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RESUMO 

Os estímulos evento-relacionados (event-related functional magnetic resonance imaging - ER-fMRI) têm se tor-

nado mais popular nos últimos anos.  A maioria das análises das séries temporais geradas nesses exames 

é baseada em um modelo específico da função resposta hemodinâmica, hemodinamic response function 

(HRF). Contudo, a considerável variabilidade da HRF e a baixa relação sinal ruído das imagens, tem 

dificultado sua caracterização e localização. Neste sentido, recentemente foi proposto um método base-

ado na computação da entropia de Shannon, que não faz suposição sobre a forma da resposta. Desse 

modo, no presente trabalho, buscou-se, em um primeiro momento, avaliar alguns parâmetros do méto-

do proposto a fim de aumentar sua sensibilidade. Além disso, generalizou-se o método com a entropia 

de Tsallis, que introduz um novo parâmetro, q. Foi proposto, também, um novo método baseado no 

cálculo da distância de Kullback-Leibler (KL). Todos os métodos foram aplicados a dados simulados e 

dados reais. Curvas ROC (Receiver Operating Characteristic) foram usadas para estudar a dependência dos 

valores de corte e os diferentes parâmetros dos métodos em relação à sensibilidade e especificidade. A 

entropia de Tsallis apresentou maior poder de detecção nos intervalos de -1 < q < 1 (q≠ 0) com dois 

níveis. O método de KL mostrou uma melhora significativa da sensibilidade em dados simulados e 

apresentou a habilidade em discriminar regiões funcionais ativas e em repouso, para um estímulo mo-

tor. Por fim, foi proposta uma primeira tentativa de identificar simultaneamente duas regiões cerebrais 

não correlacionadas no tempo e no espaço com os métodos de Tsallis e KL-fMRI em um experimento 

de estímulo duplo (visual e motor). Além disso, um novo método mostrou-se eficiente, ainda que de 

forma preliminar, para detectar o atraso temporal de duas HRFs.  



  

ABSTRACT 

 

Event-related functional magnetic resonance imaging (ER-fMRI) has become more popular in 

the last years. Most of analysis applied to such exams is based on a specific model of the hemodynamic 

response function (HRF). However, the variability of HRF and the low signal-to-noise ratio of such 

exams have imposed interesting challenges to both characterization and localization of the HRF. Re-

cently, it was proposed a method based on computation of Shannon entropy, which makes no assump-

tion about the shape of the response. We herein evaluated some parameters of the previous method in 

order to increase its sensibility. Moreover, this method was generalized with Tsallis entropy, which in-

troduces a new parameter, q. Besides, a new method was proposed based on a distance of Kullback-

Leibler (KL) measurement. Every method was applied to simulated and real data. Receiver Operating 

Characteristic curves were used to study the threshold dependence and the different methods parame-

ters related to sensitivity and specificity. Tsallis entropy showed high detection power in the intervals -1 

< q < 1 (q≠ 0) with two bins. The KL method allowed significant improvement of sensibility in simu-

lated data and reviewed the ability to discriminate regions of functional activity and rest in a motor 

stimulus. Finally, it was proposed a new technique to identify two brain regions without correlation in 

time and space through Tsallis and KL-fMRI methods, in a experiment of double stimuli (visual and 

motor). Furthermore, in a preliminary study, we developed a strategy to detect temporal delay between 

two HRFs. 
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INTRODUÇÃO 

As técnicas de neuroimagem funcional, como a tomografia por emissão de pósitrons, Positron 

Emission Tomography (PET), a tomografia por emissão de fóton único, Single Photon Emission Computer 

Tomography (SPECT), a eletroencefalografia (EEG), a magnetoencefalografia (MEG), e a imagem fun-

cional por ressonância magnética, Functional Magnetic Resonance Imaging (fMRI) têm progredido sensivel-

mente nos últimos anos. Dentre essas técnicas, particularmente, a fMRI tem se tornado uma das prin-

cipais técnicas no mapeamento das funções cerebrais, principalmente, pelo seu caráter não-invasivo e 

pela boa resolução espaço-temporal [OGAWA et al. 1990a,b; LOGOTHETIS, 2002]. Essa técnica tem 

sido utilizada de forma bastante consistente em processos cognitivos elevados, em aplicações clínicas 

(dentre as quais se destaca o mapeamento pré-cirúrgico), processos de reorganização cortical e, mais 

recentemente, estudos em cronometria mental. Há, entretanto, várias questões que ainda exigem refi-

namentos, em especial no que diz respeito aos métodos de análises dessas imagens. 

A aquisição das imagens utiliza técnicas de amostragem rápida, essenciais para captar o sinal 

com uma resolução temporal relativamente baixa. Contudo, essas técnicas fornecem baixa relação sinal 

ruído, o que, somado às outras fontes de ruído, dificulta a inspeção visual direta das áreas de atividade 

cerebral, tornando necessária a utilização de métodos computacionais específicos. Em geral, os méto-

dos clássicos de análise, como, por exemplo, o GLM, modelam a função de resposta hemodinâmica, 

Hemodynamic Response Function (HRF). Porém, diante da variabilidade dessas funções e das dificuldades 

em se estabelecer o que é estatisticamente significante na detecção das regiões funcionalmente ativas do 

cérebro, ainda não há um consenso da comunidade de fMRI sobre qual método utilizar. Nesse sentido, 

o desenvolvimento de novos métodos de análise soma uma importante contribuição na melhor caracte-

rização desses sinais. 

Recentemente, técnicas baseadas na Teoria de Informação mostraram-se consistentes em ex-

periências com fMRI. A análise entrópica fundamenta-se no cálculo da entropia de Shannon dependen-

te do tempo [DE ARAUJO et al., 2003] e não faz nenhuma suposição sobre a forma da resposta he-
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modinâmica. Contudo, aspectos de otimização do método não foram inspecionados em detalhes, a fim 

de avaliar as condições para sua maior sensibilidade. Desse modo, um dos objetivos do presente traba-

lho é realizar o estudo de alguns parâmetros, procurando identificar os valores apropriados que apre-

sentam maior detecção da HRF. 

Além disso, um segundo objetivo vem da generalização desse método, pela utilização de uma 

nova definição de entropia, proposta por Constantino Tsallis. Essa formulação introduz um novo pa-

râmetro, q, o que permite realizar um estudo em função dessa nova variável, com um possível maior 

poder de detecção. 

Como terceiro objetivo, propõe-se um segundo método, baseado no cálculo da distância de 

Kullback-Leibler (KL) das séries temporais de fMRI. 

Por fim, os mapas tradicionais de ativação funcional não fornecem informações sobre a dinâ-

mica das conexões entre diferentes regiões cerebrais, envolvidas em uma determinada tarefa. A viabili-

zação desses estudos passa pela necessidade de medidas precisas de propriedades temporais específicas 

da HRF, em diferentes regiões do cérebro, dentre as quais, o atraso da HRF. Em um primeiro momen-

to, propõe-se uma tentativa de identificar simultaneamente duas regiões cerebrais não correlacionadas 

no tempo e no espaço com os métodos de Tsallis e KL-fMRI, em um experimento de estímulo duplo: 

visual e motor. Em um segundo momento, iniciou-se o desenvolvimento de um método de detecção de 

atraso temporal. 

O material apresentado nesta dissertação abrange diversos aspectos teóricos e experimentais. 

O primeiro capítulo introduz os conceitos fundamentais da teoria da informação utilizados nos méto-

dos de detecção, com ênfase nos conceitos de entropia na sua forma clássica e generalizada, bem como 

a medida de distância entre duas distribuições de probabilidade. 

O capítulo dois é dedicado à técnica de fMRI, em que se descreve aspectos teóricos das aqui-

sições das imagens, do contraste BOLD (Blood Oxygen Level Dependent), dos processos envolvidos no pré 
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e pós-processamentos das imagens com métodos clássicos, além de uma descrição da aplicação da f-

MRI em estudos de cronometria mental. 

Os três últimos capítulos foram destinados à descrição dos métodos experimentais, aos resul-

tados e discussão e, por fim, às conclusões e perspectivas obtidas neste trabalho. 

Os apêndices, em um total de dois, dão ao leitor a oportunidade de se aprofundar em alguns 

aspectos teóricos utilizados ao longo da dissertação. Princípios físicos da Imagem por Ressonância 

Magnética e princípios da formação de imagem são introduzidos no primeiro apêndice. Os fundamen-

tos teóricos para a construção das curvas ROC (Receiver Operating Characteritic) estão apresentados no 

segundo apêndice. 
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Capítulo I - Teoria da Informação 

1. Introdução 

A Teoria da Informação (TI) tem sua origem na teoria de probabilidades introduzida por 

Claude Shannon (1916-2001) com a publicação do artigo “The Matematical Theory of Communication” na 

revista Bell System Technical Journal [SHANNON, 1948]. O objetivo de Shannon era descobrir as leis que 

regulavam a capacidade de sistemas transmitirem, armazenarem e processarem a informação. Ainda, 

pretendia definir medidas quantitativas para esses processos. Uma das principais contribuições do mo-

delo foi considerar a comunicação como um problema matemático rigorosamente embasado na estatís-

tica. Shannon propôs uma forma de medir a informação contida em um evento probabilístico, baseada 

na tradicional expressão da entropia de Boltzmann (1896), associando à entropia uma medida de infor-

mação. 

Em seu modelo de comunicação (fonte-canal-receptor), Shannon estabeleceu um esquema de 

transmissão de informação. Uma mensagem que parte de uma fonte é codificada e emitida por um 

transmissor, passa por um canal de comunicação, sofre perturbações por ruídos, e chega ao receptor 

através de um sistema de decodificação. Nesse modelo, a quantidade de informação transmitida em 

uma mensagem é função da previsibilidade da mensagem, ou seja, independentemente da mensagem, a 

quantidade de informação está relacionada à possibilidade da mensagem ocorrer. Se essa probabilidade 

for pequena, a mensagem contém muita informação, caso contrário, se ela for previsível, então conterá 

pouca informação. Para medir a quantidade de informação, Shannon criou o conceito de entropia, algo 

diferente do conceito homônimo em termodinâmica, e definiu a quantidade de informação com base 

na incerteza, ou dificuldade de previsão dessa mensagem. Desse modo, a noção de entropia está ligada 

ao grau de desorganização existente na fonte de informação. Quanto maior a desordem, maior o poten-

cial de informação dessa fonte. Uma fonte que responda com uma única e mesma mensagem a toda e 

qualquer pergunta, não transmite informação, já que não há redução de incerteza. 
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2. Entropia de Shannon 

No contexto de Shannon a entropia está relacionada à incerteza de se obter uma informação e 

a capacidade informativa da fonte. De um modo geral, conceitos de entropia possibilitam uma compa-

ração das propriedades de um sistema em termos numéricos, averiguando como é a sua distribuição de 

probabilidades. 

Definição: Seja X uma variável discreta aleatória com vetor de probabilidade ( )n1 p,,p K . Define-se a 

entropia de Shannon da variável aleatória X como: 

 ( ) ( ) ( ){ }∑−=
=

n

1i
i2i xplogxpkXH , ................................. (1.1) 

em que k é uma constante positiva. Vê-se que a entropia de Shannon depende somente da distribuição 

de X. Por convenção, xlogx  é igual a zero quando x=0, dado que 0loglim
00

=
→

xx
x

, para que se preser-

ve a continuidade de H. 

A base da função logaritmo determina a unidade de medida de informação. A rigor, ela pode ser 

qualquer número maior que 1, sendo usual a utilização da base 2 para sistemas digitais de informação. 

Ao utilizar essa base, a unidade resultante é a unidade binária (bit). 

A grandeza H(x) pode ser interpretada como uma medida da incerteza sobre o valor da variá-

vel aleatória X, antes de observá-la, ou como a quantidade de informação sobre X que foi adquirida 

depois de realizar a medida. Em particular, se X tem algum valor com probabilidade 1 ( )1pi =  então 

nenhuma informação é ganha após a observação de X. Neste caso, verifica-se, diretamente da definição 

1.1, que H(X) é zero. Note que a entropia H(X) é sempre não-negativa: ( ) 0XH ≥ . 

A função entropia de Shannon pode ser representada graficamente, no caso de se terem dois 

resultados possíveis. Sabendo que as probabilidades p1 e p2 verificam a relação ( )12 p1p −= , 

( )21 p,pH , ou seja, ( )11 p1,pH − , tem a forma: 
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Figura 1.1. Gráfico da função entropia de Shannon H(p1,p2). 
 

Analisando a entropia de Shannon, verifica-se que ela atinge um máximo quando os estados 

estão igualmente distribuídos e um mínimo quando os estados têm uma distribuição concentrada. Para 

exemplificar essa questão, seja: 

 

Caso 1: Distribuição Uniforme: 

( )
( )

( )⎪⎩

⎪
⎨
⎧

==

==
=

1xse2
11p

0xse2
10p

xp . 

Calculando-se a entropia de Shannon: 

( ) ( ) ( ) ( ) ( )2log21log121log2121log21XH =−=−−= . 

 

Caso 2: Distribuição Binária 

( ) ( )
( )⎩

⎨
⎧

==
==

=
1xse11p

0xse10p
xp , 

A entropia de Shannon, segue: 

( ) ( ) 01log10XH 2 =−= . 
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Nesse exemplo, os limites da entropia de H(X) para as distribuições de probabilidade propostas, con-

firmam a noção intuitiva de que quanto mais espalhado o sistema se encontra, maior sua entropia e 

maior é a medida de informação. 

Dentro da Teoria da Informação foram formuladas algumas propostas de generalização da en-

tropia, sendo uma das mais conhecidas a de Rényi, de 1961. Ainda, recentemente, uma nova forma de 

entropia, conhecida por entropia de Tsallis [TSALLIS, 1988], tem atraído bastante interesse. Na sua 

definição, a entropia clássica de Boltzmann é generalizada, tornando-a conveniente quando aplicada 

para a caracterização de diferentes sistemas naturais [TEDESCHI et al., 2005; HANSEN et al., 2005; 

TORRES et al., 2003]. 

 

3. Entropia de Tsallis 

As entropias generalizadas, que podem ser ajustadas para uma medida de informação, são sus-

tentadas pelo seu significado operacional ou por um conjunto de postulados que as caracterize. Em 

1988, Constantino Tsallis [TSALLIS, 1988] publica o trabalho “Possible Generalization of Boltzmann-Gibbs 

Statistics” no Journal of Statistical Physics, propondo uma nova forma de entropia. Sua expressão funda-

menta uma generalização da Mecânica Estatística usual – a Mecânica Estatística Não Extensiva. Ela 

estende o domínio da aplicabilidade dos procedimentos da Mecânica Estatística usual a sistemas em que 

a estatística de Boltzmann-Gibbs apresenta sérias dificuldades matemáticas. A expressão proposta, que 

define a entropia de Tsallis, Sq, é caracterizada por um parâmetro “q”, e tem a forma: 
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W

1i

q
i

q −

∑−
= = , ................................. (1.2) 

sendo k uma constante positiva que define a unidade em que a entropia é medida, ℜ∈q , que caracte-

riza a estatística particular, W é o número total de microestados e pi é o conjunto de probabilidades 

associado aos estados, sendo ∑ ==
W

1i i 1p . No limite em que q  1, a equação (1.2) remonta a expressão 

de Shannon, já que, 
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Na figura seguinte estão representados gráficos da entropia de Tsallis de uma distribuição com 

dois resultados possíveis ( )21q p,pS , para alguns valores de q.  
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Figura 1.2. Gráficos de Sq(p1,p2), em um sistema de dois estados com os valores de q indicados. 
 

A entropia de Tsallis depende de “q” e tem uma concavidade bem definida, sendo côncava 

quando q > 0 e convexa quando q < 0. 

Até agora a medida de informação foi estudada para uma única variável aleatória, a partir de 

definições de entropia. Contudo, se há mais de uma distribuição de probabilidades, pode-se, a princípio, 

medir diferenças relativas entre elas. Foi com esse intuito que Solomon Kullback e Richard Leibler em 

1951 [COVER & THOMAS, 1991] introduziram o conceito de distância de Kullback-Leibler. 

 

4. Distância de Kullback-Leibler 

A distância de Kullback-Leibler (KL), ou Entropia Relativa, Divergência I ou Entropia de 

Kullback-Leibler, consiste da medida de uma distância entre duas distribuições. A entropia relativa tra-

duz o ganho de informação resultante da substituição da distribuição (de referência ou a priori) pela 

distribuição (a posteriori). 

Definição: A distância KL entre duas distribuições de função probabilidade, discretas, p(x) e q(x) é 

definida por [COVER & THOMAS, 1991]: 
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 ∑=
=

W

1i i

i
2i q

p
logp)q||p(D  ................................. (1.3) 

Na definição acima, usamos 0q0log0 =  e ∞=0plogp  de acordo com o limite da função. A entro-

pia relativa é sempre não negativa e é zero se e somente se p = q. Embora seja usual pensar na entropia 

relativa como uma medida de “distância” entre duas distribuições estatísticas, esta não pode ser consi-

derada uma distância no sentido usual, uma vez que não apresenta simetria, ou seja, 
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logp ,  ................................. (1.4) 

o que não pode ser considerada uma distância métrica. 

À semelhança da generalização da entropia de Shannon, a distância KL também pode ser ge-

neralizada e associada a um parâmetro q. Em 1998, Borland e colaboradores [BORLAND et al., 1998] 

definiram essa generalização, designada por q-informação de KL, através da informação própria1 não 

extensiva de cada evento por: 

 
q1

1p
I

q1
iq

i −

−
−=

−

. ................................. (1.5) 

Considerando as distribuições discretas de probabilidade p(x) e p’(x) de eventos medidos, a variação da 

informação é dada por: 
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A variação média de informação é obtida através da expressão: 
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que representa o ganho de informação generalizado de Kullback-Leibler. Pode-se escrever esta equação 

de outra forma, mediante a definição de q-logaritmo: 
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1 Informação própria é o ganho de informação associada à ocorrência de um evento 
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Obtêm-se a forma: 

 ( ) ∑=
=

W

1i i

i
qiq 'p

p
logp'p||pD . ................................. (1.9) 

A função generalizada da entropia relativa anula-se quando as distribuições p’(x) e p(x) são iguais ou 

quando q=0. 

 

5. Evolução Temporal das Entropias 

Levando em consideração que a entropia calculada sobre todo o sinal, s(t), fornece pouca in-

formação sobre sua evolução temporal, é interessante calcular uma entropia dependente do tempo. Para 

tanto, a entropia pode ser dividida em intervalos de tempo por meio de uma janela deslizante [CA-

PURRO et al., 1999]. 

Seja s(t) a série temporal formada por um conjunto discreto de amplitudes amostradas no 

tempo (conjunto S): 

 ( ){ }k,,1k,tsS k K== . ............................... (1.10) 

A janela deslizante W, 

 ( ) ( ){ } M,,2,1,0m,mw,,m1k,ts,w;mW k KK =∆+∆+==∆ ....................... (1.11) 

divide o curso temporal do sinal em intervalos de tempo, sobre os quais a entropia pode ser calculada. 

Da expressão, m são os valores possíveis de posicionamento da janela, Nw∈ é a largura da janela, e ∆ 

é o fator de deslocamento da janela de centro em l . Note que w, m e ∆ devem ser escolhidos de modo 

a obedecer às condições: kw ≤  e ( ) N/wk ∈∆− . O centro da janela é localizado em 

∆+== m2wlt k . 

Considerando o conjunto de amplitudes S e o conceito de janelas deslizantes, W, é possível 

definir os níveis acessíveis ao sistema de duas maneiras: método global e método local. 
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• Método global 

Nesse método, calcula-se o máximo e o mínimo da amplitude de todo o sinal s(t) e, em segui-

da, obtém-se os níveis acessíveis ao sistema através da partição do sinal em L intervalos. Matematica-

mente tem-se: 

 M210 ssss K<<< , ............................... (1.12) 

logo, 

 [ ] ( ){ },K,,1k,tsminSmins k
k

0 K==≡  ............................... (1.13) 

 [ ] ( ){ },K,,1k,tsmaxSmaxs k
k

M K==≡  ............................... (1.14) 

Desse modo, define-se os intervalos de amplitude, I l , como: 

 I l )s,s[ l1l−= , ............................... (1.15) 

sendo que l  varia de 1 até o número total de níveis L. Logo, a probabilidade de ocupação de cada ní-

vel, no interior da janela, pode ser calculada segundo a equação: 

 ( ) ∑ δ=
∈Wj

)j(iNW n
1ip , ............................... (1.16) 

em que n é o número de pontos na janela e )j(iNδ é igual a 1 se e somente se o índice i do nível em 

questão for igual ao nível do ponto j, de outro modo )j(iNδ = 0. 

Por fim, dada a distribuição de probabilidades, em cada janela, calcula-se as entropias, atribu-

indo esse valor calculado ao ponto referente ao centro da janela. 

 

• Método local 

No caso do método local, os níveis acessíveis ao sistema são definidos a partir dos máximos e 

mínimos pertencentes às janelas W. Matematicamente tem-se: 

 M210 jjjj K<<< , ............................... (1.17) 

em que: 
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 [ ] ( ){ },mw,,m1k,tjminWminj k
k

0 ∆+∆+==≡ K  ............................... (1.18) 

 [ ] ( ){ },mw,,m1k,tjmaxWmaxj k
k

M ∆+∆+==≡ K  ............................... (1.19) 

Deste modo, os intervalos de amplitude estão definidos no interior da janela, da seguinte maneira: 

 I l )j,j[ l1l−= , ............................... (1.20) 

em que l  varia de 1 até o número total de níveis L. Novamente, calcula-se a probabilidade de ocupação 

de cada nível no interior da janela segundo a equação 1.16. 
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Capítulo II – Imagem Funcional por Ressonância Magnética 

1. Introdução 

A imagem por ressonância magnética, magnetic resonance imaging (MRI), está baseada no fenô-

meno de ressonância magnética nuclear [Apêndice A] e é capaz de produzir imagens do corpo humano 

com excelente contraste entre tecidos moles, permitindo distinguir tecidos saudáveis dos anormais, 

p.ex., tumores. 

O aperfeiçoamento da técnica de MRI, com o desenvolvimento de seqüências de pulso especí-

ficas, do tipo eco planar, Echo Planar Imaging (EPI), e descobertas de processos fisiológicos que produ-

zem contraste endógeno, abriu a possibilidade de estudos das funções cerebrais em humanos a partir 

dessa técnica. A Imagem Funcional por Ressonância Magnética, Functional Magnetic Resonance Imaging 

(fMRI), como assim é chamada, tem obtido um papel de destaque, dentre todas as técnicas de mapea-

mento funcional, por seu caráter não-invasivo, e a prevalência de tomógrafos de ressonância em institu-

ições hospitalares. Além disso, essa técnica tem oferecido uma melhora substancial da resolução espa-

ço-temporal comparado a qualquer outro método não-invasivo [LOGOTHETIS, 2002]. 

Nesta seção serão descritos os aspectos básicos da técnica de fMRI, como a aquisição das i-

magens, o mecanismo de contraste endógeno utilizado, os desenhos experimentais, e as técnicas de pré-

processamento e pós-processamento. Além disso, serão apresentados aspectos recentes da sua utiliza-

ção como ferramenta para o estudo da cronometria mental. 

 

2. Seqüência de Pulso EPI 

O mapeamento das funções cerebrais requer a aquisição de imagens com resolução temporal 

alta. Nesse sentido, seqüências de pulsos rápidas têm sido desenvolvidas para adquirir um número 

grande de imagens dentro de um curto período de tempo. Os métodos convencionais preenchem o 

espaço-k linha por linha, necessitando de várias excitações separadas para reconstruir uma imagem. Em 

1977, Peter Mansfield propôs o método EPI, no qual todo o espaço-k é preenchido com um único 
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pulso RF, seguindo uma trajetória zig-zag no espaço recíproco [MANSFIELD, 1977]. A figura 2.1 

ilustra um diagrama com a seqüência de pulso EPI, e sua respectiva trajetória no espaço k. 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.1. Seqüência de pulso EPI do tipo Gradiente Eco (a) e a trajetória no espaço-k (b). 
Observe que as direções dos gradientes são alteradas rapidamente no tempo para permitir a 
trajetória no espaço-k. Figura modificada de Huettel et al. 2004. 

 

Juntamente com o pulso RF de 90°, o gradiente de seleção de fatia (Gz) é aplicado. Na se-

qüência, há um pulso de gradiente negativo de codificação de freqüência e outro de fase para posicionar 

a coordenada do espaço-k no seu canto inferior esquerdo. Nesse momento, um gradiente positivo Gx é 

aplicado e uma linha na direção kx é adquirida. O processo continua pela aplicação de um pequeno gra-

diente positivo Gy, que move as coordenadas do espaço-k uma linha acima, e um pulso negativo de Gx 

dirige as coordenadas para trás, varrendo a segunda linha, e assim sucessivamente, até o completo pre-

enchimento do espaço-k. Na EPI, toda informação necessária para reconstrução da imagem é obtida 

em um simples período TR. Um problema central desse processo é que a janela de aquisição de dados é 

limitada pela magnetização transversal (T2 e T2*), que pode variar de 50 – 100 ms. A espessura da fatia 

pode ser ajustada alternando a intensidade do gradiente de campo Gz, e a posição central da fatia pode 

ser ajustada alternando a freqüência do pulso de excitação. 

