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Resumo

Em diferentes cenários da medicina e da engenharia, a aquisição de duas imagens de
modalidades diferentes simultaneamente possui grande interesse, por permitir avaliar as-
pectos diferentes de um mesmo fenômeno, como características fisiológicas e anatômicas
em detalhes. Contudo a realização de dois exames de imagem em paralelo era de grande
complexidade na medicina, física e engenharia. A pesquisa e o desenvolvimento de técni-
cas híbridas de imageamento possibilitou a junção entre a Ressonância Magnética (MRI)
e a Tomografia por Emissão de Pósitrons (PET). Existem algumas possibilidades para a
integração PET/MRI, como é o caso do método de inserção de PET em equipamentos de
MRI. Este método possui algumas dificuldades, como é o caso dos ruídos mútuos entre os
equipamentos utilizados nas duas modalidades de imageamento médico.

Este estudo busca quantificar e analisar os impactos do ruído gerado por inserções de
PET/MRI sobre a reconstrução de imagens de MRI, utilizando diferentes cenários de image-
amento. Para realizar a análise, foram obtidos dados da densidade espectral de potência do
ruído causado por uma inserção específica de PET/MRI chamada Hyperion IID, que foram
utilizados para gerar ruído com uma relação sinal-ruído (SNR) que retrate o ruído original.
Além disso, foram coletados dados de uma imagem real do MRI por meio de diferentes
amostragens com trajetórias espirais e radiais.

Imagens foram reconstruídas com os dados amostrados, com e sem a adição do ruído, e
utilizando dois métodos distintos: Reconstrução por Energia Mínima (REM) e Compressive
Sensing (CS). Em seguida, as imagens reconstruídas foram submetidas a análises quantita-
tivas, por meio da SNR, e qualitativas, através da avaliação visual.

Os resultados do estudo realizado indicaram que fora da presença de ruído, as reconstru-
ções por CS foram mais efetivas que as por REM na maioria das imagens geradas, chegando
à uma diferença máxima de SNR de 22 decibéis (dB) em trajetórias espirais, e de 39 dB em
trajetórias radiais.

Após a contaminação por ruído, o cenário de efetividade de CS se inverteu, foi possível
identificar que dentre os cenários estudados, o método de REM foi mais efetivo. Os valores
de SNR de ambos os métodos em ambas as trajetórias ficaram saturados entre 7,5 dB e
9,3 dB. Porém o método de REM se apresenta com valores de SNR levemente melhores em
comparação com o método de CS. Em suma, a presença do ruído gera granulações nas ima-
gens, seria necessário um estudo para que médicos especializados em imaginologia possam
avaliar a qualidade das imagens do ponto de vista da medicina diagnóstica.

Ao final, o estudo apontou indícios de que a presença de ruído de inserções de PET/MRI
pode modificar o panorama dos métodos mais eficazes na reconstrução de imagens de MRI.
Talvez, na presença de ruído, seja mais vantajoso empregar métodos de reconstrução mais
ortodoxos, enquanto se avança nas investigações das abordagens mais sofisticadas, para que
sejam capazes de lidar de maneira mais eficiente com ruídos semelhantes ao do Hyperion
IID.
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Abstract

In different scenarios in medicine and engineering, the simultaneous acquisition of two
images from different modalities holds significant interest, as it allows assessing different
aspects of the same phenomenon, such as physiological and anatomical details. However,
performing two imaging exams in parallel was highly complex in medicine, physics, and
engineering. Research and the development of hybrid imaging techniques enabled the
fusion between Magnetic Resonance Imaging (MRI) and Positron Emission Tomography
(PET). There are various possibilities for PET/MRI integration, such as the method in-
volving the insertion of PET into MRI equipment. This method encounters challenges,
including mutual noise between the equipment used in both medical imaging modalities.

This study aims to quantify and analyze the impacts of noise generated by PET/MRI
insertions on MRI image reconstruction, using different imaging scenarios. To conduct
analysis, data on the power spectral density of the noise caused by a specific PET/MRI
insertion named Hyperion IID were obtained. These data were utilized to generate noise
with a signal-to-noise ratio (SNR) that mirrors the original noise. Additionally, real MRI
image data were collected using different sampling techniques with spiral and radial tra-
jectories.

Images were reconstructed using sampled data, with and without the addition of
noise, employing two distinct methods: Minimum Energy Reconstruction (REM) and
Compressive Sensing (CS). Subsequently, the reconstructed images underwent quantita-
tive analysis via SNR and qualitative assessment through visual evaluation.

The study’s results indicated that without noise, CS reconstructions were more ef-
fective than REM in most generated images, reaching a maximum SNR difference of 22
decibels (dB) in spiral trajectories and 39 dB in radial trajectories.

After noise contamination, the effectiveness scenario of CS reversed, revealing that
among the studied scenarios, the REM method was more effective. The SNR values of
both methods in both trajectories ranged from 7.5 dB to 9.3 dB. However, REM showed
slightly better SNR values compared to CS. In summary, noise presence led to granula-
rity in images, necessitating further studies for radiologists to assess image quality from
a diagnostic medicine perspective.

Ultimately, the study suggested indications that noise from PET/MRI insertions may
alter the landscape of the most effective methods in MRI image reconstruction. Perhaps,
in the presence of noise, it might be advantageous to employ more orthodox recons-
truction methods while advancing investigations into more sophisticated approaches to
efficiently handle noise akin to Hyperion IID.
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1 Introdução

1.1 Os impactos e desafios das tecnologias híbridas de imagem
médica

As tecnologias híbridas de imageamento médico desempenham um papel crescente
no diagnóstico médico. Ao combinar diferentes modalidades de imagem, é possível ob-
ter uma visão mais detalhada das estruturas anatômicas e fisiológicos do paciente. Essa
abordagem integrada permite aos profissionais de saúde obterem informações mais abran-
gentes e identificarem moléstias com maior facilidade e precisão [1] [2].

Antes de 1990, todos os exames médicos de imagem eram realizados de forma sepa-
rada, resultando em maiores tempos de exame e mais utilização de recursos. A junção
que possibilitou o avanço dos exames híbridos de diagnóstico médico por imagens se deu
com a tomografia por emissão de pósitrons (PET) e a tomografia computadorizada (CT),
que proporcionam imagens com informações funcionais, metabólicas e anatômicas [1]. O
advento da tecnologia PET/CT tornou atrativo o estudo do PET híbrido com a ressonân-
cia magnética (MRI), o PET/MRI [1]. Porém, devido a dificuldades operacionais e alto
custo, a disseminação da utilização do PET/MRI é muito menor do que a do PET/CT.
Até 2016, cerca de 70 equipamentos híbridos de PET/MRI foram implementados para a
realização de exames, sendo que a maioria desses equipamentos está instalada em univer-
sidades [2].

O PET é um tipo de tomografia que utiliza radiofármacos ao invés de emissões de
radiação ionizante, sendo menos nocivo que a tomografia convencional [3]. Possui uma
resolução menor se comparada com CT e MRI. O PET pode ser utilizado para diagnos-
ticar várias moléstias, porém sua principal aplicação está no diagnóstico de tumores [3].

O MRI tem como objetivo realizar exames de imagens nos tecidos moles do corpo
com uma boa resolução, podendo assim ser utilizado para diagnosticar uma variedade
de moléstias. É um exame relativamente demorado, porém sua maior vantagem é a não
utilização de radiações ionizantes na realização do exame. O MRI é considerada a mo-
dalidade de diagnóstico para detecção de doenças cancerígenas em tecidos moles [2].

O PET/MRI possibilita um exame de imagem excelente, juntando imagens de MRI,
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que possuem boa resolução e bom detalhamento dos tecidos moles do corpo, e imagens de
PET, que mostram os níveis de atividade celular e de metabolismo dos tecidos estudados.
Ou seja, traz informação tecidual e fisiológica [1] [4]. A Figura 1.1 mostra um exame de
MRI, um exame de PET e um exame de PET/MRI.

Figura 1.1. Comparativo entre as modalidades de imageamento PET, MRI e a
modalidade híbida PET/MRI. Figura extraída de [5].

É possível descrever a principal utilização de PET/MRI como [4]:

“De todas as áreas de crescimento em PET-MRI, a neuroimagem mostra
o caminho mais promissor. Isto é principalmente devido às excelentes ferra-
mentas disponíveis para ambas modalidades, para avaliar vários aspectos da
anatomia e a função cerebral, bem como a sua, estacionária, relativamente
rígida e estrutura simétrica, o que o torna ideal para a imagiologia. Ou-
tras áreas onde PET-RM pode desempenhar um papel maior seria cabeça e
pescoço, abdômen superior, e aplicações musculoesqueléticas.”

Dentre outras aplicações do PET/MRI pode-se citar o estudo da região do cérebro
que produz crises epiléticas em pacientes com epilepsia focal, e a distinção entre demên-
cias e síndromes parkinsonianas [4]. A Tabela 1.1 ressalta aplicações, pontos relevantes,
avanços, evidências e desafios da tecnologia PET/MRI.
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Tabela 1.1. Aplicações, pontos relevantes, avanços, evidências e desafios da tecnologia PET/MRI. Tabela extraída de [1].

Aplicações Pontos relevantes Avanços Novas Evidências Futuros desafios
Neurociências •Aquisição simultânea •Aumento do foco do papel

em distúrbio psiquiátrico.
•Métodos atuais de corre-
ção de atenuação são acei-
táveis, inclusive em ima-
gens cerebrais usando FDG
e estudos de neurotransmis-
sores.

•Avanços em distúrbios do
sistema dopaminérgico, como
a Doença de Parkinson.

•Desenvolver análise de da-
dos multiparamétricos

Doenças cardiovas-
culares

•Análise de placas ateroscle-
róticas e caracterização de te-
cido miocárdico

•Novos radiofármacos para
análise cardiovascular

•Alto valor preditivo para
a avaliação do estado de
tecido inflamatório pósin-
farto.

•Redução de artefatos, quan-
tificação de sinais de RM,
compensação de movimento
cardíaco e respiratório e di-
minuição do comprimento das
aquisições

Oncologia •E considerada a ferramenta
“solução de problemas” prin-
cipalmente em áreas em que o
papel do PET/CT e pequeno

•PET/RM regional •Novos estudos de poten-
cial diagnóstico foram pu-
blicados, porem com nú-
mero de pacientes pequeno.

