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“A menos que modifiquemos a

nossa maneira de pensar, ndo seremos
capazes de resolver os problemas
causados pela forma como nos
acostumamos a ver o mundo”

(Albert Einstein)



RESUMO

Sistemas de tomografia computadorizada por feixe conico ou CBCT tém sido utilizados para
radiologia diagnostica de cabeca e pescocgo, e aplicagbes em cirurgia bucomaxilofacial.
Diferentes CBCT odontolégicos estdo sendo desenvolvidos e disponibilizados, com uma
grande variabilidade dos parametros de exposicdo e campos de visdo. Embora tenham
qualidade diagndstica suficiente, algumas das desvantagens dos CBCT odontoldgicos sdo a
sua incapacidade de discriminar tecidos moles devido a limitacbes na resolucdo de
contraste e a imprecisdo para fornecer informacdes sobre a qualidade dos tecidos.
Procedimentos e simuladores de controle de qualidade para a tomografia computadorizada
convencional ndo séo plenamente aplicaveis para equipamentos CBCT. Além disso, hd uma
falta de métodos quantitativos para a analise da qualidade da imagem adequada para CBCT
odontolégico. O objetivo deste estudo foi desenvolver e implementar uma metodologia viavel
para analise de qualidade de imagens em diferentes modelos de equipamentos CBCT
odontolégicos. A metodologia foi baseada em procedimentos de controle de qualidade de
tomografos convencionais, e adaptada para superar as limitacbes da CBCT dentaria. Um
protétipo de simulador foi projetado especialmente para permitir a aquisicdo de parametros
de qualidade de imagem relevantes para a imagem dentaria. Os equipamentos CBCT foram
divididos em categorias para a andlise, relacionadas com seu campo de visdo (FOV):
pequeno campo de visdo (SFOV) e amplo campo de visdo (FFOV). Os seguintes
parametros de qualidade de imagem foram avaliados: uniformidade de campo, o ruido da
imagem, razdo contraste-ruido, acuracia do numero CT, artefatos, resolucdo espacial e
distorcdo geométrica. A aplicabilidade da metodologia foi avaliada usando um CBCT SFOV
e quatro FFOV diferentes. Grandes diferencas no desempenho da qualidade de imagem
foram observadas entre os equipamentos. Um método de calibragdo do numero CT foi
desenvolvido e testado, permitindo que os equipamentos CBCT possam avaliar a densidade
6ssea. Concluindo, uma nova metodologia foi implementada e mostrou-se viavel para
utilizacdo em equipamentos CBCT odontolégicos com uma variedade de campos de visao.
Com base nas avaliagBes, o simulador protétipo podera ser otimizado e validado para

garantia da qualidade em equipamentos CBCT.

Palavras-chave: CBCT Odontolégico. Qualidade da Imagem. Controle da Qualidade,
Simulador.



ABSTRACT

Cone-beam CT (CBCT) systems have been used for diagnostic radiology of head
and neck, and dentomaxillofacial surgery applications. Different dental CBCT devices
are being developed and released, with a wide variability of exposure parameters
and fields of view. Although they have sufficient diagnostic quality, some of the
drawbacks of the dental CBCT devices are their inability of discriminating soft tissue
because of its low contrast resolution, and the inaccuracy to give information about
soft tissue quality. Standard quality control procedures and phantoms for
conventional CT are not fully applicable for CBCT devices. Furthermore, there is a
lack of quantitative methods for image quality analysis suitable for dental CBCT. The
aim of this study was to develop and implement a feasible methodology for image
quality analysis for different dental CBCT devices. The methodology was based on
conventional CT quality control procedures, and adapted to overcome the limitations
of dental CBCT. A prototype phantom was specially designed to allow the acquisition
of image quality parameters relevant for dental imaging. CBCT devices were divided
into categories for the analysis, related to their Field of View (FOV): Small Field of
View (SFOV) and Full Field of View (FFOV). The following image quality parameters
were evaluated: filed uniformity, image noise, contrast-to-noise ratio, CT number
accuracy, artifacts, spatial resolution and geometric distortion. Applicability of the
methodology was assessed using one SFOV and four different FFOV CBCT devices.
Large differences in image quality performance were seen between the CBCT
devices. Furthermore, a CT number calibration method was developed and tested,
which enables CBCT devices for bone density evaluation. Concluding, a new
methodology was implemented and proved to be viable for use on different CBCT
devices with a variability of fields of view. Based on the evaluations, the prototype

phantom will be optimized and validated for quality assurance on CBCT devices.

Keywords: Dental CBCT. Image Quality. Quality Control, Phantom.
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1 INTRODUCAO

Nos ultimos anos, equipamentos de tomografia computadorizada de
feixe conico ou CBCT (do inglés, Cone Beam Computed Tomography) vém
sendo utilizados em radiodiagndstico de cabecga e pescoc¢o por odontologistas,
traumatologistas e otorrinolaringologistas (MIRACLE et. al, 2009). Estudos
mostram que as imagens de CBCT sdo adequadas para caracterizar a
morfologia 6ssea de estruturas, tais como seios maxilares, canal incisivo, canal
mandibular e forame mentoniano. Dessa forma, sdo importantes no
planejamento cirdrgico de implantes dentarios e de cirurgias bucomaxilofaciais
(GUERRERO et. al, 2006). Imagens de CBCT também tém sido utilizadas em
tratamentos ortodonticos, para avaliacdo da espessura do osso palatino, do
padrdo de crescimento 0sseo, da estimativa de idade pela arcada dentaria, das
vias aéreas, de dentes inclusos e impactados (GARRETT et. al, 2008).

Os sistemas de CBCT, em geral, fornecem resolucdes espaciais
adequadas em estruturas de alto contraste, dependendo das regibes de
interesse (SIEWERDSEN et al., 2005), devido a tecnologia de detector de tela
plana ou FPD (do inglés, Flat Panel Detector) e a aquisicdo isotropica dos
dados (COWEN et al., 2008). No entanto, tais equipamentos ndo sao
adequados para produzir imagens de estruturas de baixa densidade, pois
utilizam valores de corrente elétrica menores do que os tubos de raios X
convencionais e, consequentemente, produzem baixo fluxo de fotons
interagindo com o sistema de deteccdo. Isto faz com que as estruturas que
apresentam coeficientes de atenuacdo semelhantes ndo possam ser
diferenciadas por meio dos tons de cinza presentes nas regides de interesse da
imagem, pois hd uma quantidade menor de informacdo produzida e
consequentemente maior ruido na imagem (MOZZO et al. 1998; ARAI et. al.,
1999, GUERRERO et al., 2006). A CBCT com a tecnologia FPD proporciona,
tipicamente, uma dose de radiagcdo aos pacientes mais baixa do que a
tomografia computadorizada ou CT (do inglés, Computed Tomography)
convencional, com boa resolugdo espacial. No entanto, a resolugdo em
contraste é prejudicada devido ao aumento da radiacdo espalhada incidente
nos FPDs (GUERRERO et al., 2006).
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Nos equipamentos de CBCT odontolégicos, o campo de visdo costuma
excluir algumas regides da cabeca. Regides do cranio que estado fora do campo
de visdo ou FOV (do inglés, Field of View) do equipamento podem produzir
artefatos na reconstrucdo tomogréfica, assim como uma falta de uniformidade
do Numero CT, conforme estudos realizados por Bryant e colaboradores
(2008). Os pesquisadores constataram variacbes extremamente elevadas do
Numero CT, da ordem de 400 HU para tecidos com a mesma atenuacdo, em
posicdes diferentes na imagem. Além disso, uma variacao da ordem de 900 HU
foi observada entre os tecidos moles das fossas nasais e o tecido mole da
regido posterior do cranio.

Consequentemente, as limita¢cdes dos sistemas CBCT mencionadas nos
paragrafos anteriores mostram a necessidade de realizar procedimentos de
controle da qualidade das imagens adquiridas nesses equipamentos. Ao utilizar
as recomendacdes nacionais (BRASIL, 2005) para o controle de qualidade
para equipamentos convencionais de CT em dois modelos de equipamentos
CBCT odontolégicos, Hoffmann (2011), observou inconformidades,
particularmente em relacdo a uniformidade do Numero CT e ao ruido.
Adicionalmente, nesse estudo foram encontradas dificuldades metodoldgicas
para a adaptacdo dos testes de controle da qualidade previstos para
equipamentos convencionais de CT para os sistemas CBCT, impossibilitando a
adocdo dos protocolos ali descritos. As dificuldades estavam relacionadas,
principalmente, a grande variabilidade de modelos de equipamentos CBCT
odontoldgicos com diferentes campos de visdo ou FOV (do inglés, Field of
View), parametros de exposicdo e auséncia de plataformas para o
posicionamento dos simuladores (usualmente denominados phantoms) para
controle da qualidade nesses equipamentos.

Entre 2007 e 2011, a Academia Europeia de Radiologia
Dentomaxilofacial - EADMFR (do inglés, European Academy of
DentoMaxilloFacial Radiology) e um grupo formado por pesquisadores de
universidades europeias (University of Manchester, Katholieke Universiteit
Leuven, Malmd University, Dental School Athens University, Universitas
Vilnensis e Universitas Medicinae et Pharmaciae) desenvolveu o projeto
SEDENTEXCT (do inglés, Safety and Efficacy of a New and Emerging Dental
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X-ray Modality), financiado pela comunidade europeia de energia atbmica
(EURATOM), no qual foi criado um programa de garantia e controle da
qualidade com o objetivo de desenvolver diretrizes para equipamentos CBCT
de uso odontologico instalados no continente europeu (EUROPEAN
COMMISSION, 2012). Desde 2011, trabalhos sobre controle da qualidade em
CBCT odontologico (PAUWELS et. al. 2011, 2012; BAMBA et. al., 2013) vem
sendo publicados, relatando o0s resultados relacionados ao projeto
SEDENTEXCT para os equipamentos instalados em diversos paises da
Europa.

No Brasil, at¢é o momento, ndo existem recomendacbes e
regulamentacdes da ANVISA (Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitéria) para
procedimentos de garantia e controle da qualidade em equipamentos CBCT
odontoldgicos, apesar do grande numero de equipamentos instalados nos
altimos anos. Assim, percebe-se a necessidade de desenvolver uma
metodologia que possa ser amplamente implementada para o controle da
qualidade em diversos modelos de equipamentos CBCT odontolégicos

instalados no pais.
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2 OBJETIVOS

2.1 Objetivo Geral

Este trabalho tem por objetivo desenvolver e implementar uma
metodologia para o controle da qualidade de imagens de tomografia
computadorizada de feixe conico ou CBCT (do inglés, Cone Beam Computed

Tomography) para uso odontolégico.