Enquanto seqüências de pulsos convencionais têm resolução temporal de alguns segundos, a 

EPI alcança a ordem de alguns milisegundos, chegando a 20 ms. Contudo, a melhora na resolução 

temporal resulta em uma imagem com baixa resolução espacial [HUETTEL, et al., 2004]. 

RF 
 
Gx 
 
Gy 
 
Gz 

(a) (b) 
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Embora haja outras estratégias para a aquisição rápida das imagens, a consolidação de novas 

tecnologias para produção de gradientes tem tornado a EPI o método de escolha nos estudos de fMRI. 

 

3. Estudos Funcionais Usando Agentes de Contraste 

Uma estratégia para o aumento do contraste nas imagens por ressonância magnética é o uso 

de agentes de contraste exógenos, como o Gd-DTPA (ácido diethylenetriaminepentacetico). Essas 

substâncias, altamente paramagnéticas, podem ser injetadas na corrente sanguínea, alterando o contras-

te local, pelo encurtamento dos tempos de relaxação. Esses agentes de contraste como são conhecidos, 

têm grande importância em imagens clinicas, especialmente na detecção de tecidos patológicos, incluin-

do tumores cerebrais. 

Os primeiros estudos de fMRI em humanos foram idealizados pelo uso de agentes de contras-

te exógenos, por Belliveau e colegas, em 1991 [BELLIVEAU et al., 1991]. Eles mediram o aumento de 

contraste no lobo occipital pelo mapeamento de Gd-DTPA durante estimulação visual. Por um lado o 

uso de agentes de contraste promove uma enorme mudança do contraste local, entretanto, o método 

demanda a injeção endovenosa dessa substância. Desse modo, pouco tempo depois, outro método foi 

concebido. Nesse, não há necessidade de utilização de um agente exógeno, e está baseado em um pro-

cesso fisiológico há muito conhecido. 

 

4. Efeito BOLD 

O cérebro humano contém aproximadamente 1011 neurônios que realizam todos os processos 

cognitivos, sensoriais e motores do corpo. A transferência de informação no cérebro ocorre por propa-

gação de impulsos nervosos de uma célula nervosa a outra, pela liberação de neurotransmissores em 

sinapses e suas subseqüentes interações com receptores específicos nos neurônios alvos. As interações 

entre os neurotransmissores pré-sinapticos e receptores levam a mudanças do fluxo de corrente na 

membrana, despolarizando a membrana pós-sinaptica, gerando o potencial de ação. 
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As mudanças metabólicas nos neurônios e células gliais, que acompanham a liberação de neu-

rotransmissores, requerem energia, que é, em grande parte, usada nas sinapses. Como a produção de 

energia no cérebro normal depende do metabolismo oxidativo (produção de Adenosina Trifosfato, 

Adenosin Triphosphate - ATP), a maior demanda local de oxigênio ocorre pelo aumento da atividade si-

náptica. O consumo de ATP requer um suprimento contínuo de glicose e oxigênio, que é regulado, em 

parte, pelo fluxo sanguíneo cerebral, Cerebral Blood Flow (CBF), uma vez que o cérebro não tem uma 

reserva de oxigênio armazenada localmente. Nesse sentido, Ângelo Mosso, em 1881, demonstrou a 

correlação entre a demanda de energia e o CBF [MOSSO (1881 apud LOGOTHETIS, 2002)]. Alguns 

anos mais tarde, em 1890, Roy e Sherrington demonstram que a estimulação do cérebro causa um au-

mento local de fluxo sanguíneo [ROY & SHERRINGTON (1890 apud LOGOTHETIS, 2002)]. 

Por outro lado, em 1936, Linus Pauling e seu estudante Charles Coryell, descobriram que a 

molécula de hemoglobina tem propriedades magnéticas que dependem do estado da oxigenação dos 

grupos heme. A hemoglobina oxigenada (Hb) é diamagnética, ou seja, tem momento magnético nulo. 

Em contraste, a deoxi-hemoglobina (dHb) é paramagnética, tendo um momento magnético diferente 

de zero [HUETTEL et al. 2004].  Sabe-se, ainda, que a alteração do campo magnético local de um teci-

do altera os tempos de relaxação. Assim, mudanças na susceptibilidade magnética local mediante mu-

danças de concentração da dHb levam à alteração no sinal MR. Essa predição foi verificada experimen-

talmente nos estudos realizados por Thulborn e colegas, que demonstraram, mediante um tubo de teste 

com sangue, que a taxa de relaxação T2 depende da proporção de hemoglobina oxigenada [THUL-

BORN et al. (1982 apud HUETTEL et al. 2004)]. O fato de que a oxigenação do sangue tem um efeito 

mensurável no sinal de MR dos tecidos vizinhos foi descoberto por Ogawa e colegas, em um estudo 

com roedores anestesiados [OGAWA, et al., 1990a]. Eles encontraram que o sinal MR em torno das 

veias diminuiu quando a concentração de oxigênio do ar inspirado foi reduzida, e que o efeito foi rever-

tido quando essa concentração retornou a valores normais. Além disso, eles observaram que a redução 

de sinal não ocorria exclusivamente no sangue, mas afetava tecidos em torno dos vasos, sugerindo uma 
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redução de T2* nos espaços intra e extravascular, similar a mudanças de susceptibilidade causadas pelos 

agentes de contraste. 

Para verificar se a alteração do contraste observado resultava da demanda metabólica de oxi-

gênio, Ogawa e colaboradores mediram as alterações de sinal enquanto manipulavam gases inalados em 

ratos anestesiados, comparando níveis baixos e altos de anestesia. O contraste foi muito maior em bai-

xos níveis de anestesia em relação a altos níveis, indicando que a demanda metabólica de oxigênio era 

um pré-requisito para a observação do contraste [OGAWA, et al., 1990b]. 

Pouco tempo depois, Kwong e colaboradores demonstraram que era possível observar o 

mesmo efeito em humanos [KWONG, et al., 1992]. Esse mecanismo de contraste passou, então, a se 

chamar BOLD, Blood Oxygenation Level Dependent, e é utilizado largamente nos estudos atuais de fMRI. 

Em resumo, o contraste BOLD depende da quantidade total de dHb presente em uma dada região 

cerebral, que, por sua vez, depende do balanço entre consumo e fornecimento de oxigênio. Pela previ-

são de Ogawa e colaboradores seria esperado que o aumento da atividade neuronal resultasse em um 

aumento do consumo de oxigênio, aumentando a dHb no sangue e, consequentemente, diminuindo o 

sinal de MR. Não obstante, o oposto é observando: durante o aumento da atividade neural há uma di-

minuição da dHb e aumento do sinal de MR. Estudos efetuados por Fox e Raichle ajudaram a explicar 

essa observação [FOX & RAICHLE, 1986]. A disparidade entre a utilização de oxigênio e a demanda 

significa que mais oxigênio é fornecido para uma região cerebral, que a quantidade consumida. O con-

traste BOLD que acompanha a atividade neural ocorre não porque a Hb aumenta o sinal MR, mas por-

que ela substitui a dHb, suprimindo sua influência na diminuição da intensidade do sinal MR. De fato, 

eles observaram que durante a atividade neural há um leve crescimento da extração de oxigênio do san-

gue, em detrimento de uma grande elevação do fluxo sangüíneo cerebral, carregando com ele mais Hb. 

A evolução temporal do sinal BOLD é conhecida como função resposta hemodinâmica, hemo-

dinamic response function (HRF). A figura 2.2 ilustra a HRF em uma região cerebral. A forma da HRF varia 

com as propriedades do estimulo evocado 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, podemos esperar 
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um aumento da amplitude da HRF e, da mesma maneira, se aumentarmos a duração da atividade neu-

ral, 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 claros. 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.  

 

 

 

 

 

 

 

Figura 2.2. Representação esquemática da resposta hemodinâmica BOLD. (a) Função respos-
ta hemodinâmica para um evento de curta duração e (b) para um evento de longa duração. 
Modificada de HUETTEL et al. 2004. 

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 apresentação do estímulo, o sinal encontra-se em 

uma linha de base; (ii) em seguida, geralmente logo após a apresentação do estímulo, a resposta decres-

ce por um breve intervalo de tempo. Esse padrão foi atribuído à extração de oxigênio inicial antes do 

aumento do fluxo sanguíneo e aumento transiente na concentração da dHb, mas esse efeito não é sem-

pre visto, sendo observado com mais freqüência em estímulo visual [ROSEN et al., 1998]; (iii) após a 

depressão do sinal, ele inicia uma etapa de derivada positiva (BOLD positivo anterior), atingindo um 

máximo, usualmente após 7-10 segundos do estímulo. Este máximo é conhecido como o pico da HRF 

(Figura 2.2-A). (iv) o sinal permanece em um platô por poucos segundos. Se a atividade neural é esten-

dida através de um bloco de eventos no tempo, o pico pode ser estendido dentro de um platô (Figura 

2.2-B); (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, conheci-

do como undershoot, uma vez que, seguindo o término da atividade neural, o fluxo sanguíneo diminui 

mais rapidamente que o volume sanguíneo. Se o volume permanece acima do nível da linha de base, 
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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, gradativamente, voltando para a linha 

de base. 

Embora o modelo descrito anteriormente seja bem aceito para um grande número de proces-

sos cerebrais, a forma da resposta hemodinâmica ainda não é totalmente compreendida, e depende de 

várias características específicas, como a região do cérebro, a idade do paciente, e alterações patofisioló-

gicas [PINEIRO et al., 2002]. Desse modo, nos últimos anos, o interesse em explorar a natureza fisio-

lógica do sinal BOLD e sua dependência na duração e no tipo de estímulo neural vem crescendo enor-

memente [KIM, 2003].  

 

5. Experimentos em fMRI 

O arranjo experimental de exames por fMRI deve estar adequado para responder às hipóteses 

inicialmente formuladas e buscar minimizar o tempo do exame. A aquisição dessas é acompanhada por 

uma série de tarefas realizadas pelos sujeitos, com intuito de encontrar áreas de atividade cerebral de-

sencadeadas pela tarefa. O desenho de como apresentar essas tarefas é denominado de paradigma, que 

devem conter, no mínimo, duas condições experimentais. Os paradigmas podem ser divididos esque-

maticamente em três grupos principais: 

1. Paradigmas em bloco: alternam longos períodos de uma tarefa com períodos igualmente 

longos de outra tarefa, que pode ser o estado de repouso; 

2. Paradigmas contínuos ou paramétricos: os estímulos são apresentados continuamente, 

em geral de forma aleatória; 

3. Paradigmas evento-relacionado, event-related funtional MRI (ER-fMRI): tarefas curtas in-

tercaladas com longos períodos de repouso. 

Aqui, descreveremos em mais detalhes apenas o paradigma ER, uma vez que este será utiliza-

do neste trabalho. 
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6. Paradigmas Evento-Relacionado 

Atualmente, os paradigmas em bloco são os mais utilizados para exames de fMRI, em especial 

sua utilização clínica. Contudo, o uso de paradigmas ER-fMRI tem sido cada vez mais utilizado, dada 

algumas de suas características, que lhe conferem maior flexibilidade.  A suposição central dos paradig-

mas ER-fMRI é que a atividade neural de interesse ocorrerá dentro de intervalos curtos e discretos. 

Desse modo, estímulos são apresentados por um curto período de tempo, geralmente da ordem de 1 a 

2 segundos, seguido por um período relativamente longo de repouso, de aproximadamente 20 segun-

dos, o que dá origem a uma HRF similar ao demonstrado na figura 2.3.  

Um dos primeiros estudos realizados para comparar paradigmas ER-fMRI com paradigmas 

em bloco foi relatado por Buckner e colegas em 1996. Neste estudo, sujeitos eram instruídos a comple-

tar mentalmente as iniciais de palavras que lhes eram apresentadas. Quatro desses sujeitos foram testa-

dos com um TR de 2 s, e outros dois com um TR de 1 s. Além de encontrar respostas em ambos para-

digmas, eles anteciparam que o paradigma ER-fMRI poderia fornecer informações adicionais sobre 

aspectos temporais do sinal BOLD. De fato, em um dos dois sujeitos, sobre o qual os dados foram 

amostrados com TR de 1 s, foi observada uma clara diferença na latência da HRF entre o córtex occipi-

tal e o pré-frontal [HUETTEL et al., 2004], A princípio, com esse paradigma, não apenas podemos 

observar quais áreas cerebrais estão sendo ativadas pela tarefa, como, também, em qual ordem temporal 

essas regiões se associam. 

 

Figura 2.3. Série temporal simulada de um voxel em um paradigma ER-fMRI. 
 

Tempo 

Estímulo 



 
 
Capítulo II – Imagem Funcional por Ressonância Magnética 36 

Em resumo, o paradigma ER-fMRI mede mudanças transientes da atividade cerebral associa-

da a estímulos curtos. Sua resolução temporal é maior que estudos em bloco, podendo atingir freqüên-

cias de amostragem de algumas dezenas de milisegundos, dependendo do campo magnético. Várias são 

as vantagens e desvantagens desse paradigma. Podemos citar, dentre as mais importantes: 

Vantagens Desvantagens 

Bom poder de estimação da forma da HRF; 

Estratégias de análise mais flexíveis; 

Resolução temporal melhorada; 

Possibilidade de misturar diferentes processos 

cognitivos dentro de um único paradigma; 

Possibilidade de separação de regiões corticais 

envolvidas em diferentes tarefas, como, por e-

xemplo, estudos de armazenamento e recuperação 

de memória. 

Possibilidade de inferir sobre o fluxo de informa-

ção neural. 

Pode ter o poder de detecção reduzido pela baixa 

Relação sinal-ruído; 

Sensível a erros na HRF preditora. 

 

 

Uma vez adquiridas, as imagens devem passar por uma série de estratégias de pré-

processamento, dada a baixa relação sinal-ruído, Signal to Noise Ratio (SNR), dos exames de fMRI e a 

presença de artefatos. 

 

7. Pré-Processamento das Imagens 

Todos os dados de fMRI sofrem de inexatidão espacial e temporal causados por  várias fontes 

de ruído. Dentre elas, podemos citar: ruído térmico intrínseco no sujeito e na eletrônica dos tomógra-

fos; ruídos do sistema associados às imperfeições no hardware; artefatos resultantes do movimento 

involuntário da cabeça dos sujeitos, respiração, batimento cardíaco e outros processos fisiológicos; den-

tre outras. Se não corrigido, esta variabilidade pode reduzir (ou até eliminar) o poder de detecção de 

áreas cerebrais envolvidas em um experimento. 
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Nesta seção será discutido uma série de procedimentos computacionais de pré-

processamentos que operam sobre os dados de fMRI, visando condicionar os dados para maximizar a 

sensibilidade da técnica. Dentre essas etapas, estão: correção temporal entre fatias, a correção de movi-

mento, aplicação de filtros espaciais e temporais e remoção de drift. 

 

7.1 Correção Temporal 

Nos exames de fMRI, cada fatia é adquirida em um tempo diferente dentro do TR, ou seja, as 

fatias que compõem um volume cerebral encontram-se ligeiramente defasadas no tempo. Esse fato 

pode ser problemático, em especial sobre paradigmas ER-fMRI, já que influencia a correspondência 

entre os dados observados e hipóteses experimentais. A correção desse erro é feita pelo alinhamento 

temporal das fatias, o que, de regra, utiliza técnicas de interpolação temporal. Ela usa informação dos 

pontos temporais vizinhos para estimar a amplitude do sinal MR no início do TR. 

Há muitas estratégias de interpolação, mas nenhuma pode recuperar perfeitamente informa-

ções perdidas entre as fatias. Sua exatidão depende de dois fatores: variabilidade nos dados experimen-

tais e taxa de amostragem. Se os dados variam mais lentamente, quando comparados à taxa de amostra-

gem, a interpolação será mais efetiva e também quando os dados são adquiridos com um TR curto (i.e., 

1 s). 

 

7.2 Correção de Movimento 

O movimento da cabeça constitui uma das maiores fontes de erros nos estudos de fMRI e 

podem ser divididos em intrínsecos e extrínsecos. O primeiro é decorrente de flutuações internas pro-

venientes de movimentos dos tecidos intracranianos e de processos fisiológicos como respiração e ba-

timentos cardíacos. O segundo é decorrente de movimentos involuntários da cabeça do indivíduo. 
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Quando há movimento da cabeça durante um experimento, algumas imagens podem ser ad-

quiridas com o cérebro em posições diferentes, resultando em padrões falsos de atividade, isto é, regi-

ões que no momento anterior apresentavam baixo contraste passam a apresentar brilho mais intenso. 

Desse modo, estratégias de correção têm o objetivo de ajustar espacialmente as séries tempo-

rais das imagens, de modo que todos os voxels se encontrem na mesma posição, em todas as imagens. 

No processo de alinhamento, sucessivos volumes em uma série temporal são co-registrados 

com um volume de referência, utilizando transformação de corpo rígido, de modo que um pode ser 

sobreposto exatamente sobre o outro por uma combinação de três translações (ao longo dos eixos x, y, 

z) e três rotações (em torno dos planos x-y, x-z e y-z). 

Para determinar a quantidade de movimento, os algoritmos computacionais identificam um 

conjunto de parâmetros de translação e rotação que fornecem a melhor combinação entre o volume de 

referência e o corrigido, como por exemplo, a primeira imagem adquirida na sessão (Figura 2.4). Em 

seguida, uma medida de similaridade, ou função de custo, é realizada a fim de identificar a qualidade do 

ajuste. Uma vez que grandes diferenças são muito mais problemáticas do que pequenas diferenças, uma 

função de custo mais comum é a soma do quadrado das diferenças de intensidade dos voxels. Uma vez 

determinado um conjunto de parâmetros de realinhamento, os dados originais são re-amostrados por 

interpolação espacial.  

 

 

 

 

 

 

 

Figura 2.4. Gráfico que demonstra os movimentos da cabeça de translação e rotação para uma 
simples sessão de fMRI.  
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Uma outra etapa de pré-processamento é a utilização de filtros. Na fMRI, os filtros são usados 

para remover variações indesejáveis provocadas pelas fontes de ruído, enquanto o sinal de interesse é 

preservado. Abordaremos dois típicos filtros utilizados no pré-processamento de fMRI: filtros temporal 

e espacial. 

 

7.3 Filtros Temporal e Espacial 

O uso de filtros temporais podem aumentar substancialmente a qualidade dos dados de fMRI 

melhorando a SNR. Para melhor descrever a aplicação de um filtro temporal, consideremos uma série 

temporal de um único vóxel, no domínio do tempo. Aplicando-se a Transformada de Fourier (TF), os 

dados podem ser convertidos para o domínio da freqüência. A escala de freqüência que está presente 

em um sinal depende da taxa de amostragem que, em fMRI, está associada ao valor TR. Como é de 

conhecimento, a freqüência máxima que pode ser identificada, ou freqüência de Nyquist, é igual à me-

tade da taxa de amostragem. Por exemplo, se a taxa de amostragem for de 0.5 Hz (TR de 2000 ms), 

nenhuma freqüência do sinal poderá ser maior que 0.25 Hz, de maneira a evitar o fenômeno aliasing. 

Devido à limitação de Nyquist, nós devemos amostrar o cérebro em duas vezes a taxa do fenômeno de 

interesse.  

São três os filtros temporais, que atenuam seletivamente as freqüências nos sinais: filtro passa-

banda, que atenua uma gama ou banda de freqüências; filtro passa-baixa, que deixa freqüências baixas 

passarem enquanto atenua altas freqüências; e os filtros passa-alta, que atenuam apenas baixas freqüên-

cias. Desse modo, a utilização dos filtros temporais depende da variabilidade que se quer eliminar. Em 

um experimento de fMRI, típicas taxas de batimento cardíaco podem variar, mas encontram-se entre 

1.0 e 1.5 Hz. A taxa de respiração é lenta, aproximadamente 0.2 a 0.3 Hz. Para uma comparação, um 

experimento típico pode apresentar blocos alternados de 12 s de estímulo e  12 s de repouso, adquiri-

dos com uma taxa de amostragem de 0.04 Hz. Um filtro passa baixa que exclui freqüências acima de 

0.2 Hz pode remover oscilações fisiológicas sem reduzir significantemente a habilidade de detectar o 

efeito da tarefa de interesse. Entretanto, se um experimento usa um paradigma ER-fMRI muito rápido, 
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a tarefa e a respiração podem ter freqüências similares, e a utilização de filtros pode ser extremamente 

difícil. 

Por outro lado, a aplicação de filtros espaciais aumenta a SNR e melhora as características de 

apresentação dos resultados mediante a suavização, embora leve a uma perda de resolução espacial. 

Geralmente, as análises de fMRI fazem uso de filtros do tipo Gaussiano, que tem a forma de uma dis-

tribuição normal e consiste na convolução da imagem com funções do tipo: 
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em que x, y e z correspondem às posições geométricas das imagens, e sx, sy e sz são os desvios padrão 

da função, definida pelo usuário. As características do filtro são bem definidas pelo parâmetro largura a 

meia altura, ou FWHM (Full-Width-Half-Maximum), que determina a forma de atuação do filtro sobre a 

imagem, sendo que as larguras típicas utilizadas em fMRI estão entre 2 a 10 mm FWHM. 

 

7.4 Remoção de Drift 

Em muitos casos, o sinal BOLD observado tem a característica de derivar linearmente ao lon-

go do tempo, o que reduz a significância estatística dos padrões de atividade. Este artefato é conhecido 

como baseline drift e pode resultar de muitas fontes diferentes como a instabilidade instrumental, ruído 

fisiológico e movimento do sujeito [SMITH et al., 1999], e é removido por vários métodos como os 

lineares [BANDETTINI et al., 1993; LOWE & RUSSELL, 1999], polinomiais [MATTAY et al., 1996], 

filtros passa alta [JEZZARD & CLARE , 2001)] dentre outros. 

 

8. Pós-processamento em fMRI 

Conforme visto anteriormente, o efeito BOLD tem uma baixa SNR, promovendo uma dife-

rença de contraste muito pequena, tornando necessária a manipulação estatística do conjunto de ima-
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gens adquiridas por métodos específicos. Ainda, um exame típico é formado por um conjunto de ima-

gens, adquiridas sequencialmente no tempo, durante as condições experimentais de ativação e repouso, 

formando, então, um volume de imagens 3-D (Figura 2.5). É possível, então, associar uma série tempo-

ral a cada voxel da imagem, em que cada elemento da série tem o valor do voxel das imagens funcionais 

adquiridas no tempo. São essas as séries temporais submetidas aos métodos estatísticos, capazes de 

localizar a resposta hemodinâmica e, então, distinguir os voxels ativos dos não ativos.  

 

Figura 2.5. Diagrama representativo da série temporal formadas por imagens funcionais. No 
detalhe apresenta-se o curso temporal de um voxel ativo (linha azul) e outro não ativo (linha 
verde), quando da utilização de um paradigma de bloco. 
 

Portanto, a análise estatística é uma etapa crítica do mapeamento cerebral por técnica de f-

MRI. Muitos métodos têm sido propostos e dependem, em grande parte, do tipo de fenômeno que se 

pretende observar. Dentre esses métodos, podemos citar o modelo linear geral, General Linear Model 

(GLM) [FRISTON et al., 1995a], a correlação cruzada [HUETTEL et al., 2004], o teste-t de Student 

[HUETTEL et al., 2004], a Análise de Componentes Independentes, Independent Component Analysis (I-

CA) [MCKEOWN et al. 1998], Kolmogorov-Smirnov test [HUETTEL et al., 2004], Bayesian approach [A-

MARAL et al., 2004], dentre outros. 

Nessa sessão, serão apresentados alguns dos métodos acima mencionados, em que, embora 

possuam características comuns, todas essas abordagens diferem em sua suposição e objetivos: 

• Elas expressam a significância como a probabilidade do resultado ocorrer sobre a hi-

pótese nula (H0); 
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• os mapas de cores que formam a base das imagens de fMRI expressam esta probabili-

dade. 

• voxels cujos níveis de probabilidade estão abaixo de um valor de corte, threshold, são 

chamados de significantes, enquanto voxels cuja probabilidade está acima deste valor 

não tem significância estatística. 

Assim como não há um único paradigma experimental apropriado para todas as questões a se-

rem pesquisadas, também não há uma única abordagem de análise que pode ser usada para todos os 

experimentos. O método estatístico correto para qualquer experimento depende do paradigma utilizado 

no experimento, das hipóteses a serem testadas, e do tipo de erro que se quer minimizar.  

 

8.1 Teste-t de Student 

Um dos parâmetros mais usados para gerar mapas estatísticos em fMRI é o Teste-t de Stu-

dent. Em fMRI, a técnica calcula uma significância estatística para cada série temporal dos voxels, pos-

sibilitando determinar se os voxels estão ativos ou não. 

Para conduzir esse teste, consideram-se dois subconjuntos, formados pelos estados de ativa-

ção e de repouso das séries temporais. Nesse contexto, o teste-t procura determinar se há diferença 

significativa entre a média destes dois estados [atividade ( 'on'X ) e repouso ( 'off'X )], em todos os vo-

xels da imagem de tal sorte que o valor t pode ser calculado por [McPHERSON, 1990; SPIEGEL, 

1972]: 
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sendo que 'on'n  e 'off'n  correspondem o número de pontos dos subconjuntos nos estados ativados e 

repouso. Finalmente 2
pS  é a variância amostral combinada (pooled variance) dada por: 
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O resultado desse teste pode então ser convertido para um valor de probabilidade, valor-p (p-

value), que representa o menor nível de significância para o qual H0 pode ser rejeitado. Esse parâmetro 

está baseado nos graus de liberdade, degrees of freedom (df), dado por 2nn 'off''on' −+  e no tipo de teste 

de hipótese (bi-caudal).  