•Definir áreas de aplica-
ções que proveram informa-
ções novas e únicas.

•Peformance diagnóstica
superior em câncer de
próstata

Infecção e inflama-
ção

•Novos radiotraçadores e al-
vos, principalmente em tecido
moles

– – •Marcação celular e de pep-
tídeos e citocinas que possam
ser utilizados em diferentes si-
tuações clínicas.

Áreas emergentes •Não deve ser utilizado ape-
nas para identificar sítios de
doenças, mas para caracteri-
zar processos fisiológicos

•Estudos do pâncreas e de-
sordens metabólicas como
diabétes

– •Utilizar essa modalidade
como marcador preditivo
e/ou prognóstico.
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1.2 Definição do Problema Científico e Proposta de Pesquisa

Equipamentos de PET/MRI ainda são de rara utilização no mundo. Existem algumas
questões que atrapalham a sua disseminação, mas entre elas uma grande dificuldade é a
questão do ruído mútuo entre os aparelhos das duas modalidades de exame de imagem [1].

Alguns métodos de integração para PET/MRI já foram desenvolvidos, baseando-se
principalmente em blindagem eletromagnética, no estudo de materiais, no posicionamento
dos equipamentos e no uso de inserções de PET/MRI [1]. A questão do ruído continua
sendo um problema, tendo em vista que algumas imagens ainda possuem distorções se-
veras mesmo utilizando os métodos já desenvolvidos [1][4].

Garantir que os distorções não inviabilizem a utilização das imagens de PET/MRI é
mais um dos vários desafios dentro da área de processamento de sinais biológicos. Para
avaliar o impacto dos ruídos, o presente estudo se propõe a simular o impacto de inserções
de PET/MRI no resultado de imagens de MRI com diferentes métodos de reconstrução
e aquisição, e depois avaliar a qualidade e o tipo de distorção nas imagens.

1.3 Objetivos

1.3.1 Objetivo Geral

O presente estudo tem como principal objetivo avaliar o impacto da inserção de
PET/MRI sobre as imagens de MRI. Este estudo possui o intuito de simular a contami-
nação causada pela inserção de PET/MRI sobre as medidas de MRI, reconstruir imagens
a partir dos dados medidos e depois realizar uma análise acerca do resultado final.

1.3.2 Objetivos Específicos

Para que seja atingido o objetivo geral, são abordados os seguintes objetivos especí-
ficos:

• Fazer a modelagem do ruído causado pela inserção de PET/MRI sobre os sinais
das bobinas X e Y do equipamento de MRI.

• Implementar um algoritmo para simular computacionalmente a contaminação de
um sinal de MRI com o ruído da inserção de PET/MRI.

• Avaliar com métodos quantitativos e qualitativos o impacto do ruído na imagem re-
construída, comparando o resultado obtido com uma imagem de MRI reconstruída
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sem a contaminação.

1.4 Estrutura do texto

O Capítulo 2 aborda princípios físicos e teóricos por trás dos exames de PET, MRI
e PET/MRI. Explica o PET, desde a física por trás dos radiofármacos até a detecção de
raios gama. Em seguida, explora o MRI, abordando a exposição ao campo magnético, a
utilização de pulsos de RF, a captação de sinais e a formação da imagem. Posteriormente,
discute a tecnologia de PET/MRI, suas diferentes abordagens de exame e desafios de
ruído entre as modalidades. Além disso, apresenta um estudo sobre o Hyperion IID, uma
inserção de PET/MRI, descrevendo alguns dos resultados relevantes.

O Capítulo 3 apresenta os métodos utilizados para a realização do presente estudo;
apresenta inicialmente os dados reais de uma aquisição de MRI e os dados interpolados
dos resultados obtidos pelo estudo presente em um equipamento de PET/MRI. Depois
é realizada uma descrição do processo realizado para a simulação da contaminação dos
dados, reconstrução da imagem, e sua posterior análise.

O Capítulo 4 apresenta a descrição dos resultados obtidos e as imagens reconstruídas
com e sem a simulação de ruído. Depois é feita uma análise quantitativa e qualitativa
dos resultados obtidos, com uma análise comparativa dos mesmos.

O Capítulo 5 apresenta as devidas conclusões do presente estudo, além de proposições
para estudos futuros.
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2 Fundamentação teórica e Estado da Arte

2.1 Tomografia por emissão de pósitrons

PET é um exame realizado no âmbito da medicina nuclear, que é uma área do medi-
cina que utiliza radiofármacos para realizar o diagnósticos de moléstias [3].

O PET se baseia na administração de um radiofármaco no indivíduo que sofre um
decaimento por emissão de pósitrons [3]. O pósitron interage com um elétron e ocorre
um evento denominado como aniquilação, que libera um par de raios gama com mesma
direção, porém com sentidos opostos [6]. O anel de detectores do PET capta os raios
gama, e por métodos computacionais é possível fazer um mapeamento de regiões que
possuem maiores concentrações do radiofármaco [6].

2.1.1 Conceitos físicos e teóricos do PET

A obtenção de dados do exame PET pode ser dividida em duas partes: radiofármacos
e detecção [6].

2.1.1.1 Radiofármacos

Para a obtenção de um radiofármaco é necessária a produção de radionuclídeos, que
são muito semelhantes a substâncias presentes em diferentes tecidos de um organismo [6].
A diferença é que em radionuclídeos alguns átomos são substituídos por isótopos radioa-
tivos de meia vida curta. Tal produção é comumente feita por um equipamento chamado
ciclotron [3].

O radiofármaco mais utilizado para o PET é a fluordeoxiglicose (FDG), um composto
semelhante à glicose [3]. A FDG é utilizada para exames de detecção de câncer, onde a
atividade das células cancerígenas é maior do que a das células saudáveis. Este radio-
fármaco é consumido por células ativas, indicando função metabólica tecidual típica do
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câncer [3].
O decaimento ocorre de acordo com a reação

A
ZX → A

Z−1Y + +1e + υ, (2.1)

onde um radionuclídeo decai, resultando em um nuclídeo e na emissão de um pósitron e
um neutrino [3].

O processo de decaimento da FDG é descrito pela reação

18
9 F → 18

8 O + +1e + υ. (2.2)

Após a emissão, o pósitron é lançado e eventualmente colide com sua antipartícula: o
elétron. Este evento de colisão se chama aniquilação, que tem como resultado a emissão
de dois raios gama com 511 quilo elétron-volts (keV) de energia, que possuem a mesma
direção, porém sentidos opostos [6] [7]. A aniquilação é ilustrada na Figura 2.1.

Figura 2.1. Representação do decaimento de um átomo de flúor marcado radioati-
vamente decaindo e gerando um átomo de oxigênio, um neutrino e um pósitron. O
pósitron se choca com um elétron, causando um evento de aniquilação, produzindo
raios gama. Figura adaptada de [7].

É possível realizar o exame de PET cerca de 20 minutos após a administração do
radiofármaco [7].
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2.1.1.2 Detecção

Após a aniquilação, os raios gama são captados pelos cristais de cintilação, e são
coletados por fotossensores, geralmente tubos fotomultiplicadores de silício (SiPM), con-
vertidos em sinais elétricos, que posteriormente são utilizados para a reconstrução da
imagem de PET [6].

Os cristais de cintilação estão dispostos no chamado anel de detectores de PET, que é
uma estrutura física externa em formato circular que busca eventos coincidentes, ou seja,
emissões de raios gama provenientes da mesma aniquilação. Os anéis de PET possuem
milhares de cristais de cintilação que são capazes de registrar eventos coincidentes em um
intervalo de poucos nanosegundos [3] [6].

2.2 Ressonância Magnética

O exame de ressonância magnética (MRI) é uma técnica de imageamento médico que
tem como base o fenômeno físico da ressonância magnética nuclear (RMN), possui uma
boa resolução e é um exame não-invasivo e inofensivo no âmbito de radiações ionizan-
tes [6] [8].

O MRI utiliza a relação de um campo magnético com os prótons do hidrogênio pre-
sentes no corpo humano, que por sua vez interagem com pulsos de radiofrequência (RF)
gerados pelas bobinas transmissoras do equipamento. As ondas resultantes dessa intera-
ção são captadas por bobinas receptoras, e posteriormente são utilizadas para produzir
as imagens de MRI [9].

2.2.1 Conceitos físicos e teóricos do MRI

O processo para a obtenção de dados para o imageamento do MRI segue três passos:
a exposição a um campo magnético homogêneo, a emissão de pulsos de RF e a captação
do sinal de indução livre (SIL) [6].

2.2.1.1 Exposição a um campo magnético homogêneo

O spin pode ser classificado, algebricamente, como o momento angular que possibilita
propriedade magnética ao núcleo dos átomos [8]. O momento magnético de um núcleo
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pode ser descrito como
µ = γ~I, (2.3)

onde µ é o momento magnético, γ é a razão giromagnética, ~ é a constante de Planck
reduzida, e I é o operador de spin [10]. A Figura 2.2 ilustra o momento magnético µ.

Figura 2.2. Ilustração acerca do spin do próton, uma partícula positivamente
carregada. O efeito desse fenômeno é semelhante ao efeito causado por um pequeno
ímã. Figura extraída de [11].

Geralmente, em exames de MRI, o átomo utilizado é o hidrogênio, devido a três
motivos [9]:

• Diferenças significativas entre o MRI em hidrogênio presente em tecidos saudáveis
e patológicos;

• A grande presença de hidrogênio no organismo humano;

• À sensibilidade do hidrogênio a MRI.

Os prótons do hidrogênio tem orientações naturalmente aleatórias, porém na presença
de um campo magnético forte, esses prótons se orientam de acordo com a orientação do
campo magnético em questão [12]. Os prótons podem se alinhar de maneira paralela
ou anti-paralela ao campo magnético [12]. Existem muito mais prótons em alinhamento
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paralelo do que em alinhamento anti-paralelo, onde a proporção entre ambos segue a
distribuição de Boltzman

NP

NAP

= exp

(
−U

kT

)
, (2.4)

onde NP é o número de spins alinhados paralelamente, NAP é o número de spins alinhado
anti-paralelamente, K é a constante de Boltzmann, T é a temperatura em Kelvins, e U é
a diferença de energia os níveis de energia dos elétrons [9] [13].

