e 

de sinal. 

Com relação às perturbações aleatórias dos núcleos da vizinhança que cau-

sam variações locais do campo estático B , estas são provocadas por processos se-

melhantes aos descritos anteriormente para T1. Contudo, somente flutuações de 

baixa freqüência têm efeito preponderante sobre T2. Além disso, fica claro que flu-



Apêndice A- Ressonância Magnética Nuclear   137  

tuações em torno da freqüência de Larmor, que induzem T1, também resultam nu-

ma perda da magnetização transversal, provocando, indiretamente, um encurtamen-

to de T2. Por esse motivo simples, T2 é sempre menor ou igual a T1. 

O tempo de relaxação T2 é uma medida da taxa de decaimento da magneti-

zação transversal, e também é governada por um processo exponencial. A equação 

de Bloch relevante para o decaimento T2 é: 

,
2T

M
dt

dM xyxy −=                                               (A.22) 

que resolvendo, encontra-se uma equação exponencial simples 

2)0()( T
t

xyxy eMtM
−

=  .  A tabela A.1 também mostra valores típicos de T2 para al-

guns tecidos humanos. 

Com relação à não homogeneidade do campo magnético principal, muito 

embora o efeito de ressonância dependa de um campo magnético estático B , as im-

perfeições instrumentais são inevitáveis. São essas imperfeições que causam as varia-

ções locais, as quais dependem diretamente do aparelho em uso. O que motiva a de-

finição de um tempo de relaxação T2*, que reflete os dois processos: flutuações lo-

cais e inomogeneidade de campo. Pode-se definir T2* como: 

.11
*

1

222
inomTTT

+=                                          (A.23) 

Em que T2inom está ligado a não homogeneidade de campo. Pode-se notar, então, que 

T2* quantifica não só as propriedades da matéria em questão, mas também proprie-

dades do equipamento de medida. 

 

A.4 Free Induction Decay (FID) 
Foi visto que o vetor magnetização alinha-se com o campo magnético está-

tico (que por convenção está na direção z), quando há um equilíbrio térmico. Se um 

pulso de 900 é aplicado, a orientação deste vetor, imediatamente após o pulso, estará 

no plano-xy. O vetor magnetização irá, agora, precessionar no plano transversal. Se 

existir uma bobina receptora posicionada convenientemente no plano x-y, à medida 

que o vetor magnetização cruza a seção transversal da bobina, pode-se medir a vol-

tagem nela induzida. Uma corrente elétrica é, então, induzida na bobina devido a 



Apêndice A- Ressonância Magnética Nuclear   138  

essa variação no tempo da componente da magnetização ao longo do seu eixo. Essa 

corrente é detectada como um sinal chamado de Free Induction Decay ou FID. 

A corrente induzida na bobina receptora produz um sinal oscilante que tem 

a mesma freqüência da precessão do vetor magnetização (freqüência de Larmor). 

Devido aos processos de relaxação T1 e T2* o vetor de magnetização no plano x-y é 

amortecido, perdendo coerência de fase e redirecionando-o no sentido da confor-

mação original, i.e., paralelo ao campo. Desse modo, observa-se um padrão de deca-

imento da magnetização, na bobina receptora, demonstrado na figura A.5. O sinal 

medido no plano transversal x-y é proveniente de toda a amostra e varia no tempo, 

e tem a forma: 

.)( *2T
t

ti eetS
−

∝ ω                                             (A.24) 

Note-se que, na expressão anterior, os dois tempos de relaxação aparecem. Muito 

embora T1 não esteja explícito, ele está embutido na distribuição de S0, que, no fun-

do, reflete a magnetização que, por sua vez, reflete a densidade de spins. 

 

Figura A.5. Diagrama que representa o sinal detectado por bobinas de indução localizadas sobre o 
plano x-y em função do tempo. Esse padrão de sinal é conhecido por FID, e retrata o efeito de T2* 
na amplitude do sinal detectado. 
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A.5  Spin echo 
Uma simples variação do sinal FID pode ser obtida se, após o pulso de 900, 

for aplicado um pulso capaz de refocalizar de 1800. Isso pode ser visto na figura A.6. 

Após a aplicação de um pulso de 900 (fgura A.6a), os spins começarão a 

precessionar no plano x-y. Devido à relaxação T2, os spins perdem coerência tem-

poral (figura A.6c), ou seja, precessionam com velocidades ligeiramente diferentes, 

ocasionando uma diferença de fase relativa entre eles. 

