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OLIVEIRA, Marcus Vinicius Linhares de. Desenvolvimento de um novo método para
avaliacio da qualidade da imagem em tomografia computadorizada de feixe conico. 2016.
Tese (Doutorado) - Instituto
de Ciéncias da Saude, Universidade Federal da Bahia, Salvador, 2016.

RESUMO

Os exames de tomografia computadorizada por feixe de cone (CBCT) tém crescido em grande
escala nos ultimos anos. O estabelecimento de testes de garantia de qualidade ¢ importante para
garantir a manuten¢do da informag¢ao de diagnoéstico utilizando protocolos otimizados. O uso
de fantomas ¢ essencial para fazer medicoes de parametros de qualidade de imagem. Além
disso, sugere-se uma avalia¢do automatica da imagem para evitar discordancias inter e intra-
observador. O objetivo deste trabalho foi desenvolver um novo método para avaliagdo dos parametros
indicadores da qualidade da imagem de tomografia computadorizada de feixe conico (TCFC) dental.
Materiais ¢ Métodos: Um fantoma composto por uma estrutura cilindrica de polimetilmetacrilato
(PMMA), contendo grupos de materiais de diferentes densidades que representam atenuagdo de varias
estruturas anatomicas foi modificado e implementado para obtengdo das imagens. As imagens do
fantoma foram obtidas com diferentes protocolos de exposi¢do em trés unidades de TCFC: NewTom™
5G (QR srl, Verona, Italy), Cranex® 3D (Soredex Oy, Tuusula, Finland) e Scanora 3D (Soredex Oy,
Tuusula, Finland). Uma macro, designada CBCT_QA, foi desenvolvida, usando-se o software livre
ImageJ (National Institutes of Health, USA), para avaliar automaticamente os parametros indicadores
da qualidade de imagem de forma objetiva. Um sistema de gerenciamento foi desenvolvido para
acompanhamento das avaliagdes. Resultados: A combinagdo do fantoma e da macro (CBCT_QA)
permitiu a avaliagdo de oito parametros da qualidade de imagem: uniformidade, razdo sinal-ruido (RSR),
ruido, razdo contraste-ruido (RCR), resolucdo espacial, indice de artefato, acuracia geométrica e baixo
contraste. Os valores dos indicadores da qualidade da imagem variaram de acordo com a unidade de
TCFC. O fantoma pode ser aplicado para avaliagdo da qualidade da imagem em equipamentos com FOV
pequeno, médio e grande. O CBCT QA permite que os resultados obtidos sejam exportados para uma
planilha do Microsoft Excel, impresso em .pdf ou armazenados para acompanhamento ao longo do
tempo. No relatorio final, os valores do produto dose area (DAP) também sdo apresentados. Conclusao:
A metodologia desenvolvida neste estudo demonstrou ser de rapida aplicag¢do, de baixo custo e um
método reprodutivel para avaliacdo de parametros de qualidade de imagem em TCFC.

Palavras-chave: Tomografia computadorizada de feixe conico. Qualidade da imagem.
Controle de qualidade, processamento de imagem
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ABSTRACT

Cone beam computed tomography (CBCT) examinations have grown on a large scale in the past years.
The establishment of quality assurance testing is important to ensure diagnostic information
maintenance using optimized protocols. The use of phantoms is essential to make measurements of
image quality parameters. Furthermore, an automatic image evaluation is suggested in order to avoid
inter- and intra-observer disagreement. The aim of this study was to develop a system (phantom-
software) to evaluate the image quality in dental and maxillo-facial cone beam computed
tomography (CBCT). Materials and Methods: A polymethylmethacrylate (PMMA) phantom
with cylindrical structure, containing groups of different densities materials, representing
attenuation of various anatomical structures was modified and implemented for image
acquisition. The phantom’s images were obtained according different exposure protocols in
three units of CBCT: NewTom 5G™ (QR srl, Verona, Italy), 3D Cranex® (Soredex Oy,
Tuusula, Finland) and 3D Scanora (Soredex Oy, Tuusula, Finland ). A macro, called
CBCT _QA, in order to evaluate the image quality parameters automatically and objectively,
was developed using a free software, ImageJ (National Institutes of Health, USA). A
management system was developed to record the evaluation’s results. Results: Phantom and
macro (CBCT_QA) allowed the evaluation of eight image quality parameters: uniformity,
signal to noise ratio (SNR), noise, contrast-to-noise ratio (CNR) spatial resolution, artifact
index, geometric accuracy and low contrast. The values of image quality indicators ranged
according to CBCT units. Phantom allowed the evaluation of image quality in devices with
small, medium and large FOV. The results obtained can be exported to a spreadsheet from
Microsoft Excel, printed in .pdf or stored for tracking over time. Also, in the final report, the
values from dose area product (DAP) are presented. Conclusion: The new method developed
in this study presented fast application, low cost and a reproducible method for evaluating
image quality parameters in CBCT.

Keywords: Cone beam computed tomography. Image quality. Quality control. Image
Processing
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O uso do exame de tomografia computadorizada de feixe conico (TCFC) tem
aumentado em larga escala ao longo dos anos, em vista do leque de lesdes e alteragdes que
podem ser diagnosticadas com o uso desse método de imagem. Nao obstante, a TCFC pode
desencadear doses de radiagao mais elevadas em comparacao com outros métodos radiograficos
tradicionais (PLACHTOVICS; GOCZAN; NAGY, 2015). Nesse sentido, ¢ necessario
considerar todas as possibilidades de reducao das doses as quais o paciente ¢ submetido, de
acordo com o principio “as low as reasonably achievable” (ALARA) (ICRP, 2007).

O tomodgrafo de feixe conico foi desenvolvido para aquisigdo de imagens
tridimensionais de estruturas dentoalveolares com doses de radiagdo menores do que a
tomografia convencional. Desse modo, a TCFC tem sido extensamente aplicada nos campos da
endodontia, do planejamento de implantes e do tratamento ortoddontico, destacando-se por
oferecer baixo custo, apresentar tamanho reduzido do equipamento em comparagdo com o da
tomografia multidetector, ser de facil operacao e proporcionar aquisi¢des relativamente rapidas
(SCARFE; FARMAN; SUKOVIC, 2006; BALLRICK et al., 2008). Na ultima década, a
imagem em trés dimensdes tornou-se uma tendéncia por permitir a aquisi¢do de informagdes
que auxiliam tanto o diagnéstico da regido dentomaxilofacial quanto o planejamento cirurgico
(LOUBELE et al., 2009). A visualizagdo dos detalhes anatomicos tem desempenhado um
importante papel, principalmente em avaliagdes periodontais e endoddnticas, fazendo-se
necessario que as imagens obtidas possuam qualidade suficiente para a visualizacao fidedigna
das lesdes e, consequentemente, melhor apresentacdo das informacgdes diagnosticas.

Por ser considerado um método de diagnoéstico relativamente novo, ha um esforgo
continuo para definirem-se as normas de garantia de qualidade para a TCFC, incluindo-se o
desenvolvimento de fantomas adequados e a implementagdo de critérios de controle de
qualidade.

As diretrizes européias sobre a protecao contra as radiagdes em radiologia odontoldgica,
os European guidelines on radiation protection in dental radiology (EUROPEAN COMISSION,
2004), abordam os critérios de qualidade de imagem e de niveis de referéncia de diagndstico
(NRD) em radiologia odontoldgica, mas essas orientagdes ndo inclui a TCFC. Detectada essa
deficiéncia, em 2008, o Projeto SEDENTEXCT, implementado pela Comissdo Europeia para
Protecao Radioldgica, buscou definir melhor as normas. Para isso, sugeriu procedimentos de

garantia de qualidade aplicadas a TCFC, por meio de diretrizes abrangentes. Tais diretrizes
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devem estar baseadas em evidéncias, sobre o uso da TCFC em odontologia, incluindo dessa
tecnologia. Os resultados preliminares foram apresentados em 2009, porém foram adotados
pela Comissao Europeia apenas em 2012, em que recomenda que um programa de garantia de
qualidade deve incluir a documentacdo relacionada com testes de controle de qualidade
realizados, resultados do monitoramento do desempenho da unidade de TCFC, dosimetria e
estabelecimento dos parametros de exposicao de acordo com o paciente e a suspeita diagndstica
(SEDENTEXCT, 2012). A American Academy of Oral e Maxilofacial Radiology também
prop0s poucas recomendagoes, relacionadas com a utilizagdo de TCFC (AMERICAN DENTAL
ASSOCIATION COUNCIL ON SCIENTIFIC AFFAIRS, 2012). Ademais, a Agéncia de Protecao a
Saude, a Health Protection Agency (HPA) também apresentou, uma proposta de testes a serem
realizados (HPA, 2010). No entanto, apesar das mencionadas diretrizes, ainda ha falta de
consenso sobre os testes de aceitacdo e constancia para a qualidade de imagem, (STEIDING;
KOLDITZ; KALENDER, 2015).

Acrescente-se que a avaliagdo dos parametros indicadores da qualidade da imagem em
TCFC tem-se baseado na analise subjetiva da visualiza¢ao de pontos anatomicos de referéncia.
Para imagens digitais, a avaliagdo da imagem de forma subjetiva possui um potencial maior
para erros do que as imagens analdgicas, a exemplos os filmes radiograficos. Além da
variabilidade entre observadores, o ambiente digital introduz inumeros fatores que contribuem
para o surgimento de viés e falta de precisdo no processo de controle de qualidade da imagem
obtida por TCFC (SUOMALAINEN et al., 2009; TORGERSEN et al., 2014). Por outro lado,
independentemente das orientagdes que sejam seguidas, o uso de fantomas e de softwares €
considerado essencial para a realizagdo de medi¢des dos parametros indicadores da qualidade
da imagem (SEDENTEXCT, 2012), configurando-se como um passo essencial para a
padronizagao dos procedimentos de controle de qualidade. Além disso, a utilizagdo de fantomas
e softwares permite o acompanhamento da influéncia dos parametros ajustaveis, que afetam a
qualidade da imagem e a dose de radiacdo, para o uso otimizado das exposigdes.

A Comissdao Europeia sugeriu que os fantomas Catphan, comumente utilizados em
protocolos de garantia de qualidade para tomografia multidetector, também poderiam ser
usados em TCFC (WATANABE et al., 2011; SEDENTEXCT, 2012). No entanto, em vista de
sua grande dimensdo e do tamanho limitado do campo de visao (FOV) das unidades de TCFC,
essa solugdo ndo ¢ ideal. As orientacdes do Projeto SEDENTEXCT sugeriram a utilizacdo de
um fantoma especifico, mas esse também possui aplicagao limitada em virtude de seu alto custo,

do software pouco amigével e por ser vendido separadamente do fantoma. Desse modo, o
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desafio de desenvolver o conjunto fantoma-sofiware mais adequado para aplicacdo em
equipamentos de TCFC ainda est4d em curso.

Diante do exposto, torna-se imperativo o desenvolvimento de métodos simples,
padronizados, rapidos, objetivos, de baixo custo e que ampliem a acessibilidade ao controle de
qualidade da imagem em TCFC. Desta forma, apresenta-se como objetivo deste trabalho a
proposta de um novo método, a partir da aplica¢do de um conjunto fantoma- software, acessivel

e de baixo custo, capaz de avaliar os parametros indicadores da qualidade da imagem em TCFC.
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2.1 APLICACOES DA TCFC

Por muitos anos, as informagdes necessarias para o diagndstico do complexo
maxilofacial eram obtidas a partir dos exames clinicos e, mais comumente, das imagens
bidimensionais (2D). Fazem parte da modalidade bidimensional as imagens intraorais
periapicais, a radiografia lateral cefalométrica e as imagens panoramicas (BORNSTEIN et al.,
2014). Atualmente, a TCFC tem amplo uso nos procedimentos clinicos, assim como na cirurgia
oral, cirurgia maxilofacial, avaliagdo da articulagdo tempormandibular, implantodontia,
ortodontia, endodontia e periodontia (SCARFE; FARMAN; SUKOVIC, 2006; MIRACLE;
MUKHERII, 2009b; JANNER et al., 2011).

Na 4area de ortodontia, a TCFC tornou mais facil a avaliagdo
das complexas maloclusdes dentarias e esqueléticas, além de auxiliar no planejamento do
tratamento em casos especificos (KAPILA; CONLEY; HARRELL, 2011). Além disso, a TCFC
¢ indicada nos casos de estudo da fenda palatina, avaliacdo da posi¢do de dente incluso,
identificacdo de reabsorcao radicular causada por dentes irrompidos e planejamento de cirurgia
ortognatica (DREYER, 2008). No estudo da articul¢do temporomandibular, permite medidas
do condilo mandibular com grande acuréacia, medidas essas que sdo extremamente vantajosas
na pratica clinica, quando da avaliagdo de pacientes com disfungdes articulares
(KRISHNAMOORTHY; MAMATHA; KUMAR, 2013).