Em um teste de hipótese podem ocorrer dois tipos de erro: erro do tipo I e erro do tipo II. Se 

H0 é a hipótese nula que será testada e H1 a hipótese alternativa, o primeiro consiste em rejeitar H0, 

sendo H0 verdadeira, enquanto o segundo consiste em aceitar H0 sendo H0 falsa. Nesse sentido, um 

valor de probabilidade α do erro tipo I pode ser definido, e é denominado o nível de significância do 

teste. Para determinar se H0 pode ser rejeitada, o valor-p é comparado com a probabilidade α. No con-

texto da fMRI, 0H 'off''on'0 =µ−µ= . Isso significa que voxels ativos têm grandes valores de t e bai-

xos valores de p, e voxels não ativos possuem baixos valores de t e grandes valores de p. Para determi-

nar se um voxel está ativo (H1) ou não está ativo (H0) a seguinte comparação é realizada: 
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0  

Essa técnica tem a vantagem de não usar qualquer informação sobre a forma da resposta he-

modinâmica. Entretanto, a escolha do valor α (threshold) é fundamental para a construção dos mapas de 

ativação. Um critério convencional é utilizar α=0,05 para um único voxel, que pode levar a um número 

muito grande de falsos positivos. Não obstante, há algumas propostas para a escolha mais criteriosa no 

controle de falsos positivos, como a Random Field Theory [ADLER, 1981], False Discovery Rate [BENJA-

MINI & HOCHBERG, 1995; GENOVESE et al., 2001] e a Correção de Bonferroni [HUETTEL et 

al., 2004]. Dentre esses métodos, o mais usado, é a correção de Bonferroni. Se há k testes a serem exe-
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cutados, a correção de Bonferroni substitui o nível de significância alfa com um nível de alfa/k para 

cada teste. Por exemplo, em fMRI, poderá existir um total de 10.000 voxels a serem analisados. Para 

garantir que todos os voxels tenham um mesmo nível de significância, aplica-se a correção de Bonfer-

roni, no qual o valor α escolhido deve ser dividido pelo número de voxels, ou α = 0,000005. 

Outro problema na aplicação do teste-t consiste em decidir quais pontos temporais pertencem 

às condições experimentais de atividade e repouso, uma vez que a HRF não segue precisamente o estí-

mulo. 

 

8.2 Correlação Cruzada 

Enquanto o teste-t não usa qualquer informação sobre a forma da HRF, a análise estatística 

por correlação cruzada é realizada incluindo-se a HRF esperada. Proposta pela primeira vez em 1993 

[BANDETTINI et al., 1993], a análise de correlação cruzada procura quantificar a correspondência 

entre uma HRF modelo e os dados experimentais observados. 

É muito simples conduzir uma análise por correlação sobre os dados de fMRI. Primeiro, iden-

tifica-se as épocas2 dos dados experimentais. Em seguida, escolhe-se um modelo apropriado para a 

HRF com o mesmo número de pontos de uma época de dados experimentais. Segundo, calcula-se, para 

cada voxel, a covariância entre o curso temporal dos dados experimentais e o modelo da HRF, indicado 

pela seguinte equação: 
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em que x e y correspondem às funções do sinal experimental e referência, respectivamente. As variáveis 

x  e y  representam as médias de ambas as funções.  

A covariância pode ser positiva ou negativa, e expressa o grau com o qual a medida do sinal 

segue a função modelo. Se a covariância é positiva, valores positivos dos dados experimentais signifi-

cam grandes valores positivos da HRF modelo, e valores negativos dos dados experimentais significam 
                                                 
2 Uma época corresponde a uma janela de pontos temporais durante o período de estímulo e repouso. 
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valores negativos da HRF modelo, indicando uma sintonia de fase entre os dois sinais. Por outro lado, 

se a covariância é negativa, há uma diferença de fase importante entre as duas funções. Normaliza-se a 

covariância pela divisão do produto do desvio padrão das duas épocas. O resultado é o coeficiente de 

correlação, ou valor-r, que pode ter valores em uma escala de 1 até -1. O valor 1 representa uma corre-

lação positiva perfeita, enquanto que -1 refere-se à correlação negativa perfeita. Uma correlação igual a 

0 indica a não existência de correlação entre as duas funções. 

Nos experimentos de fMRI, a hipótese nula (H0) é r = 0, necessária para determinar se o voxel 

está ativo (H1) ou não está ativo (H0). O coeficiente de correlação é então usado como um parâmetro 

estatístico para mapeamento cerebral, e o valor de corte sobre r é escolhido para selecionar voxels que 

estão ativos. 

Para qualquer valor de r, há um valor de t correspondente, que permite associar um nível de 

significância alfa. A equação 2.6 exprime matematicamente essa relação com N-2 graus de liberdade 

[W. H. PRESS et al., 1992]: 
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Na maioria dos métodos de análise, como é o caso da correlação cruzada, há a necessidade de 

escolher uma função de referência, definida a priori. Desse modo a escolha de uma função de referên-

cia adequada é fundamental. Em geral, funções do tipo quadrada (Box-car function) são as mais utilizadas 

nos paradigmas em bloco. Já nos paradigmas ER-fMRI a HRF pode ser modelada por funções gamma 

amortecida [LANGE et al., 1997], do tipo: 
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em que t é o tempo, n e τ  são parâmetros variáveis na representação da HRF.  

Dessa forma, uma desvantagem da técnica de correlação cruzada é a necessidade de se criar 

um modelo para a HRF, uma vez que suas características podem diferir entre sujeitos, regiões cerebrais, 

estímulo, etc. [HANDWERKER et al., 2004, SOLTYSIK et al., 2004]. Além disso, o método de corre-
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lação cruzada, assim como outros métodos convencionais tem a premissa de que a relação entre a res-

posta e o estímulo é linear [VAZQUEZ et al. 1998]. Em outras palavras, quanto maior a duração ou a 

quantidade de estímulos, maior será a intensidade do sinal BOLD. Os primeiros experimentos [BOY-

TON et al., 1996] apontavam para essa relação linear, entretanto, artigos publicados recentemente têm 

mostrado não linearidade para vários tipos de estímulos [SOLTYSIK et al., 2004], cuja origem é desco-

nhecida. 

Nesse sentido, uma estratégia interessante foi proposta por Clare e colaboradores: o método 

de análise da variância (ANOVA). Ele procura localizar áreas cerebrais ativas sem fazer suposição sobre 

a forma da HRF [CLARE et al., 1999]. 

 

8.3 Análise de Variância 

O método consiste basicamente do cálculo da razão entre a variância da média do conjunto de 

dados e a variância do conjunto de dados para cada pixel da imagem. Considerando que cada ponto da 

série temporal é independente, a razão dos pixels com amplitudes randômicas (não ativação) será de 

1/n, em que n é o número de ciclos. Os pixels ativos, entretanto, terão uma razão significantemente 

alta, uma vez que a variância da média do conjunto de dados com a resposta BOLD será grande. 

Se Xij é a intensidade do pixel medido, a série temporal pode ser representada como: 
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em que i representa o ponto temporal após o estímulo e j um experimento. Com n experimentos e m 

pontos temporais de intervalo τ por experimento. A hipótese nula é que não há diferença significativa 

entre as variâncias. Isso pode ser testado pela comparação de duas estimativas da variância da popula-
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ção, 2σ , baseado sobre a variação das medidas do mesmo ponto temporal, e baseado sobre a variação 

entre os pontos temporais. A variância de qualquer ponto temporal pode ser calculada como: 
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e, então, a variância média dos pontos temporais é dado por 
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baseado sobre m(n – 1) graus de liberdade. A variância da média dos pontos temporais é dada por 
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E, desde que 
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2σ  pode ser estimado de: 
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no qual está baseada sobre m-1 graus de liberdade. Sobre a hipótese nula, 2
Bσ̂  e 2

Wσ̂  são estimativas 

independentes da variância da população 2σ . Isto significa que a razão 
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terá uma distribuição F de Snedecor com m – 1 e m(n – 1) graus de liberdade. Se existir qualquer mu-

dança no sinal ligado ao estímulo o valor 2
Bσ̂  será grande e H0 pode ser rejeitada. 

Nesse método, a equação 2.13 forma um mapa paramétrico de teste estatístico F, no qual o 

valor-p pode ser obtido usando tabelas estatísticas. Calculado o valor de F procura-se o valor crítico, 

)1m),1n(m,(F −−α , correspondente. Se )1m),1n(m,(FF −−α< , a hipótese H0 não será rejeitada (significa 
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que a probabilidade de F é maior que o nível de significância adotado), concluindo que as amostras têm 

variâncias iguais. Por outro lado, se )1m),1n(m,(FF −−α≥  rejeitamos H0, concluindo que as variâncias 

comparadas são diferentes. 

 

8.4 Modelo Linear Geral 

O modelo linear geral, general linear model (GLM), consiste de uma grande classe de modelos es-

tatísticos que relaciona uma resposta às combinações lineares de variáveis de um “preditor”. É uma 

ferramenta estatística robusta e flexível a qual incorpora um grande número de testes estatísticos tradi-

cionais (Teste-t, Correlação, ANOVA, etc.). O GLM, introduzido por Nelder e Wedderburn em 1972 

[NELDER & WEDDERBURN, 1972], foi amplamente estudado e utilizado em estudos funcionais de 

PET e posteriormente estendido a fMRI [FRISTON et al., 1995a]. 

A essência do GLM é descrever a variável dependente (Y) como uma combinação linear de 

vários fatores modelo (Xi) e um termo de erro (ε): 

 ε++++= nn22110 XaXaXaaY K  ............................ (2.14) 

Os parâmetros de peso (ai) são as amplitudes e indicam quanto cada fator contribui para os dados, en-

quanto o termo a0 reflete a contribuição de todos os fatores que se mantêm constantes durante o expe-

rimento. O GLM considera que os erros são independentes e com distribuição normal [N(0, 2σ )]. 

No contexto da fMRI, Y é a variação da série temporal dos dados observados em um voxel. 

Na equação do modelo linear, apenas os dados experimentais são conhecidos, pois os fatores modelos 

representam componentes hipotéticos dos dados. Dado um conjunto específico de fatores modelo e os 

dados experimentais, é possível calcular qual a melhor combinação de pesos que minimiza o termo de 

erro. O termo de erro mínimo, após resolver o modelo linear, é conhecido como erro residual. Quando 

há apenas uma variável dependente, a equação 2.14 é conhecida como um modelo de regressão múlti-

pla univariada. Mas a mesma equação pode ser estendida para incluir um grande número de variáveis 

dependentes, como os vários pontos temporais de um estudo fMRI, por meio do GLM. 
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No GLM, os dados experimentais estão representados como uma matriz bidimensional cons-

tituída de n pontos temporais e V voxels. A estrutura espacial dos dados fMRI não são usados, uma vez 

que valores dos pesos dos parâmetros e o termo de erro são calculados independentemente para todos 

os voxels. A design matrix, consiste de fatores modelo que representam contribuições possíveis em pre-

dizer a forma da resposta BOLD para um dado padrão de estímulo. Ela consiste de M fatores modelos. 

A matriz parâmetro contém n linhas, tal que cada célula indica a amplitude de um dos fatores modelo 

para um dado voxel. Finalmente, o termo de erro é um vetor com n linhas. Em alguns sistemas de no-

tação, a design matrix é denotada por X e os parâmetros da matriz são denotados por β. Logo o GLM 

tem a forma matricial: 
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De uma forma mais sintética: 

 ε+β= XY . ............................ (2.15) 

Matematicamente, o melhor ajuste para os parâmetros de peso é dado da seguinte maneira: 

 ( ) YXXXˆ T1T −
=β . ............................ (2.16) 

Para testar a significância do fator modelo em um dado voxel, a amplitude do parâmetro associado é 

dividida pelo erro residual. A significância é baseada em quão bem os dados experimentais ajustam uma 

resposta hemodinâmica modelo. 

Novamente, as funções respostas hemodinâmicas podem ser modeladas de diversas maneiras. 

Por exemplo, a função gamma, descrita anteriormente, e o modelo proposto por Friston em 1998 

[GLOVER, 1999], que consiste em um modelo fisiológico mais plausível, no qual a diferença de duas 

funções gamma é computada: 

 ( ) ⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ −
−⎟

⎠
⎞

⎜
⎝
⎛−⎟

⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ −
−⎟

⎠
⎞

⎜
⎝
⎛=

'b
'dtexp

'd
tc

b
dtexp

d
tth

'aa
 ............................ (2.17) 



 
 
Capítulo II – Imagem Funcional por Ressonância Magnética 50 

sendo d = ab é o tempo para o pico, d’ = a’b’ é o tempo para o undershoot,  com a = 6, a’ = 12 e b = b’ 

= 0.9 s, e c = 0,35. 

Desse modo, assim como na análise de correlação cruzada, a necessidade de informar a forma 

da HRF constitui a principal desvantagem neste método, pois se esta não for precisamente modelada, o 

método perderá sensibilidade de detecção. 

 

9. Apresentação dos Mapas Estatísticos 

Os mapas estatísticos resultantes das diferentes técnicas de análise são apresentados na forma 

de mapas de cores. Cada voxel que compõe a imagem recebe uma cor que varia de acordo com a sua 

significância estatística. Em um possível padrão, voxels cuja significância estatística é elevada recebem 

uma coloração mais próxima do vermelho, enquanto que aqueles de significância estatística desprezível 

têm coloração azulada. Um exemplo típico de um exame funcional de regiões primárias motoras é apre-

sentado na figura 2.6-A. Nela observamos uma espécie de aglomerado de pontos avermelhados, indi-

cando uma alta probabilidade de ser a região ativa por uma tarefa motora. 

Em um segundo momento, os mapas de ativação podem ser apresentados em superposição a 

imagens que tragam informações anatômicas. A primeira possibilidade é atribuir uma coloração especí-

fica, na própria imagem que gerou os mapas estatísticos (p.ex. EPI). Na figura 2.6-B, um desses exem-

plos é apresentado. O mapa gerado em um paradigma motor é superposto à sua respectiva imagem 

EPI. Note que apenas regiões mais significativas são apresentadas, nesse caso regiões cujos coeficientes 

de correlação foram superiores a 0.75. 

Infelizmente, as imagens EPI têm baixa resolução espacial e pouco contraste anatômico. Lo-

go, é possível, sobrepor os resultados sobre imagens anatômicas de boa resolução, como as ponderadas 

em T1.  
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Figura 2.6. Possíveis apresentações de exames de fMRI (a) Mapa estatístico de um experimen-
to com paradigma motor, analisado por correlação cruzada. (b) Superposição dos mapas esta-
tísticos à respectiva imagem EPI de um paradigma motor com valor de corte de 0.75. (c) So-
breposição dos resultados a um plano axial de imagem ponderada em T1. Imagem retirada DE 
ARAÚJO 2002. 

 

10. Cronometria Mental 

Uma das possíveis aplicações da fMRI, que tem despertado bastante interesse nos últimos a-

nos, é a cronometria mental. Pesquisas sobre percepção e cognição humana têm sido relacionadas à 

análise de eventos mentais dentro de estágios de processamento hierárquicos, em que os aspectos tem-

porais destes processamentos são denominados cronometria mental [POSNER (1978 apud Menon et 

al., 1998)]. A cronometria mental é a tentativa de decompor uma tarefa primária cognitiva, ou de per-

cepção, dentro de uma seqüência de estágios de processamento sobre a base dos tempos de respostas 

medidos [FORMISANO & GOEBEL, 2003]. 

Inicialmente, estudos de cronometria mental foram baseados exclusivamente sobre análises do 

tempo de resposta comportamental ou tempo de reação, Reaction Time (RT), como uma função da con-

dição da tarefa [DONDERS (1969 apud Formisano & Goebel, 2003)]. Recentemente, a informação 

do RT comportamental tem sido complementada com medidas invasivas [GEORGOPOULOS & 

PELLIZZER, 1995], e não invasivas da atividade cerebral, através da eletroencefalografia (EEG) por 

potenciais evocados, evoked potencial (EP) [HILLYARD (1993 apud FORMISANO et al., 2002)] e mag-

netoencefalografia (MEG) [HARI et al., 2000]. 
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Dada a necessidade de boa resolução temporal, as técnicas de EEG e MEG têm sido larga-

mente aplicadas em humanos e, particularmente, usadas para relacionar seqüências de eventos neurais 

às seqüências de estágios cognitivos na execução de uma tarefa. De fato, o registro de EEG e MEG de 

respostas relacionadas a eventos reflete mudanças na atividade neuronal sobre uma escala temporal de 

milisegundos. Contudo, devido a limitações intrínsecas, esses métodos fornecem informações com bai-

xa resolução espacial. 

Por outro lado, a fMRI, que fornece informações espaciais mais precisas, conta com mudanças 

relativamente lentas da resposta hemodinâmica cerebral. Mesmo assim, os recentes avanços da ER-

fMRI  têm possibilitado mapear a atividade cerebral usando paradigmas similares aos usados com EP, 

capazes de medir diferenças de tempo entre ativação de diferentes substratos neurais no cérebro huma-

no. Logo, o paradigma ER-fMRI pode ser utilizado para traçar a seqüência de ativação cortical entre 

regiões cerebrais durante uma tarefa [ROSEN et al. 1998]. Resultados recentes [MENON et al., 1999] 

apontam para a possibilidade de a fMRI traçar eventos seqüenciais com uma resolução temporal de 

~100-200 milisegundos. Contudo, a resolução temporal de fMRI é influenciada pela amostragem tem-

poral das respostas hemodinâmicas, caracterizada pelo tempo de repetição (TR), e que depende do e-

quipamento de MRI. A diminuição do valor de TR resulta em uma melhor estimativa da HRF, melho-

rando a avaliação das suas propriedades temporais, já que a HRF será descrita com um maior número 

de pontos temporais. 

A resolução espaço-temporal da fMRI também está limitada pelas características da resposta 

hemodinâmica. Recentes estudos mostram que o entendimento sobre a natureza do acoplamento entre 

a resposta hemodinâmica e o domínio neural permanece vago [LOGOTHETIS, 2002]. Muitos fatores 

biofísicos não neuronais podem afetar diferentemente o atraso e outros parâmetros das HRFs em dife-

rentes áreas cerebrais, assim dificultando uma interpretação neural das observações com a fMRI. Ape-

sar de incertezas fisiológicas, os resultados de Menon e colegas [MENON et al., 1998], juntamente com 

outras evidencias experimentais [THIERRY et al., 1999; BELLGOWAN et al., 2002; FORMISANO et 

al., 2002], sustentam a idéia de que estudos de cronometria mental podem ser realizados por fMRI. 
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Thierry e colaboradores [THIERRY et al. 1999] traçaram a seqüência de ativação cerebral de 

campos receptivos de linguagem (córtex auditivo e área de Wernicke) para campos expressivos de fala 

(área de Broca) e regiões de resposta motora (giro pré-central). 

Bellgowan e co-autores [BELLGOWAN et al., 2002] estudaram a dinâmica do sistema neural 

que está envolvida na decisão léxica, por fMRI. Eles mostraram que a estimativa do atraso e largura das 

HRFs combinadas com uma tarefa apropriada, podem ser usadas para diferenciar rotas neurais no pro-

cessamento de palavras. 

Em um recente estudo, Formisano e colaboradores [FORMISANO et al., 2002] estudaram o 

papel da diferenciação funcional entre várias áreas corticais relacionadas à tarefa do relógio mental – 

uma tarefa complexa de imagens mentais visuo-espacial. Neste paradigma, sujeitos eram solicitados a 

imaginar pares de relógios analógicos, e deviam decidir qual dos dois formava o maior ângulo. A análise 

resolvida no tempo detectou uma seqüência de ativação cortical da percepção auditiva para a resposta 

motora com seqüência de ativação do córtex parietal posterior, posterior parietal cortex (PPC), esquerdo e 

direito, sugerindo que estas regiões realizam distintas funções na tarefa de formação de imagens men-

tais. 

Em resumo, a cronometria mental por fMRI está baseada na hipótese de que as seqüências 

temporais de eventos neurais localizados espacialmente são refletidos em seqüências de respostas 

BOLD localizados espacialmente [MENON, et al., 1999]. Contudo, esses padrões espaço-temporais da 

ativação hemodinâmica devem ser detectados usando aquisição e ferramentas de análises que preser-

vem a estrutura temporal dos dados. 

De uma perspectiva metodológica, a possibilidade de realizar estudos de cronometria mental 

usando ER-fMRI depende crucialmente da capacidade de se obter medidas precisas de outras proprie-

dades temporais específicas da HRF, em diferentes regiões do cérebro. Nesse sentido, o atraso tempo-

ral para o início da resposta hemodinâmica tem sido usado para resolver etapas do processamento ce-

rebral, e descrever a cronometria mental (Figura 2.7). Mais que isso, via de regra as HRFs estão conta-

minadas por ruído, tornando ainda mais difícil essa estimativa de atraso. 
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Figura 2.7: Ilustração do parâmetro de atraso temporal para uma função resposta hemodinâ-
mica. 
 

Cuidados adicionais devem ser tomados na interpretação das medidas de atraso entre regiões 

cerebrais diferentes, bem como na manipulação das séries temporais. No pré-processamento das séries 

temporais, por exemplo, o realinhamento temporal entre as fatias, assim como a eliminação de drifs 

lineares e não-lineares, deve ser realizado de modo ligeiramente diferente. 

Alguns métodos têm sido propostos para estimar o atraso e outros parâmetros das HRFs [SA-

AD et al., 2001; FORMISANO et al., 2002; HENSON et al., 2001; MIEZIN et al., 2000; FRISTON et 

al., 1998; PURDON et al., 2001; LIAO et al., 2002]. Por exemplo, a distribuição espacial dos atrasos 

entre regiões cerebrais pode ser obtida usando a transformada de Hilbert e a correlação cruzada entre 

os modelos de HRF atrasados e as séries temporais de fMRI [SAAD et al., 2001]. Este método pode 

consumir muito tempo se diferentes estímulos têm diferentes atrasos. Dentro do contexto do GLM, 

mapas de latência podem ser obtidos incluindo, na design matrix, não apenas um modelo da resposta 

esperada mas também sua derivada temporal [FRISTON et al., 1998] ou modelos da resposta esperada 

com atrasos [FORMISANO et al., 2002]. Ainda no contexto do GLM, outras duas propostas recentes 

fornecem métodos estatísticos gerais e robustos para estimar e fazer inferências sobre latências da HRF 

[HENSON et al., 2001, LIAO et al., 2002]. 

Todos os métodos mencionados contam com modelos fixos e predefinidos da HRF, embora a 

forma precisa da resposta BOLD para uma dada região seja usualmente desconhecida. Como conse-
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qüência, para um dado modelo, a análise pode resultar em uma sensibilidade diferente em uma ou outra 

região do cérebro, dependendo de quão bem a representação do modelo específico da HRF foi realiza-

do. 

Uma abordagem complementar no mapeamento do padrão espacial da ativação cerebral é o 

uso do método de ICA (Independent Component Analysis) [MCKEOWN et al. 1998]. Este método tem a 

vantagem de não fazer hipótese alguma sobre o curso temporal das HRFs e pode ser usado para obter 

uma descrição da seqüência do padrão espacial da ativação cerebral com ER-fMRI em estudos de cro-

nometria mental baseado na fMRI [CALHOUN et al., 2001]. Contudo, além de dispendioso, do ponto 

de vista computacional, a análise de componentes independentes requer a escolha, a posteriori, das 

HRFs que indicam a resposta correta. Essa escolha é feita pelo experimentador. 
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OBJETIVOS 

A presente dissertação tem como objetivos principais: 

• Realizar um estudo de parâmetros (número de níveis e de épocas), sobre o método de en-

tropia de Shannon, com intuito de encontrar os valores que apresentam maior detecção de 

sinal de fMRI; 

• Generalizar o método de Shannon, com a entropia de Tsallis. Essa formulação introduz um 

novo parâmetro, q, permitindo, então, realizar um estudo capaz de estabelecer intervalos de 

valores q com maior poder de detecção da HRF; 

• Desenvolver um novo método baseado no cálculo da distância de Kullback-Leibler das sé-

ries temporais de paradigmas ER-fMRI. Da mesma forma, neste método realizamos o estu-

do de parâmetros do número de épocas e número de níveis; 

• Comparar os métodos clássicos com os métodos baseados na Teoria de Informação em 

termos da sensibilidade e especificidade; 

• Estudo de detecção de atraso temporal das Funções Respostas Hemodinâmicas no contex-

to da cronometria mental. 
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Capítulo III – Material e Métodos 

1. Introdução 

O estudo de parâmetros nos métodos entrópicos foi realizado com dados simulados e a análi-

se com as curvas ROC [Apêndice B]. Esse tipo de procedimento permite um controle sobre os dados 

de entrada no sistema de detecção definindo exatamente o posicionamento dos voxels ativos e dos não 

ativos, o que não é possível em dados reais de fMRI. 

Testes sobre um novo método de análise devem seguir alguns passos bem determinados para 

a comprovação de sua funcionalidade e sua caracterização. No caso específico de novos métodos apli-

cados à análise de dados de fMRI, uma forma de avaliar a qualidade dos resultados vem da comparação 

da resposta encontrada com as áreas funcionais esperadas. Adicionalmente, para a comprovação da 

eficiência do método é importante saber como esse se relaciona com os métodos clássicos de análise, o 

que é realizado com o auxílio de dados simulados. 

 

2. Entropia de Shannon aplicada à fMRI 

Em 2003, de Araujo e colaboradores, propuseram um novo método para análise de séries 

temporais ER-fMRI, baseado em um aspecto específico da teoria de informação: o cálculo da entropia 

de um sinal usando a formulação de Shannon [DE ARAUJO et al., 2003]. 

Para computar a entropia de Shannon dependente no tempo, pode-se definir estados acessí-

veis do sistema como a amplitude do sinal dentro de um intervalo específico (janela), centrado em um 

instante t [CAPURRO et al., 1999]. De forma mais detalhada, suponha que s(t) denota a resposta 

BOLD ao longo de uma época. Além disso, considere que a resposta BOLD de um único voxel, locali-

zado dentro de uma área ativa do cérebro, exibe uma série temporal semelhante à apresentada na figura 

3.1. Cada ponto corresponde a um único valor do voxel em função do tempo, s(t), para uma época. 

Durante períodos de ativação, um aumento da resposta BOLD é observado por aproximadamente 10 

pontos temporais, e em seguida, retornam à linha de base. 
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Figura 3.1: Diagrama descritivo da série temporal do sinal BOLD. As probabilidades podem 
ser obtidas sobre cada janela separadamente (W1 e W2) e para cada nível Ik. Imagem retirada 
de de Araújo et al. 2003. 

 

Para calcular a entropia de Shannon de um sinal deve-se, inicialmente, dividir a HRF em duas 

janelas (W1 e W2). A primeira está relacionada ao aumento do sinal, enquanto a segunda corresponde 

principalmente a valores da linha de base. Segundo, a janela (W), que compreende uma época inteira, é 

dividida em um número discreto (k) de níveis de amplitude do sinal (Ik). Essa divisão é realizada calcu-

lando-se o máximo e o mínimo da HRF, dentro de cada época (Método Local). Para calcular a densida-

de de probabilidade de um nível de amplitude específico Ik que contém parte do sinal, aplica-se a se-

guinte relação matemática: 

 ( )
mk

kmk
k

m
W)t(sdevaloresde.ºn

IervalointnoW)t(sdevalores.ºn
Ip

∈
∈

= .............................. (3.1) 

De posse dessa informação, é possível obter os valores da entropia de Shannon para cada uma das jane-

las independentemente, de acordo com a expressão 1.1. 

O método é baseado na computação independente da entropia de Shannon para os segmentos 

(W1 e W2) separadamente, de modo que cada conjunto de pontos, ( ) ik Wts ∈ , tem um valor de entro-

pia. Intuitivamente, a primeira porção do sinal, na qual o estímulo está presente, deve fornecer altos 

valores de entropia, superiores à contida em W2, por se tratar de um sistema mais desorganizado. Em 

regiões onde existir o predomínio de atividade em resposta a uma determinada tarefa, haverá um pa-
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drão que descreve algo semelhante a uma função do tipo “dente de serra” (ver figura 3.2). O algoritmo 

é concluído aplicando-se uma correlação cruzada entre uma função dente de serra simulada e os valores 

de evolução temporal das entropias de Shannon calculadas. É possível então gerar um mapa estatístico 

com valores de coeficientes de correlação que se referem às áreas cerebrais com maior chance de esta-

rem ativas. 

 

Figura 3.2: Evolução Temporal da entropia de Shannon calculada em cada janela (W1 e W2). 
Períodos com entropia alta correspondem regiões do sinal dominadas pelo período de cresci-
mento do sinal BOLD, enquanto valores de baixa entropia são relacionados à linha de base. 

 

3. Entropia de Tsallis aplicada à fMRI 

Este método é uma generalização do método de entropia de Shannon dependente do tempo. 

Todas as etapas, até o cálculo da densidade de probabilidade de um nível de amplitude específico, Ik, 

são realizadas da mesma maneira que no método de Shannon. Contudo, em seguida, calcula-se a entro-

pia de Tsallis, ao invés da de Shannon, para cada uma das janelas independentemente, através da ex-

pressão 1.2. 

Finalmente, aplica-se a correlação cruzada entre uma função dente de serra e a série que des-

creve a evolução temporal da entropia de Tsallis. Do mesmo modo, os coeficientes de correlação resul-

tantes geram um mapa estatístico que se refere à atividade. 
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4. Distância de Kullback-Leibler aplicada à fMRI 

Nesta sessão, propõe-se um novo método para a análise de séries temporais ER-fMRI basea-

do em um aspecto especifico da Teoria de Informação: a distância entre duas distribuições de probabi-

lidades de um sinal usando a distância KL [COVER & THOMAS, 1991], em que nenhuma hipótese é 

feita sobre a forma da HRF. 

O método consiste da computação da distância KL derivada das séries temporais geradas em 

paradigmas ER-fMRI. Considere que s(t) denota a resposta BOLD de um único voxel, de uma área 

funcional ativa (Figura 3.1). Durante os períodos de ativação (10 pontos temporais) há um aumento da 

resposta BOLD e durante períodos de repouso os pontos temporais retornam para a linha de base. 

Para calcular a distância KL dependente no tempo, definimos estados acessíveis ao sistema dentro de 

uma janela deslizante (W), que corresponde a uma época inteira, centrado em um instante t (Método 

Local). Inicialmente divide-se W em duas janelas (W1 e W2), do mesmo modo que foi feito anterior-

mente. Calculado o valor máximo e o mínimo da época, definem-se os níveis acessíveis do sistema pela 

divisão da janela (W) em um número discreto de bins (L) de amplitude do sinal (Ik). 

Para computar a distância KL, calculam-se duas densidades de probabilidades de um nível de 

amplitude específico ( )kI  que contém parte do sinal:  

 ( )
mk

kmk
k

m

W)t(sdevaloresde.ºn

IervalointnoW)t(sdevalores.ºn
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∈
∈

= , ............................. (3.2) 

e, 
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+
∈

∈
= ............................ (3.3) 

a primeira ( )k
m Ip  é calculada na janela 1W  e a segunda, ( )k

m
Iq , é calculada sobre a janela 2W . 

De posse dessas informações é possível obter os valores das distâncias KL para cada uma das janelas 

W  , em que 21 WWW += , independentemente [COVER & THOMAS, 1991]: 
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Finalmente o método é concluído realizando-se a medida das distâncias KL da série temporal: 

 ∑=
=

m

1k
kSS D

m

1
)q||p(D  .............................. (3.5) 

com épocasden3,2,1m °= K . Intuitivamente, um voxel que apresenta a resposta BOLD tem em sua 

primeira porção valores de densidade de probabilidades mais uniformemente distribuídos, muito dife-

rente das encontradas em W2, cujas densidades de probabilidades são mais localizadas. Dessa forma, as 

distâncias KL serão grandes em regiões onde haja predomínio de atividade. Por outro lado, voxels em 

regiões não-ativas tem distribuições de probabilidade semelhantes em ambas as janelas, apresentando 

distâncias menores.  

Portanto, para cada série temporal associa-se uma distância KL. É possível, então, gerar um 

mapa estatístico que, após um valor de corte, pode ser apresentado superposto às imagens EPI ou a 

imagens de boa resolução anatômica (MPR). Para o valor de corte, utilizou-se uma estimativa da distân-

cia, aquela que fosse maior que dois desvios padrões (D > 2σ). 

 

5. Método de Detecção de Atraso da HRF 

Durante uma experiência de fMRI, o estímulo é repetido NS vezes em um período TS com in-

tervalo t∆  entre as aquisições das imagens. Os dados experimentais são descritos pela série temporal 

)tn(ff n ∆≡  com t/TN SP ∆= , e PSNNn1 ≤≤ . Em que PN  é o número de pontos temporais de 

uma época. Assumido que os dados são compostos pelo sinal sn e um ruído nη com desvio padrão 

n,ησ , a série temporal pode ser escrita na forma: 

 nnn sf η+= . .............................. (3.6) 

Pretende-se investigar a latência para o inicio do sinal BOLD gerado pelo estímulo. Em um 

primeiro momento, o sinal pode ser estimado pela média dos NS ciclos: 
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Outra informação relevante fornecida pelo sinal é a sua derivada '
nf que pode ser estimada 

por: 

 n
nn

n 'n's
t

)t(f)tt(f)'t(f η+=
∆

−∆+
= ,  ............................. (3.8) 

com t∆  igual a 2 e PSNN1t K= . Calcula-se a média da derivada '
nf dos Ns ciclos: 

 ∑ ξ+==
=

+
SN

1m
nnPmNn

S
n ''s'f

N
1'S  .............................. (3.9) 

Se cada conjunto PmNn +η , para um dado n, é independente e identicamente distribuído 

(IID), o teorema do Limite Central, central limit theorem (CLT) pode ser aplicado. Essa condição é alcan-

çada se as flutuações individuais não ultrapassam tempos maiores que TS, e o ruído é uniforme. De 

acordo com o CLT, o desvio padrão de nS  é SnfnS N/σ=σ . Ele será estimado por: 

 ( ) [ ]∑ −
−
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=

+
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1
. ..................... (3.10) 

Da mesma maneira, o desvio padrão de '
nS  é S'

nf
'

nS N/σ=σ  e é estimado por: 

 ( ) [ ]∑ −
−

=σ
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+
SN

1m

2
nPmNn

SS

2
nS

'S'f
1NN
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Sabe-se que 2
nSn /S σ e 2

nSn '/'S σ seguem a distribuição de Student com NS-1 graus de 

liberdade que será denotado por )t(P 1SN −  e )'t('P 1SN −  respectivamente. No contexto de um 

teste de hipótese, isso é descrito pelo valor de probabilidade (valor-p): 

 ∫= ∞
−t 1SNnS dt)t(P2p  ............................ (3.12) 
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e 

 'dt)'t('P2p t 1SNn'S ∫= ∞
− . ............................ (3.13) 

Sendo nSp  e n'Sp o valor-p do sinal e da derivada, respectivamente e o valor 2 multiplicativo apa-

rece uma vez que o teste é bi-caudal. Com esses valores, a probabilidade combinada pode ser calculada 

da seguinte maneira: 

 ∏=
=

n'S

nSn
nn'S;nS pp . ............................ (3.14) 

n'S;nSp  é a probabilidade de um ruído ocorrer com módulo maior do que t, quando sn = 0. Em 

outras palavras, define-se um valor Iα , denominado limiar individual, tal que se In'S;nSp α< , 

um sinal está presente. Se, na realidade, não há sinal, Iα é a probabilidade de assumir, erroneamente, 

que um sinal está presente. 

Com o intuito de decidir se um aumento contínuo do sinal está presente, aplicam-se os seguin-

tes critérios: 

1. Procura-se pelo maior número de pontos consecutivos da série temporal tal que 

In'S;nSp α< , para todos os pontos; 

2. Considera-se um aumento contínuo do sinal, em um cluster delimitado por n1 NN K , se 

CnN1Np α<K , onde:  

 ( )∏=
=

nN

1Nm mn'S;nSnN1N pp K  ............................ (3.15) 

em que Cα  é o limiar contíguo. Uma vez satisfeito esses critérios, em uma dada série temporal, utiliza-

se o primeiro ponto desse conjunto contíguo 1N  para definir tNt 1∆= , como sendo o tempo de iní-

cio do sinal, signal starting time (SST), ou seja, o início do sinal BOLD. 
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6. Dados Simulados 

A avaliação do desempenho de um método passa pela estimativa da sua sensibilidade e especi-

ficidade. Na maioria das técnicas isso é realizado por comparação com outros métodos, considerados 

padrões – Gold Standard. Entretanto, diante da dificuldade de se obter um teste padrão para a fMRI, é 

rotineiro se estudar a sensibilidade e especificidade por meio de dados simulados. Para tanto, neste tra-

balho, foram gerados artificialmente conjuntos de dados 3-D, de 64x64 voxels com séries temporais de 

HRFs repetidas no tempo, de 22 pontos temporais cada época, seguindo àquela proposta por Friston 

(2.17). 

Da coluna de 1 até 32 estão representados voxels com padrão de ativação, ou seja, contendo 

um sinal BOLD, e a coluna 32 até 64 só contém ruído, descrito por um padrão Gaussiano uniforme. O 

ruído foi adicionado a esses traçados com a SNR variando entre -15 dB e 15 dB, tendo sido calculada 

pela seguinte expressão: 

 
⎥
⎥
⎦

⎤

⎢
⎢
⎣

⎡

σ

σ
=

2
R

2
Slog10SNR , ............................ (3.16) 

em que 2
Sσ  e 2

Rσ  são a variância do sinal e do ruído, respectivamente. Na figura 1.4 são apresentadas 

as séries temporais de um único voxel, que contém uma HRF simulada, para diferentes valores de SNR. 
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Figura 1.4.: Uma resposta hemodinâmica simulada com SNRs variando de 15 dB a -15 dB 

 

A performance de detecção foi avaliada pelo cálculo da área abaixo da curva ROC [Apêndice 

B], gerada após o processo de detecção. O desempenho dos métodos propostos neste trabalho foi 

comparado aos resultados obtidos pelos métodos convencionais (correlação cruzada e teste-t), quando 

aplicados ao mesmo conjunto de dados simulados. 

 

7. Dados Reais 

7.1 Voluntários 

Os métodos também foram testados sobre dois conjuntos de dados reais. No primeiro con-

junto, uma tarefa motora foi realizada por 9 voluntários assintomáticos, destros. No segundo conjunto, 

de estímulo duplo, 6 voluntários participaram do estudo, todos destros, adultos (5 homens e uma mu-

lher: média das idades 30,2 anos). 
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7.2 Estímulos 

O primeiro experimento foi desenhado com um paradigma ER, que consistiu de um estímulo 

motor (finger-tapping) da mão direita, com duração de 3 segundos, seguido por um período de repouso 

de 20 segundos. O experimento contém 24 épocas. Cinco fatias axiais foram amostradas 14 vezes no 

tempo, ao longo da duração de cada época, três durante os estados de atividade, e outras onze durante 

os períodos de repouso. 

No segundo experimento, dois estímulos foram apresentados, um em seguida do outro: o 

primeiro visual e o segundo motor. Para o estímulo visual, foi apresentado um retângulo oscilante, tipo 

tabuleiro (cinza e preto), com uma taxa de cintilação de 2 Hz, durante 3 segundos. Logo em seguida, era 

solicitado aos voluntários que realizassem uma tarefa motora unilateral (finger tapping da mão direita), 

que durava também 3 segundos. Após a exposição aos estímulos, os voluntários permaneciam em re-

pouso por um período de 24 segundos. O TR possibilitou o registro de seis imagens durante os estados 

de atividade, e outras doze durante o repouso, resultando um total de 18 imagens para cada época. Ca-

da estudo era formado por um total de 10 épocas. 

Os estímulos foram desenvolvidos em um programa específico: Presentation® 0.60 (Neuro-

behavioral Systems), e projetados por um canhão de projeção (Infocus Systems, modelo LitePro 210) 

sobre uma tela translúcida que estava localizada aos pés do voluntário. O estimulo era visualizado pelo 

voluntário, através de um espelho acoplado à bobina de cabeça.  

 

7.3 Aquisição das Imagens 

Todas as imagens foram adquiridas em um scanner de 1.5 T (Siemens, Magneton Vision) com 

bobina de quadratura transmissora/receptora de cabeça e polarização circular comercialmente disponí-

vel (em atividade regular no HCFMRP – Serviço de Radiodiagnóstico). 

No primeiro estudo, cinco fatias axiais, foram posicionadas sobre porções do córtex motor 

primário. Os parâmetros das imagens foram: TR = 1,68 s; TE = 118 ms; matriz = 128 x 128, FOV = 
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210 mm; dimensão do voxel = 1,64 x 1,64 x 4,00 mm; e numero total de 336 imagens por fatia, dividida 

em 24 épocas de 14 imagens cada. 

No segundo estudo, foram adquiridos 185 volumes, correspondendo às 10 épocas de 18 ima-

gens cada. As cinco primeiras imagens foram descartadas para permitir o efeito de saturação de T1. 

Cada volume continha 16 fatias axiais, cujos parâmetros são: TR = 1,68 s; TE = 66 ms; matriz = 64 x 

64, FOV = 220 mm; flip angle (FA) = 90º; espessura da fatia = 5 mm. 

Em ambos os estudos, imagens com alta resolução espacial do tipo MPR foram adquiridas 

(Multiplanar Reconstruction), para a eventual necessidade de sobreposição dos mapas estatísticos. Essas 

imagens têm os seguintes parâmetros de aquisição: TR = 9.7 ms, TE = 4.0 ms, FA = 12º, FOV 256 

mm, matriz 256 x 256 largura da fatia = 1 mm e número de fatias = 156. 

 

7.4 Análise dos Dados 

O pré-processamento das imagens foi realizado no programa Brain VoyagerTM QX (Versão 

1.3.8; Brain Innovation, Maastricht, Holanda). Nesta etapa foi realizada a correção de movimento utili-

zando interpolação tri-linear, a correção do tempo entre fatia, a suavização espacial (através de um Fil-

tro Gaussiano com FWHM de 4 mm) e também a filtragem temporal por um filtro passa alta 3 ci-

clos/s. 

As análises dos dados simulados e pós-processamento das imagens reais, através dos métodos 

descritos anteriormente, foram realizadas utilizando algoritmos implementados em MATLAB 6.5 (Ma-

thworks, Sherborn, MA). 
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Capítulo IV – Resultados e Discussão 

1. Introdução 

Neste capítulo, são apresentados os resultados dos estudos conduzidos com os métodos de 

entropia de Shannon, entropia de Tsallis e KL-fMRI sobre dados simulados e dados reais. Estes méto-

dos são comparados aos métodos clássicos, como a correlação e teste-t de Student. O estudo da Espe-

cificidade e Sensibilidade foi realizado com auxilio das curvas ROC [Apêndice B] em dados simulados. 

Além disso, foi calculada a área abaixo da curva ROC, pelo método de trapézio, que traz informação 

sobre o poder discriminante em um teste de diagnóstico.  

 

2. Entropia de Shannon e Paradigma ER-Motor 

No estudo realizado anteriormente, que fazia uso da entropia de Shannon, os números de ní-

veis e de épocas foram mantidos constantes, e iguais a 3 e 24, respectivamente. Desse modo, para testar 

variantes do método, realizou-se um estudo para avaliar sua eficiência sob diferentes condições do nú-

mero de parâmetros. 

O objetivo principal desse estudo é encontrar os parâmetros que melhor respondam à detec-

ção de voxels ativos em dados simulados. Para tanto, calculou-se a área abaixo da curva ROC, em um 

intervalo de 2 até 5 níveis em função do número de épocas, que variou de 5 até 35 épocas. O resultado 

desse processamento é apresentado na figura 4.1. 
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Figura 4.1. Gráfico do comportamento da área ROC em função do número de épocas e do nú-
mero de níveis, no método de Shannon. 

 

A curva com maior área abaixo da curva ROC representa o maior poder discriminante do tes-

te. Logo, conforme figura 4.1, conclui-se que o método de Shannon apresentará melhor desempenho se 

a probabilidade de distribuição for calculada com dois níveis. 

Aumentando o número de níveis, verifica-se um aumento da entropia de Shannon correspon-

dente a linha de base do sinal BOLD. Isso pode ser verificado na figura 4.2, em que é mostrada a evo-

lução temporal da entropia de Shannon de um voxel simulado com SNR = 15 dB.  Em voxels ativos, 

com baixa SNR, a entropia na janela W2 tenderá a ser maior quanto maior o número de níveis, diminu-

indo a correlação com a função dente de serra e, então, diminuindo o poder de detecção do sinal. Ob-

serva-se também que a área abaixo da curva cresce monotonicamente com o aumento do número de 

épocas. Esse comportamento já era esperado, uma vez que aumentando o número de épocas, aumen-

tamos o tamanho da amostra das entropias melhorando, assim, sua distribuição. 



 
 
Capítulo IV – Resultados e Discussão 70 

 

Figura 4.2: Comparação entre as evoluções temporais da entropia de Shannon quando proces-
sadas com números de níveis igual a 2, 3, 4 e 5. 

 

Em mais detalhes, a tabela 4.1 mostra os valores das áreas ROC, em função do número de é-

pocas, para dois níveis. De acordo com a tabela, não há um critério de seleção para um número de épo-

cas apropriado, uma vez que o poder de detecção cresce com o aumento do número de épocas. É im-

portante notar que, do ponto de vista prático, quanto maior o número de épocas, mais longa a duração 

dos exames. 

Geralmente os métodos clássicos de análise são aplicados sobre estudos com poucas séries 

temporais. Aqui, considerou-se um estudo com 5 épocas. Os métodos de correlação e teste-t apresenta-

ram áreas ROC de 0,991 e 0,971 (Tabela 4.2), respectivamente, para dados simulados com 5 épocas. 

Observa-se, então, que o método de Shannon exige um número maior de épocas se comparado com 

métodos clássicos. Contudo, sendo que não há grande variação na área ROC depois da 23ª época, e está 

próxima das áreas encontradas nos métodos clássicos, adotou-se esse número de épocas para a compa-

ração entre os métodos. 
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Tabela 4.1 – Áreas Roc calculadas para um intervalo de 5 até 35 épocas utilizando dois níveis. 

Número de Épocas Área Número de Épocas Área 

5 0.8532 21 0.9465 
6 0.8822 22 0.9464 
7 0.8838 23 0.9523 
8 0.8939 24 0.9531 
9 0.9032 25 0.9537 
10 0.9089 26 0.9539 
11 0.9151 27 0.9600 
12 0.9180 28 0.9539 
13 0.9245 29 0.9605 
14 0.9222 30 0.9587 
15 0.9282 31 0.9618 
16 0.9337 32 0.9600 
17 0.9308 33 0.9638 
18 0.9411 34 0.9654 
19 0.9434 35 0.9686 
20 0.9428   

 

3. Entropia de Tsallis 

Além dos parâmetros estudados no método de Shannon, a entropia de Tsallis permite a intro-

dução de um novo parâmetro: q. Neste estudo, também foi calculada a área abaixo da curva ROC em 

um intervalo de 2 a 5 níveis e 5 até 35 épocas, para valores de q variando de -4 a 4. Varrendo as três 

regiões distintas, ou seja, q < 0, 0 < q < 1 e q > 1. Os gráficos que resultaram desse processamento são 

apresentados na figura 4.3. 
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Figura 4.3. Gráfico do comportamento da área ROC em função do número de épocas, número 
de níveis e parâmetro q no método de entropia de Tsallis (a) número de níveis = 2, (b) número 
de níveis = 3, (c) número de níveis = 4 e (d) número de níveis = 5. 

 

Os gráficos da figura 4.3 mostram que a área ROC diminui com o aumento do número de ní-

veis e que apresenta maior poder discriminante quando a probabilidade de distribuição é calculada com 

dois níveis. Além disso, similar ao método de Shannon, a área cresce monotonicamente com o aumento 

do número de épocas, mas, neste caso, a entropia é dependente do parâmetro q. 

Dentre a faixa dos valores de q testados, observa-se que há um pico no intervalo de -1 < q < 1 

(q≠ 0), na qual a entropia de Tsallis apresenta os melhores resultados. A qualidade da detecção diminui 

para valores de q < -1 e q > 1, restringindo, assim, o intervalo de valores de q que podem ser usados. 

Note que esses valores são correlacionados com a curva teórica (Figura 1.2). 

É importante uma inspeção mais cautelosa dos padrões de sensibilidade e especificidade do 

método proposto. A figura 4.4 apresenta essa dependência, em função de q, extraída das curvas ROC 

(a) (b) 

(c) (d) 
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com 23 épocas e dois níveis. Observa-se uma dependência do parâmetro q e o limiar Xc, com respeito à 

sensibilidade e à especificidade. Entretanto, a faixa de valores de q que apresenta maior relação sensibi-

lidade e especificidade localiza-se entre -1 < q < 1 (q≠ 0). 

Dependendo do objetivo do estudo de fMRI, as aproximações devem ser conservadoras, e en-

fatizar a redução dos falsos positivos (maior especificidade). Isso significa que o valor de corte (Xc) de-

ve ser alto para garantir o máximo de especificidade possível. Desse modo, conforme gráfico da figura 

4.4, um Xc > 0,9 garantiria o máximo de especificidade, no intervalo de q otimizado. Por outro lado 

quanto maior o Xc maior a taxa de falsos negativos. Logo, dentro da faixa de q estabelecida, e com um 

valor de Xc > 0,80 é garantida uma maior sensibilidade. Pode-se, ainda, optar por um valor de corte 

menos restrito, por exemplo, Xc > 0,5. Nesses termos, o método fornecerá, ainda, uma especificidade 

razoável com um aumento da sensibilidade considerável. 

 



 
 
Capítulo IV – Resultados e Discussão 74 

 

Figura 4.4: Dependência do parâmetro q de Tsallis com o valor de corte Xc. Acima, a depen-
dência da sensibilidade/especificidade, em função do parâmetro q, para valores de Xc variando 
entre 0,1 e 0,5. Abaixo, a mesma dependência, para Xc entre 0,6 e 0,9. 

 

4. Distância de Kullback-Leibler 

Usando a mesma estratégia anterior, aplicou-se o método de KL-fMRI sobre imagens funcio-

nais 3-D artificiais para encontrar os números de nível e números de época mais adequados. O resulta-

do desse estudo é apresentado na figura 4.5. Nessa figura, apresentamos a dependência da área sob a 

curva ROC em função do número de épocas, para diferentes números de níveis. 
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Figura 4.5: Gráfico do comportamento da área sob as curvas ROC em função do número de 
épocas e número de níveis, no método de KL-fMRI, aplicado a dados simulados. 

 

Conforme o gráfico da figura 4.5, o método KL-fMRI apresentará maior poder de detecção 

no mapeamento de áreas ativas se a probabilidade de distribuição for calculada com dois níveis. Nova-

mente, observa-se que a área ROC cresce monotonicamente com o aumento do número de épocas. 

Contudo, a área ROC apresenta maior intensidade se comparada com o método de Shannon e Tsallis.  

O método KL-fMRI apresenta vantagem sobre os métodos de Shannon e Tsallis, por não 

precisar calcular a correlação cruzada, reduzindo assim as etapas de processamento necessárias para a 

análise e o tempo computacional. 

 

5. Curvas ROC 

Uma vez testadas as condições ideais de funcionamento sobre todos os métodos, passamos a 

avaliar seu poder de detecção e comparar com os métodos clássicos. Para tanto, todos eles foram apli-
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cados sobre as matrizes simuladas, sob diferentes condições de sinal ruído. As fatias simuladas tinham 

as colunas 1-32 com ruído e as colunas 32-64 ativação. Ruído gaussiano foi adicionado com SNR dimi-

nuindo de 15 dB a -15 dB, linha a linha. Os resultados estão mostrados na figura 4.6. No eixo y apre-

sentam-se os valores descritivos de cada método. Para a entropia de Tsallis utilizou-se o valor de 

q=0,20 (Figura 4.6-d). 

A análise de correlação cruzada (Figura 4.6-a) apresenta uma sensível diminuição nos valores 

descritivos dos voxels ativos com o aumento do ruído. O teste-t de Student (Figura 4.6-b) também a-

presenta diminuição dos níveis descritivos dos voxels ativos com a diminuição da SNR, porém, em 

alguns casos há um aumento dos valores de t nos voxels inativos. Métodos determinísticos, como a 

correlação cruzada, tendem a gerar falsos negativos em casos de baixa SNR, por outro lado métodos 

estatísticos tendem a gerar falsos positivos que podem contribuir erroneamente na determinação de 

regiões ativas [MULLER et al., 2002]. Assim como o método de Shannon (Fig. 4.6-c), a entropia de 

Tsallis (Fig. 4.6-d), aparentemente, apresenta uma diminuição menos acentuada nos valores descritivos 

dos voxels ativos com a diminuição da SNR, evidenciando a possibilidade de maior sensibilidade para 

valores de corte mais restritos. Do mesmo modo, o mapa estatístico processado com o método KL-

fMRI (Fig. 4.6-e) mostra uma extensa região de voxels ativos com altos valores descritivos, diminuindo 

lentamente com o aumento do ruído. Por outro lado, há um aumento bastante acentuado nos valores 

descritivos dos voxels inativos, o que pode levar a um aumento na taxa de falsos positivos com um 

limiar menos restrito. 
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 (a) (b) 

 

 (c) (d) 

 

 (e) 

 

Figura 4.6. Resultados da análise funcional para dados simulados. SNR diminui de -15 até 15 
dB. Metade da direita: presença de sinal simulado BOLD, metade da esquerda: somente ruído 
(a) resultado para análise de correlação cruzada, (b) resultado para teste-t de Student, (c) en-
tropia de Shannon, (d) entropia de Tsallis com q = 0,20 e (e) KL-fMRI.  

 

Uma comparação quantitativa foi realizada baseada na análise das curvas ROC. As curvas fo-

ram construídas com o mesmo número de pontos, e Xc variando de 0 até 1, de maneira a permitir estu-
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dos em uma região de interesse. Na figura 4.7 são apresentadas as curvas ROC para os resultados das 

simulações da figura 4.6. Quanto mais próximo a curva ROC se encontra do canto superior esquerdo 

do gráfico, maior o poder de detecção. 

 

 (a) (b) 

 
 (c) (d) 

 
 (e) 

 

Figura 4.7. Curvas ROC para os métodos aplicados nos conjuntos de dados simulados: (a) aná-
lise de correlação, (b) teste-t de Student (c) entropia de Shannon, (d) entropia de Tsallis com 
q=0,20 e (e) KL-fMRI. 
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Dado a semelhança entre os gráficos, a análise quantitativa e comparativa entre os métodos foi 

realizada pelo cálculo dos índices TPF, TNF, FPF e FNF, no ponto ótimo de operação (p0) e área abai-

xo da curva ROC em cada caso. Os índices TPF e TNF indicam, respectivamente, a sensibilidade e a 

especificidade do método, ou seja, encontrar sinais em regiões onde apenas sinal esta presente ou en-

contrar ruído em regiões onde somente ruído esta presente. O ponto ótimo de operação consiste no 

valor de corte que apresenta maior relação entre a sensibilidade e especificidade. A tabela 4.2 mostra os 

resultados para cada método processado sobre as dados simulados.  

Tabela 4.2 – Índices quantitativos da curva ROC para o ponto ótimo de operação dos métodos 
clássicos e entrópicos. 

 

Método 
Área 
ROC

Xcpo 
Valor Es-
tatístico 

Nível de 
Significância 

TPFpo TNFpo FPFpo FNFpo 

Correlação Cruzada 0.991 0,397 CC = 0,20 p < 0,0362 0,942 0,978 0,022 0,058 

Teste-T Student 0.971 0,382 t = 2,56 p < 0,0115 0,893 0,926 0,074 0,107 

Entropia de Shannon 0.953 0,361 CC = 0,361 p < 0,0138 0,863 0,941 0,059 0,137 

Entropia Tsallis q=0,2 0.959 0,422 CC = 0,422 p < 0,00349 0,865 0,956 0,044 0,135 

KL-fMRI 0.974 0,583 D = 63,30  0,891 0,958 0,042 0,109 

 

Pela tabela 4.2, verifica-se a eficiência do método de correlação cruzada. Por outro lado, o mé-

todo de entropia de Shannon apresentou maior especificidade em relação ao teste-t de Student com um 

valor-p menos estrito (p < 0,0138). Entretanto a sensibilidade do teste-t de Student foi superior ao en-

contrado pelo método de entropia de Shannon. Da mesma maneira, o método de entropia de Tsallis, 

apresentou maior especificidade e menor sensibilidade em relação ao método de teste-t de Student, 

porém com um valor-p mais estrito (p < 0,00349). O método KL-fMRI apresentou especificidade mui-

to próxima ao método de entropia de Tsallis, porém, mostrou maior sensibilidade equivalente ao Teste-

t de Student. Cabe notar que a eficiência da correlação cruzada (CC) vem, em grande parte, do fato de 

que a HRF simulada é a mesma usada de referência pela CC. 

A tabela 4.3 apresenta valores de TPF, TNF, FPF e FNF para uma região de X > 0,80, valor 

esse estrito, para avaliar a maior especificidade do método. Observa-se que nenhum método apresentou 

falso positivo. Entretanto, os métodos de Entropia de Tsallis e KL-fMRI fornecem sensibilidades mai-
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ores quando comparados com os métodos clássicos, dados que os valores-p são menos estritos (p < 2,6 

x 10-11). Além disso, nestas condições, o método KL-fMRI, apresentou sensibilidade superior sobre 

todos os métodos estudados. 

 

Tabela 4.3 – Índices quantitativos da curva ROC para um valor de corte estrito (Xc>0,80) dos 
métodos clássicos e entrópicos. 

 
Método Estatística Valor-p TPF TNF FPF FNF 

Correlação Cruzada CC = 0,726 2,9 x 10-19 0.492 1,00 0,00 0,508 

Teste-T Student t = 10,15 2,1 x 10-17 0.335 1,00 0,00 0,665 

Entropia de Shannon CC = 0,80 2,6 x 10-11 0.515 1,00 0,00 0,485 

Entropia Tsallis CC = 0,80 2,6 x 10-11 0.620 1,00 0,00 0,380 

KL-fMRI D = 82,4  0.697 1,00 0,00 0,303 

 

6. Comportamento dos Métodos em Relação a SNR 

Em fMRI, a SNR exerce grande influencia na detecção do sinal BOLD. Entretanto, utilizando 

dados simulados, pretende-se avaliar o comportamento dos métodos clássicos e dos métodos de entro-

pia de Shannon, Tsallis e KL-fMRI, nas condições ideais de funcionamento, quando a SNR diminui. 

Neste sentido, imagens compostas com SNRs de -15 dB até 15 dB, com variação de 1 dB para cada 

imagem, foram geradas de acordo com a descrição anterior. Valores de corte (Xc) de 0 a 1 foram apli-

cados a estas imagens para estimar as taxas correspondentes de falsos positivos e verdadeiros positivos. 

Finalmente, a área abaixo da curva ROC foi estimada. 

Os resultados são apresentados na Figura 4.8. As figuras 4.8-(a)-(e) apresentam o relaciona-

mento entre voxels classificados como verdadeiros positivos e falsos positivos em uma simulação, para 

diferentes SNRs. Nas simulações, há 2048 voxels contendo um sinal BOLD mais ruído, e 2048 voxels 

somente com ruído. Em todos os métodos observa-se que a diminuição da SNR aumenta considera-

velmente o número de falsos positivos, em regiões de pequena probabilidade de falsos positivos (espe-

cificidade próxima a um). Como resultado, as SNRs das imagens devem ser grandes suficientes para 

diminuir o número de falsos positivos em relação ao número de verdadeiros positivos. 
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 (a) (b) 

 
 (c) (d) 

 

 
 (e) 

 
Figura 4.8. Ilustração da relação entre as medidas de SNR e curvas ROC usando dados simu-
lados. (a)-(e) Curvas ROC para diferentes SNRs entre -15 dB a 15 dB para os métodos estuda-
dos. Os pontos das curvas foram calculados aplicando-se valores de corte para a corresponden-
te simulação, e o número de pontos de verdadeiros positivos e falsos positivos foi avaliado. 

 

Teste-t de Student Correlação Cruzada 

Entropia de Tsallis  
Número de níveis = 2 e q=0,20 

Entropia de Shannon 
Número de níveis = 2 

KL-fMRI 
Número de níveis = 2 
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A figura 4.9 apresenta a relação entre a área abaixo das curvas ROC (Fig. 4.8), e a SNR das 

imagens processadas com os métodos clássicos e entrópicos. Conforme SNR aumenta, a área ROC 

tende para seu valor máximo em todos os métodos. 

Comparativamente, a análise de correlação cruzada teve o melhor desempenho dentre os mé-

todos analisados. Por outro lado, esse método supõe que a HRF pode ser padronizada [VAZQUEZ et 

al., 1998]. Ainda mais neste caso, em que os dados foram simulados a partir de uma função conhecida, 

e que é a mesma utilizada de referência para cálculo da correlação cruzada. Daí boa parte da eficiência 

do método neste caso. Contudo, o método de KL-fMRI teve melhor desempenho sobre os métodos de 

entropia de Shannon, Tsallis e teste-t de Student, quando a SNR dos dados era diminuída. 

 
Figura 4.9: Gráfico comparativo. Área abaixo da Curva ROC para cada SNR da imagem. En-
tropia de Shannon; Entropia de Tsallis com q=0,20 e  KL-fMRI. 

 

7. Análise de Dados Reais 

Partindo da análise simulada foi possível caracterizar os métodos e saber qual a região de mai-

or eficiência de cada um, sob diferentes condições. Desse modo, essa sessão tem como objetivo testar 

os métodos de entropia de Tsallis e KL-fMRI em dados reais de fMRI. Os métodos foram testados nos 
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dois paradigmas descritos anteriormente, ambos ER-fMRI: uma tarefa motora e uma tarefa dupla, mo-

tora e visual. 

A evolução temporal da entropia de Tsallis, calculada para cada voxel da série temporal de i-

magens, é apresentada na figura 4.10. Como era de se esperar, a entropia tem um comportamento dife-

rente em cada uma das duas metades. O gráfico resultante tem a característica de uma onda dente de 

serra, para os voxels que foram ativados, padrão que não se repete para voxels que são constituídos 

apenas de ruído. 

 
Figura 4.10: Evolução Temporal da entropia de Tsallis (q=0,2) calculada em cada janela (W1 e 
W2), Períodos com entropia alta correspondem a regiões do sinal dominadas pelo BOLD, en-
quanto valores de baixa entropia são relacionados a estados de repouso. 

 

A figura 4.11 mostra os mapas estatísticos das imagens funcionais reais, originados de uma ta-

refa motora bilateral das mãos, computados pelos métodos de correlação cruzada (Fig. 4.11-a e b), tes-

te-t de Student (Fig. 4.11-c), entropia de Shannon com N = 2 (Fig. 4.11-d), entropia de Tsallis com N = 

2 e q = 0,20 (Fig. 4.11-e) e KL-fMRI com N = 2 (Fig. 4.11-f).  A análise de correlação foi realizada com 

duas HRF simuladas: a função gamma  e a função de Friston. 

A figura 4.12 apresenta os mapas funcionais obtidos por todos os métodos, após aplicação de 

limiares (thresholds) e sobrepostos às respectivas imagens EPIs. Os limiares foram escolhidos de modo a 

que somente áreas estatisticamente significativas fossem mostradas. 
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 (a) (b) 

 
 (c) (d) 

 
 (e) (f) 

 

Figura 4.11: Mapas funcionais obtidos pelos métodos (a) análise de correção cruzada, usando a 
HRF de Friston, (b) análise de correlação usando uma gamma amortecida (c) teste-t de Stu-
dent, (d) entropia de Shannon, (e) entropia de Tsallis e (f) KL-fMRI. 

CC CC

t CC

CC Distância
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Figura 4.12: Mapas funcionais sobrepostos a imagens EPIs obtidos pelos métodos (a) análise 
de correção cruzada com a HRF Friston (CC > 0,16; p < 0,00327), (b) análise de correção cru-
zada com uma HRF gamma (CC > 0,21;  p < 0,000147), (c) teste-t de Student (t > 2.22; p < 
0,027), (d) entropia de Shannon (CC > 0,7; p< 0,00000003), (e) entropia de Tsallis (CC > 0,7;  
p= 0,00000003) e (f) KL-fMRI ((D(2σ) > 73.3125 ). 

 

Todos os métodos revelam padrões de atividade sobre porções laterais do giro pré-central. 

Regiões motoras suplementares também apresentam significância estatística, implicando que, em uma 

primeira análise, os métodos entrópicos são eficientes. Embora todos os métodos sejam capazes de 

(a) (b) 

(d) (c) 

(e) (f) 

CC CC

t CC

CC Distância
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localizar atividade sobre áreas correspondentes à tarefa motora, observa-se que as análises clássicas, 

análise de correlação e teste-t de Student, apresentaram baixa significância estatística se comparados aos 

métodos de Shannon, Tsallis e KL-fMRI. 

Uma inspeção das séries temporais identificou a presença de artefatos do tipo “drift”, que, co-

mo já discutido anteriormente, pode diminuir a sensibilidade dos métodos na detecção dos sinais. Na 

figura 4.13-a, apresenta-se um exemplo dessa constatação, sobre uma série temporal de um voxel ativo 

da imagem real (Fig. 4.12).  

A remoção da flutuação foi realizada pela subtração entre os pontos temporais da serie tempo-

ral e uma reta linear, ajustada por mínimos quadrados, linha azul da figura 4.13-a. A figura 4.13-a, mos-

tra a série temporal de um voxel ativo da imagem real com o ajuste linear, linha azul, e o respectivo 

histograma do sinal, que consiste na distribuição do sinal nos estados ativos e repouso. A figura 4.13-b 

mostra a série temporal do voxel e o histograma da série temporal com a remoção do drift. Note que a 

série temporal com a remoção do drift linear, ainda apresenta artefatos drifts de outras ordens polinomi-

ais. Contudo, embora ainda haja drift, a separação dos histogramas foi melhorada. 

Para melhor testar a influência desse artefato sobre os resultados obtidos, a partir dos vários 

métodos, uma HRF foi simulada utilizando a equação de Friston, contendo 10 épocas de 14 pontos 

temporais cada, SNR = -5 dB e com flutuação linear. O sinal simulado foi processado por todos os 

métodos, objetivando verificar a variação da significância estatística quando o sinal estava com e sem a 

flutuação linear. A figura 4.14 mostra o sinal simulado antes e depois da retirada do drift linear. A tabela 

4.4 apresenta os resultados dos métodos estatísticos sobre os dados simulados com e sem o drift linear. 

Como pode ser verificado, os métodos clássicos têm seus níveis descritivos muito influenciados pela 

flutuação linear, uma vez que seus valores melhoraram significativamente após a remoção da flutuação 

linear. Por outro lado, os métodos de entropia de Shannon, entropia de Tsallis e KL-fMRI, não sofre-

ram nenhuma influência. Este fato pode ser explicado pela utilização da janela deslizante, em que todo 

o processamento é realizado localmente, ou seja, em cada época. A remoção do drift linear é importante 
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nos métodos clássicos, uma vez que permite utilizar um valor de corte mais estrito, diminuindo a pro-

babilidade de falsos positivos. 

  (a)  

 
  (b) 

 

Figura 4.13: Série temporal de um voxel em uma imagem real. (a) Série temporal com ajuste 
linear e respectivo histograma com drift (b) Série temporal com eliminação de flutuação linear 
e histograma da distribuição do sinal. 

 

 

Figura 4.14: Série temporal simulada de um voxel com 10 épocas de 14 pontos temporais cada, 
com SNR = -5 dB e flutuação linear. (a) Série temporal com ajuste linear (b) Série temporal 
com eliminação de flutuação linear. 

(b) (a) 
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Tabela 4.4 – Índices Estatísticos e Níveis descritivos dos métodos estatísticos antes e depois 
da remoção da flutuação linear. 

 

Método 

Índices esta-
tísticos – 
com Drift 

Linear 

Nível descritivo 
– com Drift Li-

near 

Índices estatís-
ticos – sem 
Drift Linear 

Nível descritivo 
– sem Drift Li-

near 

Correlação Cruzada CC = 0.2564 p = 0,00223 CC = 0.3793 p = 0,00000381 

Teste-t de Student t = 1.3428 p = 0,182 t = 2.4575 p = 0,0152 

Entropia de Shannon CC = 0.4577 p = 0,00107 CC = 0.4577 p = 0,00107 

Entropia de Tsallis CC = 0.5672 p = 0,0000263 CC = 0.5672 p = 0,0000263 

KL-fMRI D(2σ) = 80  D(2σ) = 80  
 

A figura 4.15 apresenta alguns mapas estatísticos após a remoção do drift linear. Pode-se obser-

var que é possível utilizar valores de cortes mais estritos, aumentando a significância estatística nos mé-

todos clássicos. Por outro lado, os mapas funcionais gerados pelos métodos de entropia de Shannon, 

Tsallis e KL-fMRI não apresentaram mudanças aparentes.  

O sinal BOLD é uma função complexa que reflete a atividade dos sistemas hemodinâmicos 

[MILLER et al., 2001; VAZQUEZ et al., 1998]. Além disso, a resposta BOLD segue algumas fases dis-

tintas de acordo com o estímulo utilizado caracterizando a HRF. As respostas hemodinâmicas podem, 

em alguns casos, conter uma depressão anterior ao aumento do sinal [ROSEN et al., 1998]. Essa situa-

ção, mais comum em estímulos visuais, não pôde ser constatada neste estudo. Contudo, um aumento 

notável do sinal após o estímulo foi observado regularmente. Os métodos clássicos, como a análise de 

correlação cruzada, pressupõem que a resposta BOLD pode ser padronizada. Contudo, conforme dito 

anteriormente, vários estudos têm mostrado que a HRF apresenta variabilidade sobre inúmeros aspec-

tos [SOLTYSIK et al., 2004, HANDWERKER et al. 2003, MIEZIN et al., 2000] podendo afetar a sig-

nificância estatística nesses métodos. Desse modo, os métodos aqui propostos, baseados na Teoria da 

Informação, buscam uma alternativa às abordagens clássicas, em que não há inferência com relação às 

HRFs. A idéia central é localizar regiões funcionais sem o conhecimento prévio da forma da HRF. A-

lém disso, com dados simulados, nós mostramos que o mapeamento baseado na teoria de informação 

não é sensível ao ruído de flutuação linear. 
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Figura 4.15: Mapas funcionais comparativos, sobrepostos a imagens EPIs, obtidos antes e de-
pois das remoção do Drift linear. Análise de correção cruzada com Equação Gamma (a) antes 
(CC > 0,21; p < 0,000147) e (b) depois (CC > 0,26; p <0,00000136). Teste-t de Student (c) antes 
(t > 2.22; p < 0,027) e (d) (t > 2.46; p < 0,0144). Entropia de Tsallis (e) Antes (CC > 0,7; p < 
0,00000003) e (f) depois (CC > 0,7; p < 0,00000003). 

 

É importante, ainda, observar que os parâmetros da janela, sobre a qual os valores de entropia 

ou distância são calculados, foram otimizados a fim de minimizar o tempo total da experiência e maxi-

 

(a) CC - Antes (b) CC - Depois 

(c) Teste-t - Antes (d) Teste-t - Depois 

(e) Tsallis - Antes (f) Tsallis - Depois 
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mizar a sensibilidade e especificidade. No paradigma motor utilizado, a resposta atinge o máximo, em 

média, após 10 segundos após o estímulo. Assim, a janela deve ser escolhida de modo a conter toda a 

parte positiva da função da HRF. No entanto, o método continua válido no caso de respostas hemodi-

nâmicas que não sigam o padrão exato observado nos casos de áreas motoras. Neste caso, a única exi-

gência é que o tamanho da janela escolhida seja suficientemente longo a fim de conter a maior parte do 

complexo positivo da HRF. Nesse caso, o cálculo da entropia também fornecerá respostas semelhantes, 

haja vista que a primeira metade da janela fornecerá valores entrópicos maiores que a segunda metade, 

assim como a entropia relativa também fornecerá maiores distâncias já que a primeira metade da janela 

fornecerá uma distribuição mais uniforme comparado com a segunda. 

 

8. Estímulo Duplo 

Enquanto os métodos predominantes na análise de dados fMRI têm sido desenvolvidos e a-

plicados  para identificar regiões do cérebro em resposta a uma tarefa específica, métodos que forneçam 

informações sobre as interações funcionais entre as áreas cerebrais envolvidas são cruciais, bem como 

para o entendimento da sua dinâmica. Além do mais, métodos de localização de regiões cerebrais que 

não levam em consideração a forma e atrasos das HRFs são de grande relevância no contexto da cro-

nometria mental. Neste sentido, o objetivo deste estudo é testar e adaptar um experimento ER-fMRI 

nos métodos de entropia de Tsallis e KL-fMRI propostos, em uma tentativa de identificar simultanea-

mente duas regiões cerebrais não correlacionadas no tempo e no espaço. Nesse sentido, o desenho do 

experimento foi realizado de modo que a janela W1 escolhida envolvesse toda a parte positiva da fun-

ção da HRF. Logo, estes métodos foram aplicados a dados de ER-fMRI, adquiridos durante a perfor-

mance de uma tarefa visual e motora. 

Na figura 4.16 observa-se que os métodos detectaram clusters de voxels, estatisticamente sig-

nificativos, no córtex visual e motor, primários. 
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Figura 4.16: Mapas sobrepostos as imagens EPIs obtidos pelos métodos KL-fMRI e entropia 
de Tsallis com q=0,20. Ativação do córtex motor pelos métodos de (a) KL-fMRI com D(2σ) > 
77.4534 e (b) Entropia de Tsallis com CC = 0,64 (p < 0,000222) e ativação do córtex visual pe-
los métodos de (c) KL-fMRI com KL – D(2σ) > 0.7926 e (d) Entropia de Tsallis com CC = 0,64 
(p < 0,000222). 

 

As HRFs das duas áreas são apresentadas na figura 4.17. A primeira curva (linha vermelha) 

provém de um voxel localizado na região motora, enquanto a segunda curva (linha azul) refere-se a um 

voxel da região visual. Como pode ser observado há uma evidente diferença de fase entre elas. 

(a) (b) 

(d) (c) 
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Figura 4.17 – Média das Funções Respostas Hemodinâmicas para cada região (motora e visu-
al) detectada pelos métodos propostos de um único sujeito. O eixo x representa o tempo 
(TR=2s) e o y representa a mudança de sinal BOLD. 

 

Uma vez determinado que o método é capaz de detectar respostas provenientes de duas regi-

ões cerebrais distintas, com um atraso de fase entre elas, é interessante o desenvolvimento de um mé-

todo capaz de caracterizar aspectos temporais específicos das HRFs, que pode ser aplicado no âmbito 

da cronometria mental. Nesse sentido, em um segundo momento, estudos preliminares de um novo 

método para detecção do atraso temporal da HRF foram realizados sobre dados simulados, em que 

nenhuma inferência sobre o atraso e a forma da HRF é realizada. Como já discutido, os achados dis-

põem de inúmeros métodos para a medida do atraso das respostas HRF [MENON et al., 1998, LIAO et 

al., 2002; SAAD et al. 2003]. Uma vez que a HRF tem sido apresentada com alta variabilidade entre 

sujeitos e regiões [AGUIRE et. al., 1998; HANDWERKER et al., 2004], a estimativa do atraso pode ser 

dependente de quão bem o modelo do ajuste da HRF é realizado nos dados. Além disso, esses métodos 

dependem de um modelo do paradigma, e eles não podem ser usados para medir latências em condi-

ções onde nenhuma informação temporal especifica está disponível, como períodos de atraso durante 
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uma tarefa de memória [POSTLE et al. (2000 apud SUN et al., 2005)], ou períodos de repouso 

[BISWAL et al. (1995 apud SUN et al., 2005)]. 

 

5. Dados Simulados para a Detecção do Atraso da HRF 

Para testar o método de detecção de atraso, simulou-se uma série temporal composta por 10 

repetições de uma função gamma [LANGE & ZEGER] com 26 pontos temporais. À série foi adicio-

nado um atraso temporal igual a 7 (u.a.) e um ruído gaussiano com SNR de -5 dB. 

Para essa simulação, 01,0I =α  e 0001,0C =α . A figura 4.18 mostra os resultados do proces-

samento da série temporal, juntamente com os parâmetros utilizados para a detecção do atraso tempo-

ral. O método encontrou um atraso de 7(u.a.), conforme o sinal simulado, demonstrando seu potencial 

para a detecção de atrasos temporais da HRF. 

 

Figura 4.18: Resultado do processamento de uma série temporal com 10 épocas de uma função 
gamma como modelo da HRF. Além dos diversos parâmetros utilizados para encontrar o atra-
so da HRF, pode-se observar os pontos da presença de sinal, evidenciando um atraso temporal 
igual a 7 (u.a.). 

 

Contudo, o método apresenta uma dependência com o limiar individual ( Iα ), contíguo ( Cα ) 

e a SNR. Neste sentido, foi realizado um estudo com dados simulados para verificar essa dependência e 
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procurar encontrar os valores de limiar individual e contíguo, para diferentes SNRs, quando o erro era 

minimizado. 

Foi gerada uma série temporal utilizando uma função gamma como modelo da HRF. A série 

foi simulada com 10 épocas, de 25 pontos temporais cada e atrasada de 6 (u.a.). Ruídos gaussianos de 

média zero foram adicionados, com SNRs de 15, 5, -5, -15 dB.  Foi testado um intervalo de 0,5-0,0001 

para o limiar individual e contínuo. Para cada situação, eram geradas 10.000 séries temporais e calculado 

o desvio padrão com relação ao atraso simulado. 

Na figura 4.19, apresenta-se os resultados da simulação. Os gráficos representam o compor-

tamento do erro-padrão do atraso simulado em relação aos limiares individual e contíguo. Verifica-se, 

pois, a dependência de ambos os limiares estudados com relação à SNR. Para valores altos de SNR (15 

e 5 dB), verificou-se que os menores valores de limiar contíguo e individual do intervalo estudado tive-

ram o menor erro. Por outro lado, para valores baixos de SNR (-5 e -15 dB), o inverso ocorre, isto é, o 

erro é maior para os limiares nesse intervalo. 

Apesar dessa dependência, o método proposto mostrou-se capaz de detectar o atraso tempo-

ral em dados simulados. É importante notar que esses dados são simulados tendo como base valores 

característicos de uma HRF, inclusive no que diz respeito à SNR. De todo modo, a perspectiva é de 

generalizar o método para retirar tal dependência e, assim, torná-lo tão amplo quanto possível no que 

diz respeito à forma da HRF e valores de SNR. 
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Figura 4.19: Erro-Padrão do Atraso temporal de 6(u.a.) sobre os atrasos temporais encontrados 
pelo método proposto, quando o limiar Contíguo e Individual variavam de 0,5-0,0001 para al-
gumas SNRs. Cada Erro-Padrão do Atraso foi calculado sobre 10.000 séries temporais simula-
das. 
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Conclusão e Trabalhos Futuros 

1. Conclusão 

A teoria da informação fornece uma ferramenta capaz de quantificar informações, quando a-

penas a distribuição de probabilidade é conhecida. Como medida não-extensiva de informação, a en-

tropia de Tsallis foi particularmente útil para a localização de padrões de sinais ER-fMRI. Apresentou-

se, ainda, um novo método, baseado da distância KL, para análise de ER-fMRI. O método apresentou 

alta especificidade e sensibilidade na localização de regiões ativas em dados simulados de fMRI. Assim 

como nos métodos entrópicos, este método não requer o conhecimento a priori da resposta hemodi-

nâmica. Contudo, mais estudos devem ser feitos para a implementação final de um teste de hipóteses. 

Com as curvas ROC foi possível caracterizar a sensibilidade e especificidade quando o número 

de níveis e o número de época variavam, sob diferentes condições de SNR. Os métodos de Shannon, 

Tsallis e KL-fMRI apresentaram melhor poder de detecção quando computados com dois níveis. Além 

disso, verificou-se que a sensibilidade e especificidade aumentavam quando um número maior de épo-

cas era amostrado, o que já era esperado, pois, sabe-se que quanto maior a amostra, melhor a represen-

tação da população e, então, maior significância estatística. Contudo, o aumento no número das épocas 

aumenta o tempo dos experimentos em fMRI. 

As curvas ROC também permitiram estabelecer o intervalo dos valores q, da entropia de Tsal-

lis, que apresentavam maior especificidade e sensibilidade. A região ótima restringiu-se ao intervalo -1,0 

< q < 1,0 (q≠ 0). Entretanto, para a análise de fMRI é possível ser mais restritivo usando q > 1,0. Por 

outro lado, os resultados são geralmente menos restritivos para q < -1,0. 

Comparativamente, dentre os métodos propostos de detecção da HRF, o método de KL-

fMRI apresentou maior sensibilidade e especificidade em relação ao método de Shannon e Tsallis. Ain-

da, o método de Tsallis, dentro do intervalo de q otimizado, apresentou uma melhora no poder de de-

tecção em relação ao método de Shannon. Comparando os métodos clássicos com os métodos propos-

tos, verificou-se que o método de análise de correlação foi superior a todos os outros métodos em da-
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dos simulados, o que não se confirmou em dados reais já que é um método que depende da forma da 

HRF. 

Os resultados da aplicação dos métodos de Tsallis e KL-fMRI sobre dados reais, demonstra-

ram a possibilidade de encontrar regiões de funções primárias em um experimento motor com um vo-

luntário assintomático. Demonstrou-se, também, com dados simulados, que o mapeamento das fun-

ções cerebrais baseado na teoria de informação não é sensível ao ruído de flutuação linear, o que não 

ocorreu com os métodos clássicos. Esse resultado foi confirmado nas imagens reais. 

Por fim, em um experimento de estímulo duplo, mostrou-se que os métodos de KL-fMRI e 

entropia de Tsallis localizaram, simultaneamente, duas regiões cerebrais não correlacionadas no tempo e 

no espaço. Foi proposto, por fim, um novo método na detecção de atrasos temporais das HRFs. Ele 

foi capaz de encontrar atrasos em dados simulados, porém, alguns parâmetros do método dependem da 

SNR. Logo, é necessário realizar mais estudos para retirar essa dependência. 

 

2. Trabalhos Futuros 

A falta de conhecimento da distribuição da distância KL não permitiu a inferência de significân-

cia estatística dentro de um teste de hipóteses. Uma possibilidade para resolver esse problema, é obter 

uma distribuição cumulativa aleatória da distância KL mediante simulações de Monte Carlo e, então, 

aplicar o teste de Kolmogorov-Smirnov (KS) para verificar se a distribuição é conhecida. Nesse teste, se 

houver concordância entre as distribuições teórica e da amostra, a hipótese de que a amostra foi extraí-

da de uma população com uma distribuição específica é aceita. Além disso, há a possibilidade de se 

estudar uma variação do método aqui proposto, em que a distância KL pode ser computada uma só vez 

em toda a série temporal. Isto pode ser feito pela soma das probabilidades p(x) e q(x) de cada nível, 

calculadas com o método local, ao longo da série temporal. Esta proposta aumentaria o número de 

pontos temporais melhorando a inferência da distância KL. 
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Para melhor visualização, os métodos de Shannon, Tsallis e KL-fMRI poderiam ser implemen-

tados no ambiente do Brain Voyager, através do desenvolvimento de plugins em ambiente C++. 

A utilização do método de atraso temporal apresenta uma dependência dos limiares contíguo 

( Cα ) e individual ( Iα ) em relação à SNR. Logo, a aplicação do método de detecção de atraso temporal 

sobre o mapa de ativação gerado pelos métodos de Tsallis e KL-fMRI no experimento de duplo esti-

mulo, passa pela necessidade de ajustes para que não haja mais essa dependência. Igualmente, a análise 

de erro deve ser implementada. 

Os métodos propostos, baseados na teoria de informação, mostraram-se bastante promissores 

no mapeamento de regiões cognitivas primárias, vislumbrando possíveis aplicações em problemas mais 

complexos como a localização da zona irritativa de pacientes com epilepsia.  

O termo epilepsia refere-se a um conjunto de doenças crônicas caracterizadas por crises paro-

xísticas (não-contínuas), espontâneas, e originadas pela hipersincronia da atividade elétrica cerebral fo-

cal, ou generalizada. Na maioria dos pacientes, a epilepsia pode ser tratada com medicamentos, que tem 

o objetivo típico de diminuir a excitabilidade neuronal, e cuja eficiência depende do tipo e causa da epi-

lepsia. O tratamento medicamentoso das epilepsias é, em última análise, um tratamento sintomático, 

isto é, visa primariamente o controle das crises epilépticas. Nesse sentido, a epilepsia pode ser controla-

da em cerca de 70% dos casos. Entretanto, a medicação é ineficiente no restante dos pacientes. Estes 

pacientes possuem a chamada epilepsia refratária ao tratamento medicamentoso e são denominados 

farmacologicamente resistentes. Nesses casos, o tratamento cirúrgico tem sido um importante e efetivo 

meio de controlar as crises, tendo uma eficiência em torno de 80% a 90% [AI-HONG et al., 2005]. 

Contudo, antes de submeter o paciente a um procedimento cirúrgico é importante que se faça uma 

avaliação pré-cirúrgica, que consiste em combinar diferentes informações clínicas, com objetivo de de-

finir a possibilidade de remoção da zona epileptogênica, bem como avaliar os riscos no pós-operatório. 

Essas técnicas podem ser referidas como invasivas, por exemplo, quando eletrodos profundos são ne-

cessários ou não-invasivas, i.e., com mínima interferência física ao paciente. De regra, ferramentas não-
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invasivas têm sido utilizadas para investigar pacientes com epilepsia refratária, quais sejam: registros de 

vídeo-EEG e a MRI. 

A EEG tem sido utilizada no contexto de desordens epilépticas desde sua descoberta. Esses 

estudos são críticos nos diagnósticos de epilepsia, na classificação das desordens epilépticas e na locali-

zação das fontes de atividade epilépticas. Entretanto, a localização do EEG é limitada pela sua baixa 

resolução espacial. Assim, para melhorar a caracterização diagnóstica, e localização da zona epileptogê-

nica, o EEG pode ser associado à aquisição de dados comportamentais, gerados por um aparelho de 

vídeo, configurando o vídeo-EEG [GOTMAN, 1999]. 

Estudos de neuroimagem, como por MRI, têm contribuído em muito para a definição dessas 

diferentes regiões. A MRI permite a identificação de alterações estruturais com excelente resolução 

espacial, identificando lesões atróficas, displásicas ou neoplásicas. Ainda, métodos quantitativos podem 

ser usados para aumentar a capacidade de a MRI distinguir tecidos normais de anormais. Por exemplo, 

a medida de volume de estruturas mesiais pode ajudar a encontrar atrofias [CENDES, 1997] e a análise 

de textura automatizada pode apontar para malformações em regiões específicas [ANTEL, 2003]. 

Além da avaliação estrutural, nos últimos anos, o aperfeiçoamento da fMRI tem exercido um 

importante papel para a avaliação de funções cognitivas e avaliação pré-cirúrgica de pacientes com epi-

lepsia [DETRE, 2004]. A variabilidade da HRF é mais evidente em tecidos patológicos, como regiões 

epileptogênicas cerebrais [BÉNAR et al., 2002]. Nesse sentido, os métodos baseados na teoria de in-

formação têm a vantagem de mapear regiões ativas sem a necessidade de adotar nenhuma função de 

referência definitiva. 

No contexto da epilepsia, a fMRI pode medir mudanças hemodinâmicas locais associadas à 

estimulação de descargas epileptiformes interictais com sensibilidade alta o suficiente para localizar a 

zona irritativa em pacientes individuais. O recente desenvolvimento da aquisição combinada de EEG e 

fMRI criou a oportunidade de aliar a resolução espacial da fMRI com a resolução temporal da EEG, na 

localização da crise. Registrando o EEG no interior do magneto, pode-se, a princípio, promover a aqui-

sição de sinais efetivos de fMRI, provocados pelas descargas (spikes) epileptiformes interictais, para i-
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dentificar áreas cerebrais envolvidas na geração de spikes. A localização de ativação pela fMRI pode ser 

comparada com o foco de spikes no EEG e anormalidades estruturais de MRI. Esta técnica ajuda a de-

finir a localização do foco epileptogênico e é importante para o melhor entendimento das patogêneses 

da epilepsia [LI et al., 2000; AGHAKHANI et al., 2004; GOLDMAN R. I. et al., 2000; BAGSHAW et 

al., 2004a]. 

Poucos estudos têm sido realizados na aquisição simultânea de EEG e fMRI. Os trabalhos de-

senvolvidos com essa técnica diferem da maioria das aplicações de fMRI, pois os estímulos são gerados 

internamente, aleatórios quanto ao aparecimento temporal, não muito freqüentes, e de limitada duração 

(de uma fração de 1s até 10 s). Isto faz o estudo de eventos epileptiformes interictais extremamente 

desafiantes em termos do número e tipo de eventos que podem ser investigados em um paciente. Ain-

da, um dos principais problemas da técnica de EEG-fMRI diz respeito aos métodos de detecção da 

HRF decorrentes das descargas epileptiformes interictais. Nesses estudos, é sempre mais difícil a locali-

zação precisa do sinal BOLD envolvido no evento eletrofisiológico, uma vez que o padrão da HRF não 

é bem caracterizado [BENAR et al., 2002]. Pesquisas têm sido realizadas com intuito de aperfeiçoar 

esses modelos [BAGSHAW et al., 2004b]. Desse modo, é possível aplicar as análises aqui propostas, 

com o intuito de serem utilizadas em dados provenientes da aquisição simultânea de fMRI e eletroence-

falografia (EEG), para o estudo das respostas hemodinâmicas de descargas interictais em pacientes com 

epilepsia. 
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APÊNDICE A - Imagem por Ressonância Magnética 

1. Uma Breve História da MRI 

São várias as descobertas científicas que culminaram na imagem por ressonância magnética, 

Magnetic Ressonance Imaging (MRI). Estudos realizados pelo físico austríaco Wolfgang Pauli em 1924 

trouxeram a idéia de que o núcleo atômico tem propriedades magnéticas. Em 1936, depois de estudos 

desenvolvidos por Stern e Gerlach no núcleo atômico, o físico americano Isidor Rabi descobre o fe-

nômeno de ressonância magnética, sendo agraciado com Prêmio Nobel de 1944, pela primeira demons-

tração do efeito de ressonância magnética nuclear. No final da Segunda Guerra Mundial, ano de 1945, 

dois físicos, Felix Bloch em Stanford e Edward Purcell no MIT/Harvard, realizam investigações inde-

pendentes sobre ressonância magnética nuclear, Nuclear Magnetic Resonance (NMR) na matéria, detectan-

do o efeito, bem como processos de relaxação associados. Pelas descobertas, Purcell e Bloch receberam 

o Prêmio Nobel de física em 1952.  

A primeira aplicação desta nova técnica foi a análise química de amostras. A NMR mostrou-se 

muito útil no estudo da composição química de substâncias homogêneas através de espectroscopia por 

NMR.  

Em 1960, medidas de NMR revelaram diferenças entre moléculas de água, dependendo se es-

tas estavam ou não em tecidos biológicos. O médico americano Raymond Damadian supôs que estas 

diferenças poderiam ser observadas em células cancerosas em relação às não cancerosas, podendo ser 

um excelente método de detecção desses tecidos. Desse modo, em 1971, através de suas pesquisas com 

ratos, ele mostrou que os tempos de relaxação de tecidos cancerosos eram muito mais longos do que os 

saudáveis [DAMADIAN, 1971].  

Um ano depois, em 1972, o físico-químico americano Paul Lauterbur, realiza os primeiros tes-

tes em um espectrômetro NMR, na tentativa de adquirir informações espaciais da amostra. No ano 

seguinte publica a primeira imagem por ressonância magnética na revista Nature [LAUTERBUR, 1973]. 

Na mesma época, o físico inglês Peter Mansfield desenvolve métodos de formação de imagens por 
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NMR, baseados na aplicação de campos magnéticos de variação espacial [gradientes espaciais (G)]. Por 

suas contribuições para a formação de imagens utilizando a NMR, Lauterbur e Mansfield receberam o 

Prêmio Nobel de Fisiologia e Medicina em 2003.  

Em 1977, um tomógrafo foi construído por Damadian e colegas (conhecido como O Indo-

mável) pela FONAR Corporation, quando produziram a imagem do corpo humano, cuja aquisição 

demorou 4 horas (ver figura 1.1). 

 

 

Figura 1.1. Imagem de ressonância magnética do corpo humano, produzida pelo pós-
doutorando Larry Minkoff do grupo do Prof. Damadian. 

 

Dada a importância da NMR para a produção de MRI, abordaremos o tema em mais detalhes, 

a seguir. 

 

2 Ressonância Magnética Nuclear 

Os átomos, que compõem toda matéria, consistem, dentro de um modelo clássico, de um nú-

cleo central e de elétrons em sua órbita. O núcleo contém núcleons que são subdivididos em prótons e 

nêutrons; enquanto os prótons têm carga positiva, os elétrons carga negativa e os nêutrons carga nula.  

Pelas leis do eletromagnetismo, uma partícula carregada em movimento gera um campo mag-

nético. Um elétron girando em torno do seu núcleo induz um campo magnético, comportando-se co-

mo um pequeno magneto, que é representado pelo momento magnético µr , medido em Am2. Da mes-

ma maneira, podemos associar um momento magnético aos nucleons. Quando o número de massa é 
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impar, ou seja, quando prótons ou nêutrons estão desemparelhados, existe um momento magnético 

nuclear permanente, e só nesses casos observa-se a NMR. Dentre os núcleos mais utilizados para a 

aplicação clínica encontra-se o hidrogênio (1H). Ele contém apenas um próton (número atômico e de 

massa 13) e é usado por ser muito abundante no corpo humano, apresentar sensibilidade quando um 

campo magnético externo é aplicado, além de ter momento magnético relativamente intenso. A tabela a 

seguir mostra a abundancia natural, spin nuclear e freqüência de ressonância de alguns núcleos de inte-

resse biológico. 

Tabela 1.1 – Alguns núcleos de importância biológica com suas respectivas propriedades de 
interesse na NMR. Observe que a freqüência de ressonância do 1H é a mais alta, 
devido seu momento magnético. Tabela modificada de Jezzard 2001 pg. 69. 

Núcleo 
Abundância 

Natural (%) 
Spin Freqüência 

1H (Hidrogênio) 

13C (Carbono) 

14N (Nitrogênio-14) 

17O (Oxigênio) 

99,9 

1,1 

99,63 

0,037 

1/2 

1/2 

1 

5/2 

42,577 MHz 

10,708 MHz 

3,078 MHz 

5,774 MHz 

 

Na ausência de um campo magnético aplicado, os momentos magnéticos dos núcleos de hi-

drogênio têm uma orientação aleatória. Contudo, quando colocados na presença de um campo magné-

tico estático externo, seus momentos magnéticos se alinham a este campo, fazendo aparecer um mo-

mento magnético resultante na direção do campo aplicado. O efeito do campo magnético estático so-

bre a orientação dos spins dos prótons, bem como sua manipulação pela aplicação de campos magnéti-

cos variáveis no tempo e no espaço, pode ser explicado por dois modelos: um clássico, outro quântico. 

Aqui, trataremos os dois em mais detalhes, a seguir. 

 

                                                 
3 O número atômico (Z) é a soma dos prótons no núcleo e o número de massa (A) é a soma dos prótons e nêutrons no 
núcleo. 
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2.1 Modelo Clássico 

Como o próton tem massa, sua rotação produz um momento angular J
r

. No modelo clássico, 

o momento angular total de uma partícula carregada de massa m, percorrendo uma órbita circular de 

raio r, velocidade linear v está relacionado com o momento linear (p) dado por: 

 )vxr(m)vm(xrpxrJ rrrrrrr
=== . .............................. (1.1) 

A taxa temporal de variação de )dtdJ(J
r

 é dada por 

 
( )

dt
pxrd

dt
Jd rrr

=  
dt

pdxrpx
dt
rd

dt
Jd r

rr
rr

+= . ............................. (1.2) 

Entretanto, 

 0vxvmpxvpx
dt
rd

=== rrrrr
r

, .............................. (1.3)

  

e pela segunda lei de Newton de movimento temos: 

 τ==
rrr

r
r Fxr

dt
pdxr  τ=

r
r

dt
Jd

. ............................. (1.4)

  

Ou seja, quanto maior o torque ( τ
r

), mais rápida é a precessão. 

Um próton com momento magnético µr  em um campo magnético aplicado 0B
r

, sofre uma in-

teração entre o seu momento magnético e o campo magnético aplicado, experimentando um torque na 

tentativa de alinhar µr  e 0B
r

, cuja expressão é dada por: 

 0Bx
rrr

µ=τ . .............................. (1.5)

 Este torque, que causa o movimento de precessão dos prótons em torno do campo, é igual à taxa de 

variação do seu momento angular. Classicamente, essa variação é: 
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 0Bx
dt
Jd rrr
r

µ=τ= . .............................. (1.6)

 Assim, se um próton é colocado em um campo magnético ele experimenta um torque devido à intera-

ção entre o momento magnético e o campo do magneto. Quanto maior o valor do campo magnético 

0B
r

, mais rápido é a taxa de precessão. Cada núcleo tem uma precisa relação entre o momento angular 

intrínseco J
r

, e seu momento magnético µr . Esta relação é estabelecida matematicamente por: 

 J
rr
γ=µ . .............................. (1.7) 

A equação 1.7 pode então ser reescrita como: 

 ( )0Bx
dt
Jd

dt
d rr

rr
µγ=γ=

µ
. .............................. (1.8) 

Essa equação nos diz que a taxa que o núcleo pressiona em um campo magnético depende da magnitu-

de de µr  e de 0B
r

. 

A soma vetorial de um ensemble de momentos magnéticos por unidade de volume resulta em 

uma medida macroscópica denominada magnetização M
r

. A magnetização M
r

 na presença de um cam-

po magnético 0B
r

 exibirá um movimento de precessão, cuja taxa de variação da magnetização será go-

vernada pela seguinte equação: 

 0BxM
dt
Md rr
r

γ= . ...................................................... (1.9)

 A velocidade angular que o vetor magnetização descreve é constante e tem módulo igual à freqüência 

de Larmor. O ângulo entre M
r

 e 0B
r

 também é constante. 

Para medirmos características físicas do sistema, como os tempos de relaxação, devemos alte-

rar a orientação da magnetização, aplicando um segundo campo magnético 1B , circularmente polariza-

do no plano x-y e perpendicular a 0B
r

 com freqüência de oscilação 1ω . 

 ( ) ( )[ ]jtsenitcosBB 1111 ω−ω= . ......................................... (1.10) 

Na presença do campo magnético 1B , a equação 1.9 pode ser rescrita como: 
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 ( )10 BBxM
dt
Md rrr
r

+γ= .  ......................................... (1.11) 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 1.2. Sistema de coordenadas de precessão do vetor magnetização quando um campo 
magnético estático 0B

r
 é aplicado. 

 

De acordo com a figura 1.2 podemos escrever os vetores M
r

 e 0B
r

 da seguinte maneira: 

 ( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ]k̂cosĵsensenîcossen[MM θ+φθ+φθ=
r

,  ........................ (1.12) 

 k̂BB 0=
r

. ........................ (1.13) 

Substituindo a equação de 1.12 em 1.11 obtemos a taxa de variação temporal de θ : 

 ( )θ+ωγ−=
θ tsenB

dt
d

11 . ........................ (1.14) 

Essa variação será máxima quando ( ) 1tsen 1 =θ+ω , logo: 

 1B
dt
d

γ−=
θ  ou tB1∆γ=θ . ........................ (1.15) 

Observa-se que o ângulo θ  depende da intensidade do campo 1B  circularmente polarizado e 

do tempo de aplicação t∆ . Como esse tempo geralmente é muito curto, a aplicação deste campo mag-

nético é denominada de pulso de radiofreqüência. Num primeiro momento a magnetização encontra-se 

no equilíbrio térmico, realizando a precessão em torno do campo 0B
r

. A aplicação de um pulso de ra-

M

B0

θ

Φ j
i 

k
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diofreqüência altera o ângulo θ , provocando a rotação do vetor magnetização. Se 2π=θ , o vetor 

magnetização será girado para o plano x-y em 90º, sendo denominado pulso de 90º. 

 

2.1.1 Processos de Relaxação 

Classicamente, os prótons de 1H na presença de um campo magnético estático k̂B0  e no e-

quilíbrio térmico, exibem um movimento de precessão do vetor magnetização (M0) nessa direção. A 

aplicação do pulso de RF no plano x-y modifica a orientação de M0 que traçará uma espiral em torno de 

k̂B0  modificando o ângulo com o eixo z, e como resultado um movimento de precessão em torno de 

1B . 

O sinal MR criado após o pulso de excitação decai no tempo, por um fenômeno chamado de 

relaxação nuclear. O sistema buscará, naturalmente, o estado de menor energia através da troca de e-

nergia entre os spins e sua vizinhança4. São dois os mecanismos básicos que contribuem para a perda do 

sinal MR: tempo de relaxação T1, também denominado relaxação spin-rede ou relaxação longitudinal e 

tempo de relaxação T2, chamado relaxação transversal ou spin-spin. 

 

2.1.1.1 Relaxação Longitudinal (T1) 

Do ponto de vista clássico, a magnetização transversal gradualmente diminui, aumentando a 

longitudinal. A recuperação da magnetização longitudinal segue uma forma exponencial (Figura 1.3 (a)): 

 ( )1T/t
0z e1MM −−= . ........................ (1.16) 

Mz é a componente da magnetização na projeção do eixo z, M0 é a magnitude do vetor magnetização 

no equilíbrio térmico; t é o tempo decorrido após o pulso de rádio-freqüência e T1 é a constante de 

tempo na função exponencial. Quando t é igual a T1 tem-se o seguinte valor: 

                                                 
4 A vizinhança no estado sólido representa o movimento vibracional da rede cristalina, já no líquido o movimento brownia-
no de átomos e moléculas. 
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 ( ) 00
1

0 M63,0
7,2

11Me1M =⎟
⎠

⎞
⎜
⎝

⎛ −=− −  ........................ (1.17) 

Dessa forma, podemos definir o tempo de relaxação T1 como o tempo necessário para que 63% da 

magnetização seja recuperada na direção z.  

Em adição ao forte campo magnético estático criado pelo magneto, todos os prótons do cor-

po também experimentam pequenos campos magnéticos locais, produzidos pelos prótons, que formam 

a vizinhança. O movimento térmico das moléculas, que inclui movimento linear, rotacional e vibracio-

nal, permite que esse campo magnético local flutue. Esta flutuação é multidirecional e consiste de mui-

tas freqüências. Dipolos magnéticos com freqüência baixa ou alta produzirão pouca influencia sobre os 

tempos de relaxação T1. Aquelas componentes do campo magnético local que tem freqüência de Lar-

mor e uma orientação apropriada podem girar os prótons de uma direção paralela para uma antiparale-

la, ou vice versa. Ainda, o tempo de relaxação T1 é diferente nos tecidos e depende das flutuações de 

campos locais. 

 

 
Figura 1.3. Comportamento do vetor magnetização em função do tempo. (a) Decaimento ex-
ponencial de Mz na direção z. (b) Decaimento exponencial do vetor magnetização Mx-y no pla-
no x-y. 
 

2.1.1.2 Relaxação Transversal (T2 e T2*) 

Depois que a magnetização é girada para o plano transversal pelo pulso RF, os momentos de 

dipolo da amostra passam a realizar precessão no plano x-y, com mesma fase. Com o tempo, a coerên-

cia de fase entre os momentos de dipolo é gradualmente perdida (ver figura 1.4).  

 

(a) (b) 
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Em geral, há duas causas para a relaxação transversal, uma intrínseca e outra extrínseca. A cau-

sa intrínseca vem da interação spin-spin: quando muitos spins estão excitados, há perda de coerência de-

vido aos efeitos de um sobre o outro. A diminuição da magnetização no plano x-y pela perda de coe-

rência de fase ocorre devido a variações randômicas na intensidade do campo magnético local que in-

duz uma alteração na freqüência de precessão. Lembrando que a freqüência de Larmor é Bγ=ω , então 

se há flutuação de campo local, haverá alteração em ω . 

 
Figura 1.4. Após o pulso RF de 90º, há perda de coerência de fase oriunda de flutuações de 
campos magnéticos locais, resultando no processo de relaxação T2. 

 

Não obstante, flutuações de baixa freqüência têm efeito predominante na perda da magnetiza-

ção Mx-y. Entretanto, flutuações em torno da freqüência de Larmor também provocam encurtamento 

de T2. Motivo pelo qual T2 é sempre menor ou igual a T1. A perda de sinal deste mecanismo interno é 

chamado  decaimento T2 e é caracterizado pela constante conhecida como T2. Matematicamente, a 

componente Mx-y pode ser medida pela seguinte equação: 

 2T
t

0xy eMM
−

= . ........................ (1.18) 

Um gráfico desse decaimento é apresentado na figura 1.3 (b). Quando 2Tt = , 0xy M37,0M = . Pode-

mos então definir T2 como sendo o tempo necessário para a magnetização transversal atingir 37% da 

magnetização do estado de equilíbrio térmico. 

Uma outra fonte, extrínseca contribui para a diminuição de Mx-y: a inomogeneidade do campo 

magnético estático. Uma vez que cada spin gira em uma freqüência proporcional ao campo magnético 

Tempo 
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externo, variações no campo em diferentes locais permitem diferentes freqüências de precessão, tam-

bém levando a perda de coerência. Os efeitos combinados de interação spin-spin e a inomogeneidade de 

campo leva a uma perda de sinal conhecido como decaimento T2*. Logo a taxa de decaimento *T1 2  

é: 

 
inh222 T
1

T
1

*T
1

+= . ........................ (1.19) 

Observe que o decaimento de T2* é sempre mais rápido do que T2, uma vez que inclui um fator adicio-

nal da não homogeneidade de campo. Em geral 122 TT*T ≤< . 

 

2.1.2 Recepção do Sinal FID 

Mostramos que o vetor magnetização do sistema de spin pode ser alterado aplicando-se um 

pulso de excitação eletromagnética com uma bobina transmissora. Para medir o sinal dessa magnetiza-

ção, após a excitação, precisamos de outra bobina receptora. O sinal adquirido pelas bobinas receptoras 

é governado pela Lei de Indução de Faraday. Depois que a magnetização da amostra está no plano 

transversal, o sistema de spin tem precessão na freqüência de Larmor e causa um fluxo magnético (φ ) 

variável no tempo através da bobina receptora. Esta mudança de fluxo dtdφ  induz uma força eletro-

motriz (fem):  

 
dt
dfem φ

−= . ........................ (1.20) 

O fluxo magnético gerado pela amostra e que penetra na área da bobina é: 

 ∫=φ v 1 )dv)t(M(B ,  ........................ (1.21) 

sendo 1B  o campo por unidade de corrente e M(t) a magnetização criada pela amostra. Substituindo a 

equação 1.21 em 1.20 verificamos que: 

 ∫ω−= v 10 )dv)t(M(Bifem . ........................ (1.22) 
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Observamos que a força eletromotriz induzida oscila na freqüência de Larmor e, lembrando 

que ambos M e 0ω  são proporcionais ao campo magnético 0B , então a fem é proporcional a 2
0B . 

Isso significa que o sinal MR recebido pela bobina detectora aumenta com o quadrado do campo mag-

nético principal. Segundo a equação 1.22 apenas a componente da magnetização no plano x-y gera um 

sinal detectável na bobina receptora. 

O sinal detectado apresenta um padrão de decaimento da magnetização (ver figura 1.4) no 

plano x-y provocado pelos processos de relaxação T1 e T2*. Este padrão é conhecido como FID (Free 

Induction Decay).  

 

Figura 1.4. Gráfico do sinal detectado por bobinas receptoras no plano x-y. Conhecido como 
FID, reflete o efeito de T2* sobre a amplitude. 

 

2.2 Formação da Imagem, Contraste e Seqüências de Pulso em MRI 

Até aqui estudados os princípios básicos da formação do sinal de ressonância magnética que é 

de extrema importância para a formação da imagem. Esses sinais analógicos são convertidos por um 

digitalizador para posteriormente formar as imagens digitais e possibilitar sua visualização e manipula-

ção. 
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Uma imagem (do latim imago) digital é essencialmente uma distribuição de propriedades físicas 

do objeto. É formada por um número finito de elementos chamados pixel5 que tem uma determinada 

intensidade. O conjunto de pixels está distribuído bidimensionalmente (em colunas e linhas) que for-

mam a matriz. Na prática, os sinais que determinam a intensidade dos pixeis vêm de um volume do te-

cido, definido por um pixel em duas dimensões e a espessura da fatia em uma terceira dimensão. Este 

volume é chamado de voxel. 

O contraste é outro parâmetro importante na imagem, pois reflete as diferenças das intensida-

des dos pixeis. Ao valor do pixel pode ser atribuída uma escala de cinza, formada por um grande espec-

tro de representações de tonalidades entre branco, cinza e o preto, resultando no brilho de imagem. É 

interessante notar que se o conversor analógico-digital só tiver 8 bits, ele só poderá atribuir valores en-

tre 0 e 255, se o conversor tiver 10 bits, ele poderá armazenar valores entre 0 e 1024. Em resumo, de-

pendendo do número de bits, o conversor poderá fornecer 2número de bits diferentes tonalidades. 

O objetivo da MRI é a formação de uma imagem, ou seja, um mapa que descreva a distribui-

ção espacial das propriedades relacionadas aos spins da amostra. Estas propriedades podem refletir, por 

exemplo, a densidade dos spins, tempos de relaxação T1 ou T2 dos tecidos no qual os spins se encontram. 

Por exemplo, imagens ponderadas em T1 descrevem a distribuição espacial dos valores T1, em que vo-

xels com valores curtos de T1 são brilhantes e voxels com longos T1 são escuros. 

 

2.2.1 Princípios Básicos de Formação da MRI 

Nas seções anteriores descrevemos dois tipos de campos magnéticos que são importantes na 

geração do sinal MR: o campo magnético estático B0 e o pulso de rádio-freqüência, B1. Agora, introdu-

zimos um terceiro tipo de campo magnético, o gradiente espacial, G, o qual altera a freqüência de pre-

cessão dos spins dependendo de sua localização espacial, promovendo informação da sua exata localiza-

ção. Matematicamente, considere um gradiente espacial aplicado da direção x: 

                                                 
5 Pixel é o menor ponto que forma uma imagem digital, sendo que o conjunto de milhares de pixeis forma a imagem inteira. 
O nome Pixel vem da aglutinação de Picture Cel, célula de imagem. [WIKIPEDIA, 2005] 
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 ( )k̂GBB x0z += . ........................ (1.23) 

x
B

G z
x ∂

∂
=  designa a variação do campo magnético ao longo de x, fazendo com que zB  cresça na 

direção de x. Generalizando-se, a intensidade do campo magnético total, zB , experimentado pelo sis-

tema de spins em uma dada localização espacial (x, y, z) e tempo (t) consiste em uma combinação linear 

do campo estático e gradientes de campos variando no tempo em direções específicas: 

 ( )r.GBB 0z
rr+= . ........................ (1.24) 

Como conseqüência da aplicação do gradiente de campo, a freqüência de Larmor é diferente espacial-

mente: 

 ( ) ( )r.GBr 0
rrr +γ=ω  ........................ (1.25) 

Na presença dos gradientes G, a intensidade de zB  varia dependendo da localização espacial 

permitindo, assim, selecionar as porções ( )z,y,x  que tem freqüência única ( )z,y,xω . Isso significa que 

na aplicação do gradiente, qualquer plano perpendicular à direção do gradiente terá sua própria intensi-

dade de campo magnético. Os prótons em qualquer plano terão em comum, única freqüência de Lar-

mor, diferente dos prótons em qualquer outro plano perpendicular a direção do gradiente.  

Os gradientes zG , xG  e yG  são respectivamente gradientes de seleção de fatia, codificação 

de freqüência e codificação de fase. Na presença do gradiente de campo zG , o sistema de spins realizará 

um movimento de precessão com freqüência característica. Se esse volume de tecido é exposto a um 

pulso de RF, apenas os prótons com freqüência de Larmor igual à freqüência de pulso RF serão excita-

dos, possibilitando a seleção de fatia. Entretanto a seleção de fatia pode ser realizada não apenas na 

direção z. Se desejamos fatias sagitais ou coronais, os gradientes xG  ou yG  podem ser usados. 

Finalmente, para selecionar pontos específicos do espaço, aplicam-se os gradientes nas outras 

direções. Se a aplicação do gradiente para a seleção de fatia for zG , os gradientes na direção x e y são 

utilizados para selecionar as linhas e os pontos do espaço. 
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Para adquirirmos as imagens de toda uma região no espaço, o processo deve ser seqüencial. 

Primeiro selecionamos o plano pela aplicação de um dos gradientes e aplicamos um pulso de RF de 

forma a girar a magnetização para o plano transversal. Aplicamos, sucessivamente, gradientes de campo 

nas duas direções selecionando toda região da fatia.  

Essas seqüências são conhecidas como seqüências de pulso, geralmente representadas na for-

ma de diagramas, que resume a evolução temporal da aplicação dos pulsos de RF e dos diferentes gra-

dientes de campo. 

 

2.2.2 Seqüência de Pulso Eco de Spins 

Para um entendimento mais claro sobre o mapeamento espacial dos sinais medidos pela N-

MR, abordaremos a seqüência eco de spin (Spin Echo) desenvolvido por Hahn [HAHN, 1950]. A figura 

1.4 mostra o diagrama desta seqüência de pulso. 

 

Figura 1.5. Essa seqüência permite a separação dos tempos de relaxação T2 e T2*, que consiste 
na aplicação de dois pulsos de RF: um de 90º e outro de 180º, e gradientes de Campo Gx, Gy e 
Gz. Figura modificada de Logothetis 2002. 

 

Acompanhando a figura 1.5 podemos verificar que em um primeiro momento, o gradiente de 

seleção de fatia é aplicado (Gz) simultaneamente com o pulso RF de 90º que gira o vetor magnetização 
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para o plano x-y (Figura 1.6(a)). Após um curto período de tempo, os spins começam a perder coerência 

de fase (Figura 1.6(b)), por conta das flutuações de campo magnético local. realizando precessão na 

freqüência de Larmor. Após a retirada do pulso RF, aplica-se o gradiente de codificação de fase (Gy) 

que permite a codificação da posição espacial do sinal ao longo da dimensão y por diferentes ângulos de 

fase. Nós desejamos perdurar a coerência de fase porque ela fornece um melhor sinal. Um tempo τ 

após a aplicação do pulso de 90º, um outro pulso de 180º (Figura 1.6(c) e (d)) é aplicado combinado ao 

gradiente de seleção de fatia, invertendo as posições dos dipolos magnéticos no plano transversal. Por-

tanto, os spins que estão girando com velocidade mais rápida passam para uma posição mais atrasada 

em relação aos que estavam girando com velocidade inferior, e esses passam para uma posição mais 

adiantada (Figura 1.6(e)). Depois de um tempo 2τ, ocorre o realinhamento dos spins produzindo um eco 

de spin (Figura 1.6(f)). Durante a aquisição dos dados, o gradiente Gx é ligado, mudando a freqüência 

dos spins e possibilitando a localização espacial pela freqüência. 

 

Figura 1.6. Esquema ilustrativo da posição do vetor magnetização em uma seqüência de pulso 
do tipo eco de spin. 

 

Dentre os parâmetros das seqüências de pulso que permitem a manipulação de contraste estão 

o TR, TE e FA. O tempo de Repetição (TR) consiste no tempo decorrido entre a aplicação de dois 

pulsos de 90º sucessivos. O TR determina o grau de relaxamento T1 que pode ocorrer entre o término 

de um pulso RF (π/2) e a aplicação do pulso seguinte. O tempo entre o pulso RF (90º) e o pico máxi-

 

Tempo 
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mo do sinal induzido é denominado tempo de eco. O TE determina o grau de declínio de magnetização 

transversal (relaxação T2) que pode ocorrer antes da leitura do sinal. O FA ou Flip Angle refere-se à 

quantidade de graus que o vetor magnetização é girado da sua posição de equilíbrio, podendo estar 

entre 0-180º. Nas seqüências de eco de spin o FA é 90º e 180º, o TR pode estar entre 100-3000 ms e o 

TE entre 5-250 ms. 

 

2.2.3 Mecanismos de Contraste 

A MRI é extremamente versátil, se compararmos a outros métodos de neuroimagem sendo 

excelente na discriminação dos tecidos moles. Nesta técnica, podemos ter diferentes mecanismos de 

contraste: estático e dinâmico. Os estáticos são sensíveis ao tipo, número e propriedades de relaxação 

do núcleo atômico dentro de um voxel. Contrastes típicos incluem densidade de prótons, tempos de 

relaxação T1, T2 e T2*. Esses contrastes são usualmente utilizados para determinar a anatomia cerebral 

nos experimentos de MRI. Os contrastes dinâmicos são sensíveis ao movimento do núcleo atômico. 

Contrastes dinâmicos típicos fornecem informações sobre características dinâmicas dos prótons, como 

o fluxo sanguíneo, difusão da água, ou irrigação capilar. 

Uma distinção adicional pode ser extraída dependendo se o contraste depende das proprieda-

des intrínsecas do tecido biológico (contraste endógeno) ou da presença de substâncias externas que 

foram introduzidas no corpo (contraste exógeno).  

As características físicas que se deseja medir e visualizar na imagem estão intimamente ligadas 

à seqüência de pulso adotada. Há um número grande de seqüências de pulso disponíveis que permitem 

medidas de características diferentes dos tecidos. Não obstante, a imagem deve apresentar pixeis com 

maior ou menor brilho que depende de parâmetros intrínsecos do tecido bem como de parâmetros de 

máquina. 

A intensidade do sinal ou brilho do pixel é dependente desses parâmetros, e variam de acordo 

com a seqüência de pulso. Novamente, o sinal MR medido depende do grau de magnetização transver-

sal detectado. Essa magnetização depende de fatores como os tempos de relaxação T1, T2, densidade de 
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prótons e parâmetros de pulso como TR e TE já mencionados. Matematicamente a magnetização 

transversal pode ser escrita como 

 ( ) 2T/TE1T/TR
0xy ee1M)t(M −−−= . ........................ (1.26) 

Na tabela 1.2 apresentamos alguns valores de constantes de tempo T1 e T2 em um campo 

magnético de 1.5T. 

 

Tabela 1.2 – Valores para as constantes de tempo T1 e T2 em um campo de 1.5 T. Tabela modi-
ficada de HUETTEL 2004 pg. 101. 

 
 Matéria Cinza Matéria Branca Fluído Cérebro Espinhal

T1 

T2 

900 ms 

100 ms 

600 ms 

80 ms 

4000 ms 

2000 ms 

 

Para dois tecidos A e B, o contraste entre eles, CAB, é simplesmente a diferença entre o sinal 

MR associado a cada um deles: 

 ( ) ( ) B2T/TEB1T/TR
B0A2T/TEA1T/TR

A0AB ee1Mee1MC −−−− −−−= ............. (1.27) 

Os termos A0M e B0M correspondem às magnetizações originais dos tecidos A e B, os termos A1T  e 

B1T são as os tempos de relaxação longitudinal de A e B, e A2T e B2T são os valores T2 de A e B. 

 

2.2.3.1 Contraste por Densidade de Prótons 

Como o nome implica as imagens ponderadas por densidade de prótons (DP), fornecem um 

contraste baseado no número de prótons em um voxel, que difere entre tecidos. Para maximizar o con-

traste por densidade de prótons, utilizam-se seqüências de pulso que minimizam o contraste de T1 e T2. 

Para maximizar a ponderação por densidade de prótons, são utilizados TR longo e TE curto nas se-

qüências de pulso. Um TR maior do que T1 e um TE menor que T2 satisfaz esse critério. Os voxeis da 

imagem com alta densidade (i.e., fluido cérebro espinhal) são brilhantes enquanto áreas com baixas 
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densidades (i.e., ar, matéria branca) escuras. Um exemplo de imagem ponderada por densidade de pró-

tons pode ser vista na figura 1.7 (a). 

 

2.2.3.2 Contraste por T1 

Quando a intensidade do sinal dos voxeis da imagem depende predominantemente de valores 

T1 do tecido, dizemos que a imagem é ponderada em T1. Usada na obtenção de contraste estrutural 

para imagens anatômicas do cérebro, as imagens ponderadas em T1 necessitam de um TR intermediário 

e TE curto. Imagens com TR muito longo não dependem de T1. Por outro lado, com TRs muito curtos 

não há tempo para uma recuperação de Mz e nenhum sinal será registrado. Além disso, há necessidade 

de se minimizar efeitos de T2. As seqüências de pulso devem ter um TE curto comparado com T2. 

Quando o TE é muito menor que T2 o termo 2T/TEe−  da equação 1.41 torna-se aproximadamente 

igual a 1. Então a equação depende apenas de TR e não de TE, a equação reduz para: 

 ( ) ( )B1T/TR
B0A1T/TR

A0AB e1Me1MC −− −−−= . ........................ (1.28) 

Em uma imagem ponderada em T1, tecidos com um curto valor de T1 produzirão um eco in-

tenso e aparecerão com maior brilho na imagem. Em adição, tecidos com alta densidade de prótons 

também aparecerão brilhantes (ver figura 1.7 (b)). 

 

2.2.3.3 Contraste por T2 

Nas imagens ponderadas em T2, a quantidade de perda de sinal depende do tempo entre a ex-

citação e a aquisição de dados, ou TE. Novamente, uma combinação ótima dos parâmetros TR e TE 

existe, objetivando maximizar o contraste T2. Se o TE for curto ou a aquisição dos dados for realizada 

logo após a excitação, pouca magnetização transversal terá sido perdida e não haverá contraste em T2. 

Por outro lado, se o TE for muito longo, então toda a magnetização transversal será perdida e também 
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não haverá contraste em T2. Mas se a aquisição dos dados for realizada em um TE intermediário, na 

ordem de T2, a magnetização transversal pode ser maximizada. 

Para obter contraste em T2, nós precisamos minimizar efeitos da relaxação T2 aplicando um 

TR longo, permitindo a completa recuperação da magnetização longitudinal. Quando o TR for muito 

maior do que T1, o termo 1T/TRe−  da equação 1.28 aproxima-se de 0 e pode ser eliminado. A equação 

passa a ter alta dependência do TE: 

 B2T/TE
B0A2T/TE

A0AB eMeMC −− −= . .......................  (1.29) 

Nas imagens ponderadas em T2, regiões com T2 mais longos apresentarão um brilho mais in-

tenso do que aquelas com T2 mais curto. O CSF tem um valor de T2 longo devido à alta concentração 

de água, a matéria cinzenta tem um TE intermediário pelo seu rico suplemento sanguíneo, e a matéria 

branca tem um valor de T2 muito curto. A imagem resultante será brilhante em regiões de fluido como 

os ventrículos, um brilho intermediário na matéria cinza, e escuro na matéria branca (ver figura 1.7 (c)). 

 

 

Figura 1.7. Imagens cerebrais no plano axial de um tomógrafo Philips de 3 T. (a) Imagem pon-
derada em DP, (b) Imagem ponderada em T1 e (c) imagem ponderada em T2. Figura modifi-
cada de Institute for Biomedical Engineering. 

 

Apresentamos na tabela 1.3, o resumo dos tipos de ponderação discutidos com respectivos 

parâmetros e efeitos na imagem. 

 
 
 
 
 

(b) (c)(a) 
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Tabela 1.3 – Valores dos parâmetros TR e TE para as ponderações de imagem e respectivos 
efeitos na tonalidade. Tabela modificada de SMITH 1989. 

 

Tamanho relativo de:
Efeitos no brilho da imagem dos tecidos 

com: Tipo de Imagem Pon-
derada em: 

TR TE 
Densidade de 

Próton 
T1 longo T2 longo 

Longo Curto + (-) (+) 

Curto Curto + - (+) 

Densidade de Próton 
 
T1 
 
T2 Longo Longo + (-) + 
+: indica que a porção do tecido aparecerá brilhante na imagem; 
 
-: indica que a porção do tecido aparecerá escura na imagem; 
 
(+) (-) indica uma possível menor dependência no brilho da imagem. 

 

2.2.4 Reconstrução da Imagem 

O método mais utilizado nos equipamentos modernos é o método que utiliza a transformada 

de Fourier para a reconstrução da imagem. A transformada de Fourier de um sinal consiste na decom-

posição do sinal periódico S(t) em um conjunto de senos e cosenos de diferentes freqüências e ampli-

tudes. A Série de Fourier desta função periódica foi proposta por Jean Baptiste Fourier (1786-1830) 

[DE ARAÚJO, 2002], e expressa matematicamente por: 

 ( ) ( )[ ]∑ ω+ω+=
∞

=1k
j0kj0k0j tsenbtcosaa)t(S ,  ........................ (1.30) 

de modo que os coeficientes ka  e kb  podem ser  encontrados pelas seguintes equações: 

 ∑ ⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ π

=
−

=

1N

0j
jk N

jk2
cosy

N
1a  ........................ (1.31) 

e 

 ∑ ⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ π

=
−

=

1N

0j
jk N

jk2
seny

N
1b  ........................ (1.32) 

A série permite o estudo das componentes de freqüência, de tal sorte que podemos diferenciar padrões 

de freqüência e fase dos sinais de NMR proveniente de diferentes partes da amostra. Dado um sinal é 

possível especificar os coeficientes dos pares de senos e cosenos que podem ser usados para gerar o 
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objeto. Logo, o objeto da imagem de Fourier é a medida dos coeficientes de Fourier cuja imagem pode 

ser reconstruída através deles. Para a reconstrução de uma imagem bidimensional, o método precisa de 

um conjunto completo de N x M (onde N x M é o tamanho da matriz da imagem, i.e. 128 x 128) coefi-

cientes de Fourier. Os coeficientes de Fourier são medidos pelo uso apropriado de gradientes de campo 

magnético seguidos de um pulso de excitação, onde a representação dos gradientes pode ser feita no 

espaço-k. 

 

2.2.5 Espaço-k 

O sinal FID pode ser obtido pela excitação, seletiva ou não, por meio de um pulso de radio-

freqüência. A contribuição de um sinal que é induzido em uma bobina receptora pelo volume de um 

elemento da amostra tem magnitude igual ao número de densidade dos spins na posição (x, y) multipli-

cado pelo tamanho de um elemento de pixel dxdy. A contribuição do sinal na posição (x, y) pode, entre-

tanto, ser escrito como o somatório de uma parte real e imaginária: 

 ( ) ( ) ( )[ ] ( )[ ]{ }dxdytyGxGB2isentyGxGB2cosy,xt,y,xdS yx0yx0 γ+γ+γπ+γ+γ+γπρ=

  ......................................... (1.33) 

em que ( )y,xρ  é a densidade de spins na localização (x, y) e dS(x, y) é a contribuição do sinal dos spins. 

O sinal que o scanner armazena é a soma da contribuição de todos os pontos em um plano (x, y) resul-

tado em um sinal S(t) dado por: 

 

( ) ( ) ( )[ ] ( )[ ]{ }∫∫ γ+γ+γπ+γ+γ+γπρ= dxdytyGxGB2isentyGxGB2cosy,xt,y,xdS yx0yx0
  ......................................... (1.34) 

Esta equação mostra que o sinal total de uma fatia depende da magnetização em todas as loca-

lizações (x,y). Contudo, essa equação é de difícil visualização e solução, na presente forma. Simplifica-

mos a equação acima, introduzindo dois termos do espaço recíproco. Para gradientes constantes estes 

termos podem ser escritos como: 
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 ( ) tG2tk xx πγ= . ........................ (1.35) 

Substituindo na equação 1.34 os termos do espaço k, a relação fica simplificada da seguinte forma: 

 ( ) tG2tk yy πγ= . ........................ (1.36) 

A equação acima pode ser pensada como coeficientes de Fourier das densidades de spin, ρ , e que a 

densidade de spin pode ser reconstruída da medida dos coeficientes de Fourier via transformada de 

Fourier. Um mapa de ( )y,xρ  é precisamente o que pretendemos medir. A equação 1.36 sugere que 

uma transformada de Fourier pode converter os dados do espaço-k em uma imagem, um processo co-

nhecido como reconstrução de imagem. 

As equações do par de Fourier relacionados ao sinal MR e a densidade ρ  são mostradas abai-

xo. A figura 1.8 apresenta uma representação esquemática das equações do par de Fourier. 

 

           

Figura 1.8. A figura da esquerda apresenta valores dos coeficientes de Fourier (S) de uma ima-
gem como função das coordenadas kx e ky. A figura da direita apresenta valores da densidade 
de spin ρ  como uma função de x e y. 

 

Os eixos de coordenadas kx e ky, conhecidos como gradientes de codificação de freqüência e 

de fase respectivamente, definem o espaço-k. A seqüência de aplicação dos gradientes determina as 

diferentes trajetórias no espaço recíproco. Três trajetórias com aplicações específicas são apresentadas 

na figura 1.9. A trajetória da Transformada Rápida de Fourier 2D (2DFT) é a mais simples e mais utili-

zada trajetória na MRI. Um dos benefícios desta trajetória é a facilidade que uma imagem pode ser re-

construída, por outro lado à necessidade de um grande número de excitações torna o processo lento. 
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Figura 1.9: Trajetórias do espaço-k mais comuns: (a) 2DFT; (b) echo-planar imaging (EPI) e 
(c) espiral. Figura modificada de MILLER 2004. 

 

Uma série de trajetórias alternativas foram propostas para permitir a aquisição de imagens 

mais rápidas. A trajetória echo-planar (EPI) foi desenvolvida por Mansfield [MANSFIELD, 1977] e tem 

a vantagem de coletar uma matriz bidimensional em um único pulso de RF. Uma outra trajetória rápida 

desenvolvida mais recentemente é a imagem espiral. 

 

2.3 Modelo Quântico 

A propriedade do momento magnético que o núcleo exibe pode ser descrito quanticamente, 

onde os prótons acoplados aos nêutrons por forças nucleares, possuem momento angular de spin J
r

 que 

está relacionado ao momento magnético µr  da seguinte maneira: 

 J
m2

q rhr
⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛=µ  ou J

rr
γ=µ  ........................ (1.37)  

em que q é a carga da partícula, m é a massa, h  a constante de Planck e γ é a constante ou razão giro-

magnética, que traduz a razão entre o momento magnético e o momento angular dos núcleos. O mo-

mento angular pode ainda ser associado a um operador de spin I
r

, 

 IJ
r
h

r
=  ........................ (1.38) 

 com valores de projeção discretizados e determinados pelo número quântico mI que pode assumir: 

hhh l,...,)1l(,l −−  projeções. Em um campo magnético, um núcleo de número de spin I ocupará (2I + 1) 
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níveis discretos de energia. O 1H, com número quântico de spin 21I =
r

, apresenta duas orientações 

relativas possíveis 21,21mI −+= . Por outro lado, a interação que ocorre entre o campo magnético 

aplicado e os momentos magnéticos dos spins é regida pelo Hamiltoniano (que deve ser escrito na for-

ma de um operador): 

 B.H
rr

µ−= . ........................ (1.39) 

Com a equação 1.37 e 1.38, o momento magnético pode ser escrito como: 

 I
r
h

r
γ=µ . ........................ (1.40) 

E considerando o campo magnético aplicado 0B
r

 na direção z, o Hamiltoniano tem a forma: 

 z0IBH
r
hγ−= . ........................ (1.41) 

Logo, podemos mostrar os níveis de energia Zeeman nuclear pelos autovalores Em: 

 I0m mBE hγ−= . ........................ (1.42) 

O sistema de spin do 1H com número quântico de spin 21I =
r

, permite dois níveis de energia 

 0B
2
1E hγ±=±  ........................ (1.43) 

Em outras palavras, o próton pode ocupar um estado paralelo, de mais baixa energia, ou anti-

paralelo, de mais alta energia. A diferença de energia entre esses níveis é dada por: 

 0BE hγ=∆ . ........................ (1.44) 

Ainda, sabe-se que a radiação eletromagnética é composta de pacotes discretos de energia 

chamados fótons, cuja energia é determinada pela freqüência da radiação: 

 υ= hE . ........................ (1.45) 

Se irradiamos prótons em um campo magnético estático com radiação eletromagnética, po-

demos induzir alguns prótons a absorver energia da radiação e fazê-los passar do estado de mais baixa 

energia para mais alta energia. Isto somente ocorre, entretanto, se uma condição muito especial, for 

satisfeita: a energia da radiação deve ser igual à diferença de energia entre os dois estados: 

 υ=∆ hE .  ........................ (1.46) 
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Desse modo, a transição entre dois estados quânticos envolve a absorção de um fóton com energia 

igual à E∆ , ou a emissão de um fóton com energia igual à E∆ . Igualando as equações 1.45 e 1.46 po-

demos verificar que 

 υ=γ hB0h  ou 0B
2π
γ

=υ . ........................ (1.47) 

Essa equação é uma equação fundamental na NMR, denominada Equação de Larmor. Conhecendo a 

constante giromagnética, podemos calcular a freqüência de ressonância para um dado campo magnético 

aplicado. πγ 2/  tem unidade de freqüência por campo magnético (MHz/T), e para o 1H é igual a 

42,577 MHz/T. Outros núcleos ativos em RM têm razões giromagnéticas diferentes, tendo portando 

freqüências de precessão diferentes. 

Em NMR, o sinal medido tem origem em um ensemble de núcleos. Quando um ensemble de 

prótons é colocado em um campo magnético estático, aqueles paralelos estarão em número maior do 

que os antiparalelos. No equilíbrio termodinâmico, a razão entre o número de prótons paralelo (Nparalelo) 

e o número de prótons antiparalelo (Nantiparalelo), por unidade de massa do tecido, é governada pela equa-

ção de Boltzmann: 

 kT
E

loantiparale

paralelo e
N

N ∆−
= , ........................ (1.48) 

em que k é a constante de Boltzmann e T é a temperatura absoluta medida em Kelvin (K). O excesso 

de momentos magnéticos alinhados ao campo, resulta em uma medida macroscópica denominada 

magnetização M, ou seja, é a soma vetorial dos momentos magnéticos individuais por unidade de vo-

lume: 

 ∑
=
µ=

N

1i
iM rr

. ........................ (1.49) 

Partindo da equação de Boltzmann e a relação de energia, podemos mostrar que: 

 ⎟
⎟
⎠

⎞
⎜
⎜
⎝

⎛
⎟
⎟
⎠

⎞
⎜
⎜
⎝

⎛ γ
≈

T

NB
.

k4
M p022h

. ........................ (1.50) 
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Np é o número de prótons por unidade de massa do tecido. Isso significa que a magnetização aumenta 

com o aumento do campo magnético, com o aumento da densidade de prótons e diminui com o au-

mento da temperatura.  Não obstante, a diferença da população de prótons paralelos em relação aos 

antiparalelos não é muito grande. Na ausência de agitação térmica todos os momentos magnéticos dos 

núcleos alinham-se com o campo magnético e a amostra encontra-se no estado de menor energia. En-

tretanto, em temperaturas fisiológicas há uma grande agitação térmica dos núcleos e um conseqüente 

desequilíbrio entre o número de spins paralelos e antiparalelos. O excesso de prótons alinhados com um 

campo de 0.5 T é apenas 3 ppm (partes por milhão), em um sistema de 1.0 T há 6 ppm e em um siste-

ma de 1.5 T há 9 ppm. [SMITH et al., 1989]. 
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APÊNDICE B - Curvas Características de um Teste de Diagnóstico 

1. Introdução 

A análise das Curvas Características de Operação de um Receptor, Receiver Operating Characteris-

tic (ROC), teve origem na teoria de decisão estatística e foi desenvolvida nos anos 1950 para avaliar a 

detecção de sinais em radares e na psicologia sensorial [METZ, C.E., 1986]. A aplicação da análise 

ROC na avaliação de diagnósticos médicos começou a ser utilizada nos anos 1970’ e, subsequentemen-

te, passou a ser aplicada com sucesso no diagnóstico de imagens médicas [PARKER J., et al., 1995; 

BURDETTE et al., 1996]. Somente em 1995, as curvas ROC foram introduzidas na análise de fMRI 

[CONSTABLE, 1995].  

 

2. Teoria de Detecção de Sinal 

Na teoria de detecção de sinal, o observador tem a tarefa de identificar sinais e ruídos. Desse 

modo, detectar um sinal que de fato existe consiste em detectar um verdadeiro positivo, true positive 

(TP). Da mesma forma, detectar ruído em uma região em que só há ruído significa detectar um verda-

deiro negativo, true negative (TN). Entretanto é possível que se detecte um sinal em uma região onde 

unicamente ruído está presente, caso este denominado falso positivo, false positive (FP). É possível, ain-

da, deixar de detectar um sinal na região de sinal presente, classificando-o como ruído, o que represen-

taria um falso negativo, false negative (FN). 

Seja ( )R|xf  a distribuição normalizada de probabilidade que descreve os resultados de algu-

ma variável aleatória x, quando apenas ruído está presente, xR, e seja ( )S|xf  a função de probabilidade 

correspondente ao caso em que sinal e ruído estão presentes, xS. Cada resultado x se torna, então, a 

entrada de um sistema detector, que deve decidir se dado x deve ser classificado como ruído ou sinal. O 

problema de toda a detecção está no fato das distribuições ( )R|xf  e ( )S|xf  não serem disjuntas, como 

apresentado na figura 1.1. 
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Figura 1.1.: Diagrama Esquemático representando as relação entre as distribuições f(x|S) e 

f(x|R) quando sobrepostas. (f(x|S) – Distribuição de Sinal, f(x|R) – Distribuição de Ruído, 

TP – Verdadeiro Positivo, TN – Verdadeiro Negativo, FN – Falso Negativo, FP – Falso Positi-

vo, Xc – Valor de corte). 

Vê-se, a partir da figura 1.1, que as distribuições de xR e xS, sobrepõe-se, levando a erros de de-

tecção em que, casos inicialmente identificados como sinais poderão ser identificados como ruído, e 

vice-versa. 

Desse modo, em qualquer teste de diagnóstico é fixado um valor de corte (xc) é fixado, para a 

variável em estudo, valor este que determina a classificação como sinal ou ruído. Assim o sistema de 

detecção deve responder como S, sinal presente, para cada valor de cxx ≥  e como R, ruído, cada vez 

que cxx < .  

Seja X uma variável aleatória. Se X for discreta, então ( )cx,s|SP  é a probabilidade condicio-

nal de X dado o acontecimento S; ( )cx,r|RP  é a probabilidade condicional para o mesmo valor X, 

dado o acontecimento R. O desempenho de um observador em uma experiência num único intervalo é 

usualmente medido em termos de probabilidades condicionadas, por exemplo, ( )cx,s|SP  e 

( )cx,r|RP . 

Se a variável for contínua, então os correspondentes elementos de probabilidades são 

( )dxs|xf  e ( )dxr|xf , em que ( )dxs|xf  e ( )dxr|xf  são as funções densidade de probabilidade associ-
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ados, respectivamente, às duas distribuições da variável X. A probabilidade que a resposta seja S, deno-

tada por ( )cx,s|SP , é dada por: 

 ( ) ( )∫= ∞
cxc dxs|xfx,s|SP . .......................... (1.1) 

Analogamente, a probabilidade que um dado resultado de X, proveniente da região de ruído apenas 

resulte em R, denotada por ( )dxx,r|Rf c , é dada por 

 ( ) ( )∫= ∞−
cx

c dxr|xfx,r|RP . .......................... (1.2) 

Uma vez que ( )s|xf  e ( )r|xf  são normalizadas, a probabilidade de que um resultado de X, 

proveniente da distribuição do sinal acrescido de ruído, resulte em uma resposta R é 

( ) ( )cc x,s|SP1x,s|RP −= , enquanto que a probabilidade de um resultado de x proveniente de uma 

distribuição de ruído resulte na detecção de um ruído R é dada por ( ) ( )cc x,r|SP1x,r|RP −= . Logo, 

basta determinar uma das probabilidades da distribuição do sinal mais ruído ou de ruído para determi-

nar as outras probabilidades associadas. 

Em geral, um teste de diagnóstico tende a ser avaliado por duas medidas, fração de verdadei-

ros positivos, True Positive Fraction (TPF), também conhecido como sensibilidade, e fração de verdadei-

ros negativos, True Negative Fraction (TNF), designada por especificidade. Os valores TPF e TNF podem 

ser calculados através das seguintes equações: 

 
FNTP

TPTPFadeSensibilid
+

==  .......................... (1.3) 

e 

 
FPTN

TNTNFdadeEspecifici
+

==  .......................... (1.4) 

Como conseqüência da definição de TPF e TNF, outras duas quantidades podem ser defini-

das: False Positive Fraction (FPF) e False Negative Fraction (FNF), dadas por: 

 dadeEspecifici1
FPTN

FPFPF −=
+

=  .......................... (1.5) 

e 
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FNTP

FNFNF
+

=  .......................... (1.6) 

Em termos de diagnóstico, pode-se definir a sensibilidade como a capacidade que um teste 

tem para detectar o sinal e a especificidade como a capacidade que o teste tem para detectar o ruído. 

Contudo, essas medidas dependem do critério de diagnóstico ou do valor de corte, o qual é por vezes 

selecionado arbitrariamente. Assim, a mudança do critério pode aumentar a sensibilidade com a conse-

qüente perda de especificidade, e vice-versa. Considerando-se que as distribuições são normalizadas, e 

que todos os casos podem ser diagnosticados como positivos ou negativos, o número de decisões cor-

retas mais o número de decisões incorretas é representados por: 

 1FNFTPF =+   ......................... (1.7) 

e 

 1FPFTNF =+  .......................... (1.8) 

Um critério de decisão particular depende dos benefícios associados aos resultados corretos e 

dos custos associados aos incorretos. Por exemplo, se a principal preocupação é evitar o resultado fal-

so-positivo (o resultado do teste pode indicar uma cirurgia arriscada para o paciente), então o ponto de 

corte deve objetivar o máximo de especificidade. Por outro lado, se a preocupação maior é evitar o 

resultado falso-negativo (o resultado do teste em suspeito de AIDS), então o ponto de corte deve obje-

tivar o máximo de sensibilidade. Para contornar este tipo de situação, foi necessário desenvolver medi-

das alternativas de diagnóstico com propriedades mais robustas que a sensibilidade e a especificidade, a 

partir da análise ROC. 

Por definição, uma curva ROC é a representação gráfica dos pares sensibilidades (ordenada) e 

1 menos especificidades (abscissa), resultantes da variação do valor de corte ao longo de um eixo de 

decisão, X  (Ver Figura 1.2). Cada ponto da curva representa um compromisso diferente entre a TPF e 

FPF, pela adoção de diferentes valores de corte ou nível crítico de confiança. Com efeito, uma curva 

ROC é uma descrição da capacidade de um sistema de diagnóstico discriminar dois estados. 
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Consoante aos critérios adotados para o valor crítico, um critério “estrito” é aquele que con-

duz a uma pequena fração de FP e uma pequena fração de VP, representado por um ponto situado no 

canto inferior esquerdo do espaço ROC. Progressivamente critérios mais lenientes conduzem a maiores 

frações de FP e VP, isto é, produzindo pontos situados no canto superior direito da curva no espaço 

ROC (Figura 1.2). 

 

Figura 1.2. Curva ROC com a indicação do critério de decisão e respectiva capacidade de dis-

criminação. 

No que diz respeito ao desempenho de diferentes sistemas de diagnóstico, o sistema com a 

curva ROC mais próxima do canto superior esquerdo, fornece um maior poder discriminante. Entre-

tanto, podem-se classificar os sistemas para um conjunto de frações de falsos positivos ou verdadeiros 

positivos de interesse, adotando-se um valor de corte que leva em consideração os custos e benefícios 

de um diagnóstico. 

 

3. Índices de precisão das curvas ROC 

Existe uma variedade de índices que foram propostos para especificar e/ou resumir as curvas 

ROC empíricas [METZ, 1986]. As frações de verdadeiros positivos e falsos positivos representam dois 
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tipos de precisão de diagnóstico, e podem ser utilizados para representação da curva ROC. Existem 

outros índices que podem ser utilizados como, por exemplo, o valor da fração de verdadeiros positivos 

num ponto ótimo de operação, FVP0, e o índice área abaixo da curva ROC, Az. O ponto ótimo de ope-

ração é o ponto sobre a curva ROC que está mais distante da reta x=y do plano ROC unitário. A área 

abaixo da curva ROC está associada ao poder discriminante de um teste de diagnóstico.  Quanto maior 

a área, melhor o teste. Um Az igual a 0,5 corresponde a uma performance sem importância, e um Az 

igual a 1 representa um teste perfeito. Dentre os métodos para o cálculo de área abaixo de uma curva 

ROC, os seguintes são os mais utilizados: 

• Métodos de resolução numérica, tipo regra do trapézio; 

• Aproximação a estatística U de Wilcoxon-Mann-Whitney. 



Livros Grátis
( http://www.livrosgratis.com.br )

 
Milhares de Livros para Download:
 
Baixar livros de Administração
Baixar livros de Agronomia
Baixar livros de Arquitetura
Baixar livros de Artes
Baixar livros de Astronomia
Baixar livros de Biologia Geral
Baixar livros de Ciência da Computação
Baixar livros de Ciência da Informação
Baixar livros de Ciência Política
Baixar livros de Ciências da Saúde
Baixar livros de Comunicação
Baixar livros do Conselho Nacional de Educação - CNE
Baixar livros de Defesa civil
Baixar livros de Direito
Baixar livros de Direitos humanos
Baixar livros de Economia
Baixar livros de Economia Doméstica
Baixar livros de Educação
Baixar livros de Educação - Trânsito
Baixar livros de Educação Física
Baixar livros de Engenharia Aeroespacial
Baixar livros de Farmácia
Baixar livros de Filosofia
Baixar livros de Física
Baixar livros de Geociências
Baixar livros de Geografia
Baixar livros de História
Baixar livros de Línguas

http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br
http://www.livrosgratis.com.br/cat_1/administracao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_1/administracao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_1/administracao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_1/administracao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_1/administracao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_1/administracao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_1/administracao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_2/agronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_2/agronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_2/agronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_2/agronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_2/agronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_2/agronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_2/agronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_3/arquitetura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_3/arquitetura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_3/arquitetura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_3/arquitetura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_3/arquitetura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_3/arquitetura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_3/arquitetura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_4/artes/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_4/artes/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_4/artes/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_4/artes/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_4/artes/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_4/artes/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_4/artes/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_5/astronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_5/astronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_5/astronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_5/astronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_5/astronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_5/astronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_5/astronomia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_6/biologia_geral/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_8/ciencia_da_computacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_9/ciencia_da_informacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_7/ciencia_politica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_10/ciencias_da_saude/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_11/comunicacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_11/comunicacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_11/comunicacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_11/comunicacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_11/comunicacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_11/comunicacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_11/comunicacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_12/conselho_nacional_de_educacao_-_cne/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_13/defesa_civil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_14/direito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_14/direito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_14/direito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_14/direito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_14/direito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_14/direito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_14/direito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_15/direitos_humanos/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_16/economia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_16/economia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_16/economia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_16/economia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_16/economia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_16/economia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_16/economia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_17/economia_domestica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_18/educacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_18/educacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_18/educacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_18/educacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_18/educacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_18/educacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_18/educacao/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_19/educacao_-_transito/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_20/educacao_fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_21/engenharia_aeroespacial/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_22/farmacia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_22/farmacia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_22/farmacia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_22/farmacia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_22/farmacia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_22/farmacia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_22/farmacia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_23/filosofia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_23/filosofia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_23/filosofia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_23/filosofia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_23/filosofia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_23/filosofia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_23/filosofia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_24/fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_24/fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_24/fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_24/fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_24/fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_24/fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_24/fisica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_25/geociencias/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_25/geociencias/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_25/geociencias/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_25/geociencias/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_25/geociencias/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_25/geociencias/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_25/geociencias/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_26/geografia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_26/geografia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_26/geografia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_26/geografia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_26/geografia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_26/geografia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_26/geografia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_27/historia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_27/historia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_27/historia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_27/historia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_27/historia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_27/historia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_27/historia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_31/linguas/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_31/linguas/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_31/linguas/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_31/linguas/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_31/linguas/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_31/linguas/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_31/linguas/1


Baixar livros de Literatura
Baixar livros de Literatura de Cordel
Baixar livros de Literatura Infantil
Baixar livros de Matemática
Baixar livros de Medicina
Baixar livros de Medicina Veterinária
Baixar livros de Meio Ambiente
Baixar livros de Meteorologia
Baixar Monografias e TCC
Baixar livros Multidisciplinar
Baixar livros de Música
Baixar livros de Psicologia
Baixar livros de Química
Baixar livros de Saúde Coletiva
Baixar livros de Serviço Social
Baixar livros de Sociologia
Baixar livros de Teologia
Baixar livros de Trabalho
Baixar livros de Turismo
 
 

http://www.livrosgratis.com.br/cat_28/literatura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_28/literatura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_28/literatura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_28/literatura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_28/literatura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_28/literatura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_28/literatura/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_30/literatura_de_cordel/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_29/literatura_infantil/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_32/matematica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_32/matematica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_32/matematica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_32/matematica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_32/matematica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_32/matematica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_32/matematica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_33/medicina/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_33/medicina/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_33/medicina/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_33/medicina/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_33/medicina/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_33/medicina/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_33/medicina/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_34/medicina_veterinaria/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_35/meio_ambiente/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_36/meteorologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_36/meteorologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_36/meteorologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_36/meteorologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_36/meteorologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_36/meteorologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_36/meteorologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_45/monografias_e_tcc/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_45/monografias_e_tcc/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_45/monografias_e_tcc/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_45/monografias_e_tcc/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_45/monografias_e_tcc/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_45/monografias_e_tcc/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_45/monografias_e_tcc/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_37/multidisciplinar/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_37/multidisciplinar/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_37/multidisciplinar/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_37/multidisciplinar/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_37/multidisciplinar/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_38/musica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_38/musica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_38/musica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_38/musica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_38/musica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_38/musica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_38/musica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_39/psicologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_39/psicologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_39/psicologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_39/psicologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_39/psicologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_39/psicologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_39/psicologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_40/quimica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_40/quimica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_40/quimica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_40/quimica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_40/quimica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_40/quimica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_40/quimica/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_41/saude_coletiva/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_42/servico_social/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_43/sociologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_43/sociologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_43/sociologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_43/sociologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_43/sociologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_43/sociologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_43/sociologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_44/teologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_44/teologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_44/teologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_44/teologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_44/teologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_44/teologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_44/teologia/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_46/trabalho/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_46/trabalho/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_46/trabalho/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_46/trabalho/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_46/trabalho/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_46/trabalho/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_46/trabalho/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_47/turismo/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_47/turismo/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_47/turismo/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_47/turismo/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_47/turismo/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_47/turismo/1
http://www.livrosgratis.com.br/cat_47/turismo/1

