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RESUMO 

Equipamentos de tomografia computadorizada de feixe cônico (CBCT) vêm 

sendo utilizados em radiodiagnóstico de cabeça e pescoço por odontologistas, 

traumatologistas e otorrinolaringologistas. Neste estudo foram investigados 

parâmetros físicos relacionados com a qualidade das imagens obtidas em dois 

equipamentos de CBCT. O estudo realizado baseou-se nas Diretrizes de Proteção 

Radiológica em Radiodiagnóstico Médico e Odontológico do Ministério da Saúde, 

Secretaria de Vigilância Sanitária – Portaria 453 de 01 de junho de 1998, e nos 

testes de desempenho de equipamentos e segurança da Agência Nacional de 

Vigilância Sanitária (ANVISA). Nessa investigação, desenvolveram-se objetos 

atenuadores de radiação por meio de prototipagem rápida utilizando um 

termoplástico denominado ABSplus, e analisaram-se qualitativamente e 

quantitativamente a uniformidade do Número CT (HU) e o nível de ruído de imagens 

adquiridas em dois equipamentos. Ademais, analisaram-se qualitativamente a 

resolução em contraste e a resolução espacial. Os resultados obtidos em relação à 

uniformidade do Número CT não apresentaram concordância com os valores 

previstos pelo manual de desempenho de equipamentos da ANVISA. Em relação 

aos resultados sobre o nível de ruído apresentado pelas aquisições tomográficas 

não pôde-se concluir sobre concordância em relação aos valores previstos pelo 

manual de desempenho de equipamentos da ANVISA, pois os fabricantes não 

informaram os valores de ruídos referentes à linha de base dos equipamentos. Em 

relação à resolução em contraste, as imagens tomográficas mostraram que os 

sistemas de CBCT investigados não apresentaram resolução em baixo contraste 

satisfatória. Este resultado deve-se ao elevado nível de ruído devido às baixas 

intensidades de correntes elétricas nos tubos de raios X. Em relação à resolução 

espacial, na imagem do objeto simulador denominado quadrante, adquirida no 

equipamento i-CAT, notou-se que os orifícios com 1 mm de diâmetro apresentaram 

borramentos prejudiciais para o contraste entre o ABSplus e o ar. No entanto, os 

padrões de deposição do ABSplus no objeto atenuador puderam ser definidos 

juntamente aos outros orifícios. Em relação ao objeto simulador EVP, as 

características geométricas puderam ser observadas com borramentos irrelevantes 

quanto à resolução de alto contraste. Nas imagens adquiridas no equipamento 

Planmeca 3D s não observaram-se diferenças de baixo contraste entre o ABSplus e 



 

a água. Constatou-se que os valores medidos e calculados de uniformidade não 

estiveram de acordo com o previsto pelo manual de desempenho de equipamentos 

da ANVISA. A discrepância, 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 

incorporação 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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INTRODUÇÃO 

A Tomografia Computadorizada (TC) revolucionou a prática cirúrgica e 

médica desde a sua introdução no ano 1973 (HOUNSFIELD, 1973). Em relação à 

questão cirúrgica, mais especificamente à cirurgia oral e maxilofacial, os 

profissionais da área médica costumam usar TC em pacientes com traumas e 

patologias no ambiente hospitalar. Entretanto, na prática odontológica, a maior parte 

dos profissionais utiliza quase exclusivamente radiografias bidimensionais, tais como 

as panorâmicas. Uma modalidade de TC para área odontológica vem sendo 

desenvolvida, divulgada e aplicada desde 1998. Esta modalidade é chamada TC de 

feixe cônico, também conhecida como CBCT (do inglês Cone Beam Computed 

Tomography), a qual, segundo Robb (1982), têm-se registros da sua primeira 

utilização clínica em 1982 na Mayo Clinic Biodynamics Research Laboratory. O 

interesse inicial da aplicação do CBCT apresentava-se, essencialmente, sobre as 

aplicações em angiografia em função do interesse por altas resoluções espaciais e 

temporais em detrimento da resolução de baixo contraste para a visualização de 

tecidos moles (ibid.). Segundo Saint – Félix et al. (1994) e Fahrig et al. (1997), desde 

então, os sistemas de CBCT têm sido desenvolvidos para uso intervencionista e 

para aplicações 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, à realização de planejamentos radioterápicos 

os quais iniciaram-se em 1992, seguidos pela integração 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 aplicação da tecnologia CBCT, a qual vem sendo investigada, é o de 

auxílio ao diagnóstico em imagens da mama e imagens de cabeça e pescoço.  

A tecnologia CBCT também vem sendo utilizada na radiologia intervencionista 

(ORTH et al., 2008; DÖRFLER et al., 2008), com aplicações à TC da mama (GLICK, 

2007). Além disso, Moore et. al (2006) informam sobre a experiência com o 

desenvolvimento  de um sistema CBCT com aplicação ao auxílio dos planejamentos 

em radioterapia. 

Na área odontológica, foi no ano 1998 que o primeiro equipamento de CBCT 

foi desenvolvido, em caráter experimental, especificamente para uso odontológico, o 

qual denominava-se NewTom 9000, do fabricante Quantitative Radiology, Verona, 
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Itália (MOZZO et al., 1998). Outros equipamentos semelhantes introduzidos naquela 

época incluíam o Ortho-CT, que foi rebatizado, no ano 2000, como 3DX (J. Morita 

Mfg Corp., Kyoto, Japão), Multi–Image Micro-CT (ibid.). Entretanto, somente no ano 

2001 que o primeiro sistema de CBCT dedicado às imagens bucomaxilofaciais 

(NewTom QR DVT 9000; Quantitative Radiology, Verona, Itália) tornou-se 

comercialmente disponível (Miracle, 2009). 

Desde então, estudos visando à comparação entre as modalidades de TC 

convencional e CBCT, vem sendo realizados. Hashimoto et al. (2003), 

particularmente à utilização em radiologia bucomaxilofacial, mostraram, com o uso 

de um phantom antropomórfico, que o equipamento CBCT 3DX produziu melhor 

qualidade de imagem com uma dose de radiação 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/exame para o TC convencional, sendo este valor 

correspondente praticamente ao limite de dose equivalente anual previsto pela 

Portaria 453 do Ministério da Saúde (Brasil, 1998). Pesquisas com resultados 

semelhantes contribuíram para que a utilização do CBCT fosse estendida para a 

radiologia bucomaxilofacial em planejamentos cirúrgicos, implantodontia, intra-

operatórios, nas avaliações de coluna vertebral, tórax, abdômen e procedimentos 

ligados à 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 utilização da CBCT vem se expandindo na área de radiologia 

bucomaxilofacial, com aplicações importantes na área de prototipagem de 

biomodelos. Nessa área, a qualidade e exatidão das dimensões da imagem 

determinam a qualidade do biomodelo produzido a partir das imagens tomográficas. 

Assim, este estudo pretende investigar alguns parâmetros físicos envolvidos com a 

qualidade da imagem em CBCT aplicado à radiologia bucomaxilofacial, avaliando a 

qualidade das imagens tomográficas adquiridas nesses equipamentos e 

comparando-as àqueles previstos pelo manual de Radiodiagnóstico Médico e de 

Desempenho de Equipamentos da ANVISA (Agência Nacional de Vigilância 

Sanitária) e pelas Diretrizes de Proteção Radiológica em Radiodiagnóstico Médico e 

Odontológico do Ministério da Saúde.  

De forma a resumir o propósito desta investigação, a seguir são especificadas 

a questão de pesquisa deste estudo, seu objetivo geral e seus objetivos específicos. 
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Questão de Pesquisa 
 

As imagens tomográficas adquiridas em equipamentos CBCT encontram-se 

em acordo com as Diretrizes de Proteção Radiológica em Radiodiagnóstico Médico 

e Odontológico do Ministério da Saúde, Secretaria de Vigilância Sanitária Portaria 

453 - 01 de junho de 1998? 

 

Objetivo Geral 
 

Investigar os parâmetros físicos envolvidos com a qualidade da imagem em 

tomografia computadorizada de feixe cônico, comparando-os com as Diretrizes de 

Proteção Radiológica em Radiodiagnóstico Médico e Odontológico do Ministério da 

Saúde, Secretaria de Vigilância Sanitária – Portaria 453 de 01 de junho de 1998.  

 
Objetivos Específicos 

 

Desenvolver objetos atenuadores de radiação para medidas de parâmetros 

físicos envolvidos com a qualidade da imagem em tomografia computadorizada de 

feixe cônico. 

 

Analisar qualitativamente e quantitativamente o ruído e a uniformidade de 

Número CT das imagens obtidas em tomografia computadorizada de feixe cônico. 