A TCFC ¢ uma ferramenta muito til na endondontia, especialmente para o diagnostico
de patologias de origem endodontica e ndo endoddntica, morfologia do canal, avaliagdo de
fratura da raiz e trauma. Além disso, essa tecnologia também viabiliza anélise dos tipos de
reabsor¢ao radicular (NAKATA et al., 2006; COHENCA et al., 2007; STAVROPOULOS;
WENZEL, 2007).

Nao obstante, nos casos em que a inser¢do de implantes ¢ desejada, as imagens
volumétricas adquiridas pela TCFC s3ao importantes gragas a visualizacdo mais detalhada da
anatomia e, potencialmente, por incluir toda a informacgao necessaria para a maxima seguranca
cirirgica ¢ o melhor posicionamento do implante (DREISEIDLER et al., 2009). Na
investigacdo do local do implante, as informagdes sobre o volume e a qualidade oOssea, a
topografia e a relagdo com estruturas anatdmicas importantes, como nervos, vasos, raizes,
assoalho nasal e seios cavidades, devem estar evidenciadas.

Ja na periodontia, os primeiros relatos da aplicacdo da TCFC ocorreram na avaliacao e

na evolugdo do tratamento da periodontite. Em comparagdo com as radiografias e a tomografia
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multidetector, a TCFC mostrou-se eficaz na avaliacao dos defeitos periododontais intradsseos,
fenestracoes, deiscéncias e lesdes de furca (MIRACLE; MUKHERIJI, 2009b).

Esse grande leque de possibilidades e aplicacdoes fez da TCFC um método de
diagnostico por imagem cada vez mais utilizado. Por conseguinte, ¢ importante compreender
completamente os principios técnicos da TCFC, a fim de utilizar tais principios, de modo a
obter imagens de qualidade satisfatoria submetendo o paciente as menores doses de radiagao

possiveis.

2.2 O EQUIPAMENTO DE TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DE FEIXE CONICO

A TCFC foi criada em 1982, muito embora esse prototipo tivesse sido desenvolvido
para aplicagdes que ndo envolviam a radiologia odontologica. Os primeiros passos foram dados
no campo da angiografia e, gradualmente, a TCFC foi sendo aplicada a outras modalidades,
como ¢ o caso da radioterapia. No entanto, foi apenas em 1998 que seu uso obteve destaque
para avaliacao da regido dental e maxilofacial, apos a publicagdo do artigo “A new volumetric
CT machine for dental imaging based on the cone-beam technique: preliminary results”
(MOZZO et al., 1998). Este novo aparelho, o NewTom 9000, produzia imagens de alta
qualidade nas trés dimensdes, com baixo custo de aquisi¢do, além de baixas doses de radia¢ao
no paciente. (MOZZO et al., 1998; MIRACLE; MUKHERIJI, 2009a).

O sistema de emissao do feixe de raios-X ¢ semelhante a outros tipos de equipamentos,
entretanto, as diferencas entre os tubos usados para a radiografia bidimensional (2D), a
tomografia multidetector e a TCFC estdo, principalmente, no tamanho da janela de saida do
feixe, no intervalo de fatores de exposi¢do e na filtracdo do feixe. Outra diferenca esta
relacionada com o modo de exposi¢dao, que pode ser pulsado ou continuo. Alguns tubos de
raios-X permitem a exposi¢cdo no modo pulsado, para evitar que haja alguma exposi¢do entre
as projegoes. Isso conduz a confusdes relacionadas com o tempo de varredura (tempo entre a
primeira e a ultima projecao) e com o tempo de exposi¢ao (tempo cumulativo durante o qual a
exposicao ¢ feita), pois, nos tubos de raios-X que possuem o modo de exposi¢do continuo, o
tempo total de varredura e o tempo de exposi¢do sdo equivalentes. No entanto, as doses de
radiagdo sdo mais elevadas, uma vez que os detectores necessitam de um intervalo de tempo

para captura das projecdes. Nesse caso, o feixe nao contribuiria para formacao da imagem
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(PAUWELS et al., 2015a), fazendo com que o paciente seja submetido a doses maiores de
radiagdo ionizante.

Para delimitar a area a ser exposta a radiacao no paciente durante a aquisi¢ao dos dados,
o feixe ¢ colimado por meio de blocos de uma liga de chumbo que impedem que o feixe siga
além do volume de interesse. A maioria dos sistemas de TCFC tem campo de visdo (FOV) com
tamanhos variaveis, de modo que o colimador podera ter aberturas pré-definidas de acordo com

esse tamanho (FIGURA 1).

Figura 1 - Esquema de FOVs encontrados em equipamentos de TCFC
(identificados a vermelho): A) FOV de grande volume;
B) FOV mediano; C) FOV de pequeno volume;
D) FOV stitched
Fonte: <http://pocketdentistry.com/1 1-cone-beam-computed-tomography-volume-
acquisition>,

A i1magem da TCFC origina-se de uma unica rotacdo do gantry, em que,
sincronizadamente, o conjunto constituido de tubo de raios-X e detector se move em volta da
cabeca do paciente, formando, a depender do fabricante, um angulo de 180°, 210° ou 360°
(BATISTA; NAVARRO; MAIA, 2013a). A partir desse giro, sao obtidas multiplas projecdes
bidimensionais em angulos diferentes e enviadas ao computador, contendo toda a informagao

necessaria para compor a matriz da imagem em trés dimensodes (FIGURA 2).
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Figura 2 - Esquema de um equipamento de tomografia computadorizada
de feixe conico
Fonte: Elaboragao do autor.

Apos a exposicao ao feixe de radiacdo, o paciente pode ser liberado, visto que toda a
informacao necessdria para gerar as imagens de interesse estd contida nos dados brutos. Os
cortes nos trés planos do espaco e at¢ mesmo no plano obliquo ou curvado, pelo processo
comum de reconstru¢do multiplanar (multi-planar reconstruction - MPR), podem, entdo, ser
obtidos a partir dessa imagem tridimensional. Os algoritmos do software sao aplicados para que
as informagdes projetadas fornegam os dados volumétricos compostos pelos elementos de
imagem em forma de cubo (voxel). Dessa forma, os dados da TCFC sdo passiveis de
reconstru¢do em volume, em vez de em fatia, fornecendo a informagao em 3D (SCARFE et al.,
2012). A TCFC destaca-se também por possuir o voxel isotrdpico, ou seja, todos os lados
possuem a mesma dimens3o, o que se reflete diretamente na resolucio espacial.! Essa isotropia
permite uma melhor resolugdo nas imagens, tornando as medidas geometricamente mais

precisas em qualquer plano de corte (PAUWELS et al., 2015a).

'A resolugdo espacial é a habilidade de o sistema de imagem diferenciar objetos pequenos de maneira distinta.

24



2.2.1 Detectores digitais

A tecnologia das imagens digitais tem revolucionado, nos dias atuais, a qualidade das
imagens no radiodiagnostico. Imagens com ruido cada vez menor, tempo de aquisi¢do reduzido
e pos-processamento sao algumas das melhorias que se tém obtido. Vale ressaltar que grande
parte destas melhorias deve-se ao desenvolvimento da tecnologia voltada para os detectores de
imagem (BABA; UEDA; OKABE, 2004).

Em TCFC, utilizam-se detectores do tipo intensificadores de imagem com um

dispositivo de carga acoplada (II/CCD), do tipo flat panel.

2.2.1.1 Charge coupled device

O charge coupled device (CCD), ou seja, o dispositivo de carga acoplada, em uma
tradugao livre, foi desenvolvido em 1970, pelos Laboratorios Bell, na tentativa de criar um novo
dispositivo para memoria de computador. Esse dispositivo foi rapidamente adaptado para uso
como fotodetector, quando foi reconhecida sua sensibilidade para a luz visivel. Hoje em dia, os
CCDs sao utilizados em uma grande variedade de dispositivos de conversao indireta de raios-
X, incluindo-se sistemas radiograficos de grande area e intensificadores de imagem (CHOTAS;
DOBBINS; RAVIN, 1999). Considerada uma tecnologia consolidada, eles oferecem alta
velocidade de leitura, mas estdo limitados a um FOV relativamente pequeno. Caracteriza-se
como um sistema indireto de deteccdo, no qual a imagem ¢ formada com o uso dos
intensificadores de imagem/CCD (FIGURA 3). Esse sistema fornece a imagem a partir da
conversao dos fotons de raios-X em luz, em uma tela cintiladora anteriormente feita de
oxisulfito de gadolinio (Gd202S) e, mais recentemente, de iodeto de césio (Csl), a chamada tela
de entrada. Essa luz, por sua vez, incide diretamente em um fotocatodo, estimulando a liberagao
de elétrons. No entanto, a tela cintiladora responsavel pela conversao dos raios-X em luz pode
sofrer degradacdo ao longo do tempo, comprometendo a qualidade da imagem (PAUWELS et

al., 2015a).

25



a) b)

Tela de Entrada

Raios-X +
Fotocatodo —

Figura 3 - Esquema e imagem de um sistema intensificador de imagem com CCD:
a) Visualizagdo interna do detector; b) Tomoégrafo de feixe conico
Galilleos Comfort PLUS (Sirona, Bensheim, Germany) contendo
detector de II/CCD

Fonte: Adaptado de Baba, Ueda e Okabe, 2004.

Os elétrons, entdo acelerados por meio de uma diferenca de potencial, sdo focados por
eletrodos em dire¢dao a tela de saida (~2,5 cm de diametro). Essa tela possui a funcdo de
converter esses elétrons em luz visivel e, por conseguinte, converter em corrente elétrica por
um fotodetector, que, nesse caso, sera o dispositivo de carga acoplada. Para que isso ocorra, ¢
necessario que haja um conjunto optico apos a tela de saida, permitindo que a luz alcance o
sistema CCD; entretanto, as lentes reduzem substancialmente o nimero de fotons que chegam
até¢ o CCD (YAFFE; ROWLANDS, 1997; CHOTAS; DOBBINS; RAVIN, 1999).

Os intensificadores de imagem podem comprometer a qualidade da imagem devido as
distor¢des geométricas, consequentes ao processamento dos dados pelo software. O reflexo
dessa limitacdo ¢ observado na acurdcia das medidas e na adicdo de artefatos (SCARFE;
FARMAN, 2008).

O CCD ¢ um sistema integrado a um circuito formado pela deposi¢cdo de uma série de
eletrodos, os chamados gates, em um substrato de semicondutor para formar uma matriz.

Através da aplicacdo de uma tensao nos gates, a area de armazenamento de carga elétrica sera
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esvaziada. Se a tensdo ¢ varidvel entre as portas adjacentes, as cargas podem ser transferidas de

uma porta a outra (YAFFE; ROWLANDS, 1997).

2.2.1.2 Detectores planos

O detector de tipo plano (flat panel) compde um dos sistemas mais recentes de recepcao
de imagem. Ha dois tipos diferenciados, o direto e o indireto, a partir do principio de detecgdo
dos fotons de raios-X. Os sistemas considerados diretos possuem um fotocondutor, como o
selénio amorfo (a-Se), que converte diretamente os fotons de raios-X em carga elétrica;
posteriormente, a carga elétrica ¢ armazenada em capacitores e, em seguida, ¢ transmitida em
forma de sinal. Ja os indiretos, como ¢ o caso do silicio amorfo (a-Si) e CMOS, necessita da
conversao dos raios-X em luz (cintilador) e, posteriormente, um dispositivo especifico, o
fotodiodo, converte essa luz em sinal elétrico, que, por sua vez, ¢ armazenado em um capacitor
localizado em cada pixel (CHOTAS; DOBBINS; RAVIN, 1999). Anteriormente, o oxisulfeto
de gadolinio (Gd>O>S:Tb) foi usado como material cintilador, entretanto, o iodeto de césio
(ICsI) pode ser encontrado nos tomdgrafos de feixe conico mais modernos e permite a melhoria
na qualidade de imagem (PAUWELS et al., 2015a). J4 a matriz de a-Si ¢ responsavel pela
conversao dos fotons de luz em cargas elétricas.

O complementary metal-oxide-semiconductor (CMOS) ¢ outro tipo de dispositivo de
detec¢do que converte a luz visivel em um sinal digital utilizando pixels ativos fotossensiveis.
O CMOS tem varias caracteristicas uteis: baixo consumo de energia, alta resolugdo espacial,
alta velocidade de leitura e custo menor, se comparado com o CCD.