2.2 Objetivos Especificos

1) Identificar as potencialidades e fragilidades do uso de procedimentos
de controle de qualidade de imagens de CT convencional em equipamentos de
CBCT odontolégicos;

2) Desenvolver um protétipo de simulador para controle da qualidade de
imagens de sistemas CBCT odontoldgicos;

3) Desenvolver procedimentos de controle da qualidade de imagens em
CBCT odontoldgicos, viaveis para uso em diferentes modelos;

4) Implementar a metodologia desenvolvida para controle de qualidade
de imagens em um equipamento de CBCT odontoldgico, utilizando o simulador

desenvolvido.

Em relacdo a estrutura desta dissertacdo, o Capitulo 3 apresenta a
Fundamentacdo Tedrica, a qual aborda os principios basicos da tomografia
computadorizada, os parametros fisicos relacionados as imagens tomograficas
e uma breve descricdo dos sistemas CBCT, juntamente com suas limitacdes e
potencialidades. No Capitulo 4 encontra-se a Proposta para o desenvolvimento
do protétipo do simulador ou CBCT Phantom e os procedimentos de controle
de qualidade, assim como a metodologia de aquisicdo das imagens
tomogréficas e métodos aplicados para a interpretacdo dos resultados em

diferentes modelos de CBCT odontologicos. No Capitulo 5 encontram-se o0s
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resultados obtidos e discussdes. Por fim, no Capitulo 6, encontram-se as

conclusdes, juntamente com sugestdes de continuidade deste trabalho.
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3 FUNDAMENTACAO TEORICA

Neste capitulo sdo apresentados os principios basicos da Tomografia
Computadorizada CT (do inglés, Computed Tomography), 0s parametros
fisicos da imagem em CT tais como namero CT, uniformidade de campo, ruido
da imagem, acuracia do numero CT, resolucdo espacial, artefatos e resolucéo
em contraste. Além disso, sdo apresentadas algumas limitacbes e
potencialidades para o uso odontolégico da Tomografia Computadorizada de
Feixe Conico CBCT (do inglés, Cone Beam Computed Tomography).

3.1 Principios Béasicos da Tomografia Computadorizada

Na medicina a Tomografia Computadorizada CT (do inglés, Computed
Tomography), foi introduzida por Godfrey N. Hounsfield em 1967
(HOUNSFIELD, 1973). A aquisicao dos dados era baseada em um sistema de
translacéo e rotacdo de feixes estreitos de raios X com geometria paralela. Os
feixes eram direcionados a um detector diametralmente oposto a fonte e a
intensidade dos fétons incidentes no detector era medida. O gantry* realizava a
captura sistematica dos dados da atenuacdo da radiacdo X por meio da
rotacdo e da translagcdo 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 0S 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. O processamento é realizado a
partir de séries de imagens em duas dimensfes obtidas através da radiacdo X
gue interage com o0 objeto atenuador, neste caso 0 paciente, e incide no
sistema de deteccdo. As varreduras realizadas pelo feixe de radiacdo X

fornecem imagens detalhadas de um objeto, tais como suas dimensdes, forma,

! Estrutura montada de forma a envolver o paciente em um plano vertical; contém um sistema
de rotagdo com o tubo gerador de raios X e o sistema de deteccéo.
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defeitos e densidade, tanto para auxilio ao diagnostico médico, como para
situacdes de investigacdo em centros de pesquisa.

Segundo Hounsfield (1973), Seeram (1994 e 1997), e Seletchi & Duliu
(2007), o problema basico da Tomografia Computadorizada é a atenuacdo da
radiacdo ao interagir com a matéria. Em funcéo disso, supfe-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 detecgcdo. Desta forma, a intensidade de radiacdo

transmitida, apos interagir com o material, é representada pela equacéo (1):

(=] plx,y'ldy")

1,(x)=1,(x)e (Equacéao 1),

Onde I,(x’) é a intensidade do feixe incidente, o angulo ¢ e x’ definem a
posicdo da medida, u[x’y’] € o coeficiente de atenuacéo linear, considerando-
se uma distribuicdo bidimensional, e | representa o comprimento do caminho
entre a fonte de raios X e o sistema de deteccdo. A fonte de raios X e o sistema
de deteccdo giram ao redor do objeto de interesse segundo a variacdo de x’y’.
Além disso, considera-se que o feixe de raios X seja paralelo ao eixo y’.
Consequentemente pode-se representar a projecao do objeto como sendo 1,

(x), segundo a equacéo (2):

| (x
A,(X') = —In{%} = !ﬂ[X, y'Jay" (Equacéo 2)

Portanto, o objeto é representado por uma distribuicdo bidimensional do

coeficiente de atenuacao linear u/x,y], como mostra a Figura 1.
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Figura 1. Representacao da variacdo x’y’ descrita pelo &ngulo ¢ em relacdo ao plano xy.

N
N
N\
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A origem do sistema de coordenadas é posicionada no centro de rotacéo do gantry, onde P
representa um ponto genérico do objeto de interesse. (Fonte: adaptado de SELETCHI &
DULIU, 2007).

A atenuacdo da radiacdo 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 atenuacdo da radiacdo (HOUNSFIELD, 1973; SEERAM 1994 e 1997;
SELETCHI & DULIU, 2007).

Segundo Seeram (1994), as aquisicOes de imagens em sistemas de CT
convencional tém evoluido através de 4 geracdes. A primeira geracdo de
tomégrafos utilizava feixes de radiacdo X estreitos, também conhecidos como
pencil beams of X — rays, e necessitavam da translacéo e da rotagcéo da fonte e
do sistema de deteccdo. A segunda geracdo de equipamentos introduziu a
geometria de feixe de radiacdo 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 geracdo, um unico detector em formato de arco foi
introduzido em conjunto com um feixe de radiagdo X em formato de leque. A
quarta geracéao utilizou-se de um feixe de radiagcdo 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 Mdltiplos Cortes ou
MSCT (do inglés, Multi Slice Computed Tomography) € utilizada com o intuito
de reduzirem-se os tempos de exposi¢cao do paciente a radiacao e de aquisicéo

das imagens (ibid.).
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3.2 Tomografia Computadorizada de Feixe Conico Odontoldgica

O equipamento de tomografia computadorizada de feixe conico para uso
odontolégico ou Dental CBCT (do inglés, Dental Cone Beam Computed
Tomography), foi introduzido por Mozzo et. al. (1998) e Arai et. al. (1999).

Em sistemas CBCT, o feixe de raios X forma uma geometria conica
entre a fonte e o detector. Esta forma € diferente em relacdo a geometria do
feixe em formato de leque (fan-beam) do CT convencional ou MSCT, no qual o
sistema de colimagao restringe o feixe de raios X para uma geometria
aproximadamente em 2 dimensfes. A aquisicdo tomogréafica do equipamento
CBCT ocorre com apenas uma Unica rotacdo do gantry, diferentemente dos
sistemas de CT convencionais que necessitam de rotacdo e translacdo do
gantry (SEERAM, 1997, GUERRERO et al., 2006). A Figura 5 mostra a
diferenca basica das geometrias de emissdo do feixe de radiacdo X e do

sistema de deteccéao.

Figura 2. Diferenga entre o feixe cénico do CBCT e o feixe em leque do MSCT
Source —_—
/ F \

Source

A B Detector

Representacdo das geometrias de aquisicdo de duas modalidades de CT. (A) Geometria
cbnica do feixe de radiacdo em um equipamento de CBCT. (B) Geometria convencional do
feixe de radiacdo em formato de leque utilizada em equipamentos MSCT. (Fonte: Adaptado de
MIRACLE, 2009).

O sistema de emisséo € composto pelo tubo de raios X, um sistema de
filtracdo da fonte para o feixe primario adicionado de um sistema de filtragem
de compensacao e um sistema de colimacao o qual proporciona a forma conica
ao feixe de raios X. O sistema de deteccdo é composto de uma grade anti-
espalhamento da radiacdo e um sistema de deteccdo planar, também

conhecido como FPD (do inglés, Flat Panel Detector), podendo ser de silicio
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amorfo ou de iodeto de césio dependendo do equipamento e do fabricante
(LIANG, et al., 2009). A Figura 3 apresenta um esboco do sistema de emissao

e do sistema de deteccao da radiacdo para os CBCT odontologicos.

Figura 3. Sistema de emisséo e deteccéo da radiacao para equipamentos CBCT

Souree Dhetecinr

Bow-tic filter

Source filter

\ y
Beam collimaror Anti-scatrer grid

Sistema composto pela filtracdo da fonte de raios X, filtro de compensacéo, colimacéo do feixe
e grade anti-espalhamento. (Fonte: Adaptado de MIRACLE, 2009).

A filtracdo da radiacdo X na fonte, colimacdo do feixe, e filtragem de
compensacao constituem os métodos diretos de reducédo do espalhamento da
radiacdo X. Filtracdo na fonte pode ser realizada pela aplicacdo de um filtro de
aluminio para remover os fotons de baixa energia de maneira uniforme do feixe
de radiacdo X. A colimacédo do feixe elimina os fétons externos a regido de
interesse reduzindo a contribuicdo do espalhamento periférico e a dose de
radiacdo nos pacientes (GUPTA et al., 2004). A grade anti-espalhamento é
composta por folhas de chumbo dispostas em um padréo radial, centralizadas
no ponto focal do FPD, e visa reduzir a absorcdo do espalhamento periférico
(MIRACLE, 2009).

As imagens tomograficas sdo reconstruidas por meio de algoritmos de
reconstrugcdo com o objetivo de produzirem imagens multidimensionais pela
inversdao da projecdo de dados em uma dimensédo (1D). O algoritmo de
reconstrucdo mais frequentemente utilizado em CBCT ¢é um algoritmo
modificado de Feldkamp (MIRACLE, 2009). O algoritmo de Feldkamp €,
essencialmente, uma adaptacdo em trés dimensdes (3D) do método de
retroprojecao filtrada, também conhecido como FBP, do inglés Filtered Back
Projection, utilizado em reconstru¢cdes em duas dimensdes (2D) de feixes de
radiacdo fan-beam, nos sistemas de CT convencionais. O processo de
filtragem, ou convolucdo, envolve a aplicagdo de um kernel, ou filtro

BN

matematico, a projecdo dos dados brutos antes dos mesmos serem
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retroprojetados. A filtragem reduz os diversos borramentos presentes no
processo de retroprojecdo. Os primeiros algoritmos de Feldkamp resolveram o
problema da inversdo para a aquisicdo envolvendo uma rotagdo circular
completa do vértice do feixe cbnico sobre o objeto. Algoritmos mais recentes
tém sido adaptados para trajetOrias circulares curtas da fonte de raios X
considerando-se um arco (ibid.).

Para que um sistema de tomografia por emissao de feixe conico
odontoldgico seja implantado, basicamente necessita-se de um computador
como estacdo 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 atenuacao da radiacdo X secundaria para a

protecdo do operador técnico do sistema (MIRACLE, 2009).