O sentido do alinhamento é definido pelo nível de energia do próton, sendo que o nível
de baixa energia realiza alinhamento paralelo, e o nível de alta energia realiza alinhamento
anti-paralelo, como pode ser visto na Figura 2.3 [12].

Figura 2.3. Ilustração acerca do estado de energia e tipo de alinhamento que os
prótons de hidrogênio podem apresentar quando expostos a um campo magnético
B0. Figura extraída de [9].

Com a exposição ao campo magnético, o alinhamento dos spins dos prótons não é
perfeito, sendo que estes tem um comportamento que, algebricamente, pode ser descrito
como um giro ao redor do eixo que determina o sentido do vetor campo magnético B.
Este fenômeno se denomina como precessão [9].

Sabe-se que a energia de interação com o campo magnético B é

U = −µ · Ba, (2.5)

onde U é a energia da interação, e Ba = B0ẑ, em que B0 é a magnitude do campo
magnético aplicado, portanto

U = −γ~B0Iz, (2.6)

sendo que os valores de Iz são mI = I, I − 1, ...,−I, então

U = −mIγ~B0. (2.7)
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O próton possui I = 1
2
, ou seja, na presença de um campo magnético B, pode ocupar

2 níveis de energia, que são mI = ∓1
2
, calculando a diferença de energia entre os dois

níveis, é possível obter

U−1
2
− U 1

2
=

γ~B0

2
+

γ~B0

2
= γ~B0, (2.8)

porém
~ω0 = U−1

2
− U 1

2
, (2.9)

onde ω0 é a frequência de precessão. Substituindo 2.9 em 2.8 e fazendo simplificações, é
possível encontrar

ω0 = γB0, (2.10)

porém ω0 está em frequência angular, para converter para frequência de precessão linear
utilizando f = ω0

2π
, já γ é a razão giromagnética, dada em radianos (rad) por Tesla (T)

multiplicado por segundo (s): rad/T.s. A frequência de precessão pode ser encontrada a
partir da equação de Larmor, que é descrita por

fLARMOR = γB0, (2.11)

onde fLARMOR é a frequência de Larmor, γ é a razão giromagnética [6][10]. A Tabela 2.1
apresenta os valores de γ, em mega-hertz (MHz) por T, para os núcleos de alguns ele-
mentos.

Tabela 2.1. Valores de razão giromagnética para alguns dos núcleos mais comuns,
que poderiam ser utilizados para uma exame de MRI. Dados extraídos de [11].

Núcleo γ [MHz/T ]

1H 42.58
13C 10.71
19F 40.05
31P 11.26

O objetivo da MRI é obter imagens em 2 dimensões, através da obtenção do gra-
diente de campo magnético, que na prática varia linearmente o campo magnético do
equipamento, muda a fLARMOR e possibilita a escolha de uma seção para a realização do
exame [9]. A variação do campo magnético com a aplicação de gradiente é descrita por

Bz = B0 + zGz, (2.12)

onde Gz é a intensidade do gradiente aplicado em uma dada direção z, e Bz é a componente
do campo na direção z [9].
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A utilização de gradientes causa mudanças tanto na fLARMOR quanto na fase dos
prótons, sendo que esses dois parâmetros em conjunto trazem a informação espacial do
sinal [9].

2.2.1.2 Emissão de pulsos de RF

Como exposto anteriormente, os prótons se comportam como pequenos ímãs, e na
presença de um campo magnético, cada um deles contribui para gerar um vetor de mag-
netização resultante e estático M, paralelo a B [12].

Após a magnetização dos tecidos, o equipamento de MRI emite pulsos de RF na
frequência de Larmor [6].

Os prótons, absorvem a energia proveniente dos pulsos de RF, e em consequência
disso, alguns prótons que estavam em alinhamento paralelo mudam o seu sentido para
um alinhamento anti-paralelo [12]. Antes da emissão os prótons giravam na mesma
frequência, porém em fases diferentes, e com a absorção da energia dos pulsos de RF, as
fases se alinham [6] [9].

Com a mudança na proporção de prótons nos sentidos de alinhamento e o alinha-
mento das fases, M não fica mais estático e paralelo a B, mas sim girando em um plano
perpendicular a B, nos chamados pulsos de 90◦[9]. Além dos pulsos de 90◦, também são
utilizados os pulsos de 180◦, que deixam o vetor M na mesma direção que B, porém em
sentido oposto [9]. O efeito dos pulsos pode ser melhor visualizado na Figura 2.4.

Figura 2.4. Ilustração acerca do efeito que os pulsos de RF de 90◦ e 180◦ causam
no vetor de magnetização M0. Figura adaptada de [9].
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2.2.1.3 Captação de SIL

Após a interrupção dos pulsos RF, o vetor M volta ao estado inicial e paralelo a B,
em um processo conhecido como relaxação [12]. O processo de relaxação induz uma onda
eletromagnética, denominada SIL [9]. A Figura 2.5 demonstra como é a geração do SIL
após um pulso de 90◦.

Figura 2.5. Figura que ilustra o momento onde após a emissão de pulsos de
RF o vetor de magnetização M volta ao seu estado inicial, gerando o SIL. Figura
adaptada de [9].

A taxa de variação de M pode ser obtida por

dM
dt

= γM × B, (2.13)

porém quando se adicionam termos relacionados às interações spin-spin e spin-rede, o
processo de relaxação pode ser descrito pela equação

dM
dt

= γ(M × B)− Mxy

T2
+

M0 −Mz

T1
, (2.14)

onde M0 é o valor de equilíbrio, T1 é o tempo de relaxação longitudinal, e T2 é o tempo
de relaxação transversal. A equação 2.14 é conhecida como equação fenomenológica de
Bloch [7] [10].

As constantes T1 e T2 são independentes uma da outra, mas sempre tem-se T1 ≥ T2.
A relaxação dos diversos tecidos e substâncias possuem diferenças temporais de T1 e T2

entre si, e é justamente essa diferença que é utilizada para determinar o contraste nas
imagens de MRI [7] [9] [10]. A Tabela 2.2 expõe os diferentes tempos de relaxação, em
milissegundos (ms), de T1 e T2 para equipamentos de MRI de 1,5T.
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Tabela 2.2. Tempos aproximados de T1 e T2 para alguns tecidos do corpo humano
quando expostos a um campo magnético de 1.5 T. Dados extraídos de [7]

Tipo de tecido T1 [ms] T2 [ms]

Muscular esquelético 870 47
Muscular cardíaco 870 57

Fígado 490 43
Rim 560 58
Baço 780 62

Adiposo 260 84
Substância branca 920 101

Substância cinzenta 790 92

No contexto da emissão de pulsos e da captação do SIL, existem dois conceitos im-
portantes: o tempo de repetição (TR) e o tempo de eco (TE) [9]. O TE é a diferença
de tempo entre a aplicação do pulso de 90◦ e o pico do sinal coletado na bobina, que
também pode ser chamado de eco; já o TR é a diferença de tempo entre os pulsos iniciais
de cada sequência [6].

2.3 Espaço-k e imageamento

No século XIX o físico e matemático Jean-Baptiste Fourier apresentou o conceito
de que funções senoidais podem ser utilizadas como base ortogonal de representação de
sinais. No presente a Transformada de Fourier (TF), normalmente utilizada por meio da
Fast Fourier Transform (FFT), é de extrema importância na matemática computacional,
estando presente na física computacional, em telecomunicações, processamento de sinais,
e em muitas outras áreas [14].

A TF de fuma função f(x) pode ser expressa pela equação

F {f (x)} = F (u) =

∫ ∞

−∞
f (x) exp (−j2πux) dx, (2.15)

onde u representa a frequência, e j =
√
−1. A Transformada Inversa de Fourier (IFT)

de F (u) é expressa por

F−1 {F (u)} = f(x) =

∫ ∞

−∞
F (u)exp(j2πux)du, (2.16)

a TF e a IFT existem se f(x) for contínua e integrável, e se F (u) for integrável [15]. Caso
a função f(x) for discretizada por N amostras igualmente espaçadas entre si, pode-se
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chegar à TF discreta, que é descrita pela equação

F (u) =
1

N

N−1∑
x=0

f(x)exp

(
−j2πux

N

)
, (2.17)

onde neste caso discreto x = 0, 1, 2, ..., N − 1, e u = 0, 1, 2, ..., N − 1, neste caso a
transformada é um vetor [15].

Considere f(x, y) como uma função de duas variáveis, a TF desta função pode ser
expressa por

F {f(x, y)} = F (u, v) =

∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞
f(x, y)exp(ux+ vy)dx dy, (2.18)

onde u e v representam as frequências [15]. Semelhantemente ao caso unidimensional,
também existe a TF discreta também existe no caso bidimensional

F (u, v) =
1

MN

N−1∑
x=0

M−1∑
y=0

f(x, y)exp
(
−j2π

(ux
M

+
yv

N

))
, (2.19)

onde y, v e M se comportam da mesma forma que x, u e N no caso unidimensional, neste
caso a transformada é uma matriz [15].

Funções como imagens podem ser amostradas em matrizes quadradas, com N = M ,
este é o caso de imagens de MRI, onde os dados em frequência do SIL são amostrados
em uma matriz de frequências; ou seja, o aparelho de MRI amostra os dados da TF
bidimensional da imagem final. Esta matriz que possui os dados da TF da imagem final
se chama espaço-k[9][16].

2.3.1 Espaço-k

Para a formação das imagens de MRI surge o espaço-k, que não se trata de um espaço
físico, ou de alguma parte do equipamento de MRI, mas como exposto na seção ante-
rior, é uma matriz que recebe os dados em frequência adquiridos durante a realização
do exame [17]. A letra k é empregada para descrever esta matriz por conta de sua am-
pla utilização por matemáticos e físicos para descrever frequências espaciais em algumas
equações que envolvem, no geral, propagação de ondas eletromagnéticas [16] [17].