Os sensores CMOS apresentam, porém, algumas desvantagens: o tamanho da éarea de
detecgdo ativa e o elevado ruido quantico produzido, além de o serem menos sensiveis do que
0 CCD. Por essa razdo, sua qualidade de imagem ¢, geralmente, menor em comparagdo com a
do CCD (THEUWISSEN, 2008; GILMORE; LARES, 2010).

O CMOS, diferentemente do CCD, nao necessita de um sistema Optico para transmissao
da luz produzida no cintilador. A forma de transmissao das informacdes de cada pixel também
difere entre as duas tecnologias. No CMOS, as informagdes de cada pixel sdo lidas

individualmente, ao contrario do CCD, em que sdo transmitidas em conjunto (FIGURA 4).
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Figura 4 - Comparagao entre as tecnologias a) CMOS e b) CCD
Fonte: Elaboragdo do autor.
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O CMOS converte a luz em um sinal digital usando pixels fotossensiveis e um circuito
eletronico e, por possuirem pixels menores, seu resultado tem maior resolucdo espacial. Por
outro lado, esses pixels menores limitam a area sensivel do detector proporcionando maior ruido
quantico.

Cada diodo sensivel a luz, é conectado por um arranjo de Transistores de Filme Fino
(TFF) compostos por uma linha de controle e uma linha de dados, fazendo com que uma carga
elétrica produzida em um diodo, em resposta a emissao de luz do fosforo, seja lida, capturada
e armazenada. Dessa forma, o TFF possui a funcdo de coletar e carrear o sinal (YAFFE;
ROWLANDS, 1997; BABA et al., 2002; SCARFE et al., 2012; MIRACLE; MUKHERIJI,
2009a).

Os TFFs sao transistores do tipo efeito de campo compostos por fonte, dreno e porta.
Esse dispositivo controla o fluxo de elétrons entre a fonte e o dreno, pela aplicagdo de uma
diferenga de potencial na porta. Um campo elétrico € produzido e o fluxo de elétrons entre a
fonte e o dreno passa a ser controlado por meio da elevacdo ou diminui¢do da tensdo da porta
(FIGURA 5). Desse modo, quando a tensao alcanga um determinado nivel, o fluxo de elétrons
¢ interrompido por acao do alto campo elétrico, ou seja, a porta funciona como um interruptor.

As cargas elétricas produzidas pelos raios-X incidentes sdo coletadas pelo dispositivo

de captura de cargas e armazenadas nos capacitores que sdo ligados a fonte. Durante a exposi¢ao
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aos raios-X, o TFF esté “fechado”, permitindo que as cargas sejam acumuladas e armazenadas.
Ap0s a exposicao estar completa, o TFF ¢ “ligado” e permite que a carga acumulada em cada
capacitor flua através do transistor para a linha de drenagem e para o amplificador de carga. O
sinal ¢ amplificado e convertido em uma tensao proporcional que resulta em um valor na escala

de cinza (BUSHBERG, 2012).

V dreno

Dreno

o

V porta

=r
©0-0-0-~
-
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Figura 5 - Esquema do funcionamento de um transistor de filme fino (TFT)
Fonte: Elaboragdo do autor.

Nos detectores planos, existe o fator de preenchimento, que se refere a porcentagem da
area sensivel, responsavel por registrar as informagdes dentro de um tnico pixel. O pixel ¢é
formado pelo fotodiodo e pelo TFF, de tal forma que quanto menor o fator de preenchimento
e, consequentemente, o pixel, menos fotons de raios-X serao captados, ocasionando maior ruido
na imagem. Assim sendo, sera necessario, elevar os parametros de exposicao, aumentando-se
a quantidade de radiacdo e a dose aplicada ao paciente. O voxe/ da imagem depende
primariamente do tamanho do pixel/ do detector, e, por sua vez, o voxel terd influéncia direta na
resolucao da imagem (SCARFE; FARMAN, 2008).

Os dispositivos fotocondutores, como o selénio amorfo (a-Se), foram desenvolvidos
para deteccao direta por disporem de resolucdo espacial superior (>20 pl/mm) mediante um
processo de conversdo simples de raios-X em sinal elétrico. Antes de a tela plana ser exposta
aos fotons de raios-X, um campo elétrico € aplicado na camada de selénio; em seguida, a

exposicao aos raios-X produz elétrons e “buracos” dentro da camada de a-Se, os fotons de raios-
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X absorvidos sdo transformados em cargas elétricas e atraidas diretamente aos eletrodos de
coleta de carga, em consequéncia da agdo do campo elétrico. Essas cargas, proporcionais ao
feixe incidente de raios-X, sdo geradas e migram verticalmente da superficie superior da
camada de selénio para a camada da superficie inferior, e, nesse momento, as cargas sao
direcionadas para os eletrodos de armazenamento de carga (CHOTAS; DOBBINS; RAVIN,
1999; MIRACLE; MUKHERIJIL, 2009a; PAUWELS et al., 2015a).

Os detectores de a-Se oferecem resolugdo espacial superior gracas a simplicidade no
processo de conversdo (FIGURA 6). No entanto, a baixa absor¢ao de raios-X e a elevada
energia efetiva de ionizagdo (~50 eV), originam uma sensibilidade inadequada em
determinados casos (ANTONUK et al., 2000).

Os tomografos de feixe coOnico também possuem algumas limitagdes na sua
performance relacionadas com a linearidade da resposta ao espectro de radiagdo e com a
uniformidade na resposta através da area do detector. Os efeitos dessas limitagdes na qualidade
da imagem sdo mais pronunciados em exposi¢des muito baixas ou em exposigdes muito

elevadas (SCARFE et al., 2012).

Figura 6 - Esquema de detector plano digital direto constituido por a-Se
Fonte: Elaboragdo do autor.

Na busca pela maior eficiéncia e pela reducdo do borramento geométrico, t€ém se
pesquisado materiais alternativos, como ¢ o caso do telureto de cddmio (CdTe), um material
bastante promissor para as imagens médicas. O CdTe possui elevado niumero atomico e alta
densidade, o que lhe confere uma intera¢do com alta eficiéncia, podendo ser dez vezes mais

sensivel do que um fotocondutor de selénio (MAINPRIZE et al., 2002).
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2.2.1.3 Eficiéncia quantica do detector

A eficiéncia quantica do detector (EQD) ¢ a medida que caracteriza a eficiéncia de um
detector de imagem e ¢ calculada pela equagao

RSRZ saida

EQD = ————
RSRZ entrada

onde RSR ¢ a razdo sinal-ruido.

O EQD pode variar entre 0 e 1, onde o detector que reproduz as informagdes contidas
de forma exata possui o valor 1. Entretanto, essa situagdo nao ¢ possivel, pois nenhum detector
pode absorver todos os fotons de raios-X incidentes com 100% de eficiéncia, e inevitavelmente,
alguns fotons passam diretamente através do absorvedor de raios-X, enquanto alguns que sao
absorvidos podem ser emitidos novamente e sair do detector (COWEN; KENGYELICS;
DAVIES, 2008).

Dependendo do tipo de tecnologia utilizada nos detectores, ha reflexo, inclusive, nas
doses de radiagdo, de modo que quanto maior a eficiéncia de detec¢dao, menor serd a dose de
radiacdo no paciente, sem que haja perda das informagdes tteis ao diagnostico (BACHER et
al., 2003).

Inicialmente, os detectores utilizados em TCFC eram os intensificadores de imagem
com sistema de carga acoplada (CCD). As imagens produzidas com um intensificador de
imagem sao, geralmente, mais ruidosas do que as imagens dos detectores planos e, além disso,
necessitam ser processadas para reduzir a distorcdo geométrica inerente a configuracdo do

detector (BABA et al., 2002).
2.3 RECONSTRUCAO DA IMAGEM

O primeiro e mais popular método de reconstrug¢do para as projecdes de feixe conico
adquiridos ao longo de uma trajetoria circular ¢ o algoritmo elaborado por Feldkamp e
colaboradores (FELDKAMP; DAVIS; KRESS, 1984). Este algoritmo, usado pela maioria dos
fabricantes de equipamentos de TCFC, destaca-se por ser simples e permitir reconstrugoes
rapidas. Os dados obtidos a partir dos métodos de reconstru¢do, como o de projecao,
representam um somatorio dos coeficientes de atenuagdo linear ao longo do percurso do feixe
de raios-X. O algoritmo de Feldkamp (FDK) ¢ basicamente o processo inverso do método de

retroprojecdo ou retroprojecdo filtrada, no qual o valor de cada pixel, na imagem projetada, ¢
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atribuido a cada voxel. Assim, quando isso ocorre para cada projecdo, uma imagem do objeto ¢
reconstruida. No entanto, esse método de reconstru¢do pode causar distor¢des na periferia da
imagem nos planos transversais ¢ degradagao na resolugao no sentido longitudinal (SCARFE;
FARMAN; SUKOVIC, 2006).

Como alternativa para solucionar as limitagdes do FDK, surgiram os algoritmos
baseados em reconstrucdes algébricas, algoritmos esses que envolvem um processo iterativo
no qual a reconstru¢do da imagem, isto €, o coeficiente de atenuacdo para cada voxel ¢
sucessivamente estimado por meio da comparacdo repetida da projecdo dos dados com a
imagem atual estimada. Apds a reconstrucao inicial (por exemplo, por retroprojecao filtrada),
aimagem ¢ ajustada de acordo com as informagdes reais e as estimadas. Por ser iterativo, requer
muito mais tempo de processamento computacional do que o FDK. Além disso, apesar de sua
melhor capacidade de produzir imagens com qualidade do que o FDK e de ser versatil, ndo leva
em conta o ruido da imagem (ERDOGAN; FESSLER, 1999).

Os métodos estatisticos de reconstru¢do da imagem sdo técnicas iterativas que
reconstroem a imagem com base em um modelo estatistico de proje¢ao dos dados. Uma vez
que o ruido ¢ intrinseco ao numero de fotons de raios-X detectados, as imagens sdo
reconstruidas ap6s a comparagdo entre os valores dos pixels projetados e os dados modelados
pela distribuicdo de Poisson e/ou Gaussian. Com isso, as imagens possuem baixo ruido e,
portanto, apresentam vantagens sobre a reconstru¢do FDK, particularmente sob o aspecto das
baixas doses de radiacao (alto ruido) e/ou um menor nimero de projecdes. No entanto, ainda
nao sao comumente implementados nos equipamentos de TCFC para a regido maxilofacial, em

consequéncia do grande tempo de processamento computacional (FESSLER, 2000).

2.4 QUALIDADE DA IMAGEM EM TCFC

Para imagens de tomografia computadorizada, a qualidade ¢ definida como a capacidade
de visualizar estruturas importantes para o diagnostico. Estudos anteriores avaliaram a imagem
em TC, mostrando que as reduc¢des dos fatores de exposi¢ao podem resultar em imagens com
qualidade comparavel as que sdo obtidas com pardmetros mais elevados. Os protocolos ditos
de alta resolucdo nao necessariamente implicam alta qualidade da imagem. Acrescente-se que
a qualidade da imagem esta intimamente relacionada com o tamanho do voxel e a corrente da

ampola (mA) (KWONG et al., 2008).
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Os tomografos de feixe cOnico produzem imagens submilimétricas, com voxel
isotropico, variando de 0,4 mm a 0,076 mm. Por ser isotropico o nivel de resolugdo espacial
que iré se refletir na acuréacia das medidas de dimensao, como ocorre para a avaliacao do local
do implante ou para a analise ortodontica (SCARFE; FARMAN; SUKOVIC, 2006).

A selecdo dos parametros de exposi¢do, tais como tensdo do tubo, corrente do tubo,
tempo de exposi¢do e rotacdo do arco ndo s6 afetam a dose de radiacdo, mas também a
qualidade da imagem. Nesse contexto, o estudo da qualidade da imagem e as doses de radiagdo
estdo diretamente relacionados sob o aspecto da otimizagdo. Outros fatores como o tipo de
receptor de imagem, o modo de geracao de raios-X, quer seja pulsado ou continuo, € o0 FOV
também interferem na qualidade da imagem (DE-AZEVEDO-VAZ et al., 2013), interferéncia
essa que pode ser caracterizada de acordo com ruido quantico, resolucao espacial, resolucao de
contraste e artefatos (PAUWELS et al., 2015a). Recentemente, a relacao entre o ruido e a
resolucdo espacial tem ocupado a aten¢ao de pesquisadores por desempenharem um importante
papel na qualidade da imagem, visto que podem afetar desde a detec¢dao do baixo contraste, a
dose no paciente, at¢ mesmo a resolucao de contraste para pequenas estruturas (SEUNG-WAN
LEE et al., 2011). O ruido, por exemplo, esta relacionado diretamente com a dose de radiagao,

a atenuacao do tecido e o tamanho do voxel, fatores que serdo abordados a seguir.