3.2.1 Qualidade e Limitagcdes da Imagem em CBCT

Os equipamentos de CBCT, em geral, fornecem boa resolucdo espacial
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 aquisicdo isotrdpica dos dados (COWEN et al., 2008). No
entanto, 0s equipamentos ndo sao adequados para produzir imagens de
materiais de baixa densidade, pois se utilizam de valores de corrente elétrica
menores do que nos tubos de raios X convencionais e, consequentemente,
produzem um fluxo menor de fétons interagindo com o sistema de deteccéo.
Isto faz com que as estruturas que apresentam atenuacdes semelhantes ndo
possam ser diferenciadas por meio dos tons de cinza presentes na matriz e nos
pixels de interesse, pois ha uma quantidade menor de informagéo produzida
(MOZZO0 et al. 1998; GUERRERO et al., 2006).

O sistema de aquisicao 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 resolucdo em contraste €
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prejudicada devido ao aumento da radiacdo X espalhada incidente nos FPDs
(GUERRERO et al., 2006).

As caracteristicas que contribuem para a producao do espalhamento nos
sistemas CBCT s&o a geometria do sistema de aquisicdo de imagens, a
extensdo da direcdo Z (perpendicular ao sistema de detec¢do) 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 é a
minimizag&o do campo de visédo na diregao Z, aumentando-se a lacuna de ar, e
otimizando-se o sistema de modulacdo e colimacao do feixe de raios X (ibid.).
No entanto, o campo de visdo na dire¢do Z e a lacuna de ar entre o paciente e
o sistema de deteccdo sdo dependentes do volume do tecido de interesse e
das limitacGes espaciais do sistema do gantry, respectivamente, e, em funcéo
disto, limitados quanto a reducdo do espalhamento. Mesmo assim, €
importante selecionar menores campos de visdo na direcdo Z, pois 0S mesmos
fornecerem visualizagdes 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.

3.3 Parédmetros Fisicos da Imagem em  Tomografia
Computadorizada

As subsecBes a seguir apresentam uma breve revisdo bibliogréafica
sobre os parametros fisicos da imagem em tomografia computadorizada,
apresentando os seguintes parametros: numero CT, acuracia do namero CT,
uniformidade de campo, ruido da imagem, resolucdo em contraste, resolucéo

espacial e artefatos.

3.3.1 Numero CT

Numero CT esta relacionado com os coeficientes de atenuacao lineares

K dos tecidos que compdem o corte tomografico quando comparados com a
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agua (HOUNSFIELD, 1973; SEERAM, 1997) e podem ser calculados pela
Equacéo 3:

Numero CT = [MJ K (Equacéo 3),
Magua

onde Wecido representa o coeficiente de atenuacao linear médio para os tecidos,
Hagua representa o coeficiente de atenuacgéo linear medio para a agua, 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 reconstrucao dos mapas dos coeficientes de
atenuacado da radiacdo € comumente representada em unidades de Hounsfield,
também conhecidas como Hounsfield Units (HU), na qual o Niamero CT é dado

pela Equacéo 4, com o fator de escala ou fator de contraste K igual a 1000:

NGmero CT (HU) = (M] .1000 (Equacio 4)

agua

O Numero CT da agua é definido como referéncia, possuindo o valor de
HU igual a 0. Materiais mais densos do que a agua terdo valores positivos de
HU e os menos densos, como a gordura ou o ar, possuem valores negativos
(SEERAM, 1997).

3.3.2 Acuréacia do Numero CT

A acuracia do Numero CT é a medida da correspondéncia entre o
namero CT e o coeficiente de atenuacdo linear médio de um material em
relacdo a agua (SEERAM, 1997).
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3.3.3 Uniformidade de Campo

A uniformidade dos niumeros CT no campo de visdo ou FOV (do inglés,
Field of View) representa um indicador de qualidade da imagem adquirida
(SEERAM, 1994; 1997). Esta uniformidade refere-se aos valores dos pixels® na
imagem reconstruida, os quais devem ser constantes em qualquer ponto da
imagem adquirida de um objeto simulador da atenuacéo da radiacdo média dos
tecidos humanos, também conhecido como phantom. Para avaliar a
uniformidade de uma imagem, cinco regifes de interesse ou ROI (do inglés
Region of Interest) sdo definidas em uma imagem axial tomografica de um
simulador padréo de material uniforme, p.e. PMMA, ou preenchido com agua. A
partir destas regides os valores das intensidades dos niveis de cinza na
imagem s&o medidos. A Figura 4 mostra as ROIs em uma imagem axial
tomografica reconstruida a partir da aquisicdo de um phantom preenchido com

agua.

Figura 4. ROIs definidas em uma imagem de um simulador preenchido com agua

As medidas das ROIs séo utilizadas para o célculo da uniformidade da imagem. (Fonte: O
autor).

Segundo IAEA (2012), a uniformidade do numero CT, representada por
|U|, é calculada através da diferenca absoluta entre os valores medidos do
numero CT em uma ROI central e em quatro ROI’s periféricas medindo-se os
seus valores médios em uma ROI central e em quatro ROI's periféricas com

areas iguais a 10% do tamanho do FOV ou 500 mm?, por meio da Equac&o 5:

Z Pixel, 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 equacdo: Tamanhodo Pixel=FOV / Tamanhoda Matriz (Seeram, 1994).
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CT,

central

(Equacéo 5),

|U| = ‘CTperiferia -
onde CT periteria refere-se ao valor médio do Numero CT de cada uma das ROI’s
na periferia da imagem axial tomogréfica do phantom e CTcenra refere-se ao
valor médio do Numero CT na ROI central.

3.3.4 Ruido da Imagem

Ruido em CT é o grau de incerteza na medi¢do da atenuagdo dos raios
X que atravessam o paciente e depende do numero de fétons que incidem no
detector. Ruido em CT é um fator importante na determinacéo da qualidade da
imagem. De forma quantitativa o ruido em CT, também conhecido como ruido
quantico, é a flutuacao estatistica ou desvio padrdo do nimero CT de uma
regido de interesse homogénea. Ruido quéantico pode ser medido calculando-
se o0 desvio padrdo dos valores médios do numero CT obtidos em uma regido
de interesse equivalente a 10% da area da imagem axial do objeto homogéneo
(dgua ou PMMA, por exemplo) (ZARB, et al., 2010).

O ruido em CT, representado por N(HU), pode ser calculado a partir do
desvio padrdo dos valores medidos em uma ROI delimitada em uma imagem
por meio da Equacéo 6:

i— )2
N(HU) = Z():Tx) (Equacéo 6),

onde n representa o numero total de pixels dentro da regido de interesse, X; é 0
valor individual de um pixel em HU, e X € o valor médio dos pixels em HU
(SEERAM, 1994).

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 variagdo do ruido
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em relacdo a linha de base deve estar dentro de +10% ou 0,2 HU, o que for

maior.

3.3.5 Resolucao em Contraste

A resolucdo em contraste, ou resolugdo entre tecidos, € a habilidade do
sistema de deteccao de CT de distinguir estruturas adjacentes com contraste
proximo (SEERAM, 1997). Em outras palavras, a resolucdo em contraste
descreve a habilidade de um sistema de imagem em discriminar a atenuacao
da radiagdo em tecidos com atenuagOes diferentes, medida em unidades de
Hounsfield (HU).

Os fatores que afetam a resolu¢cdo em contraste incluem o fluxo de
fétons incidente no sistema de deteccdo, espessura de corte tomografico,
tamanho do paciente, sensibilidade do sistema de deteccdo, algoritmos de
reconstrucao, visualizacao da imagem, registro das imagens e ruido (ibid.).

Quantitativamente a resolucdo em contraste pode ser avaliada por meio
da razédo contraste-ruido ou CNR (do inglés Contrast-to-Noise Ratio). A CNR é
encontrada a partir da relacdo entre os valores médios e desvios padrao do
namero CT obtidos nas ROIs delimitadas em diferentes materiais e na regiao
uniforme de um simulador.

A CNR pode ser calculada a partir da equacao 7.

|CNR| — ﬁmaterial_ﬁback‘ground

(Ematerial+6background)/2

(Equacéo 7)

onde CTpqteriq EPresenta o valor médio do nimero CT do material
investigado, ﬁbackgmund representa o valor médio do nimero CT do fundo de
PMMA de um simulador, G,.teria; fepresenta o desvio padrdo médio do
namero CT do material € Guqckgrouna 'EPresenta o desvio padrdo médio do

numero CT do fundo de PMMA.
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3.3.6 Resolucao Espacial

A resolucdo espacial descreve o grau de borramento em uma imagem
(SEERAM, 1997). Dito de outra forma, a resolucéo espacial de um sistema de
imagem em CT representa a sua habilidade de diferenciar objetos com
diferentes atenuacgdes separados por pequenas distancias.

A resolucdo 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.). A descricdo
quantitativa da resolucédo espacial pode ser realizada por meio da largura a
meia altura ou FWHM (do inglés Full Width at Half Maximum) da imagem axial
de um fio metalico de diametro menor do que a resolucédo do CT ou através da
Funcao de Transferéncia de Modulacdo de uma borda ou ESF (do inglés, Edge
Spread Function) (COWEN et. al. 2008; PAUEWLS et. al 2011).

3.3.7 Producdao de Artefatos

Existem muitas formas de artefatos presentes nas imagens de CT e
CBCT sendo comum a presenca de artefatos do tipo cupping devido a
influéncia dos efeitos de endurecimento de feixe e espalhamento da radiacao,
bem como dos artefatos metalicos em imagens realizadas principalmente nas
regides de cabeca e pescoco (Barret, 2004). Restauracdes metdlicas em
coroas dentéarias, braquetes ortodénticos e implantes dentarios (Figura 5)
afetam a qualidade da imagem reconstruida em CT devido ao endurecimento
de feixe de raios X, espalhamento e ruido quantico (GUERRERO et. al., 2006;
MIRACLE et. al., 2009; PAUWELS, 2011). A figura 5 mostra artefatos metalicos
comumente presentes em imagens de CBCT odontolégicos.
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Figura 5. Artefatos metalicos presentes em imagens axiais de CBCT odontoldgicos.

(@) Implantes dentérios, (b) coroas dentarias com restauragcbes metdlicas, (c) canal
radicular preenchido por metal e (d) braquetes ortoddnticos. (Fonte: Barret et. al,
2004).

Os artefatos metalicos podem ser quantificados nas imagens a partir de
técnicas de segmentacdo pelo processo de limiarizagcdo ou, do inglés,
thresholding. O processo de segmentacdo por thresholding consiste em
determinar um valor de limiar que torne possivel dividir os niveis de cinza da
imagem em dois grupos distintos. O resultado desta operacdo, denominado
binarizacéo, € uma matriz de pixels com intensidades 0 ou 1. (GONZALEZ, et.
al. 2010, pg. 187-188).
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4 PROPOSTA

Neste capitulo é apresentada a proposta do trabalho, As secbes
apresentam as caracteristicas fisicas dos equipamentos de CT utilizados neste
estudo, os procedimentos de controle de qualidade recomendados pela
literatura para analise da qualidade das imagens, as especificagcbes do

simulador desenvolvido e a metodologia de analise dos dados.