O espaço-k é preenchido por frequências espaciais, que são amostras em frequência de
ecos do SIL [9] [16]. Um dado de extrema importância para a compreensão do espaço-k
é o fato de que não existem correspondências de “um para um” entre o espaço-k e a ima-
gem de MRI, ou seja, um pontos da matriz de frequências espaciais contém informação
de todos os pontos da imagem, e vice-versa [7] [16].
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As baixas frequências contém a maior parte da informação, já as altas frequência
contém a maior parte dos detalhes, que são essencial para distinguir pequenos objetos de
maneira correta [16] [17].

A Figura 2.6 traz um exemplo visual das contribuições das componentes de baixa e
alta frequência para a formação de uma imagem. Para o desenvolvimento do presente es-
tudo, o espaço-k foi definido para que as baixas frequências estejam no centro do espaço-k,
e as altas frequências nas bordas. Na Figura 2.6 a), está uma representação visual de
um espaço-k completo, e abaixo sua respectiva imagem reconstruída; já a Figura 2.6 b)
apresenta uma representação visual do espaço-k com apenas as componentes de baixa
frequência, é possível ver que a imagem não possui definição, parece estar borrada; a Fi-
gura 2.6 c) apresenta uma representação visual do espaço-k com apenas as componentes
de alta frequência, é possível ver apenas alguns contornos.

Figura 2.6. Exemplos de espaço-k : a)Completo e sua respectiva reconstrução.
b)Com as altas frequências zeradas, e sua respectiva reconstrução. c)Com as baixas
frequências zeradas, e sua respectiva reconstrução

Preencher todos os dados do espaço-k costuma levar um tempo excessivo, portanto
são realizadas estratégias para um preenchimento otimizado, amostrando-se apenas pon-
tos em determinadas trajetórias. As trajetórias no espaço-k são baseadas em diferentes
sequências de pulso [9]. A Figura 2.7 ilustra a Trajetória Espiral de Frequências Amostra-
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das no espaço-k (TEFAK) e a Trajetória Radial de Frequências Amostradas no espaço-k
(TRFAK).

Figura 2.7. Trajetórias no espaço-k formadas pelas frequências amostradas du-
rante a aquisição dos sinais de ressonância magnética.: (a) TRFAK com 10 linhas,
(b) TRFAK com 50 linhas, (c) TEFAK com 5 voltas e 2 braços, (d) TEFAK com
10 voltas e 4 braços.

2.3.2 Formação de imagens de MRI

Após a aquisição dos dados da trajetória, é necessário completar os dados faltantes
do espaço-k, e para isso existem diversas técnicas, que passam tanto por métodos mais
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simples, como o método de Reconstrução por Energia Mínima (REM) e métodos mais
complexos, como o Compressive Sensing (CS), tais métodos serão abordados nas próximas
seções [18].

Com todos os dados do espaço-k em mãos, basta realizar uma IFT para obter a
imagem final de MRI.

2.3.3 Reconstrução por Energia Mínima (REM)

O método de REM é extremamente simples, baseando-se apenas em receber os dados
amostrados, completar com valor nulo os coeficientes faltantes, e depois realizar uma IFT
para reconstruir a imagem final. A REM geralmente não é utilizada em aplicações reais
de MRI, pois pode gerar artefatos severos [19].

Adicionar valores nulos no espaço-k não traz ganho de informação, porém existem
métodos melhores e mais elaborados para estimar os valores do espaço-k [19] [20]. Em
suma, é um método de baixa complexidade computacional, mas o custo temporal de
aquisições para ter imagens de boa qualidade é muito alto.

2.3.4 Compressive Sensing (CS)

A realização de exames de imageamento médico depende da captação de sinais bioló-
gicos, como ocorre em tomografias, ultrassonografia, MRI, etc [6]. Porém, para trabalhar
computacionalmente com sinais biológicos, é necessário discretiza-los, ou seja, realizar
amostragem nesses sinais. O trabalho do matemático Claude Shannon e do engenheiro
Harry Nyquist resultou no teorema de Shannon-Nyquist, que estabelece que a frequência
de amostragem deve ser no mínimo 2 vezes maior que a largura de banda do sinal que
está sendo amostrado, como pode ser obtido pela relação

fs > 2Bf , (2.20)

onde fs é a frequência de amostragem e Bf é a banda do sinal a ser amostrado [21].
Obedecer ao teorema de Shannon-Nyquist garante que um sinal amostrado não terá
perda de informação em relação ao sinal original [14].

Em MRI as aquisições são demoradas, de forma que obedecer o teorema de Shannon-
Nyquist pode se tornar inviável, tendo em vista o desconforto para realizar o exame.
Portanto, é necessário realizar as aquisições de dados de MRI em uma taxa sub-Nyquist.

18



2.3.4.1 Sinal esparso e compressão de sinais

Grande parte de sinais como imagens e áudio são compressíveis, ou seja, se o sinal
for representado em uma base adequada, ele pode ser representado e armazenado com
menos coeficientes [14]. Um sinal x ε Rn poderia ser representado pela equação

x = Ψs, (2.21)

onde Ψ é uma base de transformação, de forma que Ψ ε Rnxn; e s é um vetor, de forma
que s ε Rn. O vetor s é esparso, ou seja, contem zero na maioria de seus elementos.

Geralmente para imagens e áudios, é comum utilizar Ψ para transformadas de Fourier
ou Wavelet, pois após realizar tais transformadas, a maioria dos coeficientes são extre-
mamente pequenos, de forma que podem ser igualados a zero com mínimas perdas de
informação; os coeficientes restantes são mais relevantes, e representam uma baixa por-
centagem do total de coeficientes [14].
Os coeficientes restantes podem ser armazenados e transmitidos, e posteriormente para
uma reconstrução do sinal, basta realizar a transformada inversa do vetor esparso. Esta
tática é utilizada para realizar compressão do tipo JPEG em imagens e do tipo MP3 em
áudios [14]. A Figura 2.8 apresenta um exemplo do processo descrito, onde a imagem
original é submetida a uma transformada de Fourier (TF); os coeficientes com valores
quase nulos são descartados, sobrando assim cerca de 5% do número total; é realizada
uma IFT e a imagem comprimida é reconstruída.
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Figura 2.8. Exemplo de compressão, onde a imagem original passa por uma TF,
tem os coeficientes de valores quase nulos descartados e depois passa por uma IFT.
Figura adaptada de [14].

2.3.4.2 Reconstrução por CS

Para a compressão, é necessário ter o vetor original, realizar a TF, eliminar os coefici-
entes quase nulos para encontrar o vetor esparso e posteriormente realizar uma IFT para
uma reconstrução; por outro lado, a intenção do CS é amostrar o vetor original de tal
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forma que apenas os coeficientes relevantes para o vetor esparso sejam medidos; o termo
Compressive Sensing poderia ser traduzido como Amostragem Comprimida, porém a tra-
dução que mais reflete o método é Sensoreamento Comprimido [14] [18]. A Figura 2.9
ilustra como funciona o CS, onde uma imagem é amostrada com poucos coeficientes, e
após passarem um processo de minimização resultam em uma matriz esparsa, que passa
por uma IFT e reconstrói perfeitamente a imagem.

Figura 2.9. Exemplo de uma reconstrução por CS, onde a imagem original que
é amostrada, passa por um processo de minimização para encontrar os coeficientes
esparsos, e depois é reconstruída com IFT. Figura adaptada de [14].

Considere um vetor de medidas b, de forma que b ε Rl, o vetor poderia ser expresso
com a equação

b = Mx, (2.22)

onde x é um sinal em que x ε Rn, e M é uma matriz de medidas, onde M ε Rlxn. Ao
combinar as equações 2.21 e 2.22, e utilizar Θ = MΨ é possível encontrar a relação

b = Θs, (2.23)

que representa um sistema de equações indeterminado, ou seja, existem infinitos vetores
esparsos s que satisfazem a equação [14] [22] [23].

Mesmo com infinitas soluções para s, é possível encontrar um vetor esparso ŝ com o
mínimo de componentes não-nulos, de forma que idealmente é

ŝ = argmins ‖s‖0 , (2.24)

considerando b = Θs [14] [22] [23]. O problema da Equação 2.24, que utiliza norma
l0, é extremamente complexo, e acaba sendo inviável. Por exemplo, a reconstrução de
uma imagem de 512x512 pixels, utilizando 1 ms de tempo de processamento para cada
combinação, poderia demorar em torno de 108 anos [22].

Existem algumas formas de contornar o problema da norma l0, e uma das melhores
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é a minimização de lp, que é descrita por

ŝ = argmins ‖s‖
p
p , (2.25)

considerando b = Θs, e utilizando

‖s‖p =

(
n∑

k=1

|sk|p
) 1

p

, (2.26)

com 0 < p < 1. Se forem aplicados valores como p = 1 e p = 2, serão obtidas as normas
l1 e l2, respectivamente [24].

2.4 PET/MRI

2.4.1 Exame de PET/MRI

A tecnologia PET/MRI é muito atrativa por conta da possibilidade de juntar o estudo
de atividade fisiológica, advinda do PET, com o estudo tecidual advindo do MRI. Existem
três formas de realizar um exame de PET/MRI [4]:

• Aparelhos separados: os exames são realizados em equipamentos separados, e depois
os dados são juntados via software;

• Aparelho híbrido: é um aparelho que já é idealizado com a intenção de realizar
simultaneamente os exames de PET e de MRI;

• Inserção de PET: um equipamento de PET produzido para ser adaptado em uma
máquina de MRI preexistente e realizar aquisição simultânea.

Realizar os exames de forma separada não é interessante por conta da demora para a
realização de cada modalidade. Já o grande problema da implementação da tecnologia
PET/MRI com aquisição simultânea é a difícil integração dos dois sistemas, sendo que
o PET precisaria se comportar de modo correto na presença de campos magnéticos, e o
MRI precisaria manter a homogeneidade de campo magnético, além de evitar ruído de
RF em suas bobinas receptoras [1].
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2.5 A influência da inserção de PET sobre MRI

O ruído imposto no MRI por parte do PET quando os exames estão sendo executados
de maneira simultânea é de natureza estrutural, uma vez que a estrutura física do anel
de detectores do PET pode causar distorções na homogeneidade do campo magnético,
além de poder causar bloqueios nos pulsos de RF [4].