2.4.1 Ruido

O ruido pode ser definido, de forma simples, como a flutuacao dos valores do pixel na
imagem de um material homogéneo, que, na maioria dos casos, ¢ facilmente reconhecida como
um granulamento na imagem (FIGURA 7). Essa granulagdo possui relevancia significativa na
qualidade da imagem, visto que, em niveis elevados, compromete a visualiza¢ao dos objetos de
baixo contraste. Assim, quanto menor for o ruido, maior a capacidade de visualizacgao das lesdes
que apresentam baixo contraste. Os niveis de ruido em tomografos de feixe conico variam muito
entre os equipamentos, €, a depender da configuracao, podem propiciar menos ruidosas. Outro
fator que esta relacionado com o ruido da imagem sao os algoritmos de reconstrucao, os quais,
na dependéncia da quantidade de proje¢des e angulos conicos, podem degradar a qualidade da
imagem. Atualmente, a grande maioria dos tomdgrafos de feixe conico utilizam o algoritmo de

Feldkamp (FELDKAMP; DAVIS; KRESS, 1984).
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Figura 7 - Avaliagdo de ruido na imagem com base no desvio padrdo dos
valores de pixel evidenciando a granulacdo
Fonte: Elaboracao do autor.

A imagem de um objeto homogéneo que possui o mesmo coeficiente de atenuagdo
deveria, teoricamente, ser atribuido o mesmo valor de tom de cinza, mas, na pratica, isso nao
ocorre. A flutuagao dos numeros de TC, ou nimeros de Hounsfield, indicam o ruido na imagem,
e, com isso, ele pode ser quantificado a partir da medida do desvio padrao entre os numeros de
TC dos pixels em determinada regido de interesse (ROI), de modo que quanto menor for o
desvio padrao, menor serd o ruido e melhor serd a capacidade de resolucdo de contraste
(ROMANS, 2011).

A variagdo dos coeficientes de atenuacdo entre os voxels também exerce influéncia
sobre o ruido. Com isso surge a razao sinal-ruido (RSR), que € a razao entre a informacao util
da imagem (sinal) e a distor¢ao dos tons de cinza, ou seja, o desvio sofrido pelo valor médio
dos tons de cinza (ruido) (MIRACLE; MUKHERIJI, 2009a). A RSR pode ser obtida a partir da
razao entre o valor médio dos tons de cinza dos pixels, pelo desvio padrao desses tons de cinza
contidos em uma determinada regido de interesse.

O uso do voxel menor se reflete na melhoria da visibilidade dos detalhes finos. No
entanto, um voxel menor absorve menos fotons de radiacdo e, portanto, resultam dai imagens
mais ruidosas. Para reduzir a influéncia do ruido nas imagens, podem-se utilizar voxels com
dimensdes maiores, aumentar a dose de radiagdo e utilizar filtros de suavizagdo. O ruido da
imagem ¢ inversamente proporcional a raiz quadrada da dose. Assim, para reduzir o ruido da
imagem pela metade, exige-se pelo menos um aumento de quatro vezes da dose de radiagdo

(SPRAWLS, 1992; PAYNE, 2005).
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A tentativa de reduc¢do das doses de radiag@o no paciente, mediante o uso dos pardmetros
técnicos de exposicdo mais baixos, como a tensdo e a corrente do tubo, compromete
significativamente a qualidade da imagem e, por vezes, aumenta o ruido. Em TCFC, o nivel de
ruido torna-se elevado com o aumento do tamanho do FOV. Uma forma simples de reduzir-se
o ruido oriundo do espalhamento ¢ pela utilizagdo de FOVs menores. Quanto maior for o FOV,
maior serd o espalhamento e, em consequéncia, pior serd a resolugdo espacial. Por essa razao,
FOVs grandes, tais como os utilizados frequentemente em imagens para ortodontia, sdo contra
indicados para avalia¢dao da espessura 6ssea (MIRACLE; MUKHERIJI, 2009a).

A fonte principal de ruido estdo de acordo as propriedades do ruido quantico dos fotons
de raios-X e do ruido eletronico do sistema de detec¢do. O ruido quantico esta relacionado com
a quantidade de fotons de raios-X, contendo todas as informagdes da anatomia do paciente
detectadas e que interagiram com o meio, ou seja, o numero de fotons coletados depende da
atenuagao pelo paciente, da espessura e densidade da estrutura do corpo e da qualidade do feixe.
J& o ruido eletronico ¢ originado do sistema de deteccdo e ndo da quantidade de fétons
detectados. Sua principal fonte sdo os circuitos eletronicos analogicos dentro do sistema de
deteccao (DUAN et al., 2013).

Em compara¢do com a tomografia multidetector, a tomografia de feixe conico pode ter
até 15 vezes mais radiacdo espalhada. O menor espalhamento da tomografia multidetector
permite que as imagens de determinadas estruturas sejam melhores quando comparadas com as
da TCFC pelo fato de a espessura do feixe ser mais estreita (FIGURA 8), como, por exemplo,

na imagem do osso cortical (LOUBELE et al., 2007).
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Figura 8 — Radiagdo dispersa de acordo com a geometria do feixe: a) em tomografia
computadorizada de feixe conico;
b) em tomografia multidetector

Nota: As setas em vermelho representam a radiag@o dispersa.

Fonte: Elaboragdo do autor.

2.4.2 Resolucio espacial

A nitidez da imagem depende de uma boa resolucao espacial. A resolugdo espacial ¢ a
habilidade de um sistema de imagem distinguir dois objetos pequenos € muito proéximos.
Quando o sistema visualiza dois objetos como uma unica estrutura, diz-se que ele possui uma
baixa resolugdo espacial. Por outro lado, caso seja possivel identificar como dois objetos de
pequenas dimensdes separadamente, entende-se como de alta resolugdo. Muitas vezes, a
resolucdo espacial ¢ confundida com o tamanho da imagem, porém, mesmo que o voxel tenha
a dimensao de 0,2 mm, a resolucdo espacial da imagem ¢, em media, de 0,4 mm (BALLRICK
et al., 2008; BUSHBERG, 2012). A resolucao espacial ¢ comumente confundida com medidas
de acuracia. A acuracia linear entre distancias é diferente, da habilidade em diferenciar dois
objetos muito proximos (BRULLMANN; SCHULZE, 2015).

Estudos extensivos foram realizados durante os ultimos 50 anos para medir-se e
quantificar-se a resolugdo espacial. Os principais métodos de quantificacdo da resolugdo

incluem a fung¢do de espalhamento de ponto (FEP), a funcao de espalhamento de linha (FEL) e
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a fun¢do de transferéncia de modulagcdo (FTM), abreviadas, em inglés, PSF, LSF e MTF,
respectivamente. Geralmente, a resolugdo espacial pode ser descrita como frequéncia espacial,
medida em pares de linha por centimetro (pl/cm) (FIGURA 9). Em TCFC, a resolugdo espacial
pode chegar a 22-24 pl/cm (GUPTA et al., 2006).

n/ 12 Ip/cm

"/' 13 Ip/cm

14 Ip/cm

p—
LAl

15 lp/cm ™

Figura 9 - Indicacdo dos pares de linhas por meio do padrao de barras
Fonte: Watanabe et al., 2011.

A FEP descreve como um objeto pontual ¢ transferido (espalhado ou borrado) a
imagem; a FEL descreve como um objeto em linha ou fenda ¢ espalhado pelo processo de
aquisi¢ao de imagem; a FTM ¢ derivada da FEP e da FEL por meio da transformada de Fourier.
A FTM pode ser entendida como a razdo entre a acuracia da imagem obtida e o objeto
escaneado. Assim, a FTM indica a fidelidade da imagem e, mediante uma representacao grafica
(em forma de frequéncia), capacita o sistema a transmitir a informacdo para o observador
(ROMANS, 2011). O valor da FTM varia geralmente de 0 a 1,0. Uma FTM de 1,0 sugere que
a imagem obtida representa o objeto exatamente como ele €, caracterizando-se como um
sistema ideal. Entretanto, ndo existe esse sistema ideal. Por outro lado, uma FTM de valor 0
indica que ndo houve transferéncia do objeto para a imagem (PAYNE, 2005).

Outra possibilidade de avaliar-se a resolu¢do espacial ¢ empregando-se um método
subjetivo, os padroes de barra, método esse dependente, porém, da experiéncia do avaliador, da
calibracao do monitor e do ambiente de visualizagdo (BRULLMANN; SCHULZE, 2015).

As publicacdes que se ocupam da resolucdo espacial em TCFC baseiam-se na andlise
da funcdo da frequéncia de modulagdo. Comumente, a frequéncia espacial a 10% ¢ apresentada

como a frequéncia limite do sistema; no entanto, em TCFC, tém-se encontrado resultados

37



controversos na analise da FTM para determinar a resolucao espacial (WATANABE; HONDA;
KURABAYASHI, 2010).

2.4.3 Resolucao de contraste

O contraste de uma imagem radiografica ¢ definido pela capacidade para distinguir
tecidos ou materiais de densidades mais proximas. Na sua forma mais bésica, o contraste refere-
se simplesmente a diferenga no valor médio do voxel entre duas regides de uma imagem. Além
disso, a percep¢ao do contraste depende das configuracdes de exibigdo, como a abertura da
janela (window width) e o nivel (window level), e de varios outros fatores, tais como a faixa
dindmica do detector, os fatores técnicos de exposicdo e o bit da imagem reconstruida
(PAUWELS et al., 2015a).

O contraste pode variar entre diferentes tipos de tomografo de feixe conico e depende
dos fatores de exposi¢ao que podem ser ajustados, de forma a permitir a avaliagao de estruturas
de baixo contraste (PAUWELS et al., 2012a).

Viérios fatores limitam a resolug¢do de contraste em TCFC. A forma geométrica conica
do feixe primario, que incide no detector, produz uma quantidade significativa de fotons
espalhados, o que contribui para o aumento de ruido na imagem, sendo um fator significativo
na reduc¢do do contraste. Além disso, em razao da divergéncia do feixe de raios-X sobre a area
do detector, pode haver uma grande variedade na intensidade dos fotons que incidem no
paciente, e, como consequéncia, uma nao uniformidade no detector, com maior razao sinal-
ruido do lado do catodo em relagdo ao anodo (efeito anddico). Por essas razoes, € pelo uso da
tensdo e da corrente do tubo serem valores baixos em comparagdo com a tomografia
multidetector, o uso da escala de cinza fica limitado em imagens em TCFC. Por conseguinte, a
sensibilidade para discernir diferencgas sutis entre os tecidos moles, tais como fluidos e tumores
solidos, ¢ impossibilitado (REEVES; MAH; McDAVID, 2012; SCARFE et al., 2012). Assim
sendo, os niveis de cinza exibidos nos sistemas de TCFC sdo arbitrarios e ndo permitem a
avalia¢do da qualidade do osso da mesma forma que ¢ possibilitada pelas unidades Hounsfield
em um tomoégrafo multidetector (MAH; REEVES; McDAVID, 2010).

O contraste da imagem pode ser medido objetivamente com a razdo contraste-ruido
(RCR) ou, em inglés, contrast-to noise ratio. Tomados em conjunto, o contraste e o ruido sao
uma métrica simples de desempenho de imagem no que diz respeito a estruturas de diferentes

graus de atenuagdo, como, por exemplo, na discriminagao de lesdes dsseas. Dessa forma, a RCR
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tem sido considerada como mais intimamente relacionada com a qualidade da imagem do que
apenas com o ruido (LUDLOW; WALKER, 2013).

A resolucao de baixo contraste do sistema ¢ determinada, na maioria das vezes,
utilizando-se a diferenca entre as densidades de objetos muito pequenos e as densidades de
fundo. Nesse caso, em virtude de o sinal (a diferenca entre o objeto e o fundo) ser pequeno, o
ruido ¢ um fator significativo nessa avalicdo. Esse teste mede a capacidade de o sistema resolver
objetos de baixo contraste com tamanhos cada vez menores. Embora tenham sido propostos
varios métodos quantitativos, os métodos mais aceitos ainda sdo aqueles que exigem um
observador para detecta-los, subjetivamente, como objetos distintos. Um exemplo de um
fantoma para resoluc¢ao de baixo contraste ¢ o sugerido pelo American College of Radiology
(ACR) para o Programa de Acreditagdo. No fantoma do ACR (FIGURA 10), hd uma secao
contendo objetos cilindricos de didmetro decrescente (de 6 mm de diametro até¢ de 2 mm) de
baixo contraste. Outros fantomas também permitem a avaliagdo do baixo contraste, como ¢ o

caso do Catphan (PAYNE, 2005).