4.1. Identificacdo das caracteristicas dos modelos de

equipamentos de CBCT odontologicos

Essa secdo apresenta os equipamentos de CT utilizados nesse estudo e
suas caracteristicas de desempenho, conforme dados fornecidos pelos
fabricantes (Quadro 1). O equipamento MSCT (do inglés Multi Slice Computed
Tomography) foi utilizado como referéncia de desempenho em qualidade da
imagem. Os equipamentos de CBCT analisados foram divididos em dois tipos,
por tamanho do campo de visdo ou FOV (do inglés, Field Of View): (i) agueles
de pequeno campo de visdo (diametro de campo menor do que 8 cm)
constituem os equipamentos SFOV (do inglés, Small Field Of View); (ii) aqueles
de grande campo de visao (diametro de campo maior do que 8 cm) constituem

0s equipamentos FFOV (do inglés, Full Field Of View).



Quadro 1 — Caracteristicas dos equipamentos de tomografia computadorizados investigados.

34

Field of View
Tensdo Corrente Tempo de (FOV)
- Marca do de e o Largura X Tamanho do Espessura de
Cédigo ; Modelo . Elétrica Exposicéao . .
Equipamento Pico (MA) Pulsada (s) Comprimento Pixel (mm) Corte (mm)
(kV) X Altura
(cm’)
MSCT GE® Discovery 600 CT 5, 99 5 70 X 70 X * 0,35/0,35 0,625
Lightspeed
Imaging 0,2/0,2 0,2
FFOV-1 Sciences i-CAT 120 5 > xS 0,25/0,25 0,25
International® 0,3/0,3 0,3
FFOV-2 Kodak® 9500 3D 90 10 10,8 18’42)2)168’4 X 0,3/0,3 0,3/0,3
FFOV-3 Sirona® Orthophos XG 3D 85 7 5 8x8x8 0,16/0,16 0,16
SFOV-1 Kodak® 9000C 3D 70 8 10,8 50x5,0x3,7 0,076/0,076 0,076

*comprimento da maca de posicionamento do paciente. (Fonte: O autor).
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4.2 Procedimentos de controle da qualidade em equipamentos de

tomografia computadorizada

Os procedimentos de controle da qualidade em imagens de tomografia
computadorizada foram realizados de acordo com as instru¢cdes do Ministério
da Saude, Brasil (2005), utilizando os procedimentos indicados no Manual de
Radiodiagnostico Médico e de Desempenho de Equipamentos da ANVISA
(Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitaria). Os valores de desempenho foram
analisados em conformidade com aqueles estabelecidos pelas Diretrizes de
Protecdo Radiologica em Radiodiagnostico Médico e Odontologico do
Ministério da Saude (BRASIL, 1998).

O processamento das imagens foi realizado com a utilizacdo 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 em
protocolo DICOM produzidas por equipamentos de imagens médicas.

O Quadro 2 apresenta uma sintese dos parametros fisicos de qualidade
avaliados em equipamentos de tomografia computadorizada. A primeira coluna
refere-se aos parametros de qualidade das imagens avaliados para
equipamentos de tomografia computadorizada em geral, conforme as duas
recomendagdes internacionais mais recentes da AAPM (2002) e da IAEA
(2012). A segunda coluna apresenta as recomendacbes de parametros de
qualidade avaliados em equipamentos CBCT de uso na radioterapia
(BISSONNETTE et. al,2012). As duas ultimas colunas apresentam 0s primeiros
trabalhos que avaliam os parametros de qualidade das imagens de CBCT de
uso odontoldgico (PAUWELS et |, 2011; BAMBA et. al., 2013).

Os parametros de qualidade das imagens avaliados em sistemas de
tomografia computadorizada séo: uniformidade de campo, ruido da imagem,
acuracia do numero CT, resolucdo espacial, artefatos e resolucdo em
contraste. Observa-se que o0 Unico parametro que ndo € indicado para
avaliacdo em sistemas CBCT é a linearidade, que é a relacdo linear entre o
namero CT calculado e o coeficiente de atenuacdo linear, visto que este

parametro torna-se necessario somente se as aquisicdes tomograficas no
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CBCT forem utilizadas para avaliacdo de dosimetria (BISSONNETTE et. al.,
2012).
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Quadro 2. Parametros e procedimentos utilizados para analise da qualidade das imagens de tomografia computadorizada.

CT em geral CBCT
Parametro AAPM (2002) e IAEA (2012) Bissonnette et. al. (2012) Bamba et. al. (2013) Pauwels et al.(2011)
MSCT CBCT - Radioterapia CBCT -Odontologia CBCT -Odontologia
Uniformidade  Delimitagdo de ROI central e quatro ROIls Utilizag&o de dois phantoms cilindricos Delimitac@o de ROI no phantom SEDENTEXCT em regiéo Inserts de PMMA e medidas das diferengas
de campo periféricas em imagem uniforme de uniformes. (1) com 25 cm de diametro de uniforme. Diametro da ROI circular igual a 20% do diametro entre os valores médios das ROIls
PMMA ou agua. polietileno e (2) com 45 cm de diametro de do FOV do equipamento. Cinco ROIs delimitadas e periféricas em relagdo a ROI central de
Un=|ROlI;|- |ROlcentrall poliuretano. Célculo dos valores para 05 identificadas numericamente. A ROI central é utilizada como referéncia.
ROIs . referencial. A uniformidade € medida como a diferenca entre Un=ROI;, — ROlcentral
Un=ROlI, — ROlcentral os valores médios das ROIs periféricas em relagéo a ROI
central de referéncia.
Un=ROIl, — ROlcentral-
Ruido da Desvio padréo da ROl medida na regido Célculo da razéo sinal-ruido de uma Desvio padréo da ROI do centro do FOV Desvio padréo da ROI do centro do FOV
imagem central da imagem de um objeto uniforme. regido uniforme, considerando 5 ROIs.
|
SNR =—
O
Acurécia do Medida da média do nimero CT em uma Medida da média do nimero CT em uma N&o é avaliado Gréfico de correlacéo entre a média do
NUmero CT ROI, posicionada no centro da imagem, ROI em um simulador com agua nimero CT dos voxels obtidos no
de didametro 10% do diametro total do equipamento em comparagdo com 0s
simulador especificado pelo fabricante. valores obtidos em um MSCT
Resolucédo Andlise qualitativa através de padrdes de Andlise qualitativa através de padrdes de Andlises através das funcdes LSF, PSF e MTF. LSF, Imagem axial de um fio de aco de 0,25 mm
Espacial pares de linha/centimetro (Ip/cm) ou pares de linha/centimetro (Ip/cm) ou calculadas através da transformada de Fourier do perfil de didmetro suspenso no ar. Célculo da
anélise quantitativa por meio do calculo anélise quantitativa por meio do célculo do médio entre as interfaces de PMMA e PTFE do insert do Transformada de Fourier da PSF.
do MTF da imagem de um objeto de alto MTF da imagem de um objeto de alto phantom. PSF é calculado através da transformada de
contraste. contraste. Fourier do perfil médio de um fio metalico de 0,25 mm de
diametro. A MTF é calculada da transformada de Fourier da
LSF ou da PSF
Artefatos Avaliag&o qualitativa visual Avaliag&o qualitativa visual Andlise quantitativa dos artefatos gerados em um insert que AAY = MWarttMVVemma onqa ANV (Artifact
contém cilindros de titdnio no SEDENTEXCT phantom. MVVpMMA )
Célculo das areas das ROIs delimitadas nas regides dos Ad(_ie_d Value) representa o valor medido
artefatos. Quantificacéo por meio da subtrac&o do acﬁqonado do artefato, MVVa" € o valor
background. médio dos vpxels na regiao do artefato e
MVVpuma € 0 valor médio dos voxels
Resolugéo

medido na regi&o uniforme.
Avaliag&o qualitativa visual N&o é avaliado
em Contraste

Andlise qualitativa visual dos cilindros de materiais diferentes Caélculo da Razédo Contraste-Ruido usando
presentes nos inserts do phantom SEDEXTEXCT. Os o valor medido do material na regiéo central
materiais dos cilindros s&o: PTFE, Al, Delrin e LDPE. do insert e as medidas periféricas das

regides de PMMA
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Neste trabalho, considerando as limitacdes dos sistemas CBCT, optou-se por
desenvolver um simulador que permitisse realizar procedimentos para a avaliagao
dos seguintes parametros fisicos nesses sistemas, descritos na Fundamentacéo
Teorica (secéo 3):

1. Uniformidade de campo: medida da uniformidade espacial das
intensidades dos pixels na imagem, entre diferentes regides de um
simulador uniforme.

2. Ruido da imagem: medida da incerteza aleatéria dos valores das
intensidades dos pixels na imagem em um simulador uniforme.

3. Acuracia do Numero CT: medida da correspondéncia entre o numero CT
e o coeficiente de atenuacéo linear médio do material, em relacéo a agua.

4. Resolucdo espacial: medida da habilidade do sistema em distinguir dois
pequenos objetos situados muito préximos um ao outro.

5. Artefatos: medida relacionada a presenca de regiées de ndo uniformidade
em regidbes de interesse, devido a presenca de estruturas de alta
densidade, truncagem de dados ou erro de calibracdo de detectores,
dentre outros.

6. Resolugdo em contraste: medida da habilidade do sistema em distinguir
um objeto que difere em intensidade do fundo.

Para analise do desempenho dos equipamentos, utilizou-se o
simulador comercial Mini-CT QC phantom (modelo 76-430) da FLUKE Biomedical®.
Este simulador é utilizado em testes de controle da qualidade em CT convencional e
possui regibes para a insercdo de diferentes materiais para avaliagdo de razao
contraste-ruido (CNR), resolucéo espacial e artefatos metalicos.

Foram realizadas aquisicbes de imagens tomograficas nos cinco
equipamentos apresentados no Quadro 1.

As imagens utilizadas como referéncia foram realizadas no tomografo médico
convencional MSCT (Multislice Computed Tomography) Discovery 600 CT
LIGHTSPEED(r) GE®, da General Electric, conforme mostra a figura 6. O protocolo
de aquisicao utilizado foi o Standard, com filtro tipo Head Filter, 120 kVp, 260 mAs e
0,625 mm de espessura de corte.
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Figura 6 - Fluke Phantom posicionado no tomoégrafo MSCT

(a) (b)
(a) Vista em perspectiva do phantom Fluke sobre a mesa do tomdgrafo e (b) alinhamento através dos
feixes de laser do gantry. (Fonte: O autor).

Nos tomégrafos odontolégicos FFOV-2 Kodak 9500 3D® e SFOV-1 Kodak
9000 C 3D® da Carestream Health, foi utilizada uma plataforma prototipada em
impressora 3D para o posicionamento do simulador. As Figuras 7 e 8 mostram o
posicionamento do Fluke Phantom nesses modelos de tomaografos.

Figura 7 — Fluke Phantom posicionado no gantry do FFOV-2.