Decorrido um tempo τ, aplica-se um pulso de 1800 (figura A.6d) cuja in-

tenção é gira todos os spins em torno do eixo y. Isso faz com que aqueles spins que 

estão girando mais rapidamente fiquem em posição atrasada com relação aos que 

estão girando mais lentamente (figura A.6e). Porém, a velocidade de precessão dos 

spins não foi alterada, fazendo com que em um tempo 2τ acorra um eco (figura 

A.6f), isto é, os spins voltam a se aliarem em fase. Esse tempo de refocalização é 

conhecido como tempo ao eco, TE. 

Se o campo fosse perfeitamente homogêneo, a amplitude do sinal de eco 

detectado seria idêntica ao do primeiro FID, que segue o pulso de 900. Porém, como 

já foi dito, a perda de coerência de fase (que corresponde neste caso, a perda de 

magnetização transversal) não é devida exclusivamente à falta de homogeneidade de 

campo, mas também às interações naturais entre os spins. Como conseqüência da 

natureza aleatória desse segundo processo, ele é irreversível, não podendo ser refo-

calizado. Desse modo, a amplitude do eco decairá no tempo, seguindo a constante 

característica T2. 

Purcell desenvolveu, a partir da idéia de aplicação de pulsos de 1800, um 

método para medir T2 independente de T2*, conhecido como método de Carr-

Purcell (figura A.7). Esse método consiste na aplicação de pulsos de 1800 seqüenci-

almente em 3τ, 5τ, 7τ ... sem a aplicação do pulso refocalizador de 900, o que causa 

o reaparecimento dos padrões de eco em 4τ, 6τ, 8τ ... e permite uma medida efetiva 

do tempo T2. 
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Figura A.6. Seqüência temporal dos pulsos aplicados e influencia desses sobre o spin. (a) Aplicação 
do pulso de 900. (b) Precessão em fase. (c) Efeito da relaxação longitudinal. (d) Aplicação do pulso 
de 1800. (e) Posição dos vetores de magnetização após o pulso. (f) Efeito de eco dos spins. Figura 
tirada Blinck E. J. MRI principle, 2004)  

 

 
Figura A.7. Seqüência de pulsos Spin-echo (Método de Carr-Purcell). A aplicação de sucessivos 
pulsos de 1800 faz aparecerem múltiplos padrões de eco. Observa-se a separação entre T2 (linha 
verde) e T2* (linha vermelha). TR é o tempo de repetição do pulso excitatório de 900. 

 

A.6 Localização espacial 
 

Um fato importante da MRI é que a resolução espacial do sinal NMR pode 

ser obtida variando-se o campo magnético espacialmente. Considere a equação de 

Larmor (equação (A.10)). Se o campo magnético na direção-z for variável, por e-

xemplo, a equação de Larmor ficará da seguinte forma: 

)()( 0 zBzL γω = .                                                (A.25) 
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 Em outras palavras, a freqüência de Larmor do spin irá depender da posi-

ção z. A variação espacial mais simples do campo magnético é uma variação linear, 

na qual o campo magnético na direção z é diretamente proporcional à coordenada z. 

Essa variação linear pode ser facilmente conseguida tendo-se corrente passando por 

duas bobinas paralelas como mostra a Figura A.8. No ponto central (z=0), o campo 

magnético adicional gerado pelas duas bobinas se cancelam e , 

0)0( BL

, portanto

γω = . Na direção +z, no entanto, a bobina direita irá aumentar o campo mag-

nético local fazend zGB zo com que zL γγω +=+ 0 , na qual G)(

cal, assim:

Z o gradiente de cam-

po gerado pelas bobinas. Inversamente, na direção –z, a bobina diminui o campo 

magnético lo  zGBz zL γγω −=− 0)( . 

Se um gradiente de campo na direção z, BBz, variar com x, y e z, ou seja 
x

B
G z

x ∂
∂

= ; 

y
B

G z
y ∂

∂
= ; 

z
B

G z
z ∂

∂
=  pode-se escrever: 

)..()( 0 rGBrL += γω                                                 (A.26) 

em que ),,( zyx GGGG . =

Assim, é possível iden-

tificar a posição r atra-

vés da freqüência de 

precessão ).(rLω  

 

 
 

Figura A.8.  Par de bobinas que geram um gradiente de campo que varia na direção do eixo das 
bobinas. 
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A.6.1 Seleção da fatia 

Nas imagens por MR, primeiro, geram-se imagens 2D obtidas de fatias pré-

selecionadas, para depois poder ser feito a reconstrução de todas estas fatias e assim, 

obter uma imagem 3D. 

Para a seleção de uma fatia da amostra, aplica-se um gradiente Gz, fazendo 

com que os núcleos dos átomos desta fatia precessionem a uma dada freqüência. 

Em seguida pode-se girar a magnetização dos núcleos dessa fatia pela aplicação de 

um pulso de RF contendo uma faixa de freqüências e excitar prótons com freqüên-

cia de Larmor dentro desta faixa.  

Para que cada fatia tenha uma largura, um grupo de núcleos deve ser exci-

tado pelo pulso. Essa largura está ligada diretamente com a inclinação do gradiente 

selecionador Gz. Gradientes com inclinação elevada geram fatias finas enquanto 

gradientes moderados geram fatias grossas como pode ser visto na figura A.9. 

 

 
 

Figura A.9. Relação entre o gradiente e a largura da fatia. 

 
A.6.2 Imageamento de Fourier 

O método de seleção de fatia descrito na seção A.6.1 é raramente utilizado 

em seqüências de imagens modernas por ser bastante propenso a artefatos na ima-

gem. O método escolhido pela maior parte dos scanners modernos é o método de 
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Imageamento de Fourier, que foi inicialmente proposto por Edelstein (Edelstein et 

al., 1980).  

O imageamento de Fourier baseia-se na transformada de Fourier.  Trans-

formada de Fourier de um sinal é a decomposição deste sinal na soma de termos 

puros de senos e cossenos de diferentes amplitudes e freqüências. Isto pode ser vis-

to esquematicamente na figura A.10, na qual um sinal unidimensional foi decompos-

to em termos puros de senos e cossenos. Para se representar corretamente uma i-

magem de N pontos é necessária a soma de pares de senos e cossenos com N fre-

qüências, dadas por n2π/FOV, com n variando de –N/2 até N/2 e o FOV (do in-

glês, field of view) é o campo de visão de um objeto.  

 
Figura A.10. A curva vermelha é a função f(x) resultante de: f(x) = 5 + 4 sen x + (4/3) sen 3x + (4/5) 
sen 5x + (4/7) sen 7x + ... (só com as 5 parcelas explicitadas na equação). Esta série é a representa-
ção de uma onda quadrada. Notar que, com 5 parcelas, já ocorre uma certa aproximação. Se infini-
tas parcelas fossem somadas, o resultado seria uma forma perfeita conforme indicado pela linha 
tracejada. Para a reconstrução da imagem é necessário que, primeiramente, determine-se os coefi-
cientes de Fourier, como será mostrado a seguir. 

 

A.6.3 Espaço-K 

A maneira de se adquirir as componentes de Fourier deve seguir uma se-

qüência de pulsos e gradientes apropriada. Será mostrada, brevemente, a base ma-

temática entre a obtenção dos coeficientes de Fourier e a reconstrução da imagem. 

A freqüência de precessão de Larmor para um elemento de volume na po-

sição (x,y) de uma fatia previamente excitada é dada por: 

.),( 0 yGxGByx yxL γγγω ++=                                       (A.27) 

Assim, após a excitação por um pulso de RF, a magnetização de um ele-

mento de volume terá um aumento de fase relativa ao eixo x dada por 
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tyxtyx L ),(),,( ωφ = , sendo t o tempo após a excitação. O sinal induzido na bobina 

receptora devido a precessão desta magnetização é um vetor com magnitude igual a 

densidade de spins ),( yxρ  na posição (x,y) multiplicada pelo tamanho do pixel4, 

dxdy, cuja fase é igual a  ),,( tyxφ .  

A contribuição do sinal da posição (x,y), dS(x,y), pode ser escrita por: 

. ]})[(

])){cos[(,(),,(
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dxdytyGxGBisen

tyGxGByxtyxdS

yx

yx

γγγ

γγγρ

++

+++=
                       (A.28) 

Se for feita uma rotação de coordenadas na equação (A.28) pode-se ignorar 

a contribuição dada pelo campo magnético estático e o sinal que realmente é arma-

zenado pelo scanner pode ser dado por: 

. ]})[(

])){cos[(,()(

dxdytyGxGisen

tyGxGyxtS

yx

yx

γγ

γγρ

+

++= ∫ ∫                            (A.29) 

Em que se somou a contribuição de todos os elementos em x e y, do plano 

selecionado resultando em um sinal total dado por S(t). 