Figura 10 - a) Fantoma para avalia¢ao do baixo contraste sugerido pelo ACR; b)
imagem tomografica de objetos com densidades proximas e didmetros variados
Fonte: McCollough et al., 2004.

2.4.4 Artefatos

Em tomografia computadorizada, artefato ¢ qualquer discrepancia sistematica entre os
numeros de TC na imagem reconstruida e os verdadeiros coeficientes de atenuacao do objeto,
ou seja, a visualizagdo de estruturas na imagem que nao pertencem ao objeto real (SCHULZE
etal., 2011).

De acordo com a origem, ¢ possivel agrupar os artefatos em quatro categorias: (i) os
baseados na fisica, que estdo envolvidos na aquisi¢ao de dados em TCFC; (ii) os baseados no

paciente, que sao causados pelo movimento do paciente ou pela presenca de materiais metalicos
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dentro dele ou sobre ele; (iii) os relacionados com o tomografo, que decorrem de imperfeigdes
na funcdo do equipamento; (iv) e os que sdo produzidos pelo processo de reconstrucdo da
imagem (BARRETT; KEAT, 2004).

O artefato relacionado com a fisica da aquisicao dos dados, conhecido como artefato de
endurecimento de feixe (beam hardening), ocorre em virtude da natureza policromatica (varias
energias) do feixe de raios-X que incidem sobre o objeto, o que resulta na absor¢ao dos fétons
de baixa energia e, consequentemente, no endurecimento do feixe. Desse endurecimento
decorrem dois tipos de artefato: (i) a distor¢ao de estruturas, que se deve a absorg¢ao diferencial,
conhecido como artefato tipo cupping, e (ii) o streaking, visualizado como faixas enegrecidas
entre dois objetos com densidades elevadas. O artefato cupping decorre do fato de que o feixe
de raios-X que atravessa a por¢ao média de um objeto cilindrico, uniforme, ¢ mais endurecido
e passa por uma area de maior densidade, do que aqueles que passam pelas bordas do objeto. A
medida que o feixe se torna mais endurecido, o poder de atenuacdo diminui, de modo que ele ¢
mais intenso quando chega aos detectores. O streaking ocorre no momento em que o feixe passa
por apenas um dos objetos, e, dependendo da posicao do tubo de raios-X, ele serd menos
atenuado do que quando passar por dois objetos. Esse tipo de artefato ocorre principalmente em
regides Osseas e naquelas em que estdo localizadas restauragdes metdlicas. Tanto o cupping
como o streaking degradam a qualidade da imagem (BARRETT; KEAT, 2004; SCARFE;
FARMAN, 2008; MIRACLE; MUKHERIJI, 2009a; SCHULZE et al., 2011).

Existem, no entanto, formas de reduzir-se o surgimento desses artefatos. Para o cupping,
os filtros de compensagdo como o bow tie, ou os filtros em cunha, que modulam o perfil do
feixe pelo aumento da quantidade de foétons no seu centro, sendo drasticamente reduzido na
periferia (MIRACLE; MUKHERIJI, 2009a).

Na préatica clinica, ¢ aconselhdvel reduzir-se o FOV para evitar-se que as regides
suscetiveis ao endurecimento do feixe (por exemplo, restauragdes metalicas, implantes
dentarios) fiquem dentro da area digitalizada, o que pode ser obtido modificando-se as
dimensdes do FOV, o posicionamento do paciente, ou a separagdo das arcadas dentarias. Pode-
se, também, lancar mao de corregdes com o uso de softwares, de algoritmos de reconstrucao e
de calibracao do equipamento (BARRETT; KEAT, 2004; SCARFE; FARMAN, 2008; DE-
AZEVEDO-VAZ et al., 2016).

Os artefatos metalicos também afetam a qualidade da imagem por serem objetos de alta
densidade, como os implantes dentro do FOV, o que leva ao surgimento de artefatos streaking,

0s quais tem se mostrado como uma das principais causas de interferéncias na qualidade de
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diagnostico pela TCFC (BECHARA, B. et al., 2012, 2013; BECHARA, B. B. et al., 2012). Os
streakings sao uma das fontes mais importantes de artefatos que levam a imagens inadequadas
para fins de diagnostico. Além disso, podem reduzir o contraste, obscurecer estruturas,
comprometendo, assim, a avaliagdo da imagem para fins diagnésticos. A TCFC surge como um
método que fornece medigdes precisas de estruturas maxilofaciais, entretanto, quando
comparadas com a TCMD, os artefatos decorrentes de implantes dentdrios sdo mais
proeminentes e, assim sendo, produzem imagens com qualidade inferior (DRAENERT et al.,
2007; RAZAVl et al., 2010; SCHULZE; BERNDT; D’HOEDT, 2010).

O ajuste dos parametros de exposicao, tais como o aumento do produto corrente-tempo
ou da tensdo do tubo, tem levado a melhoria da qualidade da imagem e a uma diminuicdo de
artefatos, muito embora ndo se justifique a elevagao dos fatores de exposi¢ao para melhoria da
imagem com artefato metalico, pelo consequente aumento das doses de radiacdo no paciente
(BECHARA, B. B. et al., 2012; PAUWELS et al., 2013). Desse modo, o uso de algoritmos
iterativos de reconstru¢do ¢ uma técnica que tem sido utilizada para reducdo desse tipo de
artefato (VAN GOMPEL et al., 2011; DE-AZEVEDO-VAZ et al., 2016).

Associado aos artefatos metalicos, sdo também frequentes os artefatos de movimento
(NARDI et al., 2015), que causam o registro incorreto dos dados, fazendo com que as estruturas
anatomicas pare¢am desfocadas. Comumente, se originam do uso de longo tempo de exposicao
e de voxels muito pequenos. Em ambos os casos, o artefato devido o movimento do paciente
serd mais pronunciado. Como consequéncia, reduzira a resolucdo espacial pelo borrdo do
movimento e por limitar a visdo da estrutura anatomica (SPIN-NETO et al., 2013;
BRULLMANN; SCHULZE, 2015). Para minimizar tal artefato, sugere-se o uso do apoio de
cabeca, de tempos de exposi¢do curtos e de voxels maiores.

Os artefatos relacionados com o tomografo sao, normalmente, circulares ou em forma
de anel, resultantes de imperfeicdes na deteccao pela unidade de TCFC ou da mé calibragao da
qual resulta uma leitura com erros constantes e a cada posi¢do angular do detector, tornando-
se, assim, um artefato circular. A presenga de artefatos circulares em uma imagem ¢ uma
indicacdo de que o ganho do detector necessita de recalibragdo ou de servigcos de reparagdo
(BARRETT; KEAT, 2004; PLACHTOVICS; GOCZAN; NAGY, 2015). Um resumo do efeito

da sele¢ao dos parametros de exposi¢ao sobre a imagem ¢ apresentado no Quadro 1.
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Parametro da imagem

Fator de exposi¢cao Resoluc¢io

. Contraste Ruido Artefatos Do§e (le
espacial radiaciao

Ni. v t t t
Ni. il v Ni. 4
vooNL t
v

Tamanho do FOV

Tensao do tubo de raios-X (kV)

Produto corrente-tempo (mAs)

- > > —>
Z
Z

Tamanho do voxel N.i. N.L

Quadro 1 - Resumo da alteragdio dos fatores de exposicdo sob indicadores
de qualidade da imagem em TCFC.
N.i.= Nao interfere
Fonte: Adaptado de Pauwels et al., 2015a.

2.5 CONTROLE DE QUALIDADE DA IMAGEM EM TCFC

O controle de qualidade em TCFC ¢ de extrema importancia e deve ser realizado com
frequéncia. Executando-se os testes recomendados pelo fabricante ou 6rgdo regulador e
seguindo-se a periodicidade adequada, torna-se possivel detectar, por exemplo, a deterioragdo
da acuracia e a diferenca no contraste entre as estruturas ao longo do tempo, indicando que o
tomografo nao esta bem calibrado (LOUBELE et al., 2008b). Como consequéncia, ha perda de
informagdes diagnosticas e a repeti¢do dos exames, levando-se, desnecessariamente, o paciente
a novas exposigoes a radiacao.

Um programa de controle de qualidade dispde de testes necessarios para assegurar que
todos os parametros estejam em conformidade durante a realizagdo do exame, produzindo-se
uma imagem com valor diagndstico e sem exposi¢cdo desnecessaria do paciente. Em 2004, a
Unido Europeia publicou o European guidelines on radiation protection in dental radiology,
com recomendagdes sobre qualidade da imagem e niveis de referéncia de diagnostico (NRD)
em radiologia odontologica, guia que nao cobre, porém, a TCFC (EUROPEAN COMISSION,
2004). Detectada essa deficiéncia, o Projeto SEDENTEXCT, em 2008, tentou formular
procedimentos de testes de qualidade da imagem em TCFC. Os resultados provisorios foram
apresentados em 2009, entretanto foram adotados pela Comissao Europeia apenas em 2012

(SEDENTEXCT, 2012). Estimulada pelo projeto europeu, a American Academy of Oral and
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Maxillofacial Radiology (AAOMR) também propds recomendagdes, embora superficiais,
relacionadas com o uso da TCFC (CARTER et al., 2008), em documento no qual se sugere que
o programa de controle de qualidade deve incluir a documentagao dos testes de calibragdo
realizados, um registro dos resultados de monitoramento de desempenho dos equipamentos,
resultados dosimétricos e um grafico relacionando a exposi¢ao do paciente com os parametros
técnicos especificos.

Em um dos estudos iniciais voltados para o controle de qualidade em TCFC, conduzido
em 2010, foram descritas as primeiras experiéncias em controle de qualidade e medidas
dosimétricas. Foram testados o tubo de raios-X e o gerador, incluindo-se a exatiddo e a precisao
da tensdo, bem como o valor da camada semirredutora (CSR). As medidas de ruido ¢ os
numeros de Hounsfield na agua e no ar, assim como a homogeneidade de nimeros Hounsfield,
assim como outros testes comuns aos que sao feitos nos sistemas de radiografia panoramica
(VASSILEVA; STOYANOV, 2010).

O Projeto Safety and Efficacy of a New Emerging Dental X-Ray (SEDENTEXCT)
recomenda que o programa de controle de qualidade envolva os aspectos da performance do
tubo e do gerador de raios-X, da dose no paciente, da avaliacdo da garantia da qualidade da
imagem e do desempenho da tela de apresentagao da imagem. Para tanto, foi desenvolvido um
fantoma para auxiliar a realizacdo das mensuragdes, bem como a recomendagdo de limites,
tolerancias e periodicidade dos testes. No Quadro 2, sdo apresentados os testes para qualidade
da imagem, prioridade, periodicidade e niveis de tolerancia para equipamentos de TCFC

sugeridos pelo Projeto SEDENTEXCT.

Teste Prioridade Periodicidade Tolerancia

Valor de densidade da imagem  Recomendado Mensalmente  >10% da linha de base

Artefatos visiveis na imagem

Uniformidade e artefatos Essencial Mensalmente ou£10% da média

Ruido Recomendado 12 meses >10% da linha de base
Limitacio da resolucao Essencial 12 meses >10% da linha de base
Contraste detalhe Recomendado 12 meses Dependente do método utilizado
Acuricia geométrica Essencial 12 meses +0.5mm

Quadro 2 - Testes de controle de qualidade da imagem em TCFC
recomendados pela European Commission
Fonte: Adaptacao de SEDENTEXCT, 2012.
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Além dos testes sugeridos pela European Commission, existem os indicados pela Health
Protection Agency (HPA), a Agéncia Britanica de Protecdo a Satde, apresentados em 2010.
Diferentemente da European Commission, a HPA sugere niveis de suspensao (HPA, 2010) que

se apresentam no Quadro 3.

Teste Periodicidade Tolerancia Niveis de suspensiao
Val.or il e Ghdl Mensalmente/anualmente  +10% da linha de base +25% da linha de base
da imagem
Uniformidade Mensalmente/anualmente  +10% da linha de base -
Ruido Mensalmente/anualmente  +10% da linha de base +25% da linha de base
Acuracia geométrica Trimestral +0,5mm -
LED I GO Al Anualmente +20% da linha de base -
de alto contraste

Quadro 3 - Testes de controle de qualidade da imagem em TCFC recomendados pela HPA
Fonte: Adaptagdo de HPA, 2010.