(a) (b) (c)
(a) Plataforma prototipada posicionada no tomégrafo, (b) equipamento Kodak 9500 3D e (c)
phantom posicionado sobre a plataforma prototipada
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Figura 8 — Fluke phantom posicionado no gantry do SFOV-1.

E, g \—. -
(a) (b) (c)
€) Plataforma prototipada posicionada no tomdgrafo, (b) equipamento Kodak 9000 C 3D e (c)
phantom posicionado sobre a plataforma prototipada

No tomdgrafo odontolégico FFOV-1 i-CAT® da Imaging Sciences
International, foi utilizada a plataforma fornecida pelo fabricante para o
posicionamento do simulador. A Figura 9 mostra o posicionamento do Fluke
Phantom no tomagrafo.

Figura 9 — Fluke Phantom posicionado no gantry do i-CAT.
—
DA —_—

(a) (b) (c)
€) Verificagdo do alinhamento e nivelamento da plataforma, (b) gantry do equipamento i-CAT e
(c) verificacdo do alinhamento e posicionamento do phantom sobre a plataforma do equipamento.

No tomografo odontolégico FFOV-1 Orthophos XG 3D® da Sirona Dental
Systems, Inc., ndo héa plataforma para o posicionamento do simulador. Na regido em
que o cranio do paciente € posicionado, o simulador foi apoiado sobre uma esponja
(material radiotransparente) e fixado com o auxilio de fitas adesivas. A Figura 10
mostra o posicionamento do Fluke Phantom no tomdografo.
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Figura 10 — Fluke phantom posicionado no gantry do i-CAT.

‘ it \ ,l

o

(a) (b) (c)
(@) Verificagdo do alinhamento e nivelamento do phantom, (b) gantry do equipamento Orthophos
XG 3D e (c) phantom posicionado para a aquisi¢cdo das imagens.

4.3. Desenvolvimento do Simulador para Controle da Qualidade de

Imagens de CBCT Odontolégicos

Considerando o0s parametros a serem medidos, foi proposto o
desenvolvimento de um protétipo de simulador para a avaliacdo das imagens
tomogréficas obtidas em equipamentos CBCT odontoldgicos. O projeto CAD
(Computer Aided Design) do simulador foi desenvolvido em um software de
modelagem tridimensional Rhinoceros 3D® e o protétipo foi construido no IDEIA-
PUCRS.

Os requisitos do simulador para a avaliagdo das imagens tomograficas de
CBCT odontolégicos devem ser:

- Possuir estruturas e/ou regides que permitissem a realizacdo de todos os
testes de controle da qualidade de imagens em equipamentos de tomografia
computadorizada, segundo as recomendacdes nacionais e internacionais, a saber:
uniformidade de campo, ruido da imagem, acuracia do numero CT, resolucéo
espacial, artefatos e resolugdo em contraste.

- Permitir a realizacdo dos testes em equipamentos CBCT odontologicos de
pequeno (SFOV) e grande campo de visdo (FFOV).

- Possibilitar a verificacdo da distorcao geométrica ao longo dos cortes.

Com o protétipo desenvolvido, denominado CBCT Phantom, foi realizado um
estudo do desempenho dos parametros de qualidade das imagens em um sistema
de referéncia MSCT e um sistema CBCT de grande campo de visdo FFOV-2 Kodak

9500 3D. A partir do estudo foi possivel avaliar as potencialidades e limitacdes de
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uso desse protétipo em sistemas CBCT odontoldgicos. Os valores obtidos foram
comparados aqueles obtidos no sistema MSCT, considerado como referéncia.
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5 RESULTADOS E DISCUSSAO

Nesta secéo, sdo apresentados os resultados das etapas do desenvolvimento
e implementacdo de uma metodologia para o controle da qualidade de imagens de

CBCT para uso odontologico.

5.1 Procedimentos de controle da qualidade em equipamentos de

tomografia computadorizada

Com o objetivo de identificar as potencialidades e fragilidades do uso de
procedimentos de controle de qualidade de imagens de CT convencional em
equipamentos de CBCT odontolégicos, foram realizados os testes descritos na
metodologia, secéo 4.2. A seguir, sdo apresentados o0s resultados desses testes nos
modelos de sistemas CBCT avaliados.

5.1.1 Uniformidade de Campo

Para a medida da uniformidade de campo nos equipamentos CBCT, foi
adquirida uma imagem uniforme de um reservatoério cilindrico preenchido com agua,
na qual foram delimitadas quatro ROIs circulares periféricas e uma ROI circular
central, sendo cada ROI com 500 mm? ou com 10% da &rea correspondente ao FOV
do equipamento. Nas ROIs foram determinadas as médias dos niumeros CT (IAEA,
2012 e AAPM, 2002), conforme mostra a Figura 11. Para o equipamento MSCT de
referéncia, a determinagéo da uniformidade utilizou um cilindro uniforme de acrilico,
pois o reservatorio com agua nao pdde ser posicionado adequadamente na maca.

O valor absoluto da uniformidade foi calculado através do método proposto
pela IAEA (IAEA, 2012) conforme descrito na secdo 3.3.3, na Fundamentacao

Tebrica.
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Figura 11. Posicionamento das ROIs delimitadas para a medida de uniformidade de campo.

Quatro ROis periféricas e uma ROI central de referéncia

Os valores calculados séo apresentados no Quadro 3.

Quadro 3. Valores de uniformidade de campo para os equipamentos CBCT e MSCT.

. ~ . |UROI anteriorl |UROI posteriorl |UROI direital |UROI esquerdal
Equipamento Tolerancia
(HU) (HU) (HU) (HU)
MSCT 2.1 11 1,7 1,8
SFOV 1 -
Kodak 9000 11,0 16,4 11,0 13,3
C 3D
FROVL -t 31,8 39,2 43,7 30,3
+10 HU ) ) ) )
CAT (IAEA-
FFOV 2 - PUB.1557,
2012)
Kodak 9500 106,2 119,1 108,8 113,5
3D
FFOV 3 -
Orthophos 23,1 29,9 57 11,3
XG 3D

(Fonte: O Autor).

Observa-se que somente o equipamento SFOV 1 apresentou uniformidade
proxima ao equipamento de referéncia MSCT. Os valores de uniformidade dos
equipamentos CBCT investigados ndo estdo em conformidade com as normas
previstas pela ANVISA e pelos 6rgaos internacionais, tais como AAPM e a IAEA,
que regulam os procedimentos de controle da qualidade em equipamentos de

tomografia computadorizada, cuja variagdo maxima da uniformidade deveria ser de
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+10 HU. Apenas o equipamento SFOV 1 - Kodak 9000 C apresenta valores
proximos aos limites. Destaca-se a grande variagdo da uniformidade verificada no
equipamento FFOV 2 - Kodak 9500, cujos valores chegam a ser 10 vezes maiores
do que o Ilimite recomendado. No entanto, essas nao conformidades s&o
consistentes com os resultados encontrados por Bryant e colaboradores (2008) e
Pauwels e colaboradores (2011), particularmente em relagédo ao equipamento i-CAT.

Em todos os sistemas CBCT foi possivel utilizar o procedimento padrdao de
determinacao da uniformidade com o uso das 5 ROIs e uso de uma regido central
como referéncia. A Unica dificuldade se refere ao posicionamento de pequenas ROIs
no campo de visédo limitado do equipamento de pequeno campo de visdo Kodak
9000C.

Trabalhos anteriores (KATSUMATA et. al., 2006; BRYANT et. al., 2008;
HUNTER et. al.,, 2012; JAJU et. al. 2013) mostram que os sistemas CBCT
apresentam valores ndo uniformes ao longo de seu campo de visdo devido aos
artefatos do tipo cupping, que s&o produzidos pelo endurecimento de feixe e
espalhamento dos raios X ao interagirem com o objeto, assim como pela truncagem
do objeto da aquisicdo, durante a aquisicdo tomografica. Este artefato € mais
evidente no centro da imagem de um objeto uniforme.

A titulo de exemplo de visualizacdo do artefato cupping, apresenta-se o perfil
do nimero CT do equipamento FFOV-2 — Kodak 9500 e do equipamento MSCT, no
sentido antero-posterior, mostrando a ndo uniformidade do sistema CBCT em
relacdo ao sistema convencional (Figura 12). Observa-se que, a despeito do ruido
inerente da imagem, o equipamento CBCT apresenta um decréscimo dos valores do
namero CT no centro da imagem de um objeto uniforme, que ndo esta presente no
MSCT.
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Figura 12. Perfil do nimero CT do PMMA para os equipamentos MSCT e CBCT FFOV-2 ao longo da
imagem de um simulador uniforme.
— MSCT

—CBCT
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Perfil tracado sobre uma imagem uniforme de um simulador de PMMA para o MSCT e CBCT. (Fonte:

O autor).

Considerando que as regides de interesse para o diagnéstico odontolégico
sdo aquelas que compreendem as arcadas dentarias superior/inferior e 0s seios
maxilares, e que, no caso dos sistemas CBCT, o artefato cupping esta presente em
todas as imagens, sugere-se que os procedimentos de medida de uniformidade de

campo nesses sistemas ndo utilizem a regido central como referéncia de medida.

5.1.2 Ruido da Imagem

O ruido da imagem, denominado N (HU), foi calculado a partir do desvio
padrdo da média dos valores de nimero CT na ROI central da imagem de um objeto
uniforme, para cada equipamento (SEERAM, 1997). A literatura ndo apresenta
niveis de tolerancia de ruido da imagem, recomendando a determinacdo de uma
medida de ruido de referéncia, por ocasido da instalacdo do equipamento. Tais
medidas, no entanto, ndo foram fornecidas pelos fabricantes ou pelos responséaveis
pelos servicos.

No Quadro 4 encontram-se o0s resultados do ruido da imagem para 0s

equipamentos analisados, assim como 0s respectivos valores de corrente e tempo.
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Quadro 4. Valores de ruido obtidos para os equipamentos investigados.

Equipamento @MA oi(s) N (HU)
MSCT 99 5 11,1
SFOV 1 — Kodak
8 10,8 44,5
9000 C 3D
FFOV 1 —i-CAT 8 5 68,5
FFOV 2 - Kodak
10 10,8 48,5
9500 3D
FFOV 3 —
5 37,4

Orthophos XG 3D

() Intensidade de corrente produzida no tubo de raios X e (b) tempo de exposi¢éo. (Fonte: O
Autor).

Observa-se que os resultados encontrados para o ruido nos equipamentos
CBCT investigados séo de trés a seis vezes maiores do que o encontrado para o
MSCT. Como o ruido € afetado inversamente pela dose de radiacdo, esse resultado
€ coerente com o fato dos equipamentos CBCT produzirem uma exposicdo muito
menor do que os sistemas MSCT, conforme resultados relatados por Liang et. al.
(2009) e Pauwels et. al.(2011).

No entanto, da mesma forma que a uniformidade, considerando que o artefato
cupping esta presente na regido central das imagens nos sistemas CBCT, sugere-se
gue os procedimentos de medida de ruido nesses sistemas ndo utilizem a regiao

central como referéncia de medida.

5.1.3 Acuréacia do Numero CT

Segundo as recomendagdes nacionais e internacionais (IAEA, 2012), a acuracia
do namero CT foi encontrada a partir dos valores médios de numero CT obtidos em
uma ROI no centro da imagem de um simulador preenchido por um material

uniforme, como PMMA, ou agua. Os resultados sdo mostrados no Quadro 5.
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Quadro 5. Resultados da acuracia no nimero CT

) o _ *Namero CT
Equipamento Tolerancia  CTgoy central(HU) i
nominal
MSCT 1189+ 11,1 120
SFOV 1 — Kodak 4
HHU(QgUa) 55 44445 0
9000 C 3D ou +10 HU
) (outro
FFOV 1 —i-CAT ] -35,1+68,4 0
material),
FFOV 2 - Kodak (IAEA-
9500 3D puB.1557, ~ S48*485 0
2012)
FFOV 3 -
-6,9+ 37,4 0

Orthophos XG 3D

*Valores baseados na IAEA (2012) (Fonte: O autor).

Estes resultados sao coerentes com trabalhos anteriores (BRYANT at, al.,
2008) que mostram que ocorre uma perda de acuracia do numero CT devido,
principalmente, a truncagem dos dados e aos artefatos cupping presentes nas
imagens dos CBCT. Em virtude dessa falta de acuracia intrinseca aos equipamentos
CBCT, nédo é recomendado que este teste de controle da qualidade seja realizado
nos moldes tradicionais nesses modelos de equipamentos. No entanto,
considerando a importancia do numero CT para estimativa de densidade das
estruturas 6sseas em aplicacBes odontoldgicas, sugere-se que seja realizado um
estudo para verificacdo da linearidade dos nimeros CT e a determinacdo de uma
curva de conversdo entre os numeros CT dos equipamentos CBCT e os valores

associados aos coeficientes de atenuacao reais dos materiais.

5.1.4 Razao Contraste-Ruido (CNR)

A razao contraste-ruido ou CNR (do inglés Contrast-to-Noise Ratio) é
encontrada a partir da relacéo entre os valores medios e desvios padrao do numero
CT obtidos em ROIs delimitadas em diferentes materiais e na regiao uniforme do

simulador, conforme descrito na se¢ao 3.3.5. A Figura 13 mostra a imagem axial do
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simulador comercial Mini-CT QC phantom contendo as ROIs delimitando os
materiais investigados para os equipamentos FFOV e MSCT.

Figura 13 — Imagem axial das ROIs delimitando os materiais para o calculo da CNR

ROls delimitadas sobre os objetos do simulador Mini-CT QC phantom dos seguintes materiais (a) Al,
(b) Nylon, (c) Poliestireno e sobre as regides uniformes de PMMA. (Fonte: O autor).

Considerando que no equipamento SFOV, o campo de viséo é limitado, foram
realizadas aquisicdes tomograficas para cada material separadamente, para que 0s
mesmos estivessem contidos dentro do campo de visdo. A Figura 14 exemplifica o
posicionamento da ROI no equipamento SFOV para um determinado material do
simulador Mini-CT QC phantom.

Figura 14. Imagem do equipamento SFOV contendo as ROIs do material e do fundo do simulador
Mini-CT QC phantom

€) ROI sobre o Al e (b) uma ROI sobre o fundo de PMMA do simulador Mini-CT QC
phantom. (Fonte: O autor).

A CNR para cada material € apresentada no Quadro 6. Os valores de CNR

sdo medidos para distintos materiais: Aluminio, Nylon e Poliestireno. O primeiro
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material produz um alto contraste radiolégico em relacdo ao fundo de PMMA,
enquanto os dois Ultimos materiais sdo considerados de baixo contraste radiolégico.

Quadro 6. CNR medido no Mini-CT QC phantom para distintos materiais (aluminio, nylon e
poliestireno).

Equipamento CNRy CNRnyion CNRepgiestireno

MSCT 51,0 7,4 6,0

SFOV 1 — Kodak

11,3 0,76 1,8
9000 C 3D
FFOV 1 -i-CAT 13,0 2,1 1,7
FFOV 2 - Kodak
15,1 3.9 13
9500 3D
FFOV 3 — Orthophos
25 0,37 0,19

XG 3D

(Fonte: O Autor)

Os resultados mostram a melhor razdo contraste-ruido no equipamento
MSCT, em relacdo a todos os equipamentos CBCT. Os valores de CNR para o
MSCT foram entre cinco e trinta vezes superiores aos encontrados para 0sS
equipamentos CBCT. Materiais de baixo contraste, como Nylon e o Poliestireno, ndo
puderam ser resolvidos com clareza nas imagens dos sistemas CBCT,
principalmente em fungdo da baixa dose de radiacdo. Esses resultados sao
consistentes com aqueles obtidos por Pauwels e colaboradores (2011).

Como os materiais analisados no procedimento de medida do CNR estdo na
regido de interesse para analise odontoldgica, os procedimentos utilizados em
equipamentos MSCT revelam-se adequados aos sistemas CBCT. A Unica
dificuldade de uso deste procedimento de controle de qualidade para determinacéo
da CNR nos sistemas CBCT de pequeno campo de visdo é a necessidade de
deslocamento do simulador para que a aquisicdo seja realizada na regido do
material de interesse para cada uma das medidas. Além disso, como mostrado na
Figura 14, a regido de fundo do material pode apresentar ndo uniformidades devido

ao pequeno campo de visdo dos sistemas SFOV. Assim, sugere-se que seja
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desenvolvido um objeto de teste que permita a determinacdo da CNR dentro de um

pequeno campo de viséo.

5.1.5 Resolucéo Espacial

Para analise da resolucao espacial foi utilizada a medida da largura a meia
altura ou FWHM (do inglés Full Width at Half Maximum) da imagem axial de um fio
de NiCr de 0,25 mm, inserido em um cilindro de acrilico no simulador Mini-CT QC
phantom. As imagens foram delimitadas para que somente a regido com maior
intensidade fosse apresentada, ou seja, somente a regido que contém o fio.

A medida da FWHM foi realizada com o auxilio do plugin Plot FWHM do
software ImageJ, que ajusta uma funcdo gaussiana aos perfis obtidos no eixo das
abscissas e das ordenadas. O software apresenta o grafico de um perfil delimitado
sobre a regido de maxima intensidade da imagem, a funcdo gaussiana ajustada e o

resultado do FWHM conforme exemplificado na Figura 15.

Figura 15. Delimitagdo da regido com méaxima intensidade para a medida do FWHM.

3500 s — = A e G

3000

2500

2000

1500 \
1000 \ %| |% FWHM
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9

10 11 12 13 14 15 16

Valor do Pixel

Distdncia {mm)
Imagem axial contendo a regido de maxima intensidade correspondente ao fio de NiCr. (Fonte: O
Autor)

Os resultados das medidas de FWHM para o objeto encontram-se no Quadro
7. Observa-se que a resolugdo espacial dos equipamentos esta diretamente
associada a resolucdo nominal do pixel (GUPTA et. al., 2004). Os equipamentos
CBCT, de forma geral, apresentaram resultados de resolucédo espacial superiores
aos encontrados para o MSCT, com excec¢ao do FFOV 2 — Kodak 9500.
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Quadro 7. Resultados das medidas do FWHM para os equipamentos investigados

Resolucao Nominal Diametro

Equipamento do Pixel (mm) Fione(mm) FWHM (mm)

MSCT 0,35/0,35 0,25 0,75

SFOV 1 — Kodak
0,076/0,076 0,25 0,45

9000 C 3D

FFOV 1 -i-CAT 0,2/0,2 0,25 0,66

FFOV 2 - Kodak
0,3/0,3 0,25 0,75

9500 3D
FFOV 3 — Orthophos

0,16/0,16 0,25 0,48

XG 3D

(Fonte: O Autor)

Uma das limitacdes do uso do fio do simulador Mini-CT QC phantom utilizado
para determinacdo da resolucdo espacial dos sistemas CBCT é a espessura do fio
de NiCr (0,25 mm), que € maior do que a resolucdo nominal do pixel de tais
equipamentos. Assim, sugere-se que seja desenvolvido um procedimento de medida
de resolucdo espacial que utilize fios de menor espessura, ou a determinacédo da
resolucdo espacial por meio do célculo da funcéo de transferéncia de modulacdo de
uma borda ou ESF (do inglés, Edge Spread Function), conforme sugerido por

Suomalainen et. al.(2009) e Pauwels et. al.(2011).

5.2 Desenvolvimento do Simulador para Controle da Qualidade de Imagens
de CBCT Odontoldgicos

Para a realizacdo de procedimentos de controle de qualidade de imagens em
equipamentos CBCT odontoldgicos, considerando as limitacdes apresentadas
anteriormente de uso de simuladores para sistemas MSCT, foi proposta a
construgdo de um prototipo de um simulador de PMMA (polimetilmetacrilato) de
corpo cilindrico com 160 mm de didmetro e 160 mm de altura, denominado CBCT
Phantom. Este simulador foi projetado baseado nos trabalhos de pesquisadores da
comunidade europeia (EURATOM, 2012; PAUWELS et al, 2011), que
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desenvolveram procedimentos e recomendacdes de periodicidade para o controle
da qualidade em equipamentos CBCT de uso odontoldgico.

De forma a permitir as medidas dos parametros de qualidade de imagens
produzidas em equipamentos CBCT, o protétipo do simulador esta dividido em 8
discos de PMMA com 20 mm de altura, sendo 6 discos com um padrao de furos de
4,0 mm de diametro, igualmente espacados de 6,0 mm entre si, um disco uniforme
de PMMA e um disco com 7 locais para a insercdo de objetos de teste cilindricos
que contém diferentes materiais e estruturas que podem ser intercambiaveis, de
diametro 35 mm (Figura 16).

Figura 16 - Vista em perspectiva explodida das regides do protétipo do simulador desenvolvido neste
trabalho, denominado CBCT Phantom.

Avaliacdo da CNR, resolucdo espacial e artefatos

Avaliacdo da uniformidade, acurdcia do N°CT e ruido {
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O simulador apresenta trés regides para avaliacdo dos diferentes pardmetros de qualidade da
imagem (Fonte: O Autor)

As imagens de cada um dos trés setores do simulador e os respectivos
parametros analisados sdo detalhados a sequir.

O primeiro setor € utilizado para avaliacdo da acuracia do numero CT, razao
contraste-ruido (CNR), resolucdo espacial e artefatos metalicos, por meio da
insercao de objetos de teste de 35 mm, que possuem estruturas construidas com
materiais distintos, intercambiaveis em sua posi¢do no cilindro maior do simulador. A
Figura 17 apresenta uma imagem radiologica deste setor do simulador CBCT

Phantom.
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Figura 17 — Primeiro setor do CBCT Phantom.