A saída encontrada para os sistemas híbridos de PET/MRI é alterar o posicionamento
do anel de detectores de PET, deixando-o atrás das bobinas de RF do MRI. O novo po-
sicionamento do anel de detectores elimina grande parte do ruído do anel de detectores
de PET no MRI [1].

Para tentar contornar o problema de ruídos mútuos, alguns métodos e estudos tem
sido desenvolvidos ao redor do mundo, tais como: blindagem eletromagnética de sistemas
PET e inserções de PET penetrável por RF. Porém a base do presente estudo é o Hype-
rion IID, que se trata de uma inserção de PET que utiliza fotomutiplicadores digitais de
silício (dSiPM), em detrimento dos SiPM [25].

O Hyperion IID foi inserido em um equipamento de MRI do modelo Philips 3-T
Achieva MRI system, como é mostrado na Figura 2.10. Três bobinas diferentes foram
utilizadas para realizar os testes: uma bobina grande com 160 mm de diâmetro e 200 mm
de largura; uma bobina pequena, utilizada para MRI em ratos, com 46 mm de diâmetro
e 120 mm de largura; e uma bobina Multi-Nuclei. Os testes foram realizados com um
fantoma contendo FDG, e posteriormente em um rato com um tumor em progressão [25].
A Figura 2.10 apresenta o sistema de testes já montado [25].

Figura 2.10. A inserção de PET Hyperion IID montada no equipamento de MRI
do modelo Philips 3-T Achieva MRI system. Figura adaptada de [25].
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2.5.1 Resultados do Hyperion IID

Os testes comprovaram que o impacto do Hyperion IID na homogeneidade do campo
magnético B0 é irrelevante, sendo que que a distorção é semelhante a situação em que o
MRI não está equipado com o Hyperion IID [25].

Foi observado ruído no sinal captado nas bobinas receptoras do MRI. A bobina grande
foi mais suscetível ao ruído, tendo picos em frequências múltiplas de 215 kHz. Já a bobina
pequena foi menos suscetível ao ruído, tendo apenas um pico mais atenuado próximo de
128 MHz [25]. Dado que a máquina utilizada possui 3T, e utilizando a equação 2.11 e a
informação da Tabela 2.1 sobre o hidrogênio, é possível calcular que fLARMOR é de 127,74
MHz, portanto são apresentados somente valores em frequências próximas a 127,74 MHz.
A Figura 2.11 apresenta os dados do Hyperion IID, acerca da densidade espectral de
potência do ruído causada pela inserção de PET em relação à frequência imposta pelas
bobinas transmissoras do equipamento de MRI [25].

Figura 2.11. Densidade espectral de potência obtido nas bobinas de RF grande e
pequena do equipamento Philips 3-T Achieva MRI system com e sem a utilização
da inserção de PET Hyperion IID. Figura adaptada de [25].
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3 Materiais e Métodos

3.1 Dados de MRI

Um trabalho mais abrangente envolveria uma análise várias imagens de MRI de di-
versas partes do corpo, porém o tempo e o custo computacional para realizar essa tarefa
seriam muito altos. Portanto, para a realização do estudo, foi utilizada apenas a Fi-
gura 3.1, que se trata de uma imagem de ressonância magnética de cabeça com plano de
corte sagital, com uma resolução de 1024x1024 pixels [23].

Figura 3.1. Imagem de ressonância magnética de cabeça com plano de corte
sagital. Figura extraída de [23].

25



3.1.1 Amostras em TEFAK

Foram realizadas amostragens na imagem da Figura 3.1, sendo que foram empregadas
10 TEFAKs de 4 braços para a coleta de dados. Para cada coleta adicionou-se 20 voltas
para cada braço da espiral, ou seja, a primeira coleta possui espirais com 20 voltas, e a
última possui espirais com 200 voltas.

3.1.2 Amostras em TRFAK

Foram realizadas amostragens na imagem da Figura 3.1, sendo que foram emprega-
das 22 TRFAKs. As coletas foram feitas com escolhas empíricas de números de linhas,
cada par de TRFAKs, adicionavam-se aproximadamente 230 linhas. O vetor TRADIAL

apresenta os números de linhas utilizados

TRADIAL =[1, 3, 231, 233, 459, 461, 689, 691, 919, 921, 1149, 1151, 1379, 1381, 1609, 1611,

1839, 1841, 2069, 2071, 2297, 2299].

(3.1)

3.2 Comparação entre reconstrução por REM e por CS

Para realizar um comparativo entre os métodos, são empregados 2 métodos: qualita-
tivo e quantitativo.

As coletas de dados realizadas na seção anterior foram utilizadas em dois códigos
em linguagem Python, um para realizar a reconstrução por REM e outro por CS. Foram
reconstruídas e analisadas um total de 40 imagens utilizando TEFAK: 10 foram pelo
método de REM sem o ruído, 10 foram pelo método de REM com o ruído, 10 por CS
sem o ruído e 10 por CS com o ruído. Já para o caso de TRFAK, foram reconstruídas
88 imagens: 22 foram pelo método de REM sem o ruído, 22 foram pelo método de REM
com o ruído, 22 por CS sem o ruído e 22 por CS com o ruído.

A comparação qualitativa é feita de forma visual, avaliando as características visí-
veis das imagens. A comparação quantitativa é realizada por meio da relação sinal-ruído
(SNR), onde as imagens reconstruídas são submetidas à equação

SNR = 10 log10

(
Eoriginal

Eruido

)
, (3.2)

onde a SNR é dada em decibéis (dB), Eoriginal é a energia da imagem original empilhada,
e Eruido é a energia do vetor resultante da subtração da imagem original empilhada e da

26



imagem reconstruída empilhada. O cálculo da energia foi realizado com a equação

E =
L∑

k=1

|x[k]|2 , (3.3)

onde L é o comprimento do vetor, e x[k] é o valor do vetor na posição k. Após os cálculos
de SNR, as respectivos resultados numéricos para cada método são comparados utilizando
gráficos.

Para realizar análises mais apuradas de SNR, considerou-se que imagens com SNR
superior a 30 dB possuem uma qualidade boa, onde no geral já é difícil observar diferen-
ças entre a imagem original e a imagem reconstruída [26].

É importante observar que tanto os métodos qualitativos quanto os quantitativos na
análise de dados de MRI levam em conta os números de voltas em TEFAKs e linhas em
TRFAKs. Uma análise mais robusta também deve considerar o tempo de amostragem
exigido por cada tipo de trajetória e o número correspondente de linhas ou voltas. Entre-
tanto, é preciso indicar que essa temporização varia entre os diferentes equipamentos de
MRI. Mais especificamente, os dados de temporização do equipamento Philips 3-T Achi-
eva MRI system, utilizado durante a pesquisa do Hyperion IID, não estão disponíveis
para uma análise detalhada.

3.3 Dados do Hyperion IID

Para a coleta dos dados semelhante à da Figura 2.11 foi utilizado um código em
Python que processa imagens e interpola os dados obtidos a partir das imagens.

Inicialmente o código recebe os dados de densidade espectral de potência e a cor
que deve ser buscada, e posteriormente retorna uma matriz em que os pixels, com cores
semelhantes à cor definida anteriormente, são marcados como verdadeiros. O resultado
dessa etapa inicial pode ser visualizado na Figura 3.2.

27



Figura 3.2. Medidas de densidade espectral de potência nos sinais coletados nas
bobinas do equipamento de ressonância Philips 3-T Achieva MRI system, para a
faixa de frequências de 127.3 MHz até 128.2 MHz, conforme dados extraídos da
literatura científica [25] (Figura 8): (a) sem a presença do módulo de aquisição
Hyperion IID; (b) com a a presença do módulo de aquisição Hyperion IID.

Após a coleta de pixels com as cores desejadas, os dados passam por um processamento
para gerar pontos, que passam por uma interpolação com alguns ajustes finos. O resultado
final é apresentado na figura abaixo, sendo que a curva da Figura 3.3(a) representa
DNORMAL(f), a densidade espectral de potência sem o Hyperion IID; e a Figura 3.3(b)
representa DPET (f), a densidade espectral de potência com o Hyperion IID.
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Figura 3.3. Medidas de densidade espectral de potência nos sinais coletados nas
bobinas do equipamento de ressonância Philips 3-T Achieva MRI system, para a
faixa de frequências de 127.3 MHz até 128.2 MHz, conforme dados extraídos da
literatura científica [25] (Figura 8): (a) sem a presença do módulo de aquisição
Hyperion IID; (b) com a a presença do módulo de aquisição Hyperion IID.

Além da equação 3.3, existe uma maneira alternativa de se calcular a energia de um

29



sinal, representada por
E = T

∫ ∞

−∞
S(f)df, (3.4)

onde E é a energia do sinal, T é o intervalo de tempo do sinal, f é a frequência em Hz,
e S(f) é uma função de densidade espectral de potência. A energia do sinal sem o ruído
do Hyperion IID é

ENORMAL = T

∫ ∞

−∞
DNORMAL(f)df, (3.5)

já a energia do ruído do Hyperion IID é calculada com

EPET = T

(∫ ∞

−∞
DPET (f)df −

∫ ∞

−∞
DNORMAL(f)df

)
. (3.6)

Utilizando a equação 3.2 é possível encontrar SNRPET , a SNR das amostras conta-
minadas pelo ruído do Hyperion IID

SNRPET = 10 log10

(
ENORMAL

EPET

)
, (3.7)

substituindo 3.5 e 3.6 e fazendo as devidas simplificações pode-se utilizar a seguinte
relação

SNRPET = 10 log10

( ∫∞
−∞ DNORMAL(f)df∫∞

−∞ DPET (f)df −
∫∞
−∞DNORMAL(f)df

)
. (3.8)

Um código em Python foi utilizado para fazer o calculo da equação 3.8, considerando
que os valores de DNORMAL(f) e DPET (f) são zerados para fora dos limites estabelecidos
nos gráficos da Figura 3.3.