2.5.1 Avaliacio da qualidade da imagem em TCFC

A qualidade da imagem tomografica tem sido amplamente avaliada com o proposito de
verificar-se a influéncia das condi¢des de aquisicao da imagem e sua otimizagao, avaliacao que
se baseia na andlise subjetiva da visualizagdo de pontos anatomicos de referéncia
(SUOMALAINEN et al., 2009). Na maioria dos estudos sao utilizadas maxilas ¢/ou mandibulas
secas, nas quais sao simuladas lesdes ou a colocacao de implantes (LIANG et al., 2010; SUR
et al., 2010; KAMBUROGLU et al., 2011; HASSAN et al., 2012; VASCONCELOS et al.,
2014; JONES et al., 2015).

A partir desses estudos foi possivel concluir que, para os casos de endodontia, devem
ser utilizados FOVs menores (HASSAN et al., 2012). Por outro lado, reduzir-se a corrente do
tubo para 2 mA ndo tem impacto significativo sobre a sensibilidade ou a especificidade na
detec¢do das fraturas radiculares, independentemente do giro de 360° ou de 180° do tubo
detector (JONES et al., 2015). Para planejamento de implantes, ¢ possivel a utilizagdo de 2 mA
com giro de 360° do tubo detector ou de 4 mA com giro de 180°, em vez de 8 mA (SUR et al.,
2010), uma vez que a qualidade da imagem nao ¢ significativamente melhor ao se utilizarem

valores acima de 6,3 mA (VASCONCELOS et al., 2014). A avaliacdo realizada subjetivamente
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também permitiu concluir que as imagens em TCFC sdo compardveis ou superiores de
tomografia multidetector (LIANG et al., 2010).

Dentro desse contexto, as diferengas relacionadas com o tipo de detector utilizado,
algoritmos para reducdo de artefatos, configuracdo do hardware e do software para os
tomografos de feixe conico também tém reflexos na qualidade da imagem (KAMBUROGLU
etal., 2011).

Estudos sobre a otimizacao de procedimentos em TCFC evidenciam que a pratica atual
da metodologia aplicada na avaliagdo da qualidade da imagem deve ser realizada por um
método padronizado, uma vez que a avaliacdo subjetiva da qualidade da imagem ¢ limitada
exatamente pela dificuldade de padronizagdo. Nesse caso, o uso de fantomas ou simuladores
permite que a comparacao entre os equipamentos de TCFC e a avaliagdo do controle de

qualidade sejam obtidos com seguranca.

2.5.2 Fantomas

Independentemente dos protocolos sugeridos, o uso de fantomas ¢ essencial para a
realizagdo dos testes de controle de qualidade da imagem, configurando-se como um passo
decisivo para padronizar-se esse procedimento. Em Radiologia, um fantoma ¢ um dispositivo
contendo materiais capazes de simular a densidade das estruturas e dos tecidos do corpo
humano (DeWERD; KISSICK, 2014), dispositivos que sao comumente utilizados para diversos
fins. A construgdo e a composi¢ao de fantomas ¢ geralmente determinada pela sua finalidade
de aplicacdo, podendo ser antropomorficos, computacionais ou de controle de qualidade
(DeWERD:; KISSICK, 2014).

Os simuladores, além de possibilitarem o acompanhamento e¢ a avaliagdo do
comportamento dos equipamentos de TCFC, no tocante a produgao eficiente da qualidade da
imagem, tem seu uso voltado para testes de desempenho de imagem em unidades de TCFC,
assim como podem ser utilizados para os mais variados tipos de estudos sobre as caracteristicas
da imagem, como, por exemplo, a determinag¢do de fatores que a influenciam. Ademais, os
fabricantes podem testar os prototipos de equipamentos a serem produzidos, bem como avaliar
novos recursos ou novos algoritmos de reconstru¢ao de imagem.

Com aplicagdo em TCMD estdo disponiveis alguns simuladores como o do Projeto de

Acreditagdo do American College of Radiology (ACR) (McCOLLOUGH et al., 2004), o
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sugerido pela American Association of Physicists in Medicine (AAPM) (1977) e o Catphan
(THE PHANTOM LABORATORY, 2006) (FIGURA 11).

Figura 11 - Fantomas utilizados para controle de qualidade em tomografia multidetector:
a) o sugerido pelo ACR; b) o sugerido pela AAPM; ¢) o Catphan
Fontes: McCollough et al., 2004; AAPM, 1977; The Phantom Laboratory, 2006, respectivamente.

Em 2012, a Comissao Europeia sugeriu que os fantomas Catphan, comumente usados
para controle de qualidade em TCMD pudessem ser utilizados em TCFC (SEDENTEXCT,
2012), e alguns estudos utilizaram esses fantomas em TCFC, para comparar a qualidade da
imagem (WATANABE et al., 2011; XU et al., 2012). Outro estudo utilizou o fantoma da
AAPM a fim de estimar a qualidade da imagem a partir de dados sobre espessura do corte,
resolucdo de alto e baixo contraste, uniformidade e ruido em um equipamento de TCFC e um
multidetector sob os mesmos parametros de exposi¢ao (FACCIOLI et al., 2009).

Ao investigar-se a qualidade da imagem com o uso de fantomas, ¢ possivel obter-se a
relacdo entre a dose de radiagdo e o desempenho da qualidade de imagem em termos de ruido,
nitidez, contraste e artefatos e, assim, aplicar-se os resultados dessas avaliagdes em nivel
clinico.

Visando o controle de qualidade, alguns estudos t€ém proposto o uso de fantomas e
sistemas de avaliagdo em TCFC. Desde 2009, o projeto europeu SEDENTEXCT tem centrado
esfor¢os na segurancga e eficacia do uso de TCFC em Odontologia. Um dos seus objetivos foi o
de elaborar um programa de controle de qualidade que incluisse o desenvolvimento de uma
ferramenta para controle de qualidade e a defini¢ao de protocolos de exposigao.

O Projeto SEDENTEXCT prop6s um método e introduziu um fantoma para controle de
qualidade em TCFC. Os resultados desse projeto foram apresentados pela European

Commission in Radiation Protection N°172. A Figura 12 apresenta o simulador do
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SEDENTEXCT, produzido pela Leeds Ltda. (Boroughbridge, UK) e outros exemplos de

fantomas.

o)

d)
i 4
- bv /.
|
\ )
/]

‘__-(‘-'3

Figura 12 - Fantomas utilizados para controle de qualidade em TCFC: a) QUART DVT_AP;
b) QRM-dental CBCT-QA; c¢) Apresentado por Torgersen e outros, 2014;
d) Elaborado pelo projeto europeu SEDENTEXCT

Fontes: Ludlow e Walker, 2013; Steiding, Kolditz e Kalender, 2014; Torgersen et al., 2014, Pauwels et al., 2011.

De acordo com a literatura disponivel, estudos apresentam fantomas construidos
principalmente a partir d¢ PMMA, em uma composi¢do solida ou preenchidos com agua
(ARAKI et al., 2004; MARMULLA et al.,2005; LAGRAVERE et al.,2006; LOUBELE, et al.,
2008a; WATANABE et al., 2010, OZAKI et al., 2013; STEIDING et al.,2014). Em fantomas
dedicados a medi¢des da densidade da imagem, geralmente sdo utilizados varios polimeros, tais
como policloreto de vinila (PVC), politetrafluoretileno (PTFE), polipropileno (PP),
polioximetileno (ACETAL), polietileno (PE), polietileno de baixa densidade (LDPE) e nailon
(SUOMALAINEN et al., 2009; PAUWELS et al., 2011; BATISTA et al.,2013b; LUDLOW e
WALKER, 2013; TORGERSEN et al., 2014; STEIDING et al.,2014).

No tocante aos indicadores da qualidade da imagem, seis fantomas permitem a avaliagao
de quatro ou mais parametros de qualidade de imagem (PAUWELS et al., 2011; BATISTA;
NAVARRO; MAIA, 2013b; LUDLOW; WALKER, 2013; STEIDING; KOLDITZ;
KALENDER, 2014; TORGERSEN et al., 2014; DILLENSEGER et al., 2015). Dentre os
parametros possiveis de serem avaliados pelos fantomas, o valor de densidade de imagem ¢ o

mais prevalente, seguido da resolucao espacial e da precisdo geométrica. Por outro lado, a
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presenga de artefatos pode ser testada por apenas trés dos fantomas (LOUBELE, et al., 2008a;
PAUWELS et al., 2011; STEIDING; KOLDITZ; KALENDER, 2014).

Os estudos de Bamba et al., 2013 e Abouei; Lee; Ford, 2015 avaliaram os seis
indicadores da qualidade da imagem, sugeridos pela SEDENTEXCT,2012 e pela HPA,2010.
Além do uso de fantomas padronizados, a Comissdo Europeia afirma que o uso de softwares ¢
essencial para as medi¢des dos pardmetros da qualidade da imagem (SEDENTEXCT, 2012).
Estes softwares permitem a avaliacdo objetiva dos parametros dos indicadores da qualidade da

imagem e a reducdo da interferéncia da subjetividade dos avaliadores.

2.5.3 Softwares para avaliacdo da qualidade da imagem

A demanda por softwares de processamento de imagem para as aplicacoes em
Radiologia tem aumentado nos ultimos anos, impulsionada pelos avangos tanto no ambito das
técnicas de aquisi¢do, como da andlise das imagens. Atualmente, os softwares de
processamento de imagens existentes sdo, em muitos casos, limitados pelo alto custo, pela falta
de flexibilidade, e/ou por requisitos especificos de hardware (BARBORIAK et al., 2005).

Em particular, muitos pacotes existentes nao permitem ser utilizados diretamente em
imagens formatadas com especificagdes no padrao Digital Imaging and Communications in
Medicine (DICOM). Visualizadores DICOM como GingkoCADx e MIPAV sao facilmente
encontrados para imagens 2D em hospitais, embora os visualizadores ImageJ, MicroView,
MIPAYV e OsiriX Lite oferecam recursos mais avancados de reconstrug¢ao e visualizacdo em
3D-rendering (HAAK; PAGE; DESERNO, 2015). O software ideal deve ser de baixo custo,
executavel em varios sistemas operacionais e capaz de apoiar as andlises automatizadas.
Ademais, deve ser capaz de utilizar imagens DICOM, por conter informagdes valiosas em seus
cabecalhos, tais como parametros da aquisi¢cao, protocolo utilizado, local e datas de realizagdo
dos exames, entre outros. Na modalidade radiodiagnostico, os cabegalhos também incluem
informagdes sobre as doses de radiacdo do exame, que, no caso de conversdo para outro
formato, podem ser perdidas (BARBORIAK et al., 2005). Nesse contexto, o software Image]
destaca-se por ser um sistema de codigo aberto, livre de licenga e com potencial para aplicacdes
académicas, na investigagdo € no campo pratico da imagem médica.

2.5.3.1 ImageJ
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O ImageJ ¢ uma plataforma de processamento livre (open-source), ou seja, ndo necessita
licenga de uso, escrito em Java e apoiado pelo National Institute of Health (Wayne Rasband,
National Institute of Mental Health) (RASBAND, 1997-2012). Esse programa foi projetado em
uma arquitetura aberta que proporciona extensibilidade através de plug-ins Java e macros
gravaveis, o que tornou possivel o desenvolvimento de aplicacdes de processamento de
imagem, em uma plataforma de baixo custo. Além disso, o software permite exibir, editar,
analisar, processar, guardar imagens de 8 bits, 16 bits e 32 bits. Varios formatos de imagem sao
visualizados, incluindo-se Tagged Image File Format (TIFF), Graphics Interchange Format
(GIF), Joint Photographics Experts Group (JPEG), BMP, DICOM, até¢ mesmo RAW. Outra
vantagem do Image J ¢ a sua execu¢do independentemente do sistema operacional, seja
Windows, Mac OS ou Linux.

O Imagel revelou-se como uma plataforma utilizada para educagdo em processamento
de imagem e para aplicagdo no desenvolvimento de pesquisas nas areas biologicas e de imagem

médica (BURGER; BURGE, 2008).

2.5.3.1.1 Macros e plug-ins do imageJ

Por ser de dominio publico e um software de fonte aberta, o ImageJ permite ao usudario
as quatro liberdades essenciais: 1) a de executar o programa, para qualquer propoésito; 2) a de
estudar como o programa funciona e altera-lo para realizar qualquer tarefa; 3) a de distribuir
copias de modo que se possa divulgar e trocar informagdes para implementac¢ao de novas agoes;
4) a de melhorar o programa e liberar os seus aperfeicoamentos ao publico, com beneficios para
a comunidade. Entretanto, como o ImageJ por si s6 ndo € um dos mais potentes softwares, para
solucionar essa limitacdo o desenvolvimento e consequentemente uso de plug-ins tornam o
sistema mais eficiente.