20.00 mm

< 16000 mm 7_]

Imagem em perspectiva do CBCT phantom e de um corte axial tomografico da regido correspondente
ao primeiro setor, com os cilindros intercambiaveis. (Fonte: O autor).

A Figura 18 apresenta um detalhe deste primeiro setor do prototipo do

simulador desenvolvido, mostrando os objetos de teste intercambiaveis removidos

do simulador cilindrico principal.

Figura 18 — Detalhe dos objetos de teste intercambiaveis removidos do primeiro setor do CBCT
Phantom.

Imagem em perspectiva do CBCT phantom e os objetos de teste intercambiaveis. (Fonte: O autor).

Os objetos de teste sdo constituidos de estruturas de PTFE

(politetrafluoroetileno), Al (Aluminio), Delrin® (polioximetileno) e LDPE (polietileno de
baixa densidade). A Figura 19 mostra a estrutura de dois objetos de teste

intercambiaveis. Em cada objeto de teste foram projetadas pequenas ranhuras que

permitem a sua fixacao reprodutivel no simulador.
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Figura 19 — Dois objetos de teste intercambiaveis que podem ser inseridos no primeiro setor do CBCT
Phantom.

Imagem em perspectiva e vista superior do projeto de dois objetos de teste do CBCT phantom.
(Fonte: O autor).

O segundo setor do simulador CBCT Phantom é utilizado para avaliacdo da
uniformidade de campo, acurécia do nimero CT e ruido da imagem, através de um
disco uniforme de PMMA. A Figura 20 apresenta uma imagem radiol6gica deste
setor do simulador CBCT Phantom.

Figura 20 — Segundo setor do CBCT Phantom.

WL
umnnmmnrmmmmmm-

Imagem em perspectiva do CBCT phantom e de um corte axial tomograflco da regido correspondente
ao segundo setor, com uma regido uniforme. (Fonte: O autor).

O terceiro setor do simulador CBCT Phantom é utilizado para avaliacdo da
distorcdo geométrica, através de um disco que contém um padrdo em forma de
matriz de furos igualmente espacados. A distorcdo geométrica ndo costuma ser
avaliada em sistemas MSCT, mas uma matriz de furos para analise da distorcao
geométrica foi proposta pelo projeto SEDENTEXCT? para sistemas CBCT. A Figura
21 apresenta uma imagem radiolégica deste setor do simulador CBCT Phantom.

% SEDENTEXCT Project. Radiation protection: cone beam CT for dental and maxillofacial radiology.
Evidence based guidelines. Geneva, Switzerland: European Commission; 2011. Disponivel em:
http://wwwsedentexcteu/guidelines
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Figura 21 — Terceiro setor do CBCT Phantom.

20.00 mm

T < _160.00 mm 7

Imagem em perspectiva do CBCT phantom e de um corte axial tomografico da regiéo correspondente
ao terceiro setor, com um padréo de furos. (Fonte: O autor).

Desta forma, o proto6tipo do CBCT Phantom foi desenvolvido de modo a
atender a todos o0s requisitos necessarios para um simulador que permita a
avaliacdo de parametros fisicos que possibilitem a andlise da qualidade de imagens
em sistemas CBCT para uso odontolégico, considerando os diferentes modelos

disponiveis, inclusive aqueles que possuem menores campos de Visao.

5.2.1 Avaliacdo do uso do Simulador Desenvolvido para Controle da

Qualidade de Imagens de Tomografia Computadorizada

Para avaliar as potencialidades e limita¢cdes do uso do simulador CBCT
Phantom desenvolvido, foram realizadas aquisicdes de imagens tomogréaficas em
dois equipamentos. A primeira aquisicdo de imagens, utilizada como imagem de
referéncia, foi realizada no tomégrafo médico convencional MSCT Discovery 600 CT
LIGHTSPEED GE®, conforme mostra a figura 22. O protocolo de aquisicéo utilizado
foi o Standard, que possui 0s seguintes parametros de aquisi¢cao: 120 kVp, 260 mAs,

0,625 mm de espessura de corte e uso de filtro tipo Head Filter na reconstrucéo.
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Figura 22 - CBCT Phantom posicionado no tomdégrafo MSCT

E ;ﬁ

(a) (b)
(a) Vista em perspectiva do simulador CBCT Phantom sobre a mesa do tomoégrafo e (b)
alinhamento através dos feixes de laser do gantry. (Fonte: O Autor)

A segunda aquisicdo de imagens foi realizada no tomografo odontol6gico
Kodak 9500 3D Carestream Health®, de campo de visdo amplo, originalmente
denominado FFOV-2.

Em virtude da impossibilidade de posicionar o simulador no equipamento por
falta de um suporte adequado, foi desenvolvida computacionalmente e prototipada,
em impressora 3D, uma plataforma para o posicionamento do simulador. A técnica
de impressao 3D empregada foi a FDM (Fused Deposition Modeling) e o material
utilizado foi ABSplus P430 (Acrilonitrila Butadieno Estireno). Além disso, foi utilizado
um tripé para a sustentacdo do simulador sobre a plataforma desenvolvida com o
objetivo de estabelecer o posicionamento de acordo com o alinhamento dos feixes

de laser do equipamento.

Figura 23 —CBCT Phantom posicionado no gantry do K'odak 9500 3D.

(a) (b) (c)
€) Plataforma prototipada posicionada no tomagrafo, (b) equipamento Kodak 9500 3D e (c)
simulador posicionado sobre a plataforma prototipada. (Fonte: O Autor)
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O protocolo de aquisicdo de imagens utilizado na rotina clinica diaria foi
escolhido. Os parametros fisicos de exposi¢ado foram: 90 kVp, 10 mA, 10,8 s, 0,3 mm
de tamanho de pixel e FOV de 18,4 cm X 20,6 cm.

A seguir é apresentada a proposta e implementacdo da metodologia para
controle de qualidade de imagens utilizando o simulador CBCT Phantom

desenvolvido para uso odontolégico.

5.2.2 Uniformidade com CBCT Phantom

De forma a determinar a uniformidade de campo nos equipamentos CBCT
odontoldgicos nas regides de interesse clinico (arcada dentéaria superior e inferior e
seio maxilar), propde-se que as regibes analisadas da imagem sejam
correspondentes aos lados esquerdo e direito da arcada dentaria, e que seja
utilizada uma ROI anterior como referéncia. Ja para avaliar a uniformidade na regiao
anterior, propde-se a utilizagédo da ROl em um dos lados da arcada como referéncia,
conforme apresentado na figura 24.

Figura 24. Proposta de delimitacdo das ROIs na regido de interesse clinico para uso
odontolégico em um sistema CBCT FFOV

(Fonte: O autor).

No Quadro 8 pode-se visualizar os resultados obtidos a partir da
implementacdo do método proposto para analise de uniformidade do campo, em
comparacao com o método tradicional proposto pela IAEA (2012) e AAPM (2002),

gue utiliza a regido central como referéncia para a uniformidade. As duas primeiras
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linhas apresentam os resultados da uniformidade pelo método tradicional e as duas
ltimas linhas, os resultados da implementacdo do método proposto pelo autor.

Quadro 8. Comparacéo dos valores de uniformidade calculados com métodos diferentes.

. , ~ . |UROI anteriorl |UROI posteriorl |UROI direital |UROI esquerdal
Equipamento Método Toleréncia
(HU) (HU) (HU) (HU)
FFOV 2 - IAEA (2012),
Kodak 9500 Brasil (2005) 106,2 119,1 108,8 113,5
3D e AAPM
+ 10 HU
MSCT (2002) (IAEA- 2,1 1,7 11 1,8
FFOV 2 - PUB.1557,
Kodak 9500 2012) 4,9 - 3,6 6,0
Proposto
3D pelo autor
MSCT 0,30 - 0,20 0,17

(Fonte: O autor).

Pode-se observar que o célculo da uniformidade realizado pelo método
proposto neste trabalho apresenta resultados em conformidade com os valores de
tolerancia propostos pelas normas nacionais e internacionais (x 10 HU). Para
confirmacéo, realizou-se o0 mesmo calculo da uniformidade no equipamento MSCT,
com as referéncias posicionadas nas regides laterais e anterior. Os resultados
obtidos a partir do método proposto mostram que a determinacdo da uniformidade
na regido periférica do campo de visdo dos equipamentos CBCT apresenta menor
influéncia dos efeitos de endurecimento de feixe e espalhamento da radiacdo, bem
como dos artefatos do tipo cupping. Dessa forma, o método proposto para a
determinacdo da uniformidade de campo em equipamentos CBCT utilizando as
regides anteriores como referéncia possibilita avaliar esse parametro de qualidade

da imagem nas areas de interesse clinico para a odontologia.

5.2.3 Acuréacia do Niumero CT com o CBCT Phantom

Para o calculo da acuracia do numero CT com o CBCT Phantom, foi utilizada
a metodologia de correlagdo entre a média do numero CT dos pixels obtidos no
equipamento CBCT FFOV 2, em comparagdo com os valores obtidos no MSCT,

conforme a proposicao realizada por PAUWELS et. al (2011). Para tanto, foram
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delimitadas ROIs sobre o maior bastdo de material diferente em cada objeto de teste
do simulador e os valores médios do numero CT foram medidos. O Quadro 9 mostra
0s resultados para diferentes materiais existentes nos objetos de teste do prototipo
do CBCT Phantom.

Quadro 9. Medidas dos valores de niumero CT para cada material do CBCT Phantom.

Equipamento  CTyppg(HU)  CTgoipmma(HU)  CTgoppeirin(HU)  CTgojpree(HU)  CTroy a1(HU)
FFOV-2
-34,3 76,4 244.4 676,4 1741,1
Kodak 9500
MSCT -57,2 125,9 328,0 920,9 2365,4

(Fonte: O autor)

A partir dos valores medidos foi construido um grafico para visualizar o
comportamento da relacdo entre os numeros CT obtidos a partir das imagens

adquiridas com o equipamento MSCT e com CBCT FFOV 2 (Figura 25).

Figura 25. Gréfico da relacao entre os do N°CT do MSCT e do CBCT FFOV 2.
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Relacao linear entre os nimeros CT do MSCT e do CBCT FFOV 2. (Fonte: O autor).

O grafico mostra que existe uma relacéo linear entre os valores do numero CT
para os dois equipamentos. Assim, pode-se afirmar que existe a possibilidade de

realizar uma conversdo linear entre os valores do numero CT adquirido no
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equipamento CBCT FFOV 2 e a escala Hounsfield do equipamento MSCT, conforme
trabalhos realizados por LAGRAVERE et. al.(2008) e NAITOH et. al.(2009).