 

Analisar qualitativamente a resolução espacial e resolução em contraste das 

imagens obtidas em tomografia computadorizada de feixe cônico. 

 

Em relação à estrutura desta monografia, no Capítulo 1 é apresentada a 

Fundamentação Teórica, a qual aborda os princípios básicos da tomografia 

computadorizada, os parâmetros físicos relacionados às imagens tomográficas e 

uma breve descrição do sistemas CBCT, juntamente com suas limitações e 

potencialidades. No Capítulo 2 encontra-se a Metodologia realizada para aquisição 

das imagens tomográficas, assim como os métodos aplicados à interpretação dos 

resultados. No Capítulo 3 encontram-se os resultados obtidos e discussões. Por fim 

encontram-se as conclusões, juntamente com sugestões de continuidade. 
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1 FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 
 

Neste capítulo abordaram-se os princípios básicos da Tomografia 

Computadorizada (TC). Ademais, abordaram-se os parâmetros físicos da imagem 

em TC envolvendo Número de TC, Uniformidade, Resolução Espacial, Resolução 

em Contraste, Efeito de Volume Parcial, Ruído em TC bem como a descrição do 

equipamento de Tomografia Computadorizada de Feixe Cônico envolvendo a 

qualidade da imagem adquirida e algumas limitações apresentadas por esta 

modalidade. 

 

1.1 Princípios Básicos da Tomografia Computadorizada 
 

O equipamento original de Tomografia Computadorizada, também conhecido 

como CT (do inglês Computed Tomography), para aplicações clínicas foi introduzido 

por Godfrey N. Hounsfield em 1967 (Hounsfield, 1973). A aquisição dos dados era 

baseada em um sistema de translação e rotação de feixes estreitos de raios X com 

geometria paralela. Tais feixes eram direcionados a um detector diametralmente 

oposto à fonte e a intensidade dos fótons incidentes, transmitidos ao detector, era 

medida. O gantry1

A Tomografia Computadorizada é uma técnica na qual o processamento 

digital de projeções pode ser usado para gerar uma imagem em três dimensões de 

regiões anatômicas de interesse. Tal processamento é realizado a partir de séries de 

imagens em duas dimensões obtidas por meio da radiação X que interage com o 

objeto atenuador, neste caso o paciente, e incide no sistema de detecção. As 

varreduras realizadas pelo feixe de radiação X fornecem imagens detalhadas de um 

objeto, tais como suas dimensões, forma, defeitos e densidade, tanto para auxílio ao 

diagnóstico médico, como para situações de investigação em centros de pesquisa. 

 realizava a captura sistemática dos dados da atenuação da 

radiação X por meio da rotação e da translação em múltiplos pontos e ângulos 

(ibid.). Embora as fontes de raios X, as geometrias de aquisição e os detectores 

tenham apresentado evoluções significativas desde o sistema de CT original de 

Hounsfield, os conceitos e os princípios físicos em CT permanecem os mesmos. 

_____________ 
1 Estrutura montada de forma a envolver o paciente em um plano vertical; contém um sistema de 
rotação com o tubo gerador de raios X e o sistema de detecção. 
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Segundo Hounsfield (1973), Seeram (1994 e 1997), e Seletchi & Duliu (2007), 

o problema básico da Tomografia Computadorizada é a atenuação da radiação ao 

interagir com a matéria. Em função disso, supõe-se que um feixe de raios X, estreito 

e monoenergético, atravesse um meio não homogêneo (composto de diversos 

materiais) e, neste caso, nenhuma radiação espalhada incida no sistema de 

detecção. Desta forma, a intensidade de radiação transmitida, após interagir com o 

material, pode ser representada pela equação (1): 

 

∫ µ−

ϕ = l
)'dy]y,x[(

o e)'x(I)'x(I      (1), 

 

Onde Io(x’) é a intensidade do feixe não atenuado, o ângulo φ e x’ definem a 

posição da medida, μ[x,y] é o coeficiente de atenuação linear, considerando-se 

uma distribuição bidimensional, e l representa o comprimento do caminho entre a 

fonte de raios X e o sistema de detecção. A fonte de raios X e o sistema de detecção 

giram ao redor do objeto de interesse segundo a variação de x’y’. Além disso, 

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

pode-se representar a projeção do objeto como sendo λφ (x’), segundo a equação 

(2): 

 

[ ]∫ µ=







−=λ ϕ

ϕ
lo

'dyy,x
)'x(I
)'x(I

ln)'x(     (2) 

 

Portanto, o objeto é representado por uma distribuição bidimensional do 

coeficiente de atenuação linear μ[x,y], como mostra a Figura 1. 
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Figura 1 – Representação da variação x’y’ descrita pelo ângulo φ em relação ao plano xy. A 
origem dos sistemas de coordenadas é posicionada no centro de rotação do gantry, onde P 
representa um ponto genérico do objeto de interesse. (adaptado de SELETCHI & DULIU, 2007). 

 

A atenuação da radiação X, descrita pela equação (1), é medida nos 

equipamentos de CT ao longo de várias linhas num plano perpendicular ao plano 

axial do paciente com o objetivo de reconstruir um mapa de coeficientes de 

atenuação da radiação (HOUNSFIELD, 1973; SEERAM 1994 e 1997; SELETCHI & 

DULIU, 2007). 

Segundo Seeram (1994), as aquisições de imagens em sistemas de CT 

convencional têm evoluído através de 4 gerações. A primeira geração de tomógrafos 

utilizava feixes de radiação X estreitos, também conhecidos como pencil beams of X 

– rays, e necessitavam da translação e da rotação da fonte e do sistema de 

detecção. A segunda geração de equipamentos introduziu a geometria de feixe de 

radiação X em formato de leque, também conhecidos como fan-beam X - ray 

geometry, e utilizava-se de uma única matriz linear de detectores. Na terceira 

geração, um único detector em formato de arco foi introduzido em conjunto com um 

feixe de radiação X em formato de leque. A quarta geração utilizou-se de um feixe 

de radiação 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), é mais frequentemente 

utilizada com o intuito de reduzirem-se os tempos de exposição do paciente a 

radiação e de aquisição das imagens (ibid.). 

Apesar das diferentes geometrias dos equipamentos, determinados 

parâmetros físicos são utilizados comumente para caracterizar as imagens 
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tomográficas reconstruídas, tanto localmente como em relação à sua qualidade 

global.  

 

1.2 Parâmetros Físicos da Imagem em Tomografia Computadorizada 
 

As subseções a seguir apresentam uma breve revisão bibliográfica sobre os 

parâmetros físicos da imagem em tomografia computadorizada, apresentando os 

seguintes parâmetros: Número CT, Uniformidade, Resolução Espacial, Resolução 

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

 

 

1.2.1 Número CT 
 

Segundo Hounsfield (1973) e Seeram (1994 e 1997), o Número CT está 

relacionado com os coeficientes de atenuação lineares µ dos tecidos que compõem 

o corte tomográfico, quando comparados com a água e podem ser calculados pela 

equação (3): 

 

KCTNúmero
água

águatecido ⋅










µ
µ−µ

=     (3), 

 

onde µtecido representa o coeficiente de atenuação linear médio para os tecidos, µágua 

representa o coeficiente de atenuação linear médio para a água, e K é 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 reconstrução dos mapas dos coeficientes de 

atenuação da radiação é comumente representada em unidades de Hounsfield, 

também conhecidas como Hounsfield Units (HU), na qual o Número CT é dado pela 

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

 

1000)HU(CTNúmero
água

águatecido ⋅










µ
µ−µ

=     (4) 
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O Número CT da água é definido como referência, possuindo o valor de HU 

igual a 0. Materiais mais densos do que a água terão valores positivos de HU e os 

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

 

1.2.2 Uniformidade 
 

A uniformidade dos números CT através de todo o campo de visão, também 

conhecido como FOV (do inglês Field of View), da aquisição tomográfica representa 

uma indicação da qualidade da aquisição em questão (SEERAM, 1994; 1997). Esta 

uniformidade refere-se aos valores dos pixels2

_____________ 
2 Pixel, do inglês 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 equação: 

 na imagem reconstruída, os quais 

devem ser constantes em qualquer ponto da imagem adquirida de um objeto 

simulador da atenuação da radiação média dos tecidos humanos, também 

conhecido como phantom. Para verificar-se a uniformidade de uma imagem pode-se 

estabelecer cinco regiões de interesse, também conhecidas como ROI (do inglês 

Region of Interest), em uma imagem axial tomográfica de um objeto simulador 

padrão, conhecido como phantom, preenchido com água e, a partir destas regiões, 

medir os valores das intensidades dos níveis de cinza na imagem. A Figura 2 mostra 

as ROI’s em uma imagem axial tomográfica reconstruída a partir da aquisição de um 

phantom preenchido com água. 