Os plug-ins sao pequenos modulos Java que ampliam a funcionalidade do software e
podem ser criados, editados, compilados, invocados e organizados dentro do ImageJ. Além
disso, permitem a criacdo de sequéncias flexiveis e sofisticadas de operacdes de processamento
de imagens que podem ser gravadas e repetidas. As macros podem ser criadas pela gravacao
das operagdes a partir da barra de ferramentas do ImagelJ, em sua janela principal.

O uso de macros do ImagelJ facilita o desenvolvimento da anélise automatizada da
imagem, economizando tempo quando as analises repetidas sdo realizadas. Outro fator ¢ a

redu¢do dos erros associados a entrada manual dos parametros de digitalizacdo, que ajudam a
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melhorar a reprodutibilidade das acdes, o que permite a personalizagdo da aquisi¢do, da analise
e do processamento. Existem mais de 200 plug-ins fornecidos pelos usuérios listados no site
Imagel, muitos dos quais podem ser acessados a partir de uma macro. Plug-ins escritos por
usudrios do Imagel tornam possivel, por exemplo, a andlise de imagens tridimensionais de
células in vivo (GIRISH; VIJAYALAKSHMI, 2004), o processamento de imagens em
radiologia (BARBORIAK et al., 2005) e multiplas comparagdes dos dados dos sistemas de

imagem para sistemas automatizados de hematologia (RAJWA et al., 2004 ).

2.5.3.1.2 Aplicagoes do ImageJ na imagem médica

Sao varios os artigos cientificos disponiveis que referem a utilizagao do ImagelJ como
software para visualizagdo das imagens (BECHARA, B. B. et al., 2012; BAMBA et al., 2013;
ABOUEIL LEE; FORD, 2015). A andlise da regido de interesse (ROI) ¢ mais comumente
realizada em imagens de tomografia computadorizada (TC). Os valores do pixel em TC
normalmente sdo expressos em unidades Hounsfield (HU) e podem ser tuteis para classificar
tipos de tecidos. As aplicagdes comuns incluem determinar se um noédulo pulmonar ¢
calcificado (util para decidir se ¢ benigno ou maligno) e se massas no figado, nos rins e em
outros 6rgaos sao cisticas ou solidas. A analise das imagens de TC com o uso das ROIs também
pode ser util para quantificar a densidade do osso e dos tecidos moles (GILLESPY;
RICHARDSON, 1994). A Figura 13 apresenta a aplicagdo de ROIs para avaliacdo do nivel do

ruido na imagem tomografica.

i - g x &cm - o X
511512 (O56); 81 92xE1 62 mm (51 2x512) | 6-bit. 2568

Figura 13 - Imagens obtidas a partir de um fantoma para avaliacdo do ruido: a imagem a),
realizada com 30 mAs, apresenta maior ruido (SD=83.765) do que a imagem b),
obtida com 66 mAs (SD=70.005)

Fonte: Elaboragdo do autor.
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O Imagel foi aplicado por Jaba, Shanti e Singh (2011) para estimar o volume do
hipocampo na imagem por ressonancia magnética para diagnostico da doenga de Alzheimer e
foi considerado uma ferramenta valiosa. Uma investiga¢ao de Donini e outros (2014) mostrou
a viabilidade de um software, implementado como plug-ins no Imagel, para verificacdo da
imagem radiografica, mamografica e fluoroscopica, ficando demonstrada sua capacidade de
ajudar no célculo de varios parametros fisicos, tais como a curva de resposta, a funcdo de
transferéncia de modulagdo (FTM), os espectros de sinal ruido (NPS), e a eficiéncia quantica
do detector (EQD), além de incluir o calculo da qualidade de imagem (DONINI et al., 2014).

Uma macro do Image] foi utilizada para andlise do controle de qualidade em um
PET/CT. A macro jQC-PET permitiu a andlise da qualidade da imagem, a uniformidade
tomografica e a resolu¢ao espacial de maneira padronizada e independente de um software
comercial (CORTES-RODICIO; SANCHEZ-MERINO; GARCIA-FIDALGO, 2015).

Em um estudo mais recente, o Imagel foi usado para calcular a relacdo do contraste-
ruido (CNR) de varias configuragdes na aquisicao de quatro tipos de materiais de obturagao
dentarios em TCFC (KOCASARAC et al., 2016).

Demonstrada a utilidade do Image J, vem-se encorjando o desenvolvimento de
plug-ins visando avaliar a qualidade da imagem em TCFC em conjunto com fantomas
(BAMBA et al., 2013). Porém, o desenvolvimento destes plug-ins ¢ considerado muito

trabalhoso e de dificil desenvolvimento

2.6 DOSIMETRIA

Além de o programa de garantia de qualidade incluir o controle de qualidade da imagem,
o aspecto dosimétrico também deve ser avaliado, visto que os ajustes de fatores de exposi¢ao
para melhorar a qualidade da imagem refletem-se diretamente na dose a ser aplicada ao
paciente. Em um exame de TCFC (dependendo do equipamento e do protocolo utilizado), a
dose pode ser de 4 vezes até 78 vezes maior do que na radiografia panoramica, e até 7 vezes
menor do que em tomografia multidetector (LUDLOW et al., 2006).

A maioria dos estudos dosimétricos realizados em TCFC estimaram a dose efetiva pelo
uso de dosimetros termoluminescentes (TLD) localizados em d&reas especificas em um

simulador antropomérfico (TSIKLAKIS et al., 2005; LUDLOW; IVANOVIC, 2008;
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ROBERTS et al., 2009; SCHILLING; GEIBEL, 2013). No entanto, esse método de estimar os
valores de dose a partir de seu uso ¢ extremante trabalhoso e consome muito tempo (LOUBELE
et al., 2009).

Uma possivel alternativa seria a aplicacao do indice ponderado de dose em tomografia
computadorizada ou, em inglés, o computed tomography dose index (CTDI) (GULDNER et al.,
2012; XU et al., 2012), de emprego, porém, limitado, em vista de os equipamentos de TCFC
possuirem FOVs de diferentes tamanhos (em diametro ou altura) e, em consequéncia, variarem
consideravelmente as distribui¢des das doses. Ademais, o isocentro do FOV pode ser
posicionado tanto de acordo com o isocentro do equipamento, como perifericamente a cabeca
do paciente, o que se reflete na distribui¢do da dose para os 6rgaos da cabeca e do pescogo
(BATISTA et al., 2015). Outra fonte de distribuicao de dose assimétrica tem origem no giro do
arco tubo-detector, que, dependendo do fabricante do tomdgrafo, pode variar de 180° a 200°.
Esses fatores reforgam que o CTDI, amplamente utilizado em tomografia multidetector, deve
ser evitado em TCFC (PAUWELS et al., 2012b).

Assim, a grandeza dose area product (DAP), ou a mais atual kerma product area (KAP)
surgem como métodos rapidos e de facil utilizacdo que fornecem uma estimativa da dose na
saida do tubo relacionada com o tamanho do campo de radiag@o. Inserindo-se a camara de
ionizagdo, do tipo transmissao, na saida do feixe de raios-X, ¢ possivel obterem-se os valores
de dose. A mensuragdo da DAP ndo requer a utilizagdo de fantomas personalizados e pode ser
realizada com uma Unica exposi¢do, 0 que representa uma importancia pratica. Desta forma,
torna-se possivel monitorar e aplicar protocolos otimizados aos pacientes com o uso de fatores
de exposicao adequados; estes ultimos, quando utilizados para melhorar a qualidade da imagem,
dependendo do uso, permitem reduzir em até sete vezes a dose no paciente (LUDLOW;

IVANOVIC, 2008).
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3 OBJETIVOS
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3.1 OBJETIVO GERAL

Propor um novo método, a partir da aplicacdo de um conjunto fantoma- software,
acessivel e de baixo custo, capaz de avaliar os parametros indicadores da qualidade da imagem

em tomografia computadorizada de feixe conico.

3.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS

- Modificar e implementar estruturas em um objeto simulador para avaliacdo da qualidade da

imagem em TCFC;

- Desenvolver um software, de baixo custo e acessivel, para avaliagdo automatica dos

indicadores da qualidade da imagem em Tomografia computadorizada de Feixe Conico

- Avaliar os parametros da qualidade de imagem sugeridos pelos guias de controle de qualidade

em Tomografia computadorizada de Feixe Conico

- Avaliar a aplicabilidade do conjunto fantoma- soffware para o desempenho dos equipamentos

de Tomografia computadorizada de Feixe Conico

-Desenvolver um ambiente de gerenciamento dos resultados do controle de qualidade de

Tomografia computadorizada de Feixe Conico
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4 MATERIAIS E METODOS
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4.1 CONSTRUCAO DO FANTOMA

A construgdo do fantoma, chamado neste estudo de CQP-IFBA, foi realizada tomando por
base um modelo desenvolvido anteriormente, chamado CQ-01-IFBA, pelo Dr. Wilson Batista.
O modelo anterior também ¢ usado para da avaliagdo dos parametros da qualidade da imagem
e em seu projeto, ¢ constituido por um tubo de polimetilmetacrilato (PMMA) contendo
materiais plasticos inseridos dentro deste tubo. Todavia, este simulador ndo permitia a
reprodutibilidade dos testes e havia limitagdes para a avaliagdo automatizada dos parametros
da qualidade da imagem. Desta forma, o CQP-IFBA foi desenvolvido como um modelo de
utilidade para avaliagao dos parametros indicadores da qualidade da imagem sugeridos pelo
SENDENTXCT, de modo padronizado, com facil manuseio e aplicavel para varios fabricantes

e modelos de equipamentos de TCFC.

O CQP-IFBA ¢ composto por uma estrutura sélida em PMMA e, como um todo, apresenta
as dimensdes que correspondem ao diametro de uma cabega de tamanho médio de um adulto
(O 150 mm). Acrescenta-se que o fantoma possui sete discos, inseridos dentro de um tubo,
ambos em PMMA, contendo estruturas responsaveis pelos indicadores da qualidade da
imagem. Esses discos possuem, cada um, 10 mm de altura e 140 mm de didmetro. Portanto, o
CQP-IFBA foi desenvolvido como uma estrutura modular, com dimensao total de 150 mm de

diametro e 70 mm em altura (FIGURA 14).

Disco 07
Disco 06
Disco 05
Disco 04
Disco 03
Disco 02
Disco 01

Marcas indicadoras: Lado

Direto(R) e Anterior (A)

Figura 14 - Fantoma CQP-IFBA utilizado na avaliagdo dos parametros indicadores
da qualidade da imagem
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Os discos internos foram denominados disco 01, disco 02, disco 03, disco 04, disco 05,
disco 06 e disco 07, da base ao topo, nesta ordem.

O disco 01 esta localizado na base do fantoma, formado por microfuros de @ 1,0 mm
ao longo de todo o disco de PMMA. A distancia entre cada furo ¢ de 10 mm. Esse disco ¢ usado
para avaliacdo da distor¢ao geométrica da imagem.

O disco 02 ¢ constituido de uma estrutura homogénea de PMMA.. Essa fatia, em que sdo
avaliados a uniformidade da imagem, o ruido e os valores da intensidade do pixel no PMMA,
localiza-se distante da base, pois ¢ comum em TCFC que as imagens tanto do topo quanto da
base tenham interferéncia de artefatos originados pela geometria do feixe.

Acima do disco 02, encontra-se o disco 03 que possui um furo central com ar e cinco
elementos de diferentes densidades (PVC, PTFE, NAILON, DELRIN e PP) na periferia. Cada
um desses elementos possui a dimensdo de @ 15 mm por 10 mm de altura. Nessa fatia, foi
possivel avaliarem-se os valores da intensidade do pixel e da razdo contraste-ruido (RCR) no ar
e dos outros elementos da periferia. Entretanto, as informacdes dos elementos da periferia s
podem ser avaliadas nessa fatia em equipamentos de TCFC que possuem FOVs maiores do que
120 mm.