No entanto, devido as diferencas entre as caracteristicas dos modelos dos
equipamentos CBCT e a indisponibilidade de valores de referéncia de numero CT
fornecidos pelos fabricantes, recomenda-se que o teste de acurécia do numero CT
ndo seja incluido nos procedimentos de controle da qualidade de equipamentos
CBCT. Sugere-se que seja investigada a relacdo entre os numeros CT nos
diferentes sistemas CBCT para que seja avaliada a possibilidade de implementacéo
de equagbOes de ajuste para a escala Hounsfield. Deve-se ressaltar que essa
implementagcdo deve considerar os distintos parametros de aquisicdo das imagens

nos equipamentos.

5.2.4 Ruido da Imagem com o CBCT Phantom

Para o calculo do ruido N(HU) com o CBCT Phantom foram implementadas
duas metodologias: (i) aquela descrita na secdo 3.1.2 deste trabalho e (i) a
delimitacdo de ROIs e medidas dos desvios padrao do numero CT nas regides do
campo de visdo de interesse clinico, correspondentes as arcadas dentarias superior
e inferior e aos seios maxilares. Os resultados obtidos a partir das metodologias

citadas anteriormente sédo encontrados no Quadro 10.

Quadro 10. Valores de ruidos N(HU) com o CBCT Phantom para os equipamentos MSCT FFOV 2.

*N ROl **N| o **N| ) **N|
) central ROl direita ROl anterior ROl esquerda
Equipamento @MA ot(s)
(HL) (HUL) (HU) (HU)
MSCT 99 5 111 10,0 9,6 10,2
FFOV 2 - Kodak
10,8 48,5 53,5 53,8 55,0

9500 3D

(a) Intensidade de corrente elétrica do tubo de raios X e (b) tempo de exposicdo. *Ruido medido
seguindo os procedimentos convencionais. **Ruido medido com a metodologia proposta.

Observa-se que os resultados encontrados para o ruido no equipamento CBCT

FFOV 2 sédo, aproximadamente, cinco vezes maiores do que o encontrado para o

BN

MSCT. Como o ruido € inversamente proporcional a dose de radiacdo, esse

7

resultado €& coerente com o fato dos equipamentos CBCT produzirem uma
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exposicdo muito menor do que os sistemas MSCT, conforme resultados relatados
por Liang et. al. (2009) e Pauwels et. al.(2011).

Apesar de os fabricantes ndo indicarem valores de ruido de referéncia, os
resultados mostram que a variacdo percentual de ruido entre as regides de interesse
clinico sdo de aproximadamente 6% para os dois equipamentos, ndo havendo
diferengas significativas entre as duas metodologias de calculo do ruido.

5.25 CNR com o CBCT Phantom

Para andlise da razdo contraste ruido (CNR) foi utilizada a metodologia de
Pauwels et. al. (2011), que consiste em delimitar uma ROI sobre o material de
interesse e, para o material de fundo (PMMA), delimitar uma ROI adjacente,

conforme ilustrado na Figura 26.

Figura 26. Delimitac&o das ROIs para o célculo da CNR

1949.770 H
Min: 918,000 HU
S|

(Fonte: O Autor)

Os resultados, apresentados no quadro 11, apresentam os valores de CNR
para o equipamento MSCT, que foram aproximadamente trés a onze vezes maiores

do que aqueles obtidos para o equipamento CBCT FFOV 2.

Quadro 11. Valores de CNR para distintos materiais obtidos para o simulador CBCT Phantom

Equipamento CNRal/pmma CNRprre / pMMA CNRoperrin 1 pMMA CNR_LppE / PMMA

MSCT 111,3 81,2 27,0 27,8

FFOV 2 - Kodak
9500

37,2 17,7 7,4 2,3

(Fonte: O Autor)
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Os resultados mostram uma melhor resolugdo em contraste do equipamento
MSCT em relagdo ao equipamento CBCT FFOV 2. Os resultados sao consistentes

com aqueles obtidos por Pauwels et al. (2011).

5.2.6 Artefatos Metalicos com o CBCT Phantom

Considerando a importancia, no caso de uso odontoldgico, da analise dos
artefatos metalicos em imagens de CBCT, foram realizadas aquisicdes tomograficas
de um objeto de teste contendo os cinco bastbes de Al com diametros que variam
entre 1,0 mm e 5,0 mm. Para a andlise foi selecionada uma regido de interesse na
imagem axial do objeto, para que somente os bastdes de Al e o fundo de PMMA
fossem avaliados. A partir disto, foram obtidos histogramas de cada imagem e por
meio da operacdo de segmentacdo por thresholding, foram quantificados os
artefatos produzidos pelas imagens. As figuras 27 e 28 ilustram o método de

avaliacao descrito anteriormente.

~ Figura 27. Artefatos
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Imagem do objeto com cinco cilindros de aluminio de 1,0 mm a 5,0 mm, histograma da imagem e
operacéo de segmentacédo por thresholding para avaliar os artefatos produzidos. (Fonte: O Autor)

O valor do limiar na operacdo de segmentacao por thresholding foi escolhido
a partir do pico do histograma, que representa o valor de nivel de cinza de maior
frequéncia na imagem. A imagem segmentada apresenta em branco as regides que
contém os bastbes de aluminio e seus artefatos, que se restringem, no equipamento
MSCT, as regides proximas aos bastées (Figura 27).

Para o equipamento CBCT FFOV 2, o uso da mesma metodologia mostra que
a regido delimitada pela segmentacdo pelo thresholding no pico do histograma

apresenta uma maior extensao dos artefatos (Figura 28).
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F|gura 28. Artefatos presentes na |magem do Kodak 9500
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Imagem do objeto com cinco cilindros de aluminio de 1,0 mm a 5,0 mm, histograma da imagem e
operacéao de thresholding para avaliar a quantidade de artefatos produzidos. (Fonte: O Autor)

Através do histograma e da operacao de segmentacéo por thresholding com
limiar no pico do histograma, observa-se que foi possivel determinar a extensdo dos
artefatos produzidos na imagem do equipamento CBCT FFOV 2. Além disso,
destaca-se o maior ruido e a baixa resolucdo em contraste proporcionada por este
equipamento. Uma forma possivel de quantificacdo dos artefatos metalicos seria a
estimativa da porcentagem do numero de pixels brancos em relacdo a regido de

fundo.

5.2.7 Avaliacdo Qualitativa da Distorcao Geométrica

No setor do simulador para avaliagdo qualitativa da distorcdo geométrica,
utilizou-se o disco com o padrédo em forma de matriz de furos. Nessa regiao, para
avaliacdo da distorcdo, foram delimitados perfis em quatro direcbes, buscando
verificar se ocorre variacdo nas intensidades dos furos ao longo das linhas.

Os resultados para o equipamento MSCT, apresentados na Figura 29,
mostram que h& uma constancia dos didmetros dos furos presentes no simulador,
bem como um comportamento uniforme da intensidade nas quatro direcdes

avaliadas.
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Figura 29. Avaliacdo da distorcdo geométrica no equipamento MSCT, utilizando o CBCT Phantom
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(Fonte: O Autor)

Nos resultados para o CBCT FFOV 2, apresentados na Figura 30, observa-se
uma falta de uniformidade dos numeros CT na regido central do FOV, em todas as
direcOes. Essa falta de uniformidade deve-se ao efeito cupping presente nos
equipamentos CBCT. No entanto, ndo se observam variagdes nos diametros dos
furos presentes nas imagens do simulador, revelando uma constancia na resolugéo

espacial ao longo de um mesmo corte.

Figura 30. Avaliacdo da distor¢do geométrica no equipamento CBCT FFOV 2, utilizando o CBCT

Phantom
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(Fonte: O Autor)

Este teste de distor¢do geométrica com o CBCT Phantom pode ser utilizado
também para avaliar possiveis diferencas ao longo dos cortes em diferentes regides

do volume do cranio.
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6 CONCLUSOES E SUGESTOES

Neste trabalho foi desenvolvida e implementada uma metodologia para o
controle da qualidade de imagens de tomografia computadorizada de feixe conico
para uso odontologico.

Para tanto, procedimentos de controle da qualidade de imagens de CT
convencional foram aplicados em quatro equipamentos CBCT odontolégicos
instalados na cidade de Porto Alegre/RS. Constatou-se que nem todos 0s
equipamentos CBCT odontoldgicos possuem plataformas adequadas para o
posicionamento de simuladores para controle da qualidade, dificultando o uso dos
simuladores usualmente utilizados para a realizagdo dos testes. Verificou-se que 0s
valores de uniformidade dos equipamentos CBCT né&o estdo de acordo com as
normas metodoldgicas propostas pelas agéncias reguladoras nacionais (BRASIL,
2005) e internacionais (IAEA, 2012 e AAPM, 2002). Além disso, por meio da CNR,
verificou-se que os equipamentos CBCT nao sdo adequados para a avaliagcao e
diferenciacdo de materiais de baixo contraste, tais como tecidos moles. Os
resultados de FWHM para o0s equipamentos investigados mostram que o0sS
tomografos odontolégicos apresentam resolucdo espacial superior ao tomografo
convencional.

Assim, foi desenvolvido um protétipo de simulador, denominado CBCT
Phantom, para controle da qualidade de imagens de CBCT odontolégico, com
estruturas que permitem a avaliacdo de parametros fisicos para avaliacdo da
qualidade das imagens.

Foi proposta uma metodologia especifica de avaliagdo da uniformidade de
campo, ruido da imagem, resolucao espacial, artefatos e resolucdo em contraste das
imagens dos CBCT odontoldgicos que, do ponto de vista clinico, mostrou resultados
compativeis com a avaliacéo clinica, assim como viaveis para uso em modelos com
amplo e pequeno campo de visdo. Na metodologia, sugere-se que, em
equipamentos CBCT odontoldgicos, os parametros fisicos sejam avaliados utilizando
as regibes correspondentes as arcadas dentarias ao invés da regido central do
campo de visdo. Foi proposto e avaliado um método de determinacéo de uma curva
de ajuste dos numeros CT em equipamentos CBCT, que possibilita a utilizacao

desses equipamentos para avaliacdo de densidade 0ssea. Os procedimentos foram
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implementados em um equipamento CBCT e mostraram-se vidveis para 0 uso em

diferentes equipamentos.

Considerando as peculiaridades e variabilidades dos modelos de

equipamentos CBCT disponiveis no mercado, sugerem-se 0s seguintes topicos para

continuidade deste trabalho:

Avaliacdo da isotropia espacial tridimensional através do calculo do
MTF multidirecional.

Avaliacdo da uniformidade tridimensional.

Avaliacao da producéo de artefatos metalicos em equipamentos CBCT,
por meio de aquisicdes tomograficas de um objeto de teste com
implantes dentérios inseridos no simulador desenvolvido.

Avaliacdo das equacbes de correlacdo entre os numeros CT dos
equipamentos CBCT e MSCT.

Realizacdo de estudos de dosimetria nos equipamentos CBCT
odontoldgicos.

Desenvolvimento de um simulador para dosimetria que possa ser
integrado ao CBCT Phantom.

Desenvolvimento de um aplicativo para a quantificacdo dos parametros
de controle da qualidade das imagens e dosimetria dos equipamentos
CBCT odontologicos.
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