MatrizdaTamanho/FOVPixeldoTamanho =  (Seeram, 1994). 
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Figura 2 – Cinco ROI’s numa imagem axial tomográfica de um phantom preenchido com água. 

 

Segundo Brasil (2005), pode-se calcular a uniformidade do Número CT, 

representada por U, medindo-se os seus valores médios em uma ROI central e em 

quatro ROI’s periféricas com áreas iguais a 500 mm2, por meio da equação (5): 

 

centralperiferia CTCTU −=       (5), 

 

onde CTperiferia refere-se ao valor médio do Número CT de cada uma das ROI’s na 

periferia da imagem axial tomográfica do phantom e CTcentral refere-se ao valor 

médio do Número CT na ROI central. 

 

1.2.3 Resolução Espacial 
 

A resolução espacial descreve o grau de borramento em uma imagem 

(SEERAM, 1997). Dito de outra forma, a resolução espacial de um sistema de 

imagem em CT representa a sua habilidade de diferenciar objetos com diferentes 

atenuações separados por pequenas distâncias. 
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Ademais, a resolução espacial é tipicamente descrita como sendo máxima 

frequência espacial medida em pares de linha por centímetro (pl/cm) a partir de um 

phantom com padrão de barras ou de orifícios (ibid.). Entretanto, a descrição 

quantitativa da resolução espacial pode ser realizada por meio da Função de 

Transferência de Modulação. Segundo Cowen et. al (2008), a Função de 

Transferência de Modulação, também conhecida como Modulation Transfer Function 

(MTF), fornece uma descrição completa da resolução espacial de um sistema de 

detecção utilizado em aquisições de imagens. A MTF descreve a eficiência com que 

as variações de sinal em contraste ocorrem em diferentes frequências espaciais 

proporcionadas pelo sistema de aquisição de imagens. A frequência espacial define 

o número de transições de sinais periódicos por unidade de distância, expresso em 

pares de linha por centímetro ou milímetro (ibid.). 

 
1.2.4 Resolução em Contraste 

 
A resolução em contraste, ou resolução em tecidos, é a habilidade do sistema 

de detecção de CT em demonstrar pequenas alterações no contraste dos tecidos 

(SEERAM, 1997). Em outras palavras, a resolução em contraste descreve a 

habilidade de um sistema de imagem em discriminar a atenuação da radiação em 

tecidos com atenuações diferentes, medida em unidades de Hounsfield (HU). 

Os fatores que afetam a resolução em contraste incluem o fluxo de fótons 

incidente no sistema de detecção, espessura de corte tomográfico, tamanho do 

paciente, sensibilidade do sistema de detecção, algoritmos de reconstrução, 

visualização da imagem, registro das imagens e ruído (ibid.). 

 

1.2.5 Efeito de Volume Parcial 
 

Quando o Número CT é calculado pelo sistema computacional do tomógrafo, 

os cálculos são baseados nos coeficientes de atenuação lineares referentes ao 

voxel3

_____________ 
3 Voxel, do inglês Volume Element, representa o elemento de volume de um corte tomográfico 
(SEERAM, 1994). 

 de cada tecido. Se o voxel contiver somente um tipo de tecido, o resultado 

corresponderá a um único valor em unidades Hounsfield (HU). Por exemplo, se o 

tecido presente no voxel for osso denso, o Número CT calculado deverá ser igual a 
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1000 HU (HOUNSFIELD, 1973). No entanto, se o voxel apresentar três tipos de 

tecidos com coeficientes de atenuação lineares semelhantes, nos quais os números 

CT estejam próximos, como por exemplo, o sangue (40 HU), massa cinzenta (43 

HU) e substância branca (46 HU), o valor obtido será a média aritmética dos três 

tecidos; ou seja, neste caso, será igual a 43 HU. 

O resultado descrito anteriormente é conhecido como Volume Parcial Médio 

(VPM) e o efeito de perda de resolução de contraste é conhecido como Efeito de 

Volume Parcial (EVP) (SEERAM, 1994; 1997). Este efeito pode ser minimizado 

reduzindo-se o valor das espessuras dos cortes tomográficos para a realização das 

aquisições das imagens tomográficas (ibid.). 

 

1.2.6 Ruído em TC 
 

O ruído em TC refere-se à flutuação estatística dos números de TC de ponto 

a ponto na imagem tomográfica de um material uniforme, tal como a água 

(SEERAM, 1997). O ruído, N, pode ser descrito utilizando-se o desvio padrão dos 

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

(6): 

1n

2)xix(
N

−

∑ −
=       (6), 

 

onde n representa o número total dos valores dos pixels dentro da região de 

interesse, xi é o valor individual de um pixel, e 

 

x  é o valor médio dos pixels 

(SEERAM, 1994). 

Entretanto, segundo Brasil (2005), pode-se avaliar o nível de ruído percentual 

em imagens tomográficas de um phantom preenchido com água, também, por meio 

da equação (7): 

 

100
HU1000
)HU(

(%)N ROI ⋅
σ

=       (7), 
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onde 1000 HU é a diferença entre os valores nominais dos CT para água e para o 

ar4

O manual de desempenho de equipamentos da ANVISA (BRASIL, 2005) 

prevê que nos testes de aceitação ou desempenho,  deve-se verificar se o valor do 

ruído é menor ou igual ao valor especificado pelo fabricante, denominado linha de 

base. Nos testes de constância dos equipamentos, a variação do ruído em relação à 

linha de base deve estar dentro de ±10% ou 0,2 HU, o que for maior. 

  e σ(HU)ROI é o desvio padrão dos Número CT na região de interesse delimitada 

no centro da imagem tomográfica. 

A fonte de ruído em CT inclui o número de fótons detectados, o tamanho da 

matriz de aquisição, a espessura de corte tomográfico, o algoritmo de reconstrução 

utilizado, o sistema eletrônico de detecção, a radiação espalhada e o tamanho do 

objeto adquirido. 

Na caracterização de sistemas de CT, o ruído quântico, resolução espacial e 

resolução em contraste são de interesse particular. O ruído quântico é 

fundamentalmente relacionado com a qualidade da imagem e é função da dose, 

transmissividade dos tecidos, e tamanho do voxel. O ruído é, por sua vez, o principal 

determinante da resolução em contraste e, em menor grau, da resolução espacial 

que junto com os artefatos, constituem as principais características observáveis e 

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

 

1.3 TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DE FEIXE CÔNICO 

 

O equipamento de tomografia computadorizada de feixe cônico, também 

conhecido como Cone Beam Computed Tomography (CBCT), emite um feixe de 

radiação X que apresenta uma geometria cônica. 

No que se refere à produção de raios X dos equipamentos CBCT, segundo 

Liang et al.(2009) e Miracle (2009), uma diferença de potencial elétrico de pico, entre 

60 kVp e 120 kVp dependendo dos equipamentos e dos fabricantes, é estabelecida 

entre o ânodo e o cátodo do circuito do tubo de raios X. Consequentemente, os 

elétrons, emitidos do cátodo e submetidos a este campo elétrico, são acelerados e 

colidem em um alvo, produzindo radiação X característica e radiação de 

_____________ 
4 Normalmente, a diferença entre os Número CT para água e ar é igual a 1000 HU; entretanto, em 
alguns casos, particularmente com o uso de algoritmos de alta resolução espacial, esta diferença 
pode ser reduzida (BRASIL, 2005). 
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bremsstrahlung (freamento) pela interação 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 exposição a uma única varredura do feixe fica 

entre 10 s e 40 s, fazendo com que o fluxo de fótons seja inferior ao fluxo de fótons 

produzido por um sistema CT convencional (LIANG et al., 2009). A Figura 3 mostra 

um gráfico da corrente elétrica do filamento do circuito elétrico em função da 

corrente elétrica produzida no tubo de raios X. A variação das diferenças de 

potenciais elétricos de pico pode ser utilizada nos protocolos de aquisições 

tomográficas em equipamentos de CBCT odontológicos. 

 
Figura 3 – Um gráfico representando as características de emissão de radiação X em 
equipamentos de CBCT odontológicos. (adaptado de MIRACLE, 2009). 