O disco 04, por sua vez, permitiu a avaliacdo dos valores da intensidade do pixel e da
RCR dos elementos: PVC, PTFE, NAILON, DELRIN e PP, elementos que estdo dispostos em
um disco menor (@ 50 mm x 10 mm) no centro da fatia. Dessa forma, aplica-se tanto para FOVs
pequenos, quanto para FOVs maiores. No caso dos equipamentos de FOV grande, ainda ¢
possivel compararem-se as informacdes entre os valores obtidos no centro dessa fatia e os
valores obtidos na periferia do mesmo disco. Esses plasticos possuem densidades e coeficientes
de atenuacdo linear que permitem a representacdo das estruturas anatdmicas presentes na regiao

maxilofacial como se pode observar no Quadro 4.
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Material plastico Nome IUPAC! Férmula molecular DFg‘;Zﬁg;ie
PP Polipropileno CH;3 0,92-0,95
PMMA Polimetil-metacrilato CsHgO» 1,19
PVC Policloreto de vinila C,HsCl 1,38-1,40
Delrin Polioximetileno CH-O 1,41-1,42
PTFE Politetrafluoretileno CF» 2,2
NAILON Poliamida C12H2N20, 1,15

Quadro 4 - Materiais plasticos utilizados no fantoma CQP-IFBA , férmulas moleculares
e densidades
Nota: 'International Union of Pure and Applied Chemistry.

No disco 05, encontra-se o padrdo de barras utilizado para avaliagdo da resolugao
espacial. Esse padrao de barras est4 posicionado centralmente em um disco menor (@ 50 mm x
10 mm) e permite a resolucdo de até 16 pares de linha/cm.

O proéximo, o disco 06, € constituido por sete cilindros de PP com didmetro de 7 mm, 6
mm, 5 mm, 4 mm, 3 mm, 2 mm, 1 mm e altura de 10 mm, dispostos perifericamente € no centro
do disco. Nessa fatia foi avaliada a resposta ao baixo contraste. O posicionamento dos discos
05 e 06 foi modificado do fantoma CQ-O1-IFBA, de modo que no presente estudo estavam no
centro do fantoma. Nao obstante, o material contido no disco 06, que representa o baixo
contraste, também foi alterado para o PP.

No topo do fantoma, o disco 07 permite a avaliacdo da influéncia do artefato metalico
na imagem. Para isso, trés cilindros de titdnio estdo dispostos paralelamente no centro do
fantoma, inseridos em um disco menor (@ 50 mm x 10 mm). A figura 15 representa a estrutura
de cada disco isoladamente. Os discos 01, 02 e 07 foram desenvolvidos exclusivamente para

este estudo.
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Figura 15 - O fantoma CQP-IFBA construido em PMMA: a) Disco 01, com varios furos (@ 1 mm),
posicionado na base do fantoma; b) Disco 02, constituidlo de PMMA homogéneo;
¢) Disco 03, contendo seis elementos de diferentes densidades (PVC, Nailon, Delrin, PTFE,
Polipropileno e ar); d) Disco 04, com PVC, Nailon, Delrin, PTFE, Polipropileno, posicionados
no centro em um disco menor; e) Disco 05, contendo padrao de barras para resolucio espacial;
f) Disco 06 contendo discos de Polipropileno (@ 7 mm-1 mm) para baixo contraste; g) Disco
07, trés implantes no centro do fantoma para avali¢do da presenca de artefatos metalicos

O quadro 5 apresenta resumidamente a composicdo do fantoma CQP-IFBA e os

indicadores da qualidade da imagem que cada disco ¢ responsavel.

Parametro Componentes Disco
. ~ o Disco de PMMA com varios furos (@ 1 mm)
Distor¢do geométrica A 01
com 10 mm de distancia entre eles
Uniformidade Disco homogéneo em PMMA 02
Sete elementos de djferentes densidades
Razao sinal-ruido (PTFE,PVC, PP, NAILON, DELRIN, AR ¢ 02/04
PMMA)
Ruido (homogeneidade) Disco homogéneo em PMMA 02
~ , Seis elementos de diferentes densidades
Razao contraste-ruido (PTFE, PP.PVC, N AILON, DELRIN, AR) 03/04
Resolugao espacial Padrao de barras 05
Sete cilindros de PP com didmetro de 7 mm, 6
Baixo contraste mm, 5 mm, 4 mm, 3 mm, 2 mm, 1 mm e altura 06
de 10 mm
Artefato Trés cilindros de titanio dispostos paralelamente 07

Quadro 5 - Estrutura do fantoma CQP-IFBA e Indicadores da qualidade da imagem
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Para que a aquisicao das imagens seja sempre reprodutivel, assim como para facilitar o
posicionamento do fantoma, foram inseridas linhas verticais (anterior, direito e esquerdo) na
parte externa do tubo de PMMA. Foi desenvolvido neste estudo, um sistema de encaixe para
que o posicionamento dos discos maiores € centrais menores seja sempre 0 mesmo € evite-se
erro no posicionamento (FIGURA 16). Toda estrutura de cortes e furos para usinagem do

fantoma, foi realizada em uma fresadora e uma sistema de comando numérico.

Figura 16- Disco maior e disco menor, a estrutura de encaixe ¢ representada pela seta vermelha.
4.1.1 Posicionamento do fantoma CQP-IFBA

As imagens foram obtidas com o fantoma posicionado de acordo com o isocentro do
equipamento (FIGURA 17). Para esta tarefa, contou-se com o auxilio dos lasers de localizagao.
Para assegurar que todo o simulador estava dentro do campo de visdo, foi necessario realizar

e~ . 2 r r
um scout antes da aquisicao das imagens.” Apos a certeza de que a area de estudo estava dentro

do campo de visao e que o protocolo de exposigao estava definido, as imagens foram obtidas.

2 Algumas unidades de tomografia computadorizada de feixe cOnico ndo possuem scout. Nesse caso,
utilizam-se apenas os /asers indicadores para fazer-se coincidir o centro do equipamento com o centro do fantoma.
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Figura 17 - Posicionamento do fantoma com auxilio de lasers:
A) alinhamento anterior

Seguindo-se a sequéncia correta dos discos, a marca posicionada na borda de cada disco

estava alinhada com a linha vertical anterior do cilindro do fantoma (FIGURA 18).

Figura 18 - Disco com a marca, indicada pela seta em vermelho,
para alinhamento com a linha vertical do fantoma

4.2 EQUIPAMENTOS DE TCFC

As imagens foram obtidas em trés equipamentos de TCFC: NewTom™ 5G (QR srl,
Verona, Italy), Cranex® 3Dx (Soredex Oy, Tuusula, Finland) e Scanora (Soredex Oy, Tuusula,

Finland) (FIGURA 19). O Quadro 6 apresenta as caracteristicas de cada equipamento.
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Figura 19. Equipamentos de TCFC avaliados: a) Scanora (Soredex Oy, Tuusula, Finland), b) NewTom™ 5G
(QR srl, Verona, Italy) € ¢) Cranex® 3D (Soredex Oy, Tuusula, Finland).

Unidade de TCFC
Aspectos técnicos
NewTom 5G Cranex 3Dx Scanora 3D
Tamanho do voxel (mm) 0,075-0,3 0,085- 0,420 0,133- 0,35
Corrente do tubo de raios x
1-20 4-16 4-12,5
(mA)
Tensdo do tubo de raios x (kVp) 110 90 90
Tempo max de varredura (s) 18- 36 10-40 10-20
Detector a-Si /flat panel CMOS/ Flat Panel CMOS/ Flat Panel
Arco de varredura (°) 360 270 360

FOV (Diametro x Altura) em ¢\ 16. 15 12: 12x8; 5x5:6,1x7.8:7.8x 6x6:75x 10: 7.5 x 14.5;
8x8;15x5;6x6 7,8:;78x15;13x 15 13 x 14,5

Ponto focal (mm) 0.3 0.5 0.5

Quadro 06 - Caracteristicas dos equipamentos de TCFC avaliados
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As imagens foram obtidas de acordo com a selecdo dos parametros técnicos disponiveis
em cada equipamento como o tamanho do voxel, tensdo (kVp), produto corrente tempo (mAs)

e campo de visao (FOV). Os protocolos testados sdo apresentados na tabela 1.

Tabela 1. Parametros de exposigdo usados nos equipamentos de TCFC.

FOV Tensio Corrente Produto
Equipamento © x Modo de do Lo Voxel corrente
Protocolo . o elétrica do
de TCFC Altura) exposicio tubo tubo (mA) (mm) - tempo
mm (kVp) (mAs)
N1 180 x160 Reg! 110 1 0,30 2,00
N2 80 x 80 Hi Reg? 110 1 0,15 19,76
NewTom 5G N3 80 x 80 Eco® 110 1 030 00
4
N4 180x160  Enh 110 1 03 10
Cl 80 x 60 Mini’ 90 3 0,30 3,5
CRANEX C2 80 x 60 Std® 90 8 0,30 19,0
3DX 3 150 x 80  Mini Dose 90 3 0,4 6
Ca 150 x 80 Hi Dose 90 5 025 40
S1 145x 75 Std 90 10 0,35 22,5
S2 60 x 60 Std 90 10 0,20 30,0
SCANORA :
D 3 60 x 60 High 90 10 0,13 40,5
S4 145 x 75 High 90 10 0,25 30

! Reg = tempo de exposigdo regular; 2HiReg = Alta resolugdo com tempo de exposigdo regular; * Eco =
Baixo tempo de exposi¢do; * Enh = Alta qualidade,’ Mini = baixa dose; °Std = padrio.

Nos trés equipamentos ¢é possivel selecionar o modo de exposi¢do que, dependo do fabricante,

pode ser chamado como Mini dose, Standard, Hi resolution, Regular ou Eco.

4.3 Desenvolvimento do Software

Para desempenhar as tarefas necessarias para avaliagdo dos parametros indicadores da
qualidade da imagem em TCFC foi desenvolvido uma macro especifica, dentro do software
image] version 4.9,(National Institutes of Health, EUA).

Primeiramente, chamamos o plug-in de “CBCT QA” que foi escrito na linguagem

computacional Java. Esta macro foi desenvolvida por nossa equipe, de modo que as avaliagdes
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da imagem fossem realizadas com menor interferéncia do usuario. Desta forma, um conjunto

de tarefas sdo executadas conforme demonstrado na figura 20.
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Figura 20- Fluxograma das tarefas realizadas pelo software CBCT QA.
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O primeiro passo ¢ identificar o diretério em que o volume estd salvo, apds a
identificacdo o software automaticamente iniciara os testes. A primeira tarefa realizada ¢ a
escolha automatica das fatias de interesse relacionados com os indicadores da qualidade da
imagem. Essa sele¢do ¢ feita através da identificacdo de pontos de referéncia situados em cada
disco. Desta forma, aplicaram-se ROIs com dimensdes e, situadas em pontos especificos, que
por sua vez a imagem que melhor representou a fatia de interesse, esta foi selecionada. Assim,
dos sete discos do fantoma, sdo escolhidas uma imagem para cada disco, totalizando sete
imagens. Portanto, ndo necessitou passar longo tempo para pesquisar qual a imagem deveria
utilizada, consequentemente conduziu a resultados rapidos e a redugdo do risco de as imagens

utilizadas serem inadequadas devido interferéncia do utilizador.

Apo6s esta identificacdo, sdo aplicadas ROIs nas imagens, de acordo com as fatias
selecionadas, para realizagdo dos calculos e, consequentemente, visualizagdo dos valores dos
indicadores da qualidade de imagem em TCFC. As dimensdes das ROIs também foram
estabelecidas e, independente do fabricante, sempre tiveram as mesmas medidas. Devido a
interferéncia das diferentes resolucdes, oriundas da matriz e voxel, desenvolvemos fatores de
conversdao a fim de que, independentemente do tamanho do voxel, as coordenadas estejam
sempre posicionadas nos mesmos pontos de interesse. Outro passo importante € a identificagdo
do fabricante do equipamento, visto que existem equipamentos de TCFC que adquirem as
imagens com os dados reconstruidos do topo para a base. Caso isso ndo ocorresse, haveria o
comprometimento da avaliagdo devido aos erros causados pela orientagdo contraria. No

entanto, o software identifica a unidade de TCFC e corrige por este fator.

Também, foi desenvolvido um mecanismo para corregdo em casos de erro de
posicionamento do fantoma. A partir do furo central, que contem ar, foi possivel quantificar e
corrigir automaticamente a posicdo das ROIs. O processo de correcdo do posicionamento €
dado a partir da aplicagdo do ROIs horizontais e verticais na terceira fatia do fantoma que
contém o orificio com ar. O resultado do desvio padrio méaximo destas ROIs permitem
identificar o centro da imagem através das coordenadas no eixo x e y. Com este processo
automatico houve a redu¢do da interferéncia por falta de pericia do operador, no manuseio do

fatoma, ou da falta de experiéncia.

Conforme citado anteriormente, a primeira intervencdo realizada pelo usuério ¢ dada

apos a identificagdo do diretorