Revista da Graduacéo

Vol. 4 No. 1 2011 22

Segio: FACULDADE DE FiSICA

Titulo: Estudo de Parametros Fisicos Envolvidos
com a Qualidade da Imagem em Tomografia
Computadorizada de Feixe Conico

Autor: Elias Cantarelli Hoffmann

Este trabalho esta publicado na Revista da Graduagao.
ISSN 1983-1374
http://revistaseletronicas.pucrs.br/ojs/index.php/graduacao/article/view/8754/6141



PONTIFiCIA UNIVERSIDADE CATOLICA DO RIO GRANDE DO SUL
FACULDADE DE FISICA
CURSO DE BACHARELADO EM FiSICA MEDICA

ELIAS CANTARELLI HOFFMANN

ESTUDO DE PARAMETROS FiSICOS ENVOLVIDOS COM A QUALIDADE DA
IMAGEM EM TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DE FEIXE CONICO

Porto Alegre
2010



ELIAS CANTARELLI HOFFMANN

ESTUDO DE PARAMETROS FiSICOS ENVOLVIDOS COM A QUALIDADE DA
IMAGEM EM TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DE FEIXE CONICO

Trabalho de conclusdo de curso de graduagéo
apresentado a Faculdade de Fisica da
Pontificia Universidade Catdlica do Rio
Grande do Sul, como requisito parcial para
obtengdo do grau de Bacharel em Fisica
Médica.

Orientadora: Ana Maria Marques da Silva

Porto Alegre
2010



ELIAS CANTARELLI HOFFMANN

ESTUDO DE PARAMETROS FiSICOS ENVOLVIDOS COM A QUALIDADE DA
IMAGEM EM TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DE FEIXE CONICO

Trabalho de conclusdo de curso de graduagéo
apresentado a Faculdade de Fisica da
Pontificia Universidade Catdlica do Rio
Grande do Sul, como requisito parcial para
obtencdo do grau de Bacharel em Fisica
Médica.

Aprovada em de de

BANCA EXAMINADORA:

Dra. Helena Willhelm de Oliveira
(PUCRS - Faculdade de Odontologia)

Me. Daniel Silva de Souza
(PUCRS - Faculdade de Fisica)

Dr. Cassio Stein Moura
(PUCRS - Faculdade de Fisica)



Dedico este trabalho a todos que
tém consciéncia sobre a nobre fungao

cientifica.



AGRADECIMENTOS

Agradeco, primeiramente, a oportunidade de estudos e de crescimento
pessoal e profissional oferecida pela Faculdade de Fisica da Pontificia Universidade
Catdlica do Rio Grande do Sul.

Agradeco a todos os professores que influenciaram positivamente a minha
trajetéria académica. Esta influéncia foi marcada por conceitos, posturas, opinides,
teses e, principalmente, valores éticos, filosoficos € morais essenciais ao ser
humano.

Agradeco a professora Ana Maria Marques da Silva a qual apoiou, opinou e
orientou os esforgos para a realizacado deste trabalho.

Agradeco a oportunidade de crescimento pessoal e profissional a qual a
empresa Protétipos 3D, por meio dos seus integrantes, ofereceu-me.

Agradeco a clinica de diagnostico oral por imagem, DIOR Center em Porto
Alegre - RS, por ter cedido o tomografo a realizagdo dos experimentos.

Agradeco a professora Helena Willhelm de Oliveira por ter estabelecido o
contato com a clinica do Dr. Paulo Swarowsky, em Santa Cruz do Sul - RS, o qual
cedeu o tomografo a realizagdo dos experimentos.

Agradeco aos meus familiares e a todas as pessoas que sempre me

apoiaram.



“ .. ciéncia sem consciéncia é a

ruina da alma..."

Cesare Mansueto Giulio Lattes
(1924 - 2005)

Fisico e Professor Brasileiro


http://www.unicamp.br/siarq/lattes/lattes.rm�
http://www.unicamp.br/siarq/lattes/lattes.rm�

RESUMO

Equipamentos de tomografia computadorizada de feixe cénico (CBCT) vém
sendo utilizados em radiodiagndstico de cabeca e pescogo por odontologistas,
traumatologistas e otorrinolaringologistas. Neste estudo foram investigados
parametros fisicos relacionados com a qualidade das imagens obtidas em dois
equipamentos de CBCT. O estudo realizado baseou-se nas Diretrizes de Protegao
Radioldégica em Radiodiagnoéstico Médico e Odontolégico do Ministério da Saude,
Secretaria de Vigilancia Sanitaria — Portaria 453 de 01 de junho de 1998, e nos
testes de desempenho de equipamentos e seguranga da Agéncia Nacional de
Vigilancia Sanitaria (ANVISA). Nessa investigacdo, desenvolveram-se objetos
atenuadores de radiagdo por meio de prototipagem rapida utilizando um
termoplastico denominado ABSplus, e analisaram-se qualitativamente e
quantitativamente a uniformidade do Numero CT (HU) e o nivel de ruido de imagens
adquiridas em dois equipamentos. Ademais, analisaram-se qualitativamente a
resolucdo em contraste e a resolugao espacial. Os resultados obtidos em relacéo a
uniformidade do Numero CT nao apresentaram concorddncia com os valores
previstos pelo manual de desempenho de equipamentos da ANVISA. Em relacéo
aos resultados sobre o nivel de ruido apresentado pelas aquisigbes tomograficas
nao pdde-se concluir sobre concordancia em relacdo aos valores previstos pelo
manual de desempenho de equipamentos da ANVISA, pois os fabricantes nao
informaram os valores de ruidos referentes a linha de base dos equipamentos. Em
relacdo a resolugdo em contraste, as imagens tomograficas mostraram que os
sistemas de CBCT investigados ndo apresentaram resolugdo em baixo contraste
satisfatoria. Este resultado deve-se ao elevado nivel de ruido devido as baixas
intensidades de correntes elétricas nos tubos de raios X. Em relacdo a resolucéo
espacial, na imagem do objeto simulador denominado quadrante, adquirida no
equipamento i-CAT, notou-se que os orificios com 1 mm de didmetro apresentaram
borramentos prejudiciais para o contraste entre o ABSplus e o ar. No entanto, os
padrées de deposicdo do ABSplus no objeto atenuador puderam ser definidos
juntamente aos outros orificios. Em relagdo ao objeto simulador EVP, as
caracteristicas geométricas puderam ser observadas com borramentos irrelevantes
quanto a resolugcdo de alto contraste. Nas imagens adquiridas no equipamento

Planmeca 3D s ndo observaram-se diferencas de baixo contraste entre o ABSplus e



a agua. Constatou-se que os valores medidos e calculados de uniformidade n&o
estiveram de acordo com o previsto pelo manual de desempenho de equipamentos
da ANVISA. A discrepancia, entre os valores de uniformidade previstos e
determinados neste estudo, evidencia a necessidade de submeter os equipamentos
CBCT a testes de controle da qualidade. Sugere-se o desenvolvimento de
metodologias de garantia de controle da qualidade em CBCT visando uma

incorporacao futura aos testes de desempenho da ANVISA.



ABSTRACT

Cone beam computed tomography (CBCT) equipments have been used in
head and neck radiology for dentists, otolaryngologists and traumatologists. We have
investigated physical parameters related to image quality in two CBCT equipments.
The study was based on the Radiological Protection in Medical and Dental Radiology
Guidelines of the Ministry of Health, Health Surveillance Secretariat - Ordinance 453
of June 1, 1998, and in the equipment and safety performance testing of the National
Agency for Sanitary Surveillance (ANVISA). In this research, were developed
radiation attenuating objects through rapid prototyping and analyzed qualitatively and
quantitatively the CT Number uniformity and the noise level of images acquired in
two CBCT equipments. Furthermore, we analyzed qualitatively the contrast resolution
and spatial resolution. The results obtained related to CT Number uniformity agreed
with those values predicted by ANVISA performance manual. Therefore, the images
acquired showed no CT Number uniformity. Regarding the results on the noise level,
it could not be concluded because the manufacturers did not report the noise
baseline values. Regarding the contrast resolution, tomographic images showed that
CBCT systems investigated showed no satisfactory resolution at low contrast. These
results are due to the high noise level related to the low intensities electrical currents
in X-ray tubes. Regarding spatial resolution, the quadrant image, acquired by i-CAT
equipment, showed that the 1 mm diameter holes are blurred, reducing the contrast
between ABSplus material and air. However, the ABSplus material deposition
patterns could be defined along with the other holes. Regarding EVP insert, no
relevant changes in the high contrast between the ABSplus material and air were
observed. However, the Planmeca 3D s equipment were unable to distinguish
objects with different attenuations separated by small distances, represented by EVP
insert and water. The uniformity results were compared with the parameters set by
ANVISA performance manual. Moreover, the discrepancy between the predicted,
and measured uniformity values shows that CBCT equipments must be tested for
quality control. The development of quality control methodologies in CBCT is
suggested, and should be conducted for the future incorporation in ANVISA

performance tests.
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INTRODUGAO

A Tomografia Computadorizada (TC) revolucionou a pratica cirurgica e
médica desde a sua introdugdo no ano 1973 (HOUNSFIELD, 1973). Em relagéo a
questdo cirdrgica, mais especificamente a cirurgia oral e maxilofacial, os
profissionais da area médica costumam usar TC em pacientes com traumas e
patologias no ambiente hospitalar. Entretanto, na pratica odontolégica, a maior parte
dos profissionais utiliza quase exclusivamente radiografias bidimensionais, tais como
as panoramicas. Uma modalidade de TC para area odontolégica vem sendo
desenvolvida, divulgada e aplicada desde 1998. Esta modalidade € chamada TC de
feixe cbnico, também conhecida como CBCT (do inglés Cone Beam Computed
Tomography), a qual, segundo Robb (1982), tém-se registros da sua primeira
utilizagdo clinica em 1982 na Mayo Clinic Biodynamics Research Laboratory. O
interesse inicial da aplicagdo do CBCT apresentava-se, essencialmente, sobre as
aplicagbes em angiografia em fungao do interesse por altas resolugbes espaciais e
temporais em detrimento da resolucdo de baixo contraste para a visualizacao de
tecidos moles (ibid.). Segundo Saint — Félix et al. (1994) e Fahrig et al. (1997), desde
entdo, os sistemas de CBCT tém sido desenvolvidos para uso intervencionista e
para aplicagdes gerais em angiografia por TC.

Segundo Silver et al. (1992), Cho et al. (1995) e Jaffray et al. (1999), a
tecnologia CBCT aplica-se, também, a realizacédo de planejamentos radioterapicos
0S quais iniciaram-se em 1992, seguidos pela integragdo do primeiro sistema de
imagem CBCT inserido ao gantry de um acelerador linear no ano de 1999. Ademais,
segundo Chen et al. (2002), Gupta et al. (2004) e Peltonen et al. (2007), outro
exemplo de aplicagdo da tecnologia CBCT, a qual vem sendo investigada, € o de
auxilio ao diagnéstico em imagens da mama e imagens de cabecga e pescoco.

A tecnologia CBCT também vem sendo utilizada na radiologia intervencionista
(ORTH et al., 2008; DORFLER et al., 2008), com aplicagdes a TC da mama (GLICK,
2007). Além disso, Moore et. al (2006) informam sobre a experiéncia com o
desenvolvimento de um sistema CBCT com aplicagdo ao auxilio dos planejamentos
em radioterapia.

Na area odontoldgica, foi no ano 1998 que o primeiro equipamento de CBCT
foi desenvolvido, em carater experimental, especificamente para uso odontolégico, o

qual denominava-se NewTom 9000, do fabricante Quantitative Radiology, Verona,
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Italia (MOZZO et al., 1998). Outros equipamentos semelhantes introduzidos naquela
época incluiam o Ortho-CT, que foi rebatizado, no ano 2000, como 3DX (J. Morita
Mfg Corp., Kyoto, Japao), Multi-lmage Micro-CT (ibid.). Entretanto, somente no ano
2001 que o primeiro sistema de CBCT dedicado as imagens bucomaxilofaciais
(NewTom QR DVT 9000; Quantitative Radiology, Verona, Italia) tornou-se
comercialmente disponivel (Miracle, 2009).

Desde entdo, estudos visando a comparagao entre as modalidades de TC
convencional e CBCT, vem sendo realizados. Hashimoto et al. (2003),
particularmente a utilizacdo em radiologia bucomaxilofacial, mostraram, com o uso
de um phantom antropomorfico, que o equipamento CBCT 3DX produziu melhor
qualidade de imagem com uma dose de radiagao muito menor do que uma unidade
de TC da linha helicoidal com multidetectores, ou seja, 1,19 mSv/exame para o
CBCT contra 458 mSv/iexame para o TC convencional, sendo este valor
correspondente praticamente ao limite de dose equivalente anual previsto pela
Portaria 453 do Ministério da Saude (Brasil, 1998). Pesquisas com resultados
semelhantes contribuiram para que a utilizacdo do CBCT fosse estendida para a
radiologia bucomaxilofacial em planejamentos cirdrgicos, implantodontia, intra-
operatdrios, nas avaliagdes de coluna vertebral, térax, abdémen e procedimentos
ligados a ortopedia (SIEWERDSEN et al., 2005; DALY et al., 2006; RAFFERTY et
al., 2006; SCARFE et al., 2006; KHOURY et al., 2007; QUERESHY et al., 2008).

A utilizagdo da CBCT vem se expandindo na é&rea de radiologia
bucomaxilofacial, com aplicagbes importantes na area de prototipagem de
biomodelos. Nessa area, a qualidade e exatiddo das dimensbes da imagem
determinam a qualidade do biomodelo produzido a partir das imagens tomograficas.
Assim, este estudo pretende investigar alguns parametros fisicos envolvidos com a
qualidade da imagem em CBCT aplicado a radiologia bucomaxilofacial, avaliando a
qualidade das imagens tomograficas adquiridas nesses equipamentos e
comparando-as aqueles previstos pelo manual de Radiodiagndstico Médico e de
Desempenho de Equipamentos da ANVISA (Agéncia Nacional de Vigilancia
Sanitaria) e pelas Diretrizes de Prote¢cdo Radioldgica em Radiodiagnéstico Médico e
Odontolégico do Ministério da Saude.

De forma a resumir o propdsito desta investigacao, a seguir sdo especificadas

a questao de pesquisa deste estudo, seu objetivo geral e seus objetivos especificos.
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Questao de Pesquisa

As imagens tomograficas adquiridas em equipamentos CBCT encontram-se
em acordo com as Diretrizes de Protegao Radiolégica em Radiodiagnostico Médico
e Odontoldgico do Ministério da Saude, Secretaria de Vigilancia Sanitaria Portaria
453 - 01 de junho de 19987

Objetivo Geral

Investigar os parametros fisicos envolvidos com a qualidade da imagem em
tomografia computadorizada de feixe cbénico, comparando-os com as Diretrizes de
Protecdo Radiolégica em Radiodiagnostico Médico e Odontologico do Ministério da
Saude, Secretaria de Vigilancia Sanitaria — Portaria 453 de 01 de junho de 1998.

Objetivos Especificos

Desenvolver objetos atenuadores de radiagdo para medidas de parédmetros
fisicos envolvidos com a qualidade da imagem em tomografia computadorizada de

feixe conico.

Analisar qualitativamente e quantitativamente o ruido e a uniformidade de

Numero CT das imagens obtidas em tomografia computadorizada de feixe cénico.

Analisar qualitativamente a resolucdo espacial e resolucdo em contraste das

imagens obtidas em tomografia computadorizada de feixe conico.

Em relagdo a estrutura desta monografia, no Capitulo 1 é apresentada a
Fundamentagdo Tedrica, a qual aborda os principios basicos da tomografia
computadorizada, os parametros fisicos relacionados as imagens tomograficas e
uma breve descricdo do sistemas CBCT, juntamente com suas limitagdes e
potencialidades. No Capitulo 2 encontra-se a Metodologia realizada para aquisi¢ao
das imagens tomograficas, assim como os métodos aplicados a interpretagdo dos
resultados. No Capitulo 3 encontram-se os resultados obtidos e discussdes. Por fim

encontram-se as conclusdes, juntamente com sugestdes de continuidade.
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1 FUNDAMENTAGAO TEORICA

Neste capitulo abordaram-se o0s principios basicos da Tomografia
Computadorizada (TC). Ademais, abordaram-se os parametros fisicos da imagem
em TC envolvendo Numero de TC, Uniformidade, Resolugcdo Espacial, Resolugao
em Contraste, Efeito de Volume Parcial, Ruido em TC bem como a descricdo do
equipamento de Tomografia Computadorizada de Feixe Conico envolvendo a
qualidade da imagem adquirida e algumas limitacbes apresentadas por esta

modalidade.
1.1 Principios Basicos da Tomografia Computadorizada

O equipamento original de Tomografia Computadorizada, também conhecido
como CT (do inglés Computed Tomography), para aplicagdes clinicas foi introduzido
por Godfrey N. Hounsfield em 1967 (Hounsfield, 1973). A aquisicao dos dados era
baseada em um sistema de translacao e rotacao de feixes estreitos de raios X com
geometria paralela. Tais feixes eram direcionados a um detector diametralmente
oposto a fonte e a intensidade dos fotons incidentes, transmitidos ao detector, era
medida. O gantry1 realizava a captura sistematica dos dados da atenuacédo da
radiagdo X por meio da rotacdo e da translacdo em multiplos pontos e angulos
(ibid.). Embora as fontes de raios X, as geometrias de aquisicdo e os detectores
tenham apresentado evolugdes significativas desde o sistema de CT original de
Hounsfield, os conceitos e os principios fisicos em CT permanecem os mesmos.

A Tomografia Computadorizada € uma técnica na qual o processamento
digital de projecbes pode ser usado para gerar uma imagem em trés dimensdes de
regides anatdbmicas de interesse. Tal processamento é realizado a partir de séries de
imagens em duas dimensdes obtidas por meio da radiagdo X que interage com o
objeto atenuador, neste caso o paciente, e incide no sistema de detecgdo. As
varreduras realizadas pelo feixe de radiagao X fornecem imagens detalhadas de um
objeto, tais como suas dimensdes, forma, defeitos e densidade, tanto para auxilio ao
diagnostico médico, como para situagdes de investigagdo em centros de pesquisa.

' Estrutura montada de forma a envolver o paciente em um plano vertical; contém um sistema de
rotacdo com o tubo gerador de raios X e o sistema de detecgao.
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Segundo Hounsfield (1973), Seeram (1994 e 1997), e Seletchi & Duliu (2007),
0 problema basico da Tomografia Computadorizada € a atenuagédo da radiagédo ao
interagir com a matéria. Em fungéo disso, supde-se que um feixe de raios X, estreito
e monoenergético, atravesse um meio ndo homogéneo (composto de diversos
materiais) e, neste caso, nenhuma radiacdo espalhada incida no sistema de
detecgdo. Desta forma, a intensidade de radiagédo transmitida, apos interagir com o

material, pode ser representada pela equacgao (1):

. . (=JrIx,yldy’)
L(x")=1(x")e

(1),
Onde Iy(x’) € a intensidade do feixe ndo atenuado, o &ngulo ¢ e x’ definem a
posicdo da medida, u[x,y] é o coeficiente de atenuacédo linear, considerando-se
uma distribuicdo bidimensional, e | representa o comprimento do caminho entre a
fonte de raios X e o sistema de deteccgao. A fonte de raios X e o sistema de deteccao
giram ao redor do objeto de interesse segundo a variagdo de x'y’. Além disso,

considera-se que o feixe de raios X seja paralelo ao eixo y’. Consequentemente

pode-se representar a projecdo do objeto como sendo Ay (X’), segundo a equagao

(2):

-
A, (x') = —In{,‘:i—i.ﬂ - [ vlay @)

Portanto, o objeto € representado por uma distribuigdo bidimensional do
coeficiente de atenuacéo linear p[x,y], como mostra a Figura 1.
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N
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Figura 1 — Representagao da variagdao x’y’ descrita pelo dngulo @ em relagdo ao plano xy. A

origem dos sistemas de coordenadas é posicionada no centro de rotagdo do gantry, onde P
representa um ponto genérico do objeto de interesse. (adaptado de SELETCHI & DULIU, 2007).

A atenuacdo da radiagdo X, descrita pela equacédo (1), € medida nos
equipamentos de CT ao longo de varias linhas num plano perpendicular ao plano
axial do paciente com o objetivo de reconstruir um mapa de coeficientes de
atenuacado da radiagdo (HOUNSFIELD, 1973; SEERAM 1994 e 1997; SELETCHI &
DULIU, 2007).

Segundo Seeram (1994), as aquisi¢des de imagens em sistemas de CT
convencional tém evoluido através de 4 geragdes. A primeira geracdo de tomografos
utilizava feixes de radiacao X estreitos, também conhecidos como pencil beams of X
— rays, e necessitavam da translacdo e da rotagdo da fonte e do sistema de
deteccgdo. A segunda geragcdo de equipamentos introduziu a geometria de feixe de
radiagdo X em formato de leque, também conhecidos como fan-beam X - ray
geometry, e utilizava-se de uma unica matriz linear de detectores. Na terceira
geragao, um unico detector em formato de arco foi introduzido em conjunto com um
feixe de radiagdo X em formato de leque. A quarta geragao utilizou-se de um feixe
de radiagcdao X em formato de leque e de uma matriz circular de detectores. Nos
sistemas atuais, a varredura realizada nos pacientes por meio de Tomografia
Computadorizada Helicoidal com Multidetectores, também conhecida como
Multidetector Helical Computed Tomography (MDCT), € mais frequentemente
utilizada com o intuito de reduzirem-se os tempos de exposicdo do paciente a
radiacdo e de aquisi¢cao das imagens (ibid.).

Apesar das diferentes geometrias dos equipamentos, determinados

parametros fisicos sao utilizados comumente para caracterizar as imagens
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tomograficas reconstruidas, tanto localmente como em relagcdo a sua qualidade

global.
1.2 Parametros Fisicos da Imagem em Tomografia Computadorizada

As subsecdes a seguir apresentam uma breve revisao bibliografica sobre os
parametros fisicos da imagem em tomografia computadorizada, apresentando os
seguintes parametros: Numero CT, Uniformidade, Resolugdo Espacial, Resolugéo

em Contraste, Efeito de Volume Parcial e Ruido em CT.

1.2.1 Niumero CT

Segundo Hounsfield (1973) e Seeram (1994 e 1997), o Numero CT esta
relacionado com os coeficientes de atenuacéo lineares y dos tecidos que compdem
o corte tomografico, quando comparados com a agua e podem ser calculados pela

equacao (3):

Nimero CT = (M] K (3),

llégua

onde ecido representa o coeficiente de atenuagéo linear medio para os tecidos, Pagua
representa o coeficiente de atenuagdo linear médio para a agua, e K € uma
constante, ou fator de contraste. Neste caso, o valor de K é escolhido a fim de
determinar o fator de contraste, ou fator de escala.

Na comunidade médica, a reconstrucdo dos mapas dos coeficientes de
atenuagao da radiacdo € comumente representada em unidades de Hounsfield,
também conhecidas como Hounsfield Units (HU), na qual o Numero CT é dado pela

equacgao (4), com o fator de escala ou fator de contraste K igual a 1000:

Numero CT (HU) = [M] -1000 (4)

agua
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O Numero CT da agua é definido como referéncia, possuindo o valor de HU
igual a 0. Materiais mais densos do que a agua teréo valores positivos de HU e os

menos densos, como a gordura ou o ar, possuem valores negativos.
1.2.2 Uniformidade

A uniformidade dos numeros CT através de todo o campo de visdo, também
conhecido como FOV (do inglés Field of View), da aquisicdo tomografica representa
uma indicagdo da qualidade da aquisicdo em questdo (SEERAM, 1994; 1997). Esta
uniformidade refere-se aos valores dos pixe/32 na imagem reconstruida, os quais
devem ser constantes em qualquer ponto da imagem adquirida de um objeto
simulador da atenuacdo da radiagcdo média dos tecidos humanos, também
conhecido como phantom. Para verificar-se a uniformidade de uma imagem pode-se
estabelecer cinco regides de interesse, também conhecidas como ROI (do inglés
Region of Interest), em uma imagem axial tomografica de um objeto simulador
padrao, conhecido como phantom, preenchido com agua e, a partir destas regides,
medir os valores das intensidades dos niveis de cinza na imagem. A Figura 2 mostra
as ROI's em uma imagem axial tomografica reconstruida a partir da aquisigdo de um

phantom preenchido com agua.

2 Ppixel, do inglés Picture Element, representa a unidade fundamental de uma imagem digital
bidimensional. Além disso, em imagens de CT o tamanho do pixel pode ser determinado pela
seguinte equagdo: Tamanho do Pixel = FOV / Tamanho da Matriz (Seeram, 1994).
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Figura 2 — Cinco ROI's numa imagem axial tomografica de um phantom preenchido com agua.

Segundo Brasil (2005), pode-se calcular a uniformidade do Numero CT,
representada por U, medindo-se os seus valores médios em uma ROI central e em

quatro ROI’s periféricas com areas iguais a 500 mm?, por meio da equagao (5):

U=CT

periferia ~ CTcentraI (5)’
onde CTperiteria refere-se ao valor médio do Numero CT de cada uma das ROl's na
periferia da imagem axial tomografica do phantom e CTgena refere-se ao valor
médio do Numero CT na ROl central.

1.2.3 Resolugao Espacial

A resolugcdo espacial descreve o grau de borramento em uma imagem
(SEERAM, 1997). Dito de outra forma, a resolugcdo espacial de um sistema de
imagem em CT representa a sua habilidade de diferenciar objetos com diferentes

atenuacgdes separados por pequenas distancias.
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Ademais, a resolugido espacial € tipicamente descrita como sendo maxima
frequéncia espacial medida em pares de linha por centimetro (pl/cm) a partir de um
phantom com padrdo de barras ou de orificios (ibid.). Entretanto, a descricdo
quantitativa da resolugcdo espacial pode ser realizada por meio da Funcado de
Transferéncia de Modulagdo. Segundo Cowen et. al (2008), a Funcdo de
Transferéncia de Modulagao, também conhecida como Modulation Transfer Function
(MTF), fornece uma descricdo completa da resolugado espacial de um sistema de
detecgéo utilizado em aquisigdes de imagens. A MTF descreve a eficiéncia com que
as variagdes de sinal em contraste ocorrem em diferentes frequéncias espaciais
proporcionadas pelo sistema de aquisi¢ao de imagens. A frequéncia espacial define
o0 numero de transi¢des de sinais peridédicos por unidade de distancia, expresso em

pares de linha por centimetro ou milimetro (ibid.).
1.2.4 Resolugao em Contraste

A resolucao em contraste, ou resolugcao em tecidos, € a habilidade do sistema
de deteccdo de CT em demonstrar pequenas alteragdes no contraste dos tecidos
(SEERAM, 1997). Em outras palavras, a resolucdo em contraste descreve a
habilidade de um sistema de imagem em discriminar a atenuagdo da radiagdo em
tecidos com atenuacgdes diferentes, medida em unidades de Hounsfield (HU).

Os fatores que afetam a resolugao em contraste incluem o fluxo de fétons
incidente no sistema de detecgdo, espessura de corte tomografico, tamanho do
paciente, sensibilidade do sistema de detecgdo, algoritmos de reconstrucao,

visualizagdo da imagem, registro das imagens e ruido (ibid.).
1.2.5 Efeito de Volume Parcial

Quando o Numero CT é calculado pelo sistema computacional do tomaografo,
os calculos sdo baseados nos coeficientes de atenuacdo lineares referentes ao
voxel® de cada tecido. Se o voxel contiver somente um tipo de tecido, o resultado
correspondera a um unico valor em unidades Hounsfield (HU). Por exemplo, se o

tecido presente no voxel for osso denso, o Numero CT calculado devera ser igual a

® Voxel, do inglés Volume Element, representa o elemento de volume de um corte tomografico
(SEERAM, 1994).
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1000 HU (HOUNSFIELD, 1973). No entanto, se o voxel apresentar trés tipos de
tecidos com coeficientes de atenuacgao lineares semelhantes, nos quais os numeros
CT estejam proximos, como por exemplo, o sangue (40 HU), massa cinzenta (43
HU) e substancia branca (46 HU), o valor obtido sera a média aritmética dos trés
tecidos; ou seja, neste caso, sera igual a 43 HU.

O resultado descrito anteriormente € conhecido como Volume Parcial Médio
(VPM) e o efeito de perda de resolugdo de contraste € conhecido como Efeito de
Volume Parcial (EVP) (SEERAM, 1994; 1997). Este efeito pode ser minimizado
reduzindo-se o valor das espessuras dos cortes tomograficos para a realizagdo das

aquisicdes das imagens tomograficas (ibid.).
1.2.6 Ruidoem TC

O ruido em TC refere-se a flutuagao estatistica dos numeros de TC de ponto
a ponto na imagem tomografica de um material uniforme, tal como a agua
(SEERAM, 1997). O ruido, N, pode ser descrito utilizando-se o desvio padrao dos

valores obtidos dos pixels de uma matriz de imagem uniforme por meio da equagao

(6):
/ 2
N= M (6),
n-1

onde n representa o numero total dos valores dos pixels dentro da regidao de
interesse, x; € o valor individual de um pixel, e x & o valor médio dos pixels
(SEERAM, 1994).

Entretanto, segundo Brasil (2005), pode-se avaliar o nivel de ruido percentual
em imagens tomograficas de um phantom preenchido com agua, também, por meio

da equacao (7):
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onde 1000 HU é a diferenca entre os valores nominais dos CT para agua e para o
ar* e o(HU)ro € o desvio padrdo dos Numero CT na regido de interesse delimitada
no centro da imagem tomografica.

O manual de desempenho de equipamentos da ANVISA (BRASIL, 2005)
prevé que nos testes de aceitacdo ou desempenho, deve-se verificar se o valor do
ruido € menor ou igual ao valor especificado pelo fabricante, denominado linha de
base. Nos testes de constancia dos equipamentos, a variagao do ruido em relagao a
linha de base deve estar dentro de £10% ou 0,2 HU, o que for maior.

A fonte de ruido em CT inclui o numero de fotons detectados, o tamanho da
matriz de aquisicdo, a espessura de corte tomografico, o algoritmo de reconstru¢ao
utilizado, o sistema eletrénico de deteccdo, a radiacdo espalhada e o tamanho do
objeto adquirido.

Na caracterizacdo de sistemas de CT, o ruido quantico, resolugao espacial e
resolucdo em contraste sado de interesse particular. O ruido quantico é
fundamentalmente relacionado com a qualidade da imagem e é fungcdo da dose,
transmissividade dos tecidos, e tamanho do voxel. O ruido é, por sua vez, o principal
determinante da resolugdo em contraste e, em menor grau, da resolu¢ado espacial
que junto com os artefatos, constituem as principais caracteristicas observaveis e

determinantes na qualidade global da imagem (MIRACLE, 2009).

1.3 TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DE FEIXE CONICO

O equipamento de tomografia computadorizada de feixe cOnico, também
conhecido como Cone Beam Computed Tomography (CBCT), emite um feixe de
radiacdo X que apresenta uma geometria cdnica.

No que se refere a producdo de raios X dos equipamentos CBCT, segundo
Liang et al.(2009) e Miracle (2009), uma diferenca de potencial elétrico de pico, entre
60 kVp e 120 kVp dependendo dos equipamentos e dos fabricantes, € estabelecida
entre o anodo e o catodo do circuito do tubo de raios X. Consequentemente, os
elétrons, emitidos do catodo e submetidos a este campo elétrico, sdo acelerados e
colidem em um alvo, produzindo radiagdo X caracteristica e radiacdo de

* Normalmente, a diferenca entre os Numero CT para agua e ar é igual a 1000 HU; entretanto, em
alguns casos, particularmente com o uso de algoritmos de alta resolugdo espacial, esta diferenga
pode ser reduzida (BRASIL, 2005).
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bremsstrahlung (freamento) pela interagdo coulombiana dos elétrons acelerados
com os elétrons do alvo.

Ademais, a corrente elétrica empregada no circuito do tubo de raios X fica
entre 1 mA e 15 mA e o tempo de exposicdo a uma unica varredura do feixe fica
entre 10 s e 40 s, fazendo com que o fluxo de fotons seja inferior ao fluxo de fotons
produzido por um sistema CT convencional (LIANG et al., 2009). A Figura 3 mostra
um grafico da corrente elétrica do filamento do circuito elétrico em fungdo da
corrente elétrica produzida no tubo de raios X. A variacdo das diferencas de
potenciais elétricos de pico pode ser utilizada nos protocolos de aquisi¢des
tomograficas em equipamentos de CBCT odontolégicos.
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Figura 3 — Um grafico representando as caracteristicas de emissdo de radiagcdo X em
equipamentos de CBCT odontolégicos. (adaptado de MIRACLE, 2009).

Nos protocolos de aquisigcdes tomograficas, a diferenga de potencial elétrico
de pico (kVp) e a intensidade de corrente elétrica produzida no filamento e no tubo
de raios X sdo fundamentais para a qualidade da imagem. A intensidade de corrente
elétrica correspondente ao catodo aquece o filamento por meio do efeito Joule
fazendo com que a sua temperatura aumente. O aumento da temperatura no
filamento faz com que o efeito termibnico seja potencializado. Desta forma,
aumenta-se a probabilidade de emissao eletrbnica do filamento. Somando-se a isto,
a aplicagdo de uma diferenga de potencial elétrico entre o anodo (alvo) e o catodo
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(filamento) faz com que os elétrons sejam acelerados por meio do campo elétrico
estabelecido. Os elétrons acelerados incidirdo no alvo produzindo radiagao X
caracteristica e de freamento (bremsstrahlung). Quanto maior a intensidade de
corrente elétrica produzida no filamento ou no tubo maior sera a intensidade do fluxo
de fotons de raios X produzidos. No entanto, o aumento da intensidade de corrente
elétrica no filamento faz com que, para uma mesma intensidade de corrente elétrica
no tubo, diminua-se o valor correspondente a diferenca de potencial elétrico no tubo
e vice-versa (MIRACLE, 2009).

Consequentemente, a dose de radiacdo aos pacientes nos equipamentos de
CBCT apresenta-se inferior em relagdo aos sistemas convencionais de tomografia
computadorizada, como o MDCT (Multi Detector Computed Tomography), utilizados
para o mesmo fim, que utilizam diferencas de potenciais elétricos de pico em torno
de 140 kVp e valores de correntes elétricas em torno de 50 mA, com tempos de
exposicao a varredura do feixe, algumas vezes, mais elevados, dependendo das
regides anatdbmicas de interesse (LIANG et al., 2009.). Ademais, cabe salientar que
o sistema CBCT adquire as imagens tomograficas com apenas uma rotagao do
gantry, diferentemente dos sistemas de CT convencionais, que adquirem as
imagens tomograficas com rotacdo e translagdo do gantry (GUERRERO et al.,
2006).

Para que um sistema de tomografia por emissdo de feixe cbnico seja
implantado, basicamente necessita-se de um computador como estacio de trabalho
(workstation), de um circuito elétrico dedicado e especifico ao equipamento (de ~110
V a ~240V com, no maximo, 5 A), incluindo no-break, espaco fisico com
radioprotecdo somente para o equipamento, sala anexa também com calculo de
radioprotecdo ou biombo com blindagem de chumbo para a atenuacéo da radiacéo
X secundaria para a protecdo do operador técnico do sistema (MIRACLE, 2009). A

Figura 4 exemplifica uma possivel situagao de implantacao do sistema CBCT.
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Figura 4 — Uma visdao esquematica de um equipamento de tomografia computadorizada
emissor de feixe cénico odontolégico. (MIRACLE, 2009).

1.3.1 Aquisigcao das Imagens

Em sistemas CBCT, o feixe de raios X forma uma geometria conica entre a
fonte e o detector. Esta forma é diferente em relacdo a geometria do feixe em
formato de leque (fan-beam) do CT convencional, no qual o sistema de colimagéo
restringe o feixe de raios X para uma geometria aproximadamente em 2D. Além
disso, a aquisicao tomografica do equipamento CBCT ocorre com apenas uma unica
rotacdo do gantry, diferentemente dos sistemas de CT convencionais que
necessitam de rotacdo e translacédo do gantry (GUERRERO et al., 2006). A Figura 5
mostra a diferenga basica das geometrias de emissédo do feixe de radiagcdo X e do
sistema de deteccgao.
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Figura 5 — Representagcdo das geometrias de aquisicdo de duas modalidades de CT. (A)
Geometria cdnica do feixe de radiagdo em um equipamento de CBCT projetado para o paciente
sentar-se ereto. (B) Geometria convencional do feixe de radiagdo em formato de leque utilizada
em equipamentos MDCT (Multidetector Helical Computed Tomography) com o paciente
deitado. (Adaptado de MIRACLE, 2009).

O sistema de emissao & composto, basicamente, de uma fonte de raios X,
neste caso o tubo de raios X, um sistema de filtracdo da fonte para o feixe primario
adicionado de um sistema de filtragem de compensagéo e um sistema de colimagéo
0 qual proporciona a forma cbnica ao feixe de radiagao X. Ademais, o sistema de
detecgédo é composto, basicamente, de uma grade antiespalhamento da radiacéo e
um sistema de detecc¢ao planar, também conhecido como FPD (do inglés Flat Panel
Detector), podendo ser de silicio amorfo ou de iodeto de césio dependendo do
equipamento e do fabricante (LIANG, et al., 2009). A Figura 6 representa um esbogo
do sistema de emissao e do sistema de deteccao da radiacdo, comumente utilizados
em CBCT.
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Figura 6 — Sistema de emissao e detecgdo da radiagdo composto pela filtragdo da fonte de
raios X, filtro de compensagao, colimagido do feixe e grade antiespalhamento. (adaptado de
MIRACLE, 2009).
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A filtracdo da radiagdo X na fonte, colimacdo do feixe, e filtragem de
compensacao constituem os meétodos diretos de redugdo do espalhamento da
radiacao X. Filtracdo na fonte pode ser realizada pela aplicagdo de um filtro de
aluminio para remover os fétons de baixa energia de maneira uniforme do feixe de
radiacdo X. A colimagéo do feixe elimina os fétons externos a regido de interesse
reduzindo a contribuicdo do espalhamento periférico (GUPTA et al., 2004). No
entanto, a filtragem de compensacdo e outros métodos diretos de redugdo do
espalhamento na regido da fonte de radiagdo podem reduzir a dose nos pacientes e,
de maneira adequada, serem utilizados em série (ibid.).

Entretanto, segundo Cowen et al., (2008), as grades antiespalhamento
representam um método alternativo de reducdo de espalhamento utilizado com
FPD’s na radiologia digital e fluoroscopia em alguns casos. Em vez de modular as
propriedades do feixe diretamente na fonte de raios X, a grade de chumbo é
adaptada junto ao sistema de deteccdo para absorver a radiagao que estiver fora da
direcao preferencial de emissao do feixe e que nao contribui para o fluxo de fétons
do feixe primario. Em sistemas CBCT, as placas de chumbo sao ajustadas em um
padrdo radial e centralizadas em relagcdo ao ponto focal do FPD. As grades
antiespalhamento tém sido avaliadas em muitos sistemas experimentais de CBCT
com resultados diversos. Redugdes na producido de artefatos e no espalhamento
global tém sido observados, mas apenas em situagbes de elevado espalhamento
(GUPTA et al., 2004).

Em relagédo ao sistema de deteccado, o detector de tela plana digital, também
conhecido como Flat Panel Detector (FPD), permite a conversado direta da energia
da radiacdo X em um sinal digital com elevada resolugédo espacial (COWEN et al.,
2008; MIRACLE, 2009). A forma fundamental de um FPD consiste de uma tela de
cristais cintiladores junto a uma matriz de fotodiodos incorporada em uma camada
de estado sélido de silicio amorfo ou selénio dependendo do equipamento e do
fabricante. A radiagdo X incidente é fotoquimicamente convertida em luz por um
filme cintilador e transmitida diretamente a uma matriz de fotodiodos onde a
intensidade de sinal € armazenada (COWEN et al., 2008). Os transistores de filmes
finos, dentro da matriz de silicio amorfo, retransmitem uma intensidade de sinal
proporcional a quantidade armazenada na matriz de fotodiodos, que €, por sua vez,
proporcional aos fétons incidentes na camada do cintilador (ibid.). Exemplificando

uma das fungdes do cristal cintilador, o cristal de Csl (lodeto de Césio) produz uma
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elevada resolugao espacial devido a estrutura microscopica colunar do substrato do
préprio Csl, que serve essencialmente como se fosse um condutor de fibra-optica
para que a intensidade do sinal seja transmitida a matriz de fotodiodos (COWEN et
al., 2008). Os sistemas de FPD fornecem um potencial maior em resolug¢ao espacial,
com a mesma intensidade de ruido, do que os antecessores intensificadores de
imagem com dispositivos de carga acoplados, também conhecidos como Charge
Coupled Device (CCD) (ibid.).