 

Nos protocolos de aquisições tomográficas, a diferença de potencial elétrico 

de pico (kVp) e a intensidade de corrente elétrica produzida no filamento e no tubo 

de raios X são fundamentais para a qualidade da imagem. A intensidade de corrente 

elétrica correspondente ao cátodo 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 termiônico seja potencializado. Desta forma, 

aumenta-se a probabilidade de emissão eletrônica do filamento. Somando-se a isto, 

a aplicação de uma diferença de potencial elétrico entre o ânodo (alvo) e o cátodo 
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(filamento) faz com que os elétrons sejam acelerados por meio do campo elétrico 

estabelecido. Os elétrons acelerados incidirão no alvo produzindo radiação X 

característica e de freamento (bremsstrahlung). Quanto maior a intensidade de 

corrente elétrica produzida no filamento ou no tubo maior será a intensidade do fluxo 

de fótons 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 à diferença de potencial elétrico no tubo 

e vice-versa (MIRACLE, 2009). 

Consequentemente, a dose de radiação aos pacientes nos equipamentos de 

CBCT apresenta-se inferior em relação aos sistemas convencionais de tomografia 

computadorizada, como o MDCT (Multi Detector Computed Tomography), utilizados 

para o mesmo fim, que utilizam diferenças de potenciais elétricos de pico em torno 

de 140 kVp e valores de correntes elétricas em torno de 50 mA, com tempos de 

exposição a varredura do feixe, algumas vezes, mais elevados, dependendo das 

regiões anatômicas de interesse (LIANG et al., 2009.). Ademais, cabe salientar que 

o sistema CBCT adquire as imagens tomográficas com apenas uma rotação do 

gantry, diferentemente dos sistemas de CT convencionais, que adquirem as 

imagens tomográficas com rotação e translação do gantry (GUERRERO et al., 

2006). 

Para que um sistema de tomografia por emissão de feixe cônico seja 

implantado, basicamente necessita-se de um computador como estação de trabalho 

(workstation), de um circuito elétrico dedicado e específico ao equipamento (de ~110 

V a ~240V com, no máximo, 5 A), incluindo no-break, espaço físico com 

radioproteção somente para o equipamento, sala anexa também com cálculo de 

radioproteção ou biombo com blindagem de chumbo para a atenuação da radiação 

X secundária para a proteção do operador técnico do sistema (MIRACLE, 2009). A 

Figura 4 exemplifica uma possível situação de implantação do sistema CBCT. 
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Figura 4 – Uma visão esquemática de um equipamento de tomografia computadorizada 
emissor de feixe cônico odontológico. (MIRACLE, 2009). 

 

1.3.1 Aquisição das Imagens 
 

Em sistemas CBCT, o feixe de raios X forma uma geometria cônica entre a 

fonte e o detector. Esta forma é diferente em relação à geometria do feixe em 

formato de leque (fan-beam) do CT convencional, no qual o sistema de colimação 

restringe o feixe de raios X para uma geometria aproximadamente em 2D. Além 

disso, a aquisição tomográfica do equipamento CBCT ocorre com apenas uma única 

rotação do gantry, diferentemente dos sistemas de CT convencionais que 

necessitam de rotação e translação do gantry (GUERRERO et al., 2006). A Figura 5 

mostra a diferença básica das geometrias de emissão do feixe de radiação X e do 

sistema de detecção. 
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Figura 5 – Representação das geometrias de aquisição de duas modalidades de CT. (A) 
Geometria cônica do feixe de radiação em um equipamento de CBCT projetado para o paciente 
sentar-se ereto. (B) Geometria convencional do feixe de radiação em formato de leque utilizada 
em equipamentos MDCT (Multidetector Helical Computed Tomography) com o paciente 
deitado. (Adaptado de MIRACLE, 2009). 

 
O sistema de emissão é composto, basicamente, de uma fonte de raios X, 

neste caso o tubo de raios X, um sistema de filtração da fonte para o feixe primário 

adicionado de um sistema de filtragem de compensação e um sistema de colimação 

o qual proporciona a forma cônica ao feixe de radiação X. Ademais, o sistema de 

detecção é composto, basicamente, de uma grade antiespalhamento da radiação e 

um sistema de detecção planar, também conhecido como FPD (do inglês Flat Panel 

Detector), podendo ser de silício amorfo ou de iodeto de césio dependendo do 

equipamento e do fabricante (LIANG, et al., 2009). A Figura 6 representa um esboço 

do sistema de emissão e do sistema de detecção da radiação, comumente utilizados 

em CBCT. 

 

 
Figura 6 – Sistema de emissão e detecção da radiação composto pela filtração da fonte de 
raios X, filtro de compensação, colimação do feixe e grade antiespalhamento. (adaptado de 
MIRACLE, 2009). 
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A filtração da radiação X na fonte, colimação do feixe, e filtragem de 

compensação constituem os métodos diretos de redução do espalhamento da 

radiação X. Filtração na fonte pode ser realizada pela aplicação de um filtro de 

alumínio para remover os fótons de baixa energia de maneira uniforme do feixe de 

radiação X. A colimação do feixe elimina os fótons externos à região de interesse 

reduzindo a contribuição do espalhamento periférico (GUPTA et al., 2004). No 

entanto, a filtragem de compensação e outros métodos diretos de redução do 

espalhamento na região da fonte de radiação 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 redução 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 detecção para absorver a radiação que estiver fora da 

direção preferencial de emissão do feixe e que não contribui para o fluxo de fótons 

do feixe primário. Em sistemas CBCT, as placas de chumbo são ajustadas em um 

padrão radial e centralizadas em relação ao ponto focal do FPD. As grades 

antiespalhamento têm sido avaliadas em muitos sistemas experimentais de CBCT 

com resultados diversos. Reduções na produção de artefatos e no espalhamento 

global têm sido observados, mas apenas em situações de elevado espalhamento 

(GUPTA et al., 2004). 

Em relação ao sistema de detecção, o detector de tela plana digital, também 

conhecido como Flat Panel Detector (FPD), permite a conversão direta da energia 

da radiação X em um sinal digital com elevada resolução 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 sólido de silício amorfo ou selênio dependendo do equipamento e do 

fabricante. A radiação X incidente é fotoquimicamente convertida em luz por um 

filme cintilador e transmitida diretamente a uma matriz de fotodiodos onde a 

intensidade de sinal é armazenada (COWEN et al., 2008). Os transistores de filmes 

finos, dentro da matriz de silício amorfo, retransmitem uma intensidade de sinal 

proporcional à quantidade armazenada na matriz de fotodiodos, que é, por sua vez, 

proporcional aos fótons incidentes na camada do cintilador (ibid.). Exemplificando 

uma das funções do cristal cintilador, o cristal de CsI (Iodeto de Césio) produz uma 
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elevada resolução espacial devido à estrutura microscópica colunar do substrato do 

próprio CsI, que serve essencialmente como se fosse um condutor de fibra-óptica 

para que a intensidade do sinal seja transmitida à matriz de fotodiodos (COWEN et 

al., 2008). Os sistemas de FPD fornecem um potencial maior em resolução espacial, 

com a mesma intensidade de ruído, do que os antecessores intensificadores de 

imagem com dispositivos de carga acoplados, também conhecidos como Charge 

Coupled Device (CCD) (ibid.). 

Contudo, após a realização do processo de aquisição de imagens 

tomográficas, o processamento da informação adquirida é fundamental para 

excluírem-se as informações desnecessárias e reconstruírem-se as imagens. Para 

tanto, na subseção seguinte, descrevem-se as funções básicas dos algoritmos de 

reconstruções das imagens tomográficas. 

 

1.3.2 Algoritmos de Reconstrução 
 

Os algoritmos de reconstrução de imagens tomográficas foram desenvolvidos 

com o objetivo de produzirem imagens multidimensionais pela inversão da projeção 

de dados em uma dimensão (1D). O algoritmo de reconstrução mais frequentemente 

utilizado em CBCT é um algoritmo modificado de Feldkamp (MIRACLE, 2009). O 

algoritmo de Feldkamp é, essencialmente, uma adaptação em três dimensões (3D) 

do método de retroprojeção filtrada, também conhecido como FBP, do inglês Filtered 

Back Projection, utilizado em reconstruções em duas dimensões (2D) de feixes de 

radiação fan-beam, nos sistemas de CT convencionais. O processo de filtragem, ou 

convolução, envolve a aplicação de um kernel, ou filtro matemático, à projeção dos 

dados brutos antes dos mesmos serem retroprojetados. A filtragem reduz os 

diversos borramentos presentes no processo de retroprojeção. Os primeiros 

algoritmos de Feldkamp resolveram o problema da inversão para a aquisição 

envolvendo uma rotação circular completa do vértice do feixe cônico sobre o objeto. 

Algoritmos mais recentes têm sido adaptados para trajetórias circulares curtas da 

fonte de raios X considerando-se um arco (ibid.). 
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1.3.3 Qualidade e Limitações da Imagem em CBCT 
 

A qualidade da imagem em CBCT pode ser descrita pela resolução espacial, 

resolução em contraste, ruído, dose de radiação e artefatos presentes na imagem 

(SEERAM, 1997). 