3.4 Contaminação dos dados de MRI

Considerando a equação 3.2 e isolando Eruido, e utilizando o valor de SNRPET tem-se
a relação

Eruido = Eoriginal10
−SNRPET

10 , (3.9)

onde Eruido é a energia do ruído, Eoriginal é a energia do sinal a ser contaminado. O sinal
discreto de ruído R pode ser descrito como

R[k] = αC[k], (3.10)
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onde α é um número real que ajusta o ruído, e C[k] é um vetor de números complexos
aleatórios. Calculando a Eruido de R[k] utilizando a equação 3.3

Eruido =
L∑

k=1

|R[k]|2 , (3.11)

e agora substituindo 3.10 em 3.11

Eruido =
L∑

k=1

|αC[k]|2 . (3.12)

Utilizando propriedades de módulo e de somatório na equação 3.12 pode-se encontrar

Eruido = α2

L∑
k=1

|C[k]|2 , (3.13)

e agora considerando que Enoise é a energia do sinal C[k]

Eruido = α2Enoise. (3.14)

Substituindo a equação 3.14 em 3.9, e isolando α, obtém-se

α =

√
Eoriginal10

−SNRPET
10

Enoise

. (3.15)

Após a obtenção do ajuste α, é possível calcular R[k] com a equação 3.12, e finalmente
obter a relação

Anoise[k] = A[k] +R[k], (3.16)

onde Anoise[k] é o vetor de amostras contaminadas e A[k] é o vetor de amostras obtidas
por TEFAK ou TRFAK. O vetor Anoise[k] é utilizado posteriormente para realizar as
reconstruções por REM e CS. Um vetor R[k] diferente foi gerado para cada reconstrução
realizada.

3.5 Reconstrução das imagens

Para a reconstrução por REM, foi utilizado um código em Python relativamente sim-
ples, que recebe os dados de amostragem, preenche os espaços vazios no espaço-k e por
fim realiza uma IFT para dar origem à imagem final.

Já para a reconstrução por CS, foi utilizado um código em Python cedido pelo Prof.
Dr. Cristiano Jacques Miosso. O código realiza a reconstrução por CS e utiliza a mi-
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nimização por lp, porém para diminuir o custo computacional, foi utilizado um valor de
p = 1 na equação 2.25, portanto, se trata de uma reconstrução com minimização por l1.
Um outro detalhe a se ressaltar é que o código utiliza o método da pré-filtragem, que
realiza uma filtragem no sinal antes de realizar a reconstrução por CS, com o objetivo
de melhorar a fidelidade do sinal de entrada, e consequentemente elevar a qualidade do
sinal de saída [23]. A Figura 3.4 apresenta um diagrama que ilustra o funcionamento do
CS dispondo da pré-filtragem, o sinal amostrado b é N vezes filtrado e reconstruído por
CS, e no final é possível obter um sinal de boa qualidade.

Figura 3.4. Diagrama que ilustra o processo de CS utilizando pré-filtragem: o
vetor b é filtrado e reconstruído N vezes para a obtenção de um sinal de alta
densidade. Figura extraída de [22].

Os filtros utilizados são os filtros de Haar bidimensionais, que são utilizadas para
ressaltar bordas [22]. Os filtros são definidos pelas matrizes

h1 =

[
1 −1

−1 1

]
, h2 =

[
1 −1

1 −1

]
, h3 =

[
1 1

−1 −1

]
.
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4 Resultados e Discussões

4.1 Número de amostras em TEFAK

O gráfico da Figura 4.1 apresenta a relação entre o número de voltas da TEFAK e a
porcentagem de amostras em uma imagem, sendo que essa porcentagem é em relação a
1048576, que é o número total de elementos da FT das imagens. É possível observar que
o número de amostras cresce até 100 voltas, quando ele fica saturado em torno de 78%.

Figura 4.1. Gráfico do percentual de amostras de uma imagem de MRI de
1024x1024 pixels em relação ao número de voltas das TEFAKs.

Este valor de saturação pode ser explicado pela geometria do problema. Caso uma
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matriz quadrada de ordem n for amostrada com TEFAK, o raio máximo que a espiral
alcança é n/2. Se for empregada uma TEFAK com número de voltas e braços adequado
para amostrar todos os elementos contidos dentro do raio máximo da espiral, a relação
entre a porcentagem de amostras A e o total de amostras seria

A% =
π
(
n
2

)2
n2

100, (4.1)

A% =
π
(

n2

4

)
n2

100, (4.2)

e consequentemente
A% =

π

4
100 ≈ 78, 53%. (4.3)

Portanto, o número de amostras fica saturando em torno de 78% do total de elementos,
mesmo se forem empregadas infinitas voltas e braços para a amostragem.

4.2 Número de amostras em TRFAK

O gráfico da Figura 4.2 apresenta a relação entre o número de linhas de TRFAK e a
porcentagem de amostras de uma imagem, sendo que essa porcentagem é em relação a
1048576, que é o número total de elementos da FT das imagens. É possível observar que
diferentemente da porcentagens de amostras de TEFAK, a porcentagem de TRFAK só
satura em quase 100%. Com isso, pode-se afirmar que TRFAK é mais eficaz para fazer
amostragens.
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Figura 4.2. Gráfico do percentual de amostras de uma imagem de MRI de
1024x1024 pixels em relação ao número de linhas de TRFAK.

4.3 SNR de imagens sem o ruído do Hyperion IID

Para a comparação quantitativa dos métodos de reconstrução, foi realizado em cálculo
de SNR nas imagens resultantes, conforme exposto na Seção 3.2. O valor de SNRPET

calculado conforme exposto na Seção 3.3 foi SNRPET = 6.08 dB.
É importante ressaltar que foram adotadas algumas hipóteses que podem ter limitado

a eficiência do CS, como: a adoção da minimização l1 em detrimento da minimização lp;
e a utilização de filtros de Haar para pré-filtragem, tendo em vista que existem filtros
com eficácia e complexidade maiores.

4.3.1 SNR com TEFAK

A Figura 4.3 apresenta um gráfico com os resultados de SNR, sendo possível observar
que ambas as curvas crescem até certo ponto, e depois saturam. A SNR de CS satura
em torno de 43 dB e a SNR de REM satura em torno de 55 dB, de forma semelhante
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ao exposto na Seção 4.1, onde o máximo de amostras que se pode alcançar é 78% dos
elementos da matriz. Com menos de 120 voltas de TEFAK, a reconstrução por CS é mais
efetiva, chegando a uma diferença de até 22 dB; porém com mais voltas, a reconstrução
por REM é mais efetiva, chegando a uma diferença de até 11.48 dB.

Figura 4.3. Gráfico comparativo entre a SNR das imagens de ressonância mag-
nética sem a adição de ruído do Hyperion IID,e reconstruídas por REM e CS, em
relação ao número de voltas de TEFAK.

4.3.2 SNR com TRFAK

A Figura 4.4 apresenta um gráfico com resultados de SNR com TRFAK utilizando
REM. Este gráfico de SNR, diferentemente dos outros apresentados no presente estudo,
é plotado apenas com os pontos, sem linhas interligando os mesmos. É possível observar
que o gráfico possui um comportamento interessante e diferente do observado com TE-
FAK, os valores variam rapidamente, sendo que existem duas tendências: uma saturada
Tsat em aproximadamente 16 dB, e outra crescente Tcre.
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Figura 4.4. Gráfico de SNR das imagens de ressonância magnética sem a adição
de ruído do Hyperion IID,e reconstruídas por REM, em relação ao número de linhas
de TRFAK.

Considerando que o resto inteiro da divisão R de um número A por outro número B

pode ser definido como
A ≡ R modB, (4.4)

é possível descrever o comportamento de SNR entre 1 e 1609 linhas de TRFAKs da
seguinte forma

SNR[L] ∈

 Tcre, se L ≡ 1 mod4

Tsat, caso contrário ,
(4.5)

onde L é o número de linhas de TRFAK. Já o comportamento de SNR entre 1610 e 2300
é descrito como

SNR[L] ∈

 Tsat, se L ≡ 3 mod4

Tcre, caso contrário .
(4.6)

Uma hipótese para o comportamento observado é que em alguns arranjos de TRFAK,
a qualidade em suas amostras é baixa. O estudo e a análise das causas desse comporta-
mento não estão no escopo do presente estudo. O tempo de execução do código em Python
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para reconstrução de imagens com REM é baixo, portanto foi possível reconstruir todas
as 2300 imagens, que foram utilizadas para gerar o gráfico da Figura 4.4; porém o código
para reconstrução com CS possui um tempo de execução alto mesmo utilizando Unidade
de Processamento Gráfico (GPU), chegando a até cerca de 10 minutos por imagem. Não
foi viável reconstruir 2300 imagens com CS, portanto foram empiricamente escolhidos
números de ângulos de TRFAK que acompanhassem as tendencias de saturação e cres-
cimento de SNR de reconstrução por REM. As imagens geradas a partir dos números de
ângulos escolhidos serão utilizadas para realizar as comparações entre os gráficos de SNR
de REM e CS. Os números de ângulos escolhidos são apresentados nos vetores Tinferior e
Tsuperior, para as tendências saturada e crescente, respectivamente

Tinferior = [3, 231, 459, 691, 919, 1151, 1379, 1611, 1839, 2071, 2299], (4.7)

Tsuperior = [1, 233, 461, 689, 921, 1149, 1381, 1609, 1841, 2069, 2297]. (4.8)

Utilizando Tinferior e Tsuperior, a SNR de REM foi novamente calculada, resultando
no gráfico da Figura 4.5(a). A Figura 4.5(b) apresenta um gráfico com os valores de SNR
calculados com as linhas de Tinferior e Tsuperior utilizando o método de CS. É possível
notar que diferentemente do comportamento da SNR por REM, nenhuma das tendencias
de SNR por CS saturam, ambas obtém um crescimento até um pico, e depois decrescem.
O pico de SNR em Tsuperior é em torno de 1625 linhas, já o pico em Tinferior é em torno
de 1380 linhas. A Figura 4.5(c) apresenta um gráfico da SNR de imagens reconstruídas
com números de linhas em Tinferior. É possível observar que a SNR com REM cresce até
a saturação em 16 dB, já a SNR com CS cresce até atingir um pico de aproximadamente
55 dB em cerca de 1380 linhas. A Figura 4.5(d) apresenta um gráfico da SNR de imagens
reconstruídas com números de linhas em Tsuperior. A SNR com REM não possui quedas,
cresce atingindo o máximo de aproximadamente 69 dB em cerca de 2300 linhas, já a SNR
com CS cresce bastante, atinge um pico de aproximadamente 102 dB em cerca de 1625
linhas, depois sofre uma queda e fica entre 70 dB e 80 dB.
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Figura 4.5. Gráficos de SNR de imagens reconstruídas com TRFAK e sem a adição
de ruído do Hyperion IID, reconstruídas:(a)com REM em Tinferior e Tsuperior;(b)
com CS em Tinferior e Tsuperior;(c) com REM e CS em Tinferior;(d) com REM e CS
em Tsuperior.