Contudo, apdés a realizagdo do processo de aquisicdo de imagens
tomograficas, o processamento da informacdo adquirida € fundamental para
excluirem-se as informagdes desnecessarias e reconstruirem-se as imagens. Para
tanto, na subse¢ado seguinte, descrevem-se as fungdes basicas dos algoritmos de

reconstrugdes das imagens tomograficas.

1.3.2 Algoritmos de Reconstrucao

Os algoritmos de reconstru¢ao de imagens tomograficas foram desenvolvidos
com o objetivo de produzirem imagens multidimensionais pela inversao da projecéo
de dados em uma dimenséo (1D). O algoritmo de reconstrugdo mais frequentemente
utilizado em CBCT é um algoritmo modificado de Feldkamp (MIRACLE, 2009). O
algoritmo de Feldkamp €, essencialmente, uma adaptagado em trés dimensdes (3D)
do método de retroprojecéo filtrada, também conhecido como FBP, do inglés Filtered
Back Projection, utilizado em reconstru¢gées em duas dimensdes (2D) de feixes de
radiacado fan-beam, nos sistemas de CT convencionais. O processo de filtragem, ou
convolugédo, envolve a aplicagdo de um kernel, ou filtro matematico, a proje¢cao dos
dados brutos antes dos mesmos serem retroprojetados. A filtragem reduz os
diversos borramentos presentes no processo de retroprojecdo. Os primeiros
algoritmos de Feldkamp resolveram o problema da inversdo para a aquisigéo
envolvendo uma rotagao circular completa do vértice do feixe cénico sobre o objeto.
Algoritmos mais recentes tém sido adaptados para trajetorias circulares curtas da

fonte de raios X considerando-se um arco (ibid.).



29

1.3.3 Qualidade e Limitagdes da Imagem em CBCT

A qualidade da imagem em CBCT pode ser descrita pela resolugao espacial,
resolucdo em contraste, ruido, dose de radiagcédo e artefatos presentes na imagem
(SEERAM, 1997).

Os equipamentos de CBCT, em geral, fornecem resolugdes espaciais em alto
contraste dependendo das regides de interesse (SIEWERDSEN et al., 2005). A
resolucdo espacial € uma das qualidades de maior interesse em sistemas de CBCT
visto que a mesma é favorecida em grande parte devido a tecnologia FPD e
aquisicao isotropica dos dados (COWEN et al., 2008). No entanto, os equipamentos
nao sao adequados para produzir imagens de regides que dependam da resolugao
em baixo contraste, pois se utilizam de baixos valores de corrente elétrica no tubo de
raios X e, consequentemente, baixo fluxo de fotons interagindo com o sistema de
deteccao. Isto faz com que as estruturas que apresentam atenuacdes semelhantes
nao possam ser diferenciadas por meio dos tons de cinza presentes na matriz € nos
pixels de interesse, pois ha uma quantidade menor de informacdo produzida
(MOZZO et al. 1998; GUERRERO et al., 2006).

O sistema de aquisicdo de imagens por meio do CBCT com a tecnologia FPD
proporciona, tipicamente, excelentes resolugdes espaciais com uma baixa dose de
radiacdo aos pacientes. No entanto, a resolugdo em contraste € prejudicada devido
ao aumento da radiagdo X espalhada incidente nos FPDs (GUERRERO et al.,
2006).

Segundo Siewerdsen et al. (2005), geralmente o comprimento do caminho
pelo qual a radiacdo X atravessa o tecido nas bordas do FOV é reduzido em relacao
a estrutura da regido de interesse. Consequentemente, isto resulta na diminui¢cao da
atenuagdo do espalhamento periférico e, portanto, aumenta de forma
desproporcional a contribuicdo do espalhamento periférico para a degradacdo da
imagem. O espalhamento periférico constitui ndo somente na maior contribuigao
para o espalhamento total, mas como forma a base para a producao de artefatos na
imagem, efeito que pode ser evitado pela filtragem de compensacado (GUPTA et al.,
2004).

Em relacado a filtragem de compensacgao, segundo Siewerdsen et al. (2005),
utilizam-se filtros em formato de cunha em sistemas de CBCT. Este filtro modula o

perfil do feixe pelo aumento da densidade de fétons no centro do cone, fazendo com
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que seja diminuida a densidade de fétons na regido periférica do cone. Segundo
Gupta et al., (2004), é possivel uma redugdo maior do que 50% no espalhamento
com a implementacgao de filtros de cobre. A melhoria da qualidade das imagens tem
sido relatada para sistemas CBCT quando o sistema de filtracado € inserido dentro do
gantry, assim como em sistemas de CT convencional (ibid.). Cabe salientar que o
sistema de filtracdo ndo é indispensavel, porém, em fungdo do endurecimento do
feixe de radiagao (hardening beam), observa-se um impacto negativo na eficiéncia
de deteccao da radiagdo (GUPTA et al., 2004). Portanto, embora o espalhamento e
a producao de artefatos possam ser reduzidos com a utilizacdo de sistemas de
filtragem, esta redug&o é realizada em detrimento da diminuicdo da eficiéncia de
detecgédo e da resolugdo em baixo contraste (ibid.).

As caracteristicas que contribuem para a producdo do espalhamento nos
sistemas CBCT sao a geometria do sistema de aquisi¢ao de imagens, a extensdo da
diregdo Z (perpendicular ao sistema de detecgdo) no campo de visdo (FOV) e o
espectro de energia do feixe de raios X (SIEWERDSEN et al., 2005). A abordagem
mais simples para se reduzir o espalhamento € a minimizagdo do campo de visao na
diregdo Z, aumentando-se a lacuna de ar, e otimizando-se o sistema de modulagéo
e colimagao do feixe de raios X (ibid.). No entanto, o campo de visao na diregao Z e
a lacuna de ar entre o paciente e o sistema de detec¢ao sao dependentes do volume
do tecido de interesse e das limitagbes espaciais do sistema do gantry,
respectivamente, e, em funcio disto, limitados quanto a redugao do espalhamento.
Mesmo assim, € importante selecionar menores campos de visdo na dire¢céo Z, pois
0s mesmos fornecerem visualizagbes adequadas para o tecido alvo (GUPTA et al.,
2004). As restricbes espaciais limitam a funcionalidade de aumentos maiores na
lacuna de ar para reduzir o espalhamento, especialmente em sistemas de CBCT
projetados para serem compactos.

Mesmo tendo-se em vista as consideragdes anteriores sobre as condi¢des
prejudiciais de espalhamento da radiagcdo para a qualidade das imagens
tomograficas, existem exemplos de protocolos de imagens tomograficas com
qualidade diagndstica adquiridas em equipamento CBCT odontologico, como mostra
a Figura 7 (MIRACLE et al., 2009).

No primeiro caso, é apresentada a reconstrugdo tomografica da regidao dos
ossos temporais de um paciente. No segundo caso, € apresentada uma

reconstrugao tomografica dos seios paranasais de um paciente.
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Figura 7 — Imagens de dois pacientes adquiridas com equipamento MiniCAT dedicado ao
imageamento da cabecga e pescoc¢o. (A) — (C) Imagens axial, sagital e coronal, respectivamente,
de paciente com ossos temporais normais. (D) — (F) Imagens coronal, axial e sagital,
respectivamente, dos seios paranasais de um paciente com leve espessamento da mucosa.
(Adaptado de MIRACLE et al., 2009).

Pbde-se observar que o paciente das imagens (A) — (C) apresenta 0ssos
temporais normais, enquanto o paciente das imagens (D) — (F) apresenta um
espessamento evidente da mucosa (ibid.). Nesse caso, os voxels sao isométricos,
permitindo a reconstru¢do das imagens com alta fidelidade e de forma equivalente
nos trés planos representados (ibid.).

Entretanto, estudos realizados por Bryant et al. (2008) mostram que a regiao
do cranio do paciente que apresenta-se fora da regido do FOV pode apresentar
artefatos na aquisicdo tomografica, juntamente com uma nao - uniformidade do
Numero CT. A investigacao realizada com um equipamento i-CAT New Generation
da empresa Imaging Sciences International, analisou a causa de artefatos
denominados como Comb-like Artifacts, ou artefatos do tipo “estrela” nas imagens
tomograficas. Os pesquisadores investigaram a uniformidade de campo juntamente
com a sua variacdo em funcdo da massa externa ao FOV durante a aquisigao

tomografica, como esquema apresentado na Figura 8.
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Figura 8 — Esquema representando o campo de visao (Field of View — FOV) e a matriz de dados
para um equipamento de CBCT - iCAT. (adaptado de BRYANT et al., 2008).

A hipétese levantada por Bryant et al. (2008) para a nao uniformidade € que a
regido posterior craniana dos pacientes encontra-se fora do FOV padrao utilizado
nas aquisi¢des tomograficas, cujo didmetro € de 15,2 cm. Consequentemente,
quando o gantry executa a rotagao em torno do paciente observa-se que a massa da
regido posterior do cranio do paciente encontra-se fora do FOV, como mostra a

Figura 9.

Mass outside
reconstruction volume
attenuating X-ray beam

X-ray source
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with mass inside =—.
reconstruction
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Figura 9 — Esquema representando a massa dentro e fora do FOV atenuando o feixe de
radiacao X. (adaptado de BRYANT et al., 2008).

Para investigar este efeito, a metodologia empregada na investigacdo de
Bryant et al. (2008) baseia-se na construgao de phantoms de acrilico com massas e
dimensbes conhecidas. Desta forma, pode-se realizar aquisigcdes tomograficas e
analisar os resultados de acordo com as caracteristicas dos phantoms. A Figura 10
mostra como os pesquisadores posicionaram phantoms de acrilico assimétricos para

a aquisicao tomogréafica.
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Figura 10 — Esquema representando os posicionamentos das regides limitrofes do phantom
assimétrico utilizado no estudo da uniformidade do N° CT. (adaptado de BRYANT et al., 2008).

Na imagem resultante pode-se observar a presenca de artefatos do tipo
“‘estrela”, além de uma regido néo uniforme de campo representada pela regido
inferior da imagem com tons mais claros de cinza em formato de arco, como mostra
a Figura 11.

Tl

Comb-like
artefact

O
Darker T

§ g _BrighterJ{

Figura 11 — Visualizagao axial de uma aquisicdo tomografica obtida em um equipamento de
CBCT - iCAT de um phantom de acrilico para o estudo da uniformidade do N°CT. (BRYANT et
al., 2008).

Mesmo alterando a orientagdo do phantom no sistema de aquisicdo de
imagem, os artefatos do tipo “estrela” e a ndo - uniformidade s&o constatados, como
mostra a Figura 12.
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Figura 12 — Visualizagao axial de uma aquisicdo tomografica obtida em um equipamento de
CBCT - iCAT de um phantom de acrilico para o estudo da uniformidade do N°CT. (adaptado de
BRYANT et al., 2008).

Bryant e colaboradores (2008) constataram variagoes extremamente elevadas
do Numero CT em imagens de pacientes, da ordem de 400 HU para tecidos com a
mesma atenuacdo em posi¢des diferentes na imagem. Além disso, uma variagao
extremamente elevada, da ordem de 900 HU é observada entre os tecidos moles
das fossas nasais e o tecido mole da regido posterior do cranio, como mostra a

Figura 13.
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Figura 13 — Visualizacdo de uma aquisi¢cao tomografica obtida em um equipamento de CBCT -
iCAT anterior ao tratamento numérico realizado nos dados crus (raw data) da aquisigao.
(adaptado de BRYANT et al., 2008).

Para corrigir a ndo - uniformidade de campo, Bryant et al. (2008) realiza um
tratamento numérico dos dados brutos das imagens adquiridas por meio de
calibragdes realizadas com os phantoms de acrilico utilizados. A Figura 14 mostra o

resultado do tratamento numérico e a correcdo dos valores de Numero CT.
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Figura 14 — Visualizacdo de uma aquisi¢cao tomografica obtida em um equipamento de CBCT -
iCAT posterior ao tratamento numérico realizado nos dados brutos da aquisicao tomogréfica.
(adaptado de BRYANT et al., 2008).

Os estudos apresentados anteriormente mostram que as imagens de CBCT
na radiologia odontolégica podem apresentar limitagdes em relagdo a uniformidade
dos valores de Numero CT e a uniformidade do campo. Desta forma, faz-se
necessario o desenvolvimento de metodologias que permitam a determinagdo de
parametros fisicos para a caracterizacdo de grandezas que afetam a qualidade
visual da imagem e, principalmente, dificultam a utilizagdo de tais imagens em
estudos quantitativos para determinacdo das densidades dos tecidos e a

segmentacao das imagens para prototipagem rapida de biomodelos.
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2 METODOLOGIA

Neste capitulo sdo apresentadas as caracteristicas dos equipamentos CBCT
utilzados neste estudo, assim como os materiais utilizados e os métodos de coleta e

analise dos dados na investigagao.

2.1 UNIDADES TOMOGRAFICAS

Nos meses de maio e junho de 2010 foram realizadas aquisigdes
tomograficas em duas unidades tomograficas de diferentes fabricantes. As primeiras
aquisigdes foram realizadas num equipamento do tipo i-CAT™ 3D Dental Imaging
System — Imaging Sciences International de uma clinica de radiologia odontoldgica

localizada em Porto Alegre — RS. O equipamento esta ilustrado na Figura 15.

Figura 15 — Equipamento i-CAT™ 3D Dental Imaging System
(Fonte: adaptada de www.kavo.com.br, acessado em 05 de agosto de 2010).


http://www.kavo.com.br/�

38

As segundas aquisi¢des foram realizadas num equipamento do tipo Planmeca
ProMax 3D s de uma clinica de radiologia odontolégica localizada em Santa Cruz do

e

Y

Sul - RS, como mostra a Figura 16.

.

Figura 16 — Equipamento Planmeca ProMax 3D s (Fonte: adaptado de www.planmeca.com,
acessado em 10 de agosto de 2010).

A seguir, na Tabela 1, encontram-se alguns parametros fisicos dos
equipamentos CBCT utilizados neste estudo. Esses parametros relacionam-se
diretamente com a escolha dos protocolos de exposi¢cao a radiacao dos pacientes. A
escolha dos protocolos de exposi¢cao é realizada pelo radiologista responsavel de
acordo com as regides anatdbmicas de interesse as quais desejam-se investigar nos

pacientes.


http://www.planmeca.com/�
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Tabela 1 — Parametros fisicos caracteristicos dos equipamentos CBCT investigados.

Tempo de Field of Espessura
Resolugao do
Equipamento Modelo kVp mA  Exposigao View (FOV) Pixel (mm) de Corte
ixel (mm
Pulsada (s) (cm?) (mm)
4 x16; 6 x 0,125/0,125;
0,4; 0,3;
i-CAT™ Dental 16; 8 x 16; 0,2/0,2; 0,25/
) 5 3D 120 5 5,8,9e 26,9 0,25; 0,2;
Imaging System 10x16;13x 0,25;0,3/0,3; 0.125
16; 17 x 23 0,4/0,4 ’
6 ProMax 5,0 x 8,0; 0,1/0,1;0,2/
Planmeca 84 16 18 0,1;0,2
3Ds 5,0x 5,0 0,2

2.2 MATERIAIS UTILIZADOS

Utilizou-se um reservatério cilindrico de plastico PET (polietileno) preenchido
com agua, com didmetro = 10 cm e altura = 30 cm. A Figura 17 mostra a imagem
axial tomografica do reservatorio preenchido com agua com o seu respectivo

didmetro medido por meio das ferramentas do software Imaged 1.44k.

Figura 17 - Imagem axial tomografica do reservatoério preenchido com agua.

° http://www.imagingsciences.com/pro_icat_ng_specs.htm, acessado em 17 de novembro de 2010.
6 http://www.planmeca.com/pdf/downloads/PMX3Dconbroen_0310_low.pdf, acessado em 17 de
novembro de 2010.


http://www.imagingsciences.com/pro_icat_ng_specs.htm�
http://www.planmeca.com/pdf/downloads/PMX3Dconbroen_0310_low.pdf�
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O reservatodrio cilindrico de plastico PET foi utilizado para avaliarem-se a
uniformidade de campo e o ruido das imagens tomograficas adquiridas.

Um reservatério cilindrico de acrilico preenchido com agua, com diametro
interno igual a 20,8 cm, altura cilindrica interna de 17,5 cm e capacidade aproximada
de 1,2 litros, foi utilizado, sendo que o mesmo encontra-se na Figura 18. Cabe
salientar que o cilindro utilizado faz parte do Hoffman 3-D Brain Phantom™ — Model

PR /3D / P, comumente utilizado em Medicina Nuclear.

Figura 18 - Reservatorio cilindrico de acrilico. (imagem adaptada de
http://lwww.britec.net/Resources/77b.gif, acessada em 15 de novembro de 2010).

O reservatério cilindrico de acrilico foi utilizado com o objetivo de analisar a
uniformidade de campo e o ruido das imagens tomograficas adquiridas.

Além disso, modelou-se tridimensionalmente e prototipou-se, em plastico
ABSplus (Acrylonitrile Butadiene Styrene), um objeto cubico denominado EVP, com
16 cm? de area da base e 5 cm de altura, vazado e com cilindro interno fixado ao

mesmo com 2,5 cm de diametro o qual esta representado na Figura 19.

Figura 19 - Visualizagdo em perspectiva do objeto em formato cubico modelado
tridimensionalmente.


http://www.britec.net/Resources/77b.gif�
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O objeto cubico denominado EVP foi prototipado com o objetivo de analisar
qualitativamente a resolucdo espacial e o possivel efeito de volume parcial nas
imagens tomograficas adquiridas.

Por fim, outro objeto foi modelado tridimensionalmente e prototipado em
ABSplus. Esse objeto, denominado quadrante, foi composto de duas camadas
ligadas por meio de encaixes de trés pinos cilindricos, sendo que uma das camadas
apresentou padrbes de deposicéo interna de ABSplus em formato de malhas e a
outra camada apresentou uma conformacao macica. Além disso, a camada que
contém os orificios, apresentou duas fileiras de orificios com diametros de 1,0 mm a
10 mm, sabendo-se que a espessura de cada camada foi de 1 cm. O objeto esta

representado na Figura 20.

Figura 20 - Visualizagdo em perspectiva do objeto simulador modelado tridimensionalmente
composto de duas camadas ligadas por meio de encaixes.

O objeto quadrante foi prototipado com o objetivo de analisarem-se a
resolucao espacial, considerando-se a camada com os orificios, € a uniformidade de

campo considerando-se a camada maci¢ca de ABSplus sem orificios.
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2.3 METODOS EMPREGADOS

A seguir, encontram-se os métodos empregados nas aquisi¢des tomograficas
realizadas nos dois equipamentos distintos considerando-se os parametros fisicos

de exposicao a radiagédo dos objetos utilizados.

2.3.1 Aquisicao Tomografica Por Meio do Equipamento i-CAT

Inicialmente adquiriram-se imagens tomograficas do reservatoério cilindrico de
plastico PET. Preencheu-se com agua o reservatério cilindrico e posicionou-se o
mesmo na regiao central do gantry por meio dos indicadores luminosos presentes no
equipamento.

Ap6s a definicdo do posicionamento do reservatério, realizou-se uma
aquisicao tomografica do mesmo considerando-se o protocolo de exposigéo total de

cranio comumente utilizado na rotina da clinica o qual encontra-se na Tabela 2.

Tabela 2 - Parametros de aquisi¢gao tomografica para o reservatoério PET.

Tempo de

Field of View Resolugao do Pixel Espessura de
kVp mA Exposigao 2
(FOV) (cm") (mm) Corte (mm)
Pulsada (s)
120 5 8 17 x 23 0,3/0,3 0,3

ApOs a aquisicdo tomografica do reservatério cilindrico preenchido com agua,
foram realizadas aquisicbes para os outros objetos simuladores. O objeto EVP foi
submetido a uma exposigédo considerando-se o protocolo para aquisicao tomografica
de seio maxilar comumente utilizado na rotina da clinica o qual encontra-se na
Tabela 3 com os parametros fisicos de 120 kVp, 5 mA, 20 s e 0,2 mm os quais
fazem parte do protocolo de aquisicao tomografica de melhor qualidade, segundo a

clinica radioldégica em questao.
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Tabela 3 - Parametros de aquisigao tomografica para o objeto EVP.

Tempo de
Field of View Resolugéo do Pixel Espessura de
kVp mA Exposigao 2
(FOV) (cm”) (mm) Corte (mm)
Pulsada (s)
120 5 8 8x16 0,3/0,3 0,3

Apoés esta aquisicao, foi realizada a aquisi¢ao tomografica do quadrante com
0s mesmos parametros fisicos de aquisicdo tomografica utilizados para o objeto

EVP, como mostra a Tabela 4.

Tabela 4 - Parametros de aquisi¢gao tomografica para o objeto quadrante.

Tempo de
Field of View Resolugéo do Pixel Espessura de
kVp mA Exposigao 2
(FOV) (cm”) (mm) Corte (mm)
Pulsada (s)
120 5 8 8x16 0,3/0,3 0,3

2.3.2 Aquisicao Tomografica Por Meio do Equipamento Planmeca ProMax 3Ds

Inicialmente adquiriram-se imagens tomograficas do reservatoério cilindrico de
acrilico mostrado anteriormente na Figura 17. Preencheu-se com agua o
reservatorio cilindrico e posicionou-se 0 mesmo na regiao central do gantry por meio
dos indicadores luminosos presentes no equipamento.

ApOs a definicdo do posicionamento do reservatério, realizou-se uma
aquisicao tomografica do mesmo considerando-se o protocolo de exposi¢cao de

regiao maxilar com os maximos valores de diferenga de potencial elétrico de pico



44

(kVp), de intensidade de corrente elétrica (mA), tempo de exposicdo, FOV e o
minimo corte tomografico. Os valores escolhidos neste protocolo encontram-se na
Tabela 5.

Tabela 5 - Parametros de aquisi¢cao tomografica do cilindro de acrilico.

Tempo de
Field of View Resolugéo do Pixel Espessura de
kVp mA Exposigao 2
(FOV) (cm") (mm) Corte (mm)
Pulsada (s)
84 16 18 5,0x8,0 0,1/0/1 0,1

Em funcdo de o equipamento apresentar um FOV reduzido, realizou-se uma
aquisicdo tomografica adicional com o objetivo de simular a situagdo em que o
radiologista necessite visualizar estruturas anatémicas adjacentes a mandibula ou
ao seio maxilar, por exemplo. Esta aquisigdo tomografica adicional resulta na
sobreposicao parcial de dois FOV’s e é apresentada como opg¢ao disponivel no
equipamento. A mesma foi realizada considerando-se os mesmos parametros de
aquisicao tomografica citados anteriormente.

Apds a aquisicao tomografica do reservatorio de acrilico submergiu-se, no
mesmo, o objeto EVP e realizou-se uma aquisigao tomografica considerando-se os

parametros de aquisicdo tomografica conforme a Tabela 6.

Tabela 6 - Parametros de aquisi¢cao tomografica do objeto EVP.

Tempo de
Field of View Resolugéo do Pixel Espessura de
kVp mA Exposigao 2
(FOV) (cm") (mm) Corte (mm)
Pulsada (s)

84 16 18 5,0x 8,0 0,1/0,1 0,1
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3 RESULTADOS E DISCUSSAO

Neste capitulo analisaram-se e discutiram-se os resultados obtidos por meio
de dois equipamentos distintos de CBCT. Estes resultados foram analisados, de
acordo com Brasil (2005), pelo manual de Radiodiagnéstico Médico e de
Desempenho de Equipamentos da ANVISA (Agéncia Nacional de Vigilancia
Sanitaria) e pelas Diretrizes de Prote¢cao Radioldgica em Radiodiagnéstico Médico e
Odontolégico do Ministério da Saude (Brasil, 1998). O processamento das imagens
foi realizado com a utilizagdo dos softwares ImagedJ 1.44k (RASBAND, 2010),
desenvolvido pela Research Services Branch (RSB) da National Institute of Mental
Health (NIMH), parte da National Institutes of Health (NIH) dos Estados Unidos, e
OsiriX v.3.6.1 (RATIB et al., 2010) o qual é um software de processamento dedicado
a imagens DICOM (".DCM" / extensdo "DCM") produzidas por equipamentos de

imagens medicas.

3.1 Resultados Experimentais Obtidos Por Meio do Equipamento i-CAT

Em uma imagem, da sequéncia de imagens tomograficas do reservatorio de
plastico PET, foram tragados quatro perfis de comprimentos iguais a 102,3 mm por

meio do software ImagedJ 1.44k, como mostra a Figura 21.

102.3 mm

Figura 21 - Quatro perfis tragados numa imagem do reservatério de plastico PET.
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Para cada perfil plotou-se um grafico do N°CT em fungdo do comprimento do

perfil. Nas Figuras 22, 23, 24 e 25 observam-se os graficos referentes aos quatro

perfis tracados.
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Figura 22 - Variagdo do N°CT para o perfil horizontal.
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Figura 23 - Variagdo do N°CT para o perfil vertical.
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Figura 24 - Variagdo do N°CT para o perfil obliquo 1.
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Figura 25 - Variagdo do N°CT para o perfil obliquo 2.

Qualitativamente, pbde-se observar nos quatro perfis que o N°CT foi

fortemente afetado pela presenca de elevado ruido inerente ao processo de

aquisicdo tomografica. Além disso, nos perfis vertical, obliquo 1 e obliquo 2
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observou-se uma nitida ndo - uniformidade de campo. Esta nao - uniformidade péde
ser observada com evidéncia, na regido inferior da imagem, ao realizar-se um
janelamento em brilho e contraste e alterar-se a visualizagdo da imagem por meio do
comando image - lookup tables - fire no software Imaged, como mostra a Figura

26.
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Figura 26 - Nao uniformidade de campo observada.

A ndo uniformidade de campo apresentada mostrou-se semelhante aos
resultados apresentados por Bryant et al. (2008).

ApOs a analise qualitativa por meio dos perfis, na mesma imagem, de acordo
com Brasil (2005), delimitaram-se cinco ROI's circulares com areas
aproximadamente iguais a 500 mm? e mediram-se os valores médios de N°CT para

cada regiao de interesse conforme a Figura 27.
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Figura 27 - Cinco ROI’s delimitadas para uma imagem axial tomografica do reservatério PET.

Ap6s as medidas realizadas por meio da delimitagdo das cinco ROI’s
calcularam-se, de acordo com Brasil (2005), a uniformidade do N°CT para as ROI's
periféricas e o nivel de ruido para a regiao central por meio das equacgdes (7) e (5)
respectivamente. Os resultados referentes a uniformidade e ao nivel de ruido
encontram-se na Tabela 7.

Tabela 7 - Uniformidade do N°CT (HU) e ruido de uma imagem do reservatoério PET.

Uniformidade do

ROI Area (cm?) Ruido (%) N°CT (HU) NCT (HU)

Top 4.98 - 165,28 + 29,20 15,91
Bottom 4.98 - 132,12 + 31,93 17,25
Right 4.98 - 154,04 + 30,68 4,67

Left 4.98 - 144,47 + 30,64 4,90
Center 4.98 3,20 149,37 + 32,02 -

Em relagdo a aquisicao tomografica do objeto quadrante, selecionou-se uma

imagem da sequéncia de imagens tomograficas referente a camada maciga do

mesmo e delimitaram-se cinco ROI’s circulares com areas aproximadamente iguais
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a 500 mm?. Logo ap6s, mediram-se os valores médios de N°CT para cada regido de
interesse conforme a Figura 28.

4000

1500

Figura 28 - Delimitagdo de cinco ROI'’s numa imagem axial da camada maciga do objeto
quadrante.

Ap6s as medidas realizadas por meio da delimitagdo das cinco ROI’s
calcularam-se, de acordo com Brasil (2005), a uniformidade do N°CT para as ROI's
periféricas e o nivel de ruido para a regiao central por meio das equacgdes (7) e (5)
respectivamente. Os resultados referentes a uniformidade e ao nivel de ruido

encontram-se na Tabela 8.

Tabela 8 - Uniformidade do N°CT (HU) e ruido de uma imagem do objeto quadrante.

Uniformidade do

ROI Area (cm?) Ruido (%) N°CT (HU) NCT (HU)
Center 4,98 6,29 81,30 + 33,94 -
Left 4,98 - 103,39 + 36,64 22,09
Right 4,98 - 114,98 + 35,35 33,68
Top 4,98 - 55,03 + 46,04 26,27

Bottom 4,98 62,92 + 42,75 18,38
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Em relagdo a camada com orificios do objeto quadrante, selecionou-se uma
imagem da sequéncia de imagens tomograficas e mediram-se os didmetros dos

orificios conforme a Figura 29.

Length: 1.011

4000

1500

Length; ¢
-1000

Figura 29 - Imagem axial tomogréafica da camada com orificios do objeto quadrante.

Na Figura 29 notou-se que os orificios com 1 mm de didmetro das duas
fileiras apresentaram borramentos prejudiciais a diferenciagdo entre o material
ABSplus e o ar.

Em relagdo ao objeto EVP, selecionou-se uma imagem da sequéncia de
imagens tomograficas e realizou-se um janelamento em brilho e contraste para
observar-se o grau de borramento e a diferenciagdo entre a atenuagao do material

ABSplus e do ar, como mostra a Figura 30.
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Figura 30 - Imagem axial tomografica do objeto EVP.

Na Figura 30, notou-se que a as caracteristicas geométricas do objeto EVP
puderam ser observadas com borramentos irrelevantes quanto as alteragdes no

contraste do material ABSplus e o ar.

3.2 Resultados Experimentais Obtidos Por Meio do Equipamento Planmeca
ProMax 3Ds

Em uma imagem, da sequéncia de imagens tomograficas do reservatorio de
acrilico, delimitaram-se cinco ROI's circulares com areas aproximadamente iguais a
0,25 cm? e mediram-se os valores médios de N°CT para cada regiao de interesse

conforme a Figura 31.
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Figura 31 - Delimitagédo de cinco ROI’s numa imagem axial do reservatério de acrilico.

Apbs as medidas realizadas por meio da delimitagdo das cinco ROI’s

calcularam-se a uniformidade do N°CT para as ROl’'s periféricas e o nivel de ruido

para a regido central por meio das equagbes (7) e (5) respectivamente. Os

resultados referentes a uniformidade e ao nivel de ruido encontram-se na Tabela 9.

Tabela 9 - Uniformidade do N°CT (HU) e ruido de uma imagem do reservatorio de acrilico.

Uniformidade do

ROI Area (cm?) Ruido (%) N°CT (HU) N°CT (HU)
12 horas 0,25 - 117,83 £ 109,33 102,44
6 horas 0,25 - 89,89 + 114,84 74,50
3 horas 0,25 - 173,70 £ 119,40 158,31
9 horas 0,25 - 176,99 £ 123,54 161,60
Center 0,25 11,90 15,39 + 119,05 -

Logo apds, selecionou-se uma imagem tomografica do reservatério de acrilico

preenchido com agua referente a aquisigao tomografica com a sobreposi¢ao parcial

de dois FOV’s, como mostra a Figura 32.
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Figura 32 — Imagem axial tomografica do reservatério de acrilico preenchido com agua.

Na Figura 32, qualitativamente, observou-se que a imagem com a
sobreposicao parcial dos FOV’s apresentou caracteristica ruidosa. Além disso, pdde-
se observar a presenga de possiveis artefatos semelhantes a continuidade da
geometria de um FOV em relagédo ao outro. Ou seja, do ponto de vista da resolugéo
em contraste, pbéde-se observar na imagem uma explicita alteracdo em contraste
para um mesmo material que, neste caso, representou a agua.

Ademais, considerando-se a sequéncia de imagens tomograficas realizada
sobre o objeto EVP, selecionou-se uma das imagens referentes a aquisigdo com
sobreposi¢cao parcial dos FOV’s. Com o intuito de evidenciar os tons de cinza
referentes ao objeto EVP, utilizou-se o comando, do software Imaged 1.44k,
denominado Image - Lookup Tables = Fire e realizou-se um janelamento em brilho

e contraste na imagem, como mostra a Figura 32.
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Figura 33. Imagem axial tomografica do objeto EVP com sobreposicdo dos FOV’s.

Na Figura 33, primeiramente, p6de-se observar a presenga de elevado ruido
na imagem. Ademais, a imagem tomografica mostrou que o sistema de deteccao
nao apresentou condicbes de demonstrar alteracbes em contraste, ocasionando
numa diferenciagao limitada entre a geometria do objeto EVP e o conteudo de agua

adjacente, ou seja, demonstrando o nitido efeito de volume parcial.

3.3 ANALISE DOS RESULTADOS

A analise dos resultados foi realizada mediante os parametros previstos pelo
manual de desempenho dos equipamentos da ANVISA, de acordo com o que segue.

3.3.1 Uniformidade do Numero CT
Os valores calculados para a uniformidade de N°CT, de acordo com as

Tabelas 7, 8 e 9, ndo apresentaram concordancia com os valores previstos pelo

manual de desempenho de equipamentos da ANVISA o qual prevé, em caso de



56

ensaio de aceitacdo ou levantamento de informacgdes para linha de base, valores de
uniformidade dentro de + 5 HU, e, em caso de teste de constancia, se o desvio em
relagdo ao valor de referéncia estiver dentro de + 2 HU. Portanto, as imagens

adquiridas nao apresentaram uniformidade de N°CT de acordo com o previsto.

3.3.2 Ruido

Qualitativamente, de uma maneira geral, todas as imagens tomogréficas
adquiridas apresentaram caracteristicas referentes ao elevado nivel de ruido. No
entanto, por meio dos resultados obtidos, péde-se quantificar o nivel de ruido
presente em algumas imagens tomograficas. A Tabela 10 apresenta um resumo dos
resultados referentes ao ruido obtidos para uma imagem de cada aquisi¢ao

tomografica realizada.

Tabela 10 — Nivel de ruido para as imagens tomograficas obtidas.

Equipamento Imagem Tomografica Ruido (%)
Reservatoério PET 3,20
i-CAT
Objeto quadrante 6,29
Planmeca ProMax 3Ds Reservatério de Acrilico 11,90

Ademais, cabe salientar que, de acordo com Seeram (1997), o ruido em CT
refere-se a flutuagcédo estatistica dos numeros CT de ponto a ponto na imagem
tomografica de um material uniforme tal como a agua. Neste caso, o ruido
apresentou-se como um fator determinante da resolugdo em contraste e, em menor
grau, da resolugdo espacial, afetando a qualidade geral da imagem. No entanto,
mesmo calculando-se o nivel de ruido apresentado pelos equipamentos CBCT néo
pdde-se concluir sobre concordancia em relacao aos valores previstos pelo manual
de desempenho de equipamentos da ANVISA, pois os fabricantes ndo informaram
os valores de ruidos referentes a linha de base dos equipamentos os quais sao
necessarios aos ensaios de aceitagao dos mesmos. Cabe salientar que o manual de
desempenho de equipamentos da ANVISA destaca que, em caso de ensaio de
aceitacado ou levantamento de informagdes para linha de base, deve-se verificar se o
valor do ruido € menor ou igual ao valor especificado pelo fabricante. Nos testes de
constancia, a variagao em relagéo a linha de base deve estar dentro de £10% ou 0,2

HU, o que for maior.
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3.3.3 Resolugcao em Contraste

Nas imagens tomograficas adquiridas nos dois equipamentos, a resolugdo em
contraste foi prejudicada pelo elevado nivel de ruido constatado e, de certa forma,
inerente aos sistemas de CBCT investigados. Ademais, cabe salientar que, segundo
Seeram (1997), a resolugdo em contraste, ou resolugdo em tecidos, € a habilidade
do sistema de detecgcdo de CT em demonstrar pequenas alteragdes no contraste
dos tecidos. No entanto, as imagens tomograficas mostraram que os sistemas de
CBCT investigados n&o apresentaram resolugdo em baixo contraste satisfatéria o
que, de certa forma, apresentou-se como algo inerente aos sistemas investigados
em funcao, do elevado nivel de ruido, baixas intensidades de correntes elétricas nos

tubos de raios X e, consequentemente, fluxo de fétons reduzido.

3.3.4 Resolugao Espacial

Em relacdo a imagem do objeto quadrante, adquirida no equipamento i-CAT,
notou-se que os orificios com 1 mm de didmetro das duas fileiras apresentaram
borramentos prejudiciais a diferenciacdo entre o material ABSplus e o ar. No
entanto, os padrées de deposicao de material ABSplus do protétipo puderam ser
definidos juntamente aos outros orificios. Em relagdo ao objeto EVP, as
caracteristicas geométricas puderam ser observadas com borramentos irrelevantes
quanto as alteragdes no contraste do material ABSplus e o ar.

No entanto, nas imagens adquiridas no equipamento Planmeca 3D s nao
puderam-se diferenciar os objetos com diferentes atenuagbes separados por
pequenas distancias, o que, neste caso, foram representados pelo objeto EVP e a

agua.
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CONCLUSAO

Neste estudo foram investigados parédmetros fisicos relacionados com a
qualidade das imagens obtidas em dois equipamentos de Tomografia
Computadorizada de Feixe Cbénico. O estudo realizado baseou-se nas Diretrizes de
Protecdo Radiolégica em Radiodiagnostico Médico e Odontologico do Ministério da
Saude, Secretaria de Vigilancia Sanitaria — Portaria 453 de 01 de junho de 1998, e
nos testes de desempenho de equipamentos e seguranga da Agéncia Nacional de
Vigilancia Sanitaria.

No contexto desta investigacdo, desenvolveram-se objetos atenuadores de
radiagdo por meio de prototipagem rapida e analisaram-se qualitativamente e
quantitativamente a uniformidade do N°CT e o nivel de ruido de imagens adquiridas
em dois equipamentos CBCT. Ademais, analisaram-se qualitativamente a resolugao
em contraste e a resolugao espacial.

Os resultados obtidos em relagdo a uniformidade do N°CT n&o apresentaram
concordancia com os Vvalores previstos pelo manual de desempenho de
equipamentos da ANVISA o qual prevé, em caso de ensaio de aceitacdo ou
levantamento de informacgdes para linha de base, valores de uniformidade dentro de
+ 5 HU, e, em caso de teste de constancia, se o desvio em relagdo ao valor de
referéncia estiver dentro de + 2 HU. Portanto, as imagens adquiridas nao
apresentaram uniformidade de N°CT de acordo com o previsto.

Em relacdo aos resultados sobre o nivel de ruido apresentado pelas
aquisicdes tomograficas ndo pbéde-se concluir sobre concordancia em relagdo aos
valores previstos pelo manual de desempenho de equipamentos da ANVISA, pois os
fabricantes n&o informaram os valores de ruidos referentes a linha de base dos
equipamentos 0s quais sao necessarios aos ensaios de aceitacao dos mesmos.

Em relagdo a resolugdo em contraste, as imagens tomograficas mostraram
que os sistemas de CBCT investigados n&o apresentaram resolugdo em baixo
contraste satisfatoria o que, de certa forma, apresentou-se como algo inerente aos
sistemas investigados em funcao do elevado nivel de ruido, baixas intensidades de
correntes elétricas nos tubos de raios X e, consequentemente, fluxo de fotons
reduzido.

Em relacdo a resolugédo espacial, na imagem do objeto quadrante, adquirida

no equipamento i-CAT, notou-se que os orificios com 1 mm de didmetro das duas
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fileiras apresentaram borramentos prejudiciais a diferenciagdo entre o material
ABSplus e o ar. No entanto, os padrdées de deposi¢cdo de material ABSplus do
protétipo puderam ser definidos juntamente aos outros orificios. Em relagdo ao
objeto EVP, as caracteristicas geométricas puderam ser observadas com
borramentos irrelevantes quanto as alteracdes no contraste do material ABSplus e o
ar.

No entanto, nas imagens adquiridas no equipamento Planmeca 3D s néao
puderam-se diferenciar os objetos com diferentes atenuagbes separados por
pequenas distancias, o que, neste caso, foram representados pelo objeto EVP e a
agua.

Os resultados obtidos foram comparados com os parametros previstos pelo
manual de desempenho de equipamentos da ANVISA (Agéncia Nacional de
Vigildncia Sanitaria) onde se constatou que os valores medidos e calculados n&o
estiveram de acordo com o previsto pelo mesmo. Além disso, a discrepancia entre
os valores previstos e os medidos e calculados mostra que os equipamentos devem
ser submetidos a testes de controle da qualidade e que estudos sobre os principios
de garantia e controle da qualidade em CBCT devem ser realizados visando uma
implementagdo desses programas aos testes de desempenho da ANVISA. Por fim,
como sugestdo de continuidade ao estudo, devem-se desenvolver metodologias de
aquisicoes tomograficas e de analise dos resultados que possam ser aplicados em

diversos modelos de equipamentos CBCT.
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