Fazendo tGtk xx γ=)(  e tGtk yy γ=)( e substituindo na equação (A.29): 

.)})()(())()(){cos(,()( dxdyytkxtkisenytkxtkyxtS yxyx +++= ∫ ∫ ρ         (A.30) 

Com base na teoria de Fourier, nota-se que a equação (A.30) é uma equa-

ção de Fourier com o sinal S(t) e ),( yxρ  formando um par de Fourier. Portanto, 

considerando-se um tempo fixo, obtém-se um a partir do outro e vise versa de a-

cordo com as equações abaixo: 

 

,)}()){cos(,(),( dxdyykxkisenykxkyxkkS yxyxyx +++= ∫ ∫ ρ                 

(A.31a) 

.)}()){cos(,(),( yxyxyxyx dkdkykxkisenykxkkkSyx +−+= ∫ ∫ρ             (A.31b) 

 

O valor de ),( yxρ  é exatamente o necessário para se criar a imagem, mos-

trando assim, a ligação direta entre o sinal medido S(t) com a imagem gerada e os 

gradientes de campo. 

                                                 
4 A imagem é formada por pequenos elementos de área ou pixels, cada pixel corresponde a um elemento 
de volume ou voxel. 
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→ Representação esquemática do espaço k 
 

O processo de imageamento é, portanto, o modo de se adquirir ou varrer o 

espaço dos k’s, dado pelas equações tGtk xx γ=)(  e tGtk yy γ=)( , em toda a área da 

amostra. A figura A.11. apresenta, esquematicamente, a passagem do espaço de 

S(kx,ky) para o espaço de ρ(x,y). 

 

 

ρ(x,y) S(kx,ky) 

Figura A.11. A figura da direita apresenta a transformada de Fourier da imagem da esquerda. 

 

O objetivo de cada seqüência de pulso é adquirir o espaço k de modo mais 

rápido. O tempo de aquisição depende do tempo de aplicação e a intensidade dos 

gradientes e pulsos de RF. 

Como exemplo da varredura do espaço k será apresentado a seqüência de 

EPI (do inglês, Echo Planar Imaging) por ser muito utilizada na obtenção de imagens 

funcionais por ressonância magnética (Funcional Magnetic Resonance Imaging- fMRI) 

devido a sua grande rapidez. 

 

A.6.4 EPI 

Enquanto seqüências habituais têm sua resolução temporal limitada a al-

guns segundos, para a formação de um volume de imagens, a EPI alcança a ordem 

de alguns milisegundos. 

Para reduzir o tempo de aquisição por imagem, a EPI captura todas as li-

nhas do espaço k em um único TR.  Uma maneira bastante conveniente de apresen-

tar uma seqüência de pulsos é através dos diagramas de seqüências de pulso (DSP), 

geralmente utilizados para descrever a implementação de uma seqüência particular. 

Na figura A.12 observa-se a evolução temporal da seqüência EPI: aplicação de pul-
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sos de RF acompanhados dos diferentes gradientes (Gx, Gy, Gz). A forma dos gra-

dientes apresentados nos diagramas define o tempo e intensidade de sua aplicação. 

 

 

Figura A.12. Representação esquemática de uma seqüência de pulsos EPI, em que se apresenta a 
varredura das posições através da aplicação dos gradientes. Na linha em que se representa o sinal, 
os quadrados representam o tempo em que se realiza a aquisição. 

 
Podemos resumir a seqüência EPI da seguinte forma: 

1. Aplica-se um pulso excitatório de 900 e, simultaneamente, um gradi-

ente selecionador de fatias Gz; 

2. Através da aplicação de gradientes Gx e Gy, os spins são levados 

para a posição inferior do espaço k (primeira linha); 

3. Aplica-se um pulso de 1800; 

4. Um gradiente codificador em x, Gx, é aplicado em conjunto com 

um gradiente codificador em y, Gy, e o sinal é lido simultaneamente 

adquirindo assim, uma linha no espaço k. 

5. O gradiente codificador em x é invertido e aplicado em conjunto 

com o outro gradiente de fase e o sinal é novamente lido, adquirin-

do assim a linha seguinte do espaço k, porém em direção invertida 

com relação à primeira. 

A respectiva varredura no espaço k está representada na figura A.13. 
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Figura A.13. Figura de preenchimento do espaço-k para uma seqüência de pulsos simples do tipo 
eco de spin. A freqüência é codificada na direção x, e a fase, na direção y. 

 

Além de sua aplicação em imagens cardíacas, de abdômen e de fluxo, nos 

últimos anos essas seqüências de pulso vieram servir a um outro propósito: a obten-

ção de imagens capazes de mapear o cérebro em tempos relativamente curtos. Den-

tre as principais aplicações, podemos destacar as imagens por difusão e a fMRI. 

Embora a EPI seja muito utilizada para obtenção de imagens funcionais 

por possuir boa resolução temporal, ela exige muito do aparelho e não permite ob-

tenção de imagens com matrizes maiores que 256x256 o que, muitas vezes, não é 

suficiente para imagens anatômicas.  
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