Em suma, para as linhas contidas em Tinferior, a SNR em CS é sempre mais alta que
a SNR em REM, chegando em uma diferença de 39 dB. Já para as linhas contidas em
Tsuperior, a SNR em REM é cerca de 2 dB maior que a SNR em CS entre cerca de 380 e
680 linhas, mas fora deste intervalo, a reconstrução por CS é mais efetiva, chegando em
uma diferença de 43 dB.

4.4 SNR de imagens com o ruído do Hyperion IID

A comparação quantitativa dos métodos de reconstrução depois da contaminação pelo
ruído do Hyperion IID foi realizada conforme exposto na Seção 3.2. A contaminação foi
realizada conforme exposto na Seção 3.4.

De forma semelhante à descrição apresentada na Seção 4.3, é importante relembrar
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que existem algumas hipóteses que podem ter limitado a eficiência do método de CS.

4.4.1 SNR com TEFAK

A Figura 4.6 apresenta um gráfico comparando os resultados de SNR para os méto-
dos de REM e CS. A SNR dos dois métodos apresentam comportamentos semelhantes,
crescem até cerca de 120 voltas de TEFAK e depois saturam em aproximadamente 9 dB,
sendo que o método por REM apresentou SNR mais alta que o método por CS em todos
os pontos medidos.

Figura 4.6. Gráfico comparativo entre a SNR das imagens de ressonância mag-
nética com a adição de ruído do Hyperion IID,e reconstruídas por REM e CS, em
relação ao número de voltas de TEFAK.

4.4.2 SNR com TRFAK

A mesma abordagem utilizada na Seção 4.3.2 foi utilizada para fazer a análise de
SNR com TRFAK com a adição de ruído do Hyperion IID, ou seja, os números de linhas
utilizados para a análise são os contidos em Tinferior e Tsuperior.
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A Figura 4.7(a) apresenta um gráfico com os valores de SNR obtidos em imagens
reconstruídas por REM e já contaminadas pelo ruído do Hyperion IID. As SNR em
Tinferior e Tsuperior possuem comportamento semelhante, crescem rapidamente até cerca
de 230 linhas, e saturam após cerca de 460 linhas. A Figura 4.7(b) apresenta o gráfico
com os valores de SNR obtidos em imagens reconstruídas por CS e já contaminadas pelo
ruído do Hyperion IID. A SNR em Tsuperior sobe de forma gradual e satura, já a SNR
em Tinferior também sobe de forma gradual e para de crescer, porém não alcança um
equilíbrio. A Figura 4.7(c) apresenta um gráfico de SNR obtida em imagens já conta-
minadas pelo ruído do Hyperion IID reconstruídas por REM e CS utilizando Tinferior.
A SNR de REM cresce rapidamente até cerca de 230 linhas, e após 460 linhas satura
em aproximadamente 8,5 dB; já a SNR de CS cresce de forma gradual até 460 linhas, e
depois varia sem grandes crescimentos ou decréscimos, o maior valor que a curva assume
é aproximadamente 8,3 dB. O gráfico da Figura 4.7(d) apresenta um gráfico de SNR
obtida em imagens já contaminadas pelo ruído do Hyperion IID reconstruídas por REM
e CS utilizando Tsuperior. A SNR de REM cresce rapidamente até cerca de 230 linhas,
e após 460 linhas satura em aproximadamente 9,2 dB; já a SNR de CS cresce de forma
gradual e satura em aproximadamente 9 dB.
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Figura 4.7. Gráficos de SNR de imagens reconstruídas com TRFAK e com a adição
de ruído do Hyperion IID, reconstruídas:(a)com REM em Tinferior e Tsuperior;(b)
com CS em Tinferior e Tsuperior;(c) com REM e CS em Tinferior;(d) com REM e CS
em Tsuperior.

4.5 Imagens sem o ruído do Hyperion IID

A comparação qualitativa dos métodos de reconstrução se deu de forma visual, ana-
lisando visualmente as imagens obtidas pelos métodos de REM e CS.Essas comparações
foram realizadas variando o número de voltas no caso do TEFAK, e o número de linhas
no caso do TRFAK.

4.5.1 Imagens amostradas com TEFAK

A imagem da Figura 3.1 foi amostrada 10 vezes conforme o exposto na Seção 3.1.1,
e depois foi reconstruída pelos métodos de REM e CS. A Figura 4.8 apresenta uma
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comparação com diferentes números de voltas de TEFAK.
Utilizando 20 voltas da TEFAK, é possível observar que ambas as imagens possuem

baixa qualidade. Cem voltas da TEFAK apresentam uma imagem por REM ainda ruim,
pois possui alguns artefatos; já a imagem formada por CS é muito boa em questão de
resolução e nitidez Duzentas voltas da TEFAK resultam em imagens com resolução e
nitidez muito boas; não é possível observar diferenças visíveis entre as imagens com mais
de 100 voltas reconstruídas por CS.

Em suma, as imagens formadas apresentam diferenças até cerca de 100 voltas da
TEFAK, com um número de voltas superior já não é possível distinguir a imagem original
das imagens reconstruídas pelos dois métodos.

4.5.2 Imagens amostradas com TRFAK

A imagem da Figura 3.1 foi amostrada 22 vezes conforme o exposto na Seção 3.1.2,
e depois foi reconstruída pelos métodos de REM e CS.

A Figura 4.9 apresenta uma comparação entre os métodos de REM e CS utilizando
diferentes números de linhas de TRFAK em Tsuperior. Utilizando 233 linhas de TRFAK,
as imagens possuem uma boa qualidade, porém fazendo uma análise mais criteriosa, é
possível observar que a imagem por REM possui alguns leves artefatos na região que
corresponde ao cérebro do paciente. As imagens reconstruídas por REM utilizando 1149
e 2297 linhas de TRFAK possuem resolução e nitidez boas, não sendo possível identificar
diferenças entre elas e a imagem original.

A Figura 4.10 apresenta uma comparação entre os métodos de REM e CS utilizando
diferentes números de linhas de TRFAK em Tinferior. Utilizando 231 linhas de TRFAK, as
duas imagens possuem artefatos com padrões semelhantes, porém a imagem reconstruída
por REM está com uma qualidade bem mais baixa. Mil centro e cinquenta e uma linhas
resultam em uma imagem de REM semelhante a imagem que utiliza 231 linhas; já a
imagem por CS tem uma boa resolução e nitidez, não sendo possível distingui-la da
imagem original. Duas mil duzentas e noventa e nove linhas apresentam uma imagem
por REM tão ruim quanto as que utilizam 231 e 1151 linhas; a imagem por CS possui
boa qualidade e nitidez, porém com uma análise mais criteriosa é possível identificar leves
artefatos com padrão semelhante à imagem por REM.

43



Figura 4.8. Imagens sem a adição do ruído do Hyperion IID de ressonância
reconstruídas:(a) com TEFAK de 20 voltas por REM e por CS;(b) com TEFAK de
100 voltas por REM e por CS;(c) com TEFAK de 200 voltas por REM e por CS.
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Figura 4.9. Imagens sem a adição do ruído do Hyperion IID de ressonância
reconstruídas:(a) com TRFAK de 233 linhas por REM e por CS;(b) com TRFAK
de 1149 linhas por REM e por CS;(c) com TRFAK de 2297 linhas por REM e por
CS.
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Figura 4.10. Imagens sem a adição do ruído do Hyperion IID de ressonância
reconstruídas:(a) com TRFAK de 231 linhas por REM e por CS;(b) com TRFAK
de 1151 linhas por REM e por CS;(c) com TRFAK de 2299 linhas por REM e por
CS.
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4.6 Imagens com o ruído do Hyperion IID

4.6.1 Imagens amostradas com TEFAK

A imagem da Figura 3.1 foi amostrada 10 vezes por TEFAKs, como exposto na
Seção 3.1, sofreu contaminação conforme exposto na Seção 3.4 e depois reconstruído
pelos métodos de REM e CS. A Figura 4.11 apresenta uma comparação com diferentes
números de voltas de TEFAK.

Utilizando 20 voltas de TEFAK, é possível observar que ambas as imagens tem baixa
qualidade, não sendo possível identificar que se trata de uma imagem de ressonância
magnética de cabeça. Com 100 voltas de TEFAK, as imagens são muito semelhantes
entre si, possuem granulação e um padrão de artefatos parecido. As imagens com 200
voltas de TEFAK também são muito semelhantes e não é possível encontrar diferenças
visíveis entre elas, ambas apresentam granulação e possuem uma qualidade aceitável.

4.6.2 Imagens amostradas com TRFAK

A imagem da Figura 3.1 foi amostrada 22 vezes por TRFAKs, como exposto na Se-
ção 3.1, sofreu contaminação conforme exposto na Seção 3.4 e depois reconstruído pelos
métodos de REM e CS.

A Figura 4.12 apresenta uma comparação entre os métodos de REM e CS utilizando
diferentes números de linhas de TRFAK em Tsuperior. Utilizando 233, a imagem recons-
truída por REM tem baixa qualidade, com forte granulação; a imagem reconstruída por
CS também apresenta forte granulação, porém é mais escurecida. As imagens que utili-
zam 1149 e 2297 linhas possuem granulação e qualidade aceitável, e também são muito
semelhantes entre si, não sendo possível verificar diferenças visuais entre as mesmas.

A Figura 4.13 apresenta uma comparação entre os métodos de REM e CS utilizando
diferentes números de linhas de TRFAK em Tinferior. Com 231 linhas, ambas as imagens
tem baixa qualidade, com forte granulação e com um padrão semelhante de artefatos,
porém a imagem por CS está mais escurecida que a imagem por REM. As imagens que
utilizam 1151 e 2299 linhas são muito semelhantes entre si, possuem granulação e um
padrão de artefatos parecido.

47



Figura 4.11. Imagens com a adição do ruído do Hyperion IID de ressonância
reconstruídas:(a) com TEFAK de 20 voltas por REM e por CS;(b) com TEFAK de
100 voltas por REM e por CS;(c) com TEFAK de 200 voltas por REM e por CS.
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Figura 4.12. Imagens com a adição do ruído do Hyperion IID de ressonância
reconstruídas:(a) com TRFAK de 233 linhas por REM e por CS;(b) com TRFAK
de 1149 linhas por REM e por CS;(c) com TRFAK de 2297 linhas por REM e por
CS.
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Figura 4.13. Imagens com a adição do ruído do Hyperion IID de ressonância
reconstruídas:(a) com TRFAK de 231 linhas por REM e por CS;(b) com TRFAK
de 1151 linhas por REM e por CS;(c) com TRFAK de 2299 linhas por REM e por
CS.
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4.7 Comparação dos resultados obtidos

4.7.1 Análise de SNR

Os resultados do SNR obtidos sem o ruído do Hyperion IID demonstram que a uti-
lização de TRFAKs atinge desempenho superior em comparação com a utilização de
TEFAKs em ambos os métodos de reconstrução empregados. Essa diferença nos re-
sultados pode ser explicada pela ausência, nas TRFAKs, de limitações de porcentagem
máxima de amostragem encontradas nas TEFAKs. No entanto, é importante destacar
que as TEFAKs não apresentam o comportamento peculiar de SNR, como observado em
TRFAKs. Um ponto relevante para a análise é o fato de que acima de 30 dB é difícil
observar diferenças entre a imagem original e a reconstruída. No caso de TEFAKs, o
primeiro método a atingir o patamar de 30 dB é o CS, em cerca de 75 voltas; já no caso
de TRFAKs, ambos os métodos de reconstrução atingem os 30 dB entre 230 e 460 linhas.
A TEFAK de 75 voltas coleta aproximadamente 58 % das amostras; TRFAKs com o
número de linhas entre 230 e 460 coletam valores entre 21 % e 35 % das amostras, ou
seja, TRFAKs necessitam de menos amostras para reconstruir imagens com mais de 30
dB.

Os resultados do SNR obtidos com o ruído do Hyperion IID demonstram que os dois
métodos de reconstrução obtém desempenho semelhante tanto em TEFAKs quanto em
TRFAKs, a SNR fica limitada em cerca de 9 dB. Mesmo obtendo desempenhos parecidos,
a REM possui desempenho mais satisfatório que CS em todos os casos simulados. Em
TEFAKs, REM e CS atingem o patamar próximo de 9 dB em cerca de 120 voltas; já para
TRFAKs a REM atinge o patamar de 9 dB entre 1 e 230 linhas, a SNR do método de CS
sobe de forma mais gradual, atingindo 9 dB entre 920 e 1150 linhas. Do ponto de vista
de desempenho, é possível afirmar que o melhor método na presença de ruídos é a REM
utilizando TRFAKs, por atingirem a saturação em 9 dB com uma quantidade menor de
amostras.

A queda de SNR depois da contaminação por ruído é alta em ambos os métodos,
tanto em TEFAKs quanto em TRFAKs. Porém a queda mais expressiva está no método
de CS em TRFAKs, ocorre uma queda de aproximadamente 93 dB no ponto de maior
discrepância.

Nos cenários abordados no presente estudo, a presença de ruído impactou principal-
mente a reconstrução por CS, que é um método mais robusto e, teoricamente, deveria ter
um desempenho melhor. Para comparação, foi realizada uma simulação com o objetivo
de calcular os valores de SNRPET em que o método de CS passa a ser mais efetivo em
relação à REM. A simulação para TEFAKs mostrou que a SNR de CS tem um melhor
desempenho quando SNRPET > 14, 08 dB; já para TRFAKs, o melhor desempenho de

51



CS ocorre quando SNRPET > 19, 46 dB.

4.7.2 Análise das imagens

As imagens reconstruídas com TEFAKs e sem o ruído do Hyperion IID demonstram
que o método de CS necessita de menos amostras para produzir imagens de melhor qua-
lidade em relação ao método de REM, no caso de 100 voltas já não é possível distinguir
a imagem de CS e a imagem original. No caso das imagens reconstruídas com TRFAKs e
sem o ruído do Hyperion IID, as reconstruções utilizando Tsuperior obtém um desempenho
muito bom em ambos os métodos, porém o método de CS tem um desempenho superior
com 233 linhas; já para as imagens utilizando Tinferior apresentam um desempenho melhor
utilizando CS, as imagens que utilizam REM são piores e muito parecidas, mesmo com o
aumento do número de amostras para a reconstrução, tal resultado está em consonância
com o resultado obtido para SNR, onde as imagens de Tinferior reconstruídas com REM
possuem desempenho saturado em 16 dB.

Todas as imagens reconstruídas com TEFAKs e com o ruído do Hyperion IID apresen-
tam granulação, porém apenas as imagens reconstruídas com 200 voltas não apresentam
grandes artefatos visíveis. As imagens reconstruídas com TRFAKs em Tsuperior apresen-
tam granulação, as imagens que utilizam 233 linhas possuem menor qualidade, as outras
imagens são muito semelhantes entre si. Da mesma forma que as imagens com TRFAKs
em Tsuperior, as em Tinferior também apresentam granulação com as imagens com 231
linhas tendo menor qualidade, porém todas as imagens apresentam artefatos com carac-
terísticas semelhantes.

As imagens reconstruídas pelos dois métodos, com os dois tipos de trajetória de amos-
tragem foram muito afetadas pelo ruído, a maior queda de desempenho foi observada nas
reconstrução por CS, utilizando TRFAKs em Tinferior; mesmo em Tinferior, as imagens
reconstruídas com CS sem a presença do ruído eram boas, chegando ao ponto de não
ser possível distingui-las da imagem original, porém com a contaminação do ruído, as
imagens por CS sofrem uma significativa degradação.

Em algumas das imagens reconstruídas com ruído não possuem grandes artefatos,
apenas granulação, sendo que é possível identificar as principais estruturas cerebrais
contidas nas imagens. Entretanto, classificar as imagens como aptas ou não para um
diagnóstico médico não está no escopo do presente trabalho.
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5 Conclusão

O presente estudo se propôs a analisar o impacto do uso de inserções de PET/MRI
sobre o imageamento de MRI. Para cumprir tal objetivo, foi necessário analisar reconstru-
ções sem ruídos, obter os dados de densidade espectral de potência do ruído do Hyperion
IID, gerar o ruído com as especificações calculadas, adicionar o ruído às medidas e re-
construir as imagens ruidosas.

Os resultados obtidos a partir das análises das reconstruções de imagens de 1024x1024
com os métodos TEFAKs e TRFAKs revelam que o método de CS proporciona maior
eficiência ao produzir imagens de alta qualidade com uma menor quantidade de amostras,
comparativamente ao método baseado em REM, especialmente em TRFAKs em Tsuperior.
Contudo, a presença de ruído influencia negativamente a qualidade das reconstruções, afe-
tando sobretudo as imagens produzidas pelo CS, equiparando-as em qualidade às geradas
pelo método da REM. A análise também mostra que é comum a presença de granulação
em imagens reconstruídas com o ruído do Hyperion IID. Na presença de ruído com o
valor especificado de SNRPET é melhor realizar as reconstruções com o método de REM,
tendo em vista que a complexidade computacional e o tempo de execução de um código
que utiliza o algoritmo de REM é muito menores do que em um código de CS.

O presente estudo abre algumas lacunas que podem ser pesquisadas em estudos fu-
turos:

• Análise do impacto dos ruídos do MRI em inserção de módulo de aquisição de
PET/MRI sobre o imageamento de PET. Em outras palavras,seria o estudo com-
plementar ao realizado no presente trabalho. A pesquisa realizada durante o de-
senvolvimento do Hyperion IID também apresenta dados de ruído coletados no
equipamento de PET, seria possível realizar um estudo semelhante para simular o
impacto do ruído do equipamento de MRI;

• Estudo do comportamento da SNR e da qualidade de imagens amostradas com a
utilização de TRFAKs. Tal comportamento é levemente abordado na seção 4.3.2,
e pode ser visualizado para o caso de reconstrução por REM na Figura 4.4;

• Estudo e desenvolvimento de hardwares que possam reduzir a densidade espectral
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do ruído causado pelas inserções de PET/MRI;

• Estudo e desenvolvimento de métodos operacionais que possam reduzir a densidade
espectral de potência do ruído causado pelas inserções de PET/MRI;

• Avaliação da qualidade de imagens contaminadas por ruído, a tarefa seria realizada
por médicos especializados em imaginologia. Para essa análise, múltiplas imagens
de MRI de diferentes partes do corpo humano seriam necessárias;

• Realizar o estudo do impacto do ruído de inserções de PET/MRI em imagens re-
construídas de MRI utilizando outros métodos de reconstrução, como a interpolação
de transformada não uniforme de Fourier, a retroprojeção filtrada, e a utilização
de redes neurais convolucionais. Também é importante observar o impacto em
diferentes tipos de trajetórias de amostragem, como trajetórias cartesianas e eco
planares.

Ao final do estudo, as descobertas apontam para a possibilidade de uma mudança na
estratégia de reconstrução de imagens de MRI em situações onde o ruído causado por in-
serções de PET/MRI é uma variável significativa. É provável que, no contexto de inserções
de PET/MRI, métodos mais tradicionais e convencionais possam apresentar vantagens
em relação às abordagens mais complexas e avançadas. No entanto, isso também sinaliza
a necessidade pesquisas que visem o desenvolvimento e otimização de técnicas capazes
de lidar especificamente com ruídos semelhantes aos observados no Hyperion IID. Essa
direção na investigação poderia levar a soluções mais eficazes e apropriadas para situações
onde o ruído é um fator real na reconstrução de imagens de MRI.
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