Os equipamentos de CBCT, em geral, fornecem resoluções espaciais em alto 

contraste dependendo das regiões de interesse (SIEWERDSEN et al., 2005). A 

resolução espacial é uma das qualidades de maior interesse em sistemas de CBCT 

visto que a mesma é favorecida em grande parte devido à tecnologia FPD e 

aquisição isotrópica dos dados (COWEN et al., 2008). No entanto, os equipamentos 

não são adequados para produzir imagens de regiões que dependam da resolução 

em baixo contraste, pois se utilizam de baixos valores de corrente elétrica no tubo de 

raios X e, consequentemente, baixo fluxo de fótons interagindo com o sistema de 

detecção. Isto faz com que as estruturas que apresentam atenuações semelhantes 

não possam ser diferenciadas por meio dos tons de cinza presentes na matriz e nos 

pixels de interesse, pois há uma quantidade menor de informação produzida 

(MOZZO et al. 1998; GUERRERO et al., 2006). 

O sistema de aquisição de imagens por meio do CBCT com a tecnologia FPD 

proporciona, tipicamente, excelentes resoluções espaciais com uma baixa dose de 

radiação aos pacientes. No entanto, a resolução em contraste é prejudicada devido 

ao aumento da radiação X espalhada incidente nos FPDs (GUERRERO et al., 

2006). 
Segundo Siewerdsen et al. (2005), geralmente o comprimento do caminho 

pelo qual a radiação X atravessa o tecido nas bordas do FOV é reduzido em relação 

à estrutura da região de interesse. Consequentemente, isto resulta na diminuição da 

atenuação do espalhamento periférico e, portanto, aumenta de forma 

desproporcional a contribuição do espalhamento periférico para a degradação da 

imagem. O espalhamento periférico constitui não somente na maior contribuição 

para o espalhamento total, mas como forma a base para a produção de artefatos na 

imagem, efeito que pode ser evitado pela filtragem de compensação (GUPTA et al., 

2004). 

Em relação à filtragem de compensação, 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 fótons no centro do cone, fazendo com 
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que seja diminuída a densidade de fótons na região periférica do cone. Segundo 

Gupta et al., (2004), é possível uma redução maior do que 50% no espalhamento 

com a implementação de filtros de cobre. A melhoria da qualidade das imagens tem 

sido relatada para sistemas CBCT quando o sistema de filtração é inserido dentro do 

gantry, assim como em sistemas de CT convencional (ibid.). Cabe salientar que o 

sistema de filtração não é indispensável, porém, em função do endurecimento do 

feixe de radiação (hardening beam), observa-se um impacto negativo na eficiência 

de detecção da radiação (GUPTA et al., 2004). Portanto, embora o espalhamento e 

a produção de artefatos possam ser reduzidos com a utilização de sistemas de 

filtragem, esta redução é realizada em detrimento da diminuição da eficiência de 

detecção e da resolução em baixo contraste (ibid.). 

As características que contribuem para a produção do espalhamento nos 

sistemas CBCT são a geometria do sistema de aquisição de imagens, a extensão da 

direção Z (perpendicular ao sistema de detecção) no campo de visão (FOV) e o 

espectro de energia do feixe de raios X (SIEWERDSEN et al., 2005). A abordagem 

mais simples para se reduzir o espalhamento é a minimização do campo de visão na 

direção Z, aumentando-se a lacuna de ar, e otimizando-se o sistema de modulação 

e colimação do feixe de raios X (ibid.). No entanto, o campo de visão na direção Z e 

a lacuna de ar entre o paciente e o sistema de detecção são dependentes do volume 

do tecido de interesse e das limitações espaciais do sistema do gantry, 

respectivamente, e, em função disto, limitados quanto à redução do espalhamento. 

Mesmo assim, é importante selecionar menores campos de visão na direção Z, pois 

os mesmos fornecerem visualizações adequadas para o tecido alvo (GUPTA et al., 

2004). As restrições 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 considerações anteriores sobre as condições 

prejudiciais de espalhamento da radiação para a qualidade das imagens 

tomográficas, existem exemplos de protocolos de imagens tomográficas com 

qualidade diagnóstica adquiridas em equipamento CBCT odontológico, como mostra 

a Figura 7 (MIRACLE et al., 2009). 

No primeiro caso, é apresentada a reconstrução tomográfica da região dos 

ossos temporais de um paciente. No segundo caso, é apresentada uma 

reconstrução tomográfica dos seios paranasais de um paciente. 
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Figura 7 – Imagens de dois pacientes adquiridas com equipamento MiniCAT dedicado ao 
imageamento da cabeça e pescoço. (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). 

 

Pôde-se observar que o paciente das imagens (A) – (C) apresenta ossos 

temporais normais, enquanto o paciente das imagens (D) – (F) apresenta um 

espessamento evidente da mucosa (ibid.). Nesse caso, os voxels são isométricos, 

permitindo a reconstrução das imagens com alta fidelidade e de forma equivalente 

nos três planos representados (ibid.). 

Entretanto, estudos realizados por Bryant et al. (2008) mostram que a região 

do crânio do paciente que apresenta-se fora da região do FOV pode apresentar 

artefatos na aquisição tomográfica, juntamente com uma não - uniformidade do 

Número CT. A investigação 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 

tomográficas. Os pesquisadores investigaram a uniformidade de campo juntamente 

com a sua variação em função da massa externa ao FOV durante a aquisição 

tomográfica, como esquema apresentado na Figura 8. 
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Figura 8 – Esquema representando o campo de visão (Field of View – FOV) e a matriz de dados 

para um equipamento de CBCT – iCAT. (adaptado de BRYANT et al., 2008). 
 

A hipótese levantada por Bryant et al. (2008) para a não uniformidade é que a 

região posterior craniana dos pacientes encontra-se fora do FOV padrão utilizado 

nas aquisições tomográficas, cujo diâmetro é de 15,2 cm. Consequentemente, 

quando o gantry executa a rotação em torno do paciente observa-se que a massa da 

região posterior do crânio do paciente encontra-se fora do FOV, como mostra a 

Figura 9. 

 

 
Figura 9 – Esquema representando a massa dentro e fora do FOV atenuando o feixe de 

radiação X. (adaptado de BRYANT et al., 2008). 
 

Para investigar este efeito, a metodologia empregada na investigação de 

Bryant et al. (2008) baseia-se na construção de phantoms de acrílico com massas e 

dimensões conhecidas. Desta forma, pode-se realizar aquisições tomográficas e 

analisar os resultados de acordo com as características dos phantoms. A Figura 10 

mostra como os pesquisadores posicionaram phantoms de acrílico assimétricos para 

a aquisição tomográfica. 
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Figura 10 – Esquema representando os posicionamentos das regiões limítrofes do phantom 

assimétrico utilizado no estudo da uniformidade do N° CT. (adaptado de BRYANT et al., 2008). 
 

Na imagem resultante pode-se observar a presença de artefatos do tipo 

“estrela”, além de uma região não uniforme de campo representada pela região 

inferior da imagem com tons mais claros de cinza em formato de arco, como mostra 

a Figura 11. 

 

 
Figura 11 – Visualização axial de uma aquisição tomográfica obtida em um equipamento de 
CBCT – iCAT de um phantom de acrílico para o estudo da uniformidade do N°CT. (BRYANT et 
al., 2008). 
 

Mesmo alterando a orientação do phantom no sistema de aquisição de 

imagem, os artefatos do tipo “estrela” e a não - uniformidade são constatados, como 

mostra a Figura 12. 
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Figura 12 – Visualização axial de uma aquisição tomográfica obtida em um equipamento de 
CBCT – iCAT de um phantom de acrílico para o estudo da uniformidade do N°CT. (adaptado de 

BRYANT et al., 2008). 

 

Bryant e colaboradores (2008) constataram variações extremamente elevadas 

do Numero CT em imagens de pacientes, da ordem de 400 HU para tecidos com a 

mesma atenuação em posições diferentes na imagem. Além disso, uma variação 

extremamente elevada, da ordem de 900 HU é observada entre os tecidos moles 

das fossas nasais e o tecido mole da região posterior do crânio, como mostra a 

Figura 13. 
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Figura 13 – Visualização de uma aquisição tomográfica obtida em um equipamento de CBCT – 

iCAT anterior ao tratamento numérico realizado nos dados crus (raw data) da aquisição. 

(adaptado de BRYANT et al., 2008). 

 

Para corrigir a não - uniformidade de campo, Bryant et al. (2008) realiza um 

tratamento numérico dos dados brutos das imagens adquiridas por meio de 

calibrações realizadas com os phantoms de acrílico utilizados. A Figura 14 mostra o 

resultado do tratamento numérico e a correção dos valores de Número CT. 
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Figura 14 – Visualização de uma aquisição tomográfica obtida em um equipamento de CBCT – 

iCAT posterior ao tratamento numérico realizado nos dados brutos da aquisição tomográfica. 

(adaptado de BRYANT et al., 2008). 
 

Os estudos apresentados anteriormente mostram que as imagens de CBCT 

na radiologia odontológica podem apresentar limitações em relação à uniformidade 

dos valores de Número CT e à uniformidade do campo. Desta forma, faz-se 

necessário o desenvolvimento de metodologias que permitam a determinação de 

parâmetros físicos para a caracterização de grandezas que afetam a qualidade 

visual da imagem e, principalmente, dificultam a utilização de tais imagens em 

estudos quantitativos para determinação das densidades dos tecidos e a 

segmentação das imagens para prototipagem rápida de biomodelos. 
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2 METODOLOGIA 

Neste capítulo são apresentadas as características dos equipamentos CBCT 

utilzados neste estudo, assim como os materiais utilizados e os métodos de coleta e 

análise dos dados na investigação. 

 

2.1 UNIDADES TOMOGRÁFICAS 

 

Nos meses de maio e junho de 2010 foram realizadas aquisições 

tomográficas em duas unidades tomográficas de diferentes fabricantes. As primeiras 

aquisições foram realizadas num equipamento do tipo i-CAT™ 3D Dental Imaging 

System – Imaging Sciences International de uma clínica de radiologia odontológica 

localizada em Porto Alegre – RS. O equipamento está 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/�
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As segundas aquisições foram realizadas num equipamento do tipo Planmeca 

ProMax 3D s de uma clínica de radiologia odontológica localizada em Santa Cruz do 

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 parâmetros físicos dos 

equipamentos CBCT utilizados neste estudo. Esses parâmetros relacionam-se 

diretamente com a escolha dos protocolos de exposição à radiação dos pacientes. A 

escolha dos protocolos de exposição é realizada pelo radiologista responsável de 

acordo com as regiões anatômicas de interesse as quais desejam-se investigar nos 

pacientes. 

 

 

  

 

http://www.planmeca.com/�
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Tabela 1 – Parâmetros físicos característicos dos equipamentos CBCT investigados. 

Equipamento Modelo kVp mA 
Tempo de 
Exposição 

Pulsada (s) 

Field of 
View (FOV) 

(cm2) 

Resolução do 
Pixel (mm) 

Espessura 
de Corte 

(mm) 

i-CAT™  Dental 

Imaging System5 3D 
 

120 5 5, 8, 9 e 26,9  

4 x 16; 6 x 

16; 8 x 16; 

10 x 16; 13 x 

16; 17 x 23 

0,125 / 0,125; 

0,2 / 0,2; 0,25 / 

0,25; 0,3 / 0,3; 

0,4 / 0,4 

0,4; 0,3; 

0,25; 0,2; 

0,125 

Planmeca6 ProMax 
  

3D s 
84 16 18 

5,0 x 8,0; 

5,0 x 5,0 

0,1 / 0,1; 0,2 / 

0,2 
0,1; 0,2 

 

2.2 MATERIAIS UTILIZADOS 

 

Utilizou-se um reservatório cilíndrico de plástico PET (polietileno) preenchido 

com água, com diâmetro ≈ 10 cm e altura ≈ 30 cm. A Figura 17 mostra a imagem 

axial tomográfica do reservatório preenchido com água com o seu respectivo 

diâmetro medido por meio das ferramentas do software ImageJ 1.44k. 

 
Figura 17 - Imagem axial tomográfica do reservatório preenchido com água. 

_____________ 
5 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 reservatório cilíndrico de plástico PET foi utilizado para avaliarem-se a 

uniformidade de campo e o ruído das imagens tomográficas adquiridas.  

Um reservatório cilíndrico de acrílico preenchido com água, com diâmetro 

interno igual a 20,8 cm, altura cilíndrica 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 PhantomTM – Model 

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

 
Figura 18 - Reservatório cilíndrico de acrílico. (imagem adaptada de 

http://www.britec.net/Resources/77b.gif, acessada em 15 de novembro de 2010). 
 

O reservatório cilíndrico de acrílico foi utilizado com o objetivo de analisar a 

uniformidade de campo e o ruído das imagens tomográficas adquiridas. 

Além disso, modelou-se tridimensionalmente e prototipou-se, em plástico 

ABSplus (Acrylonitrile Butadiene Styrene), um objeto cúbico denominado EVP, com 

16 cm2 de área da base e 5 cm de altura, vazado e com cilindro interno fixado ao 

mesmo com 2,5 cm de diâmetro o qual está representado na Figura 19. 

 
Figura 19 - Visualização em perspectiva do objeto em formato cúbico modelado 
tridimensionalmente. 
 

http://www.britec.net/Resources/77b.gif�
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O objeto cúbico denominado EVP foi prototipado com o objetivo de analisar 

qualitativamente a resolução espacial e o possível efeito de volume parcial nas 

imagens tomográficas 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 três pinos cilíndricos, sendo que uma das camadas 

apresentou padrões de deposição interna de ABSplus em formato de malhas e a 

outra camada apresentou uma conformação maciça. Além disso, a camada que 

contém os orifícios, apresentou duas fileiras de orifícios com diâmetros de 1,0 mm a 

10 mm, sabendo-se que a espessura de cada camada foi de 1 cm. O objeto está 

representado na Figura 20. 

 

  
Figura 20 - Visualização 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 

resolução espacial, considerando-se a camada com os orifícios, e a uniformidade de 

campo considerando-se a camada maciça de ABSplus sem orifícios. 
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2.3 MÉTODOS EMPREGADOS 

 

A seguir, encontram-se os métodos empregados nas aquisições tomográficas 

realizadas nos dois equipamentos distintos considerando-se os parâmetros físicos 

de exposição à radiação dos objetos utilizados. 

 

2.3.1 Aquisição Tomográfica Por Meio do Equipamento i-CAT 

Inicialmente adquiriram-se imagens tomográficas do reservatório cilíndrico de 

plástico PET. Preencheu-se com água o reservatório cilíndrico e posicionou-se o 

mesmo na região central do gantry por meio dos indicadores luminosos presentes no 

equipamento. 

Após a definição do posicionamento do reservatório, realizou-se uma 

aquisição tomográfica do mesmo considerando-se o protocolo de exposição total de 

crânio comumente utilizado na rotina da clínica o qual encontra-se na Tabela 2. 

 
Tabela 2 - Parâmetros de aquisição tomográfica para o reservatório PET. 

 

Após a aquisição tomográfica do reservatório cilíndrico preenchido com água, 

foram realizadas aquisições para os outros objetos simuladores. O objeto EVP foi 

submetido a uma exposição considerando-se o protocolo para aquisição tomográfica 

de seio maxilar comumente utilizado na rotina da clínica o qual encontra-se na 

Tabela 3 com os parâmetros físicos de 120 kVp, 5 mA, 20 s e 0,2 mm os quais 

fazem parte do protocolo de aquisição tomográfica de melhor qualidade, segundo a 

clínica radiológica em questão. 

 

kVp mA 
Tempo de 
Exposição 

Pulsada (s) 

Field of View 

(FOV) (cm2) 

Resolução do Pixel 

(mm) 

Espessura de 

Corte (mm) 

120 5 8 17 x 23 0,3 / 0,3 0,3 
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Tabela 3 - Parâmetros de aquisição tomográfica para o objeto EVP. 

 

Após esta aquisição, foi realizada a aquisição tomográfica do quadrante com 

os mesmos parâmetros físicos de aquisição tomográfica utilizados para o objeto 

EVP, como mostra a Tabela 4. 

 

 

 

 

 
Tabela 4 - Parâmetros de aquisição tomográfica para o objeto quadrante. 

 

2.3.2 Aquisição Tomográfica Por Meio do Equipamento Planmeca ProMax 3Ds 

Inicialmente adquiriram-se imagens tomográficas do reservatório cilíndrico de 

acrílico mostrado anteriormente na Figura 17. Preencheu-se com água o 

reservatório cilíndrico e posicionou-se o mesmo na região central do gantry por meio 

dos indicadores luminosos presentes no equipamento. 

Após a definição do posicionamento do reservatório, realizou-se uma 

aquisição tomográfica do mesmo considerando-se o protocolo de exposição de 

região maxilar com os máximos valores de diferença de potencial elétrico de pico 

kVp mA 
Tempo de 
Exposição 

Pulsada (s) 

Field of View 
(FOV) (cm2) 

Resolução do Pixel 
(mm) 

Espessura de 
Corte (mm) 

120 5 8 8 x 16 0,3 / 0,3 0,3 

kVp mA 

Tempo de 

Exposição 
Pulsada (s) 

Field of View 
(FOV) (cm2) 

Resolução do Pixel 
(mm) 

Espessura de 
Corte (mm) 

120 5 8  8 x 16 0,3 / 0,3 0,3 
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(kVp), de intensidade de corrente elétrica (mA), tempo de exposição, FOV e o 

mínimo corte tomográfico. Os valores escolhidos neste protocolo encontram-se na 

Tabela 5. 

 
Tabela 5 - Parâmetros de aquisição tomográfica do cilindro de acrílico. 

 

Em função de o equipamento apresentar um FOV reduzido, realizou-se uma 

aquisição tomográfica adicional com o objetivo de simular a situação em que o 

radiologista necessite visualizar estruturas anatômicas adjacentes à mandíbula ou 

ao seio maxilar, por exemplo. Esta aquisição tomográfica adicional resulta na 

sobreposição parcial de dois FOV’s e é apresentada como opção disponível no 

equipamento. A mesma foi realizada considerando-se os mesmos parâmetros de 

aquisição tomográfica citados anteriormente. 

Após a aquisição tomográfica do reservatório de acrílico submergiu-se, no 

mesmo, o objeto EVP e realizou-se uma aquisição tomográfica considerando-se os 

parâmetros de aquisição tomográfica conforme a Tabela 6. 

 
Tabela 6 - Parâmetros de aquisição tomográfica do objeto EVP. 

 

 

kVp mA 
Tempo de 
Exposição 

Pulsada (s) 

Field of View 
(FOV) (cm2) 

Resolução do Pixel 
(mm) 

Espessura de 
Corte (mm) 

 

84 

 

16 18 5,0 x 8,0 0,1 / 0,1 0,1 

kVp mA 

Tempo de 

Exposição 

Pulsada (s) 

Field of View 

(FOV) (cm2) 

Resolução do Pixel 

(mm) 

Espessura de 

Corte (mm) 

 

84 

 

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

Neste capítulo 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 Radiodiagnóstico Médico e de 

Desempenho de Equipamentos da ANVISA (Agência Nacional de Vigilância 

Sanitária) e pelas Diretrizes de Proteção Radiológica em Radiodiagnóstico Médico e 

Odontológico do Ministério da Saúde (Brasil, 1998). O processamento das imagens 

foi realizado com a utilização dos softwares ImageJ 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" / extensão "DCM") produzidas por equipamentos de 

imagens médicas. 

 

3.1 Resultados Experimentais Obtidos Por Meio do Equipamento i-CAT 

Em uma imagem, da sequência de imagens tomográficas do reservatório de 

plástico PET, foram traçados quatro perfis de comprimentos iguais a 102,3 mm por 

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

 

 
Figura 21 - Quatro perfis traçados numa imagem do reservatório de plástico PET. 
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Para cada perfil plotou-se um gráfico do N°CT em função do comprimento do 

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

perfis traçados.  
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Figura 22 - Variação do N°CT para o perfil horizontal. 
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Figura 23 - Variação do N°CT para o perfil vertical. 
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Figura 24 - Variação do N°CT para o perfil oblíquo 1. 
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Figura 25 - Variação do N°CT para o perfil oblíquo 2. 

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

fortemente afetado pela presença de elevado ruído inerente ao processo de 

aquisição tomográfica. Além disso, nos perfis vertical, oblíquo 1 e oblíquo 2 
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observou-se uma nítida não - uniformidade de campo. Esta não - uniformidade pôde 

ser observada com evidência, na região inferior da imagem, ao realizar-se um 

janelamento em brilho e contraste e alterar-se a visualização da imagem por meio do 

comando image  lookup tables  fire no software ImageJ, como mostra a Figura 

26. 

 
Figura 26 - Não uniformidade de campo observada. 

 
A não uniformidade de campo apresentada mostrou-se semelhante aos 

resultados apresentados por Bryant et al. (2008). 

Após a análise qualitativa por meio dos perfis, na mesma imagem, de acordo 

com Brasil (2005), delimitaram-se cinco ROI’s circulares com áreas 

aproximadamente iguais a 500 mm2 e mediram-se os valores médios de N°CT para 

cada região de interesse conforme a Figura 27. 
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Figura 27 - Cinco ROI’s delimitadas para uma imagem axial tomográfica do reservatório PET. 

 

Após as medidas realizadas por meio da delimitação das cinco ROI’s 

calcularam-se, de acordo com Brasil (2005), a uniformidade do N°CT para as ROI’s 

periféricas e o nível de ruído para a região central por meio das equações (7) e (5) 

respectivamente. Os resultados referentes à uniformidade e ao nível de ruído 

encontram-se na Tabela 7. 

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

ROI Área (cm2) Ruído (%) N°CT (HU) 
Uniformidade do 

N°CT (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 relação à aquisição tomográfica do objeto quadrante, selecionou-se uma 

imagem da sequência de imagens tomográficas referente à camada maciça do 

mesmo e delimitaram-se cinco ROI’s circulares com áreas aproximadamente iguais 
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a 500 mm2. Logo após, mediram-se os valores médios de N°CT para cada região de 

interesse conforme a Figura 28. 

 

 
Figura 28 - Delimitação de cinco ROI’s numa imagem axial da camada maciça do objeto 

quadrante. 
 

Após as medidas realizadas por meio da delimitação das cinco ROI’s 

calcularam-se, de acordo com Brasil (2005), a uniformidade do N°CT para as ROI’s 

periféricas e o nível de ruído para a região central por meio das equações (7) e (5) 

respectivamente. Os resultados referentes à uniformidade e ao nível de ruído 

encontram-se na Tabela 8. 

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

ROI Área (cm2) Ruído (%) N°CT (HU) 
Uniformidade do 

N°CT (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 relação à camada com orifícios do objeto quadrante, selecionou-se uma 

imagem da sequência de imagens tomográficas e mediram-se os diâmetros dos 

orifícios conforme a Figura 29. 

  

 
Figura 29 - Imagem axial tomográfica da camada com orifícios do objeto quadrante. 

 

Na Figura 29 notou-se que os orifícios com 1 mm de diâmetro das duas 

fileiras apresentaram borramentos prejudiciais à diferenciação entre o material 

ABSplus e o ar. 

Em relação ao objeto EVP, selecionou-se uma imagem da sequência de 

imagens tomográficas e realizou-se um janelamento em brilho e contraste para 

observar-se o grau de borramento e a diferenciação entre a atenuação do material 

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

 

Na Figura 30, notou-se que a as características geométricas do objeto EVP 

puderam ser observadas com borramentos irrelevantes quanto às alterações no 

contraste do material ABSplus e o ar. 

 

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

Em uma imagem, da sequência de imagens tomográficas do reservatório de 

acrílico, delimitaram-se cinco ROI’s circulares com áreas aproximadamente iguais a 

0,25 cm2 e mediram-se os valores médios de N°CT para cada região de interesse 

conforme a Figura 31. 

 

 

 

 

 

 

 

 



53 

 
Figura 31 - Delimitação de cinco ROI’s numa imagem axial do reservatório de acrílico. 

 

Após as medidas realizadas por meio da delimitação das cinco ROI’s 

calcularam-se a uniformidade do N°CT para as ROI’s periféricas e o nível de ruído 

para a região central por meio das equações (7) e (5) respectivamente. Os 

resultados referentes à uniformidade e ao nível de ruído encontram-se na Tabela 9. 

 
Tabela 9 - Uniformidade do N°CT (HU) e ruído de uma imagem do reservatório de acrílico. 

ROI Área (cm2) Ruído (%) N°CT (HU) 
Uniformidade do 

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 após, selecionou-se uma imagem tomográfica do reservatório de acrílico 

preenchido com água referente à aquisição tomográfica com a sobreposição parcial 

de dois FOV’s, como mostra a Figura 32. 
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Figura 32 – Imagem axial tomográfica do reservatório de acrílico preenchido com água. 

 

Na Figura 32, qualitativamente, observou-se que a imagem com a 

sobreposição parcial dos FOV’s apresentou característica ruidosa. Além disso, pôde-

se observar a presença de possíveis artefatos semelhantes à continuidade da 

geometria de um FOV em relação ao outro. Ou seja, do ponto de vista da resolução 

em contraste, pôde-se observar na imagem uma explícita alteração em contraste 

para um mesmo material que, neste caso, representou a água. 

Ademais, considerando-se a sequência de imagens tomográficas realizada 

sobre o objeto EVP, selecionou-se uma das imagens referentes à aquisição com 

sobreposição parcial dos FOV’s. Com o intuito de evidenciar os tons de cinza 

referentes ao objeto EVP, utilizou-se o comando, do software ImageJ 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 tomográfica do objeto EVP com sobreposição dos FOV’s. 
 

Na Figura 33, primeiramente, pôde-se observar a presença de elevado ruído 

na imagem. Ademais, a imagem tomográfica mostrou que o sistema de detecção 

não apresentou condições de demonstrar alterações em contraste, ocasionando 

numa diferenciação limitada entre a geometria do objeto EVP e o conteúdo de água 

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

 

3.3 ANÁLISE DOS RESULTADOS 

 

A análise dos resultados foi realizada mediante os parâmetros previstos pelo 

manual de desempenho dos equipamentos da ANVISA, de acordo com o que segue. 

 

3.3.1 Uniformidade do Número CT 
 

Os valores calculados para a uniformidade de N°CT, de acordo com as 

Tabelas 7, 8 e 9, não apresentaram concordância com os valores previstos pelo 

manual de desempenho de equipamentos da ANVISA o qual prevê, em caso de 
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ensaio de aceitação ou levantamento de informações para linha de base, valores de 

uniformidade dentro de ± 5 HU, e, em caso de teste de constância, se o desvio em 

relação ao valor de referência estiver dentro de ± 2 HU. Portanto, as imagens 

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

 

3.3.2 Ruído 

Qualitativamente, de uma maneira geral, todas as imagens tomográficas 

adquiridas apresentaram características referentes ao elevado nível de ruído. No 

entanto, por meio dos resultados obtidos, pôde-se quantificar o nível de ruído 

presente em algumas imagens tomográficas. A Tabela 10 apresenta um resumo dos 

resultados referentes ao ruído obtidos para uma imagem de cada aquisição 

tomográfica realizada. 

 
Tabela 10 – Nível de ruído para as imagens tomográficas obtidas. 

Equipamento Imagem Tomográfica Ruído (%) 

i-CAT 
Reservatório PET 3,20 

Objeto quadrante 6,29 

Planmeca ProMax 3Ds Reservatório de Acrílico 11,90 

 

Ademais, cabe salientar que, de acordo com Seeram (1997), o ruído em CT 

refere-se à flutuação estatística dos números CT de ponto a ponto na imagem 

tomográfica de um material uniforme tal como a água. Neste caso, o ruído 

apresentou-se como um fator determinante da resolução em contraste e, em menor 

grau, da resolução espacial, afetando a qualidade geral da imagem. No entanto, 

mesmo calculando-se o nível de ruído apresentado pelos equipamentos CBCT não 

pôde-se concluir sobre concordância em relação aos valores previstos pelo manual 

de desempenho de equipamentos da ANVISA, pois os fabricantes não informaram 

os valores de ruídos referentes à linha de base dos equipamentos os quais são 

necessários aos ensaios de aceitação dos mesmos. Cabe salientar que o manual de 

desempenho de equipamentos da ANVISA destaca que, em caso de ensaio de 

aceitação ou levantamento de informações para linha de base, deve-se verificar se o 

valor do ruído é menor ou igual ao valor especificado pelo fabricante. Nos testes de 

constância, a variação em relação à linha de base deve estar dentro de ±10% ou 0,2 

HU, o que for maior. 
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3.3.3 Resolução em Contraste 

Nas imagens tomográficas adquiridas nos dois equipamentos, a resolução em 

contraste foi prejudicada pelo elevado nível de ruído constatado e, de certa forma, 

inerente aos sistemas de CBCT investigados. Ademais, cabe salientar que, segundo 

Seeram (1997), a resolução em contraste, ou resolução em tecidos, é a habilidade 

do sistema de detecção de CT em demonstrar pequenas alterações no contraste 

dos tecidos. No entanto, as imagens tomográficas mostraram que os sistemas de 

CBCT investigados não apresentaram resolução em baixo contraste satisfatória o 

que, de certa forma, apresentou-se como algo inerente aos sistemas investigados 

em função, do elevado nível de ruído, baixas intensidades de correntes elétricas nos 

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

 

3.3.4 Resolução Espacial 

Em relação à imagem do objeto quadrante, adquirida no equipamento i-CAT, 

notou-se que os orifícios com 1 mm de diâmetro das duas fileiras apresentaram 

borramentos prejudiciais à diferenciação entre o material ABSplus e o ar. No 

entanto, os padrões de deposição de material ABSplus do protótipo puderam ser 

definidos juntamente aos outros orifícios. Em relação ao objeto EVP, as 

características geométricas puderam ser observadas com borramentos irrelevantes 

quanto as alterações no contraste do material ABSplus e o ar. 

No entanto, nas imagens adquiridas no equipamento Planmeca 3D s não 

puderam-se diferenciar os objetos com diferentes atenuações separados por 

pequenas distâncias, o que, neste caso, foram representados pelo objeto EVP e a 

água. 
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CONCLUSÃO 

Neste estudo foram investigados parâmetros físicos relacionados com a 

qualidade das imagens obtidas em dois equipamentos de Tomografia 

Computadorizada de Feixe Cônico. O estudo realizado baseou-se nas Diretrizes de 

Proteção Radiológica em Radiodiagnóstico Médico e Odontológico do Ministério da 

Saúde, Secretaria de Vigilância Sanitária – Portaria 453 de 01 de junho de 1998, e 

nos testes de desempenho de equipamentos e segurança da Agência Nacional de 

Vigilância Sanitária. 

No contexto desta investigação, desenvolveram-se objetos atenuadores de 

radiação por meio de prototipagem rápida e analisaram-se qualitativamente e 

quantitativamente a uniformidade do N°CT e o nível de ruído de imagens adquiridas 

em dois equipamentos CBCT. Ademais, analisaram-se qualitativamente a resolução 

em contraste e a resolução espacial. 

Os resultados obtidos em relação a uniformidade do N°CT não apresentaram 

concordância com os valores previstos pelo manual de desempenho de 

equipamentos da ANVISA o qual prevê, em caso de ensaio de aceitação ou 

levantamento de informações para linha de base, valores de uniformidade dentro de 

± 5 HU, e, em caso de teste de constância, se o desvio em relação ao valor de 

referência estiver dentro de ± 2 HU. Portanto, as imagens adquiridas não 

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

Em relação aos resultados sobre o nível de ruído apresentado pelas 

aquisições tomográficas não pôde-se concluir sobre concordância em relação aos 

valores previstos pelo manual de desempenho de equipamentos da ANVISA, pois os 

fabricantes não informaram os valores de ruídos referentes à linha de base dos 

equipamentos os quais são necessários aos ensaios de aceitação dos mesmos. 

Em relação à resolução em contraste, as imagens tomográficas mostraram 

que os sistemas de CBCT investigados não apresentaram resolução em baixo 

contraste satisfatória o que, de certa forma, apresentou-se como algo inerente aos 

sistemas investigados em função do elevado nível de ruído, baixas intensidades de 

correntes elétricas nos tubos de raios X e, consequentemente, fluxo de fótons 

reduzido. 

Em relação à resolução espacial, na imagem do objeto quadrante, adquirida 

no equipamento i-CAT, notou-se que os orifícios com 1 mm de diâmetro das duas 
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fileiras apresentaram borramentos prejudiciais à diferenciação entre o material 

ABSplus e o ar. No entanto, os padrões de deposição de material ABSplus do 

protótipo puderam ser definidos juntamente aos outros orifícios. Em relação ao 

objeto EVP, as características geométricas puderam ser observadas com 

borramentos irrelevantes quanto às alterações no contraste do material ABSplus e o 

ar. 

No entanto, nas imagens adquiridas no equipamento Planmeca 3D s não 

puderam-se diferenciar os objetos com diferentes atenuações separados por 

pequenas distâncias, o que, neste caso, foram representados pelo objeto EVP e a 

água. 

Os resultados obtidos foram comparados com os parâmetros previstos pelo 

manual de desempenho de equipamentos da ANVISA (Agência Nacional de 

Vigilância Sanitária) onde se constatou que os valores medidos e calculados não 

estiveram de acordo com o previsto pelo mesmo. Além disso, a discrepância 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 princípios 

de garantia e controle da qualidade em CBCT devem ser realizados visando uma 

implementação desses programas aos testes de desempenho da ANVISA. Por fim, 

como sugestão de continuidade ao estudo, devem-se desenvolver metodologias de 

aquisições tomográficas e de análise dos resultados que possam ser aplicados em 

diversos modelos de equipamentos CBCT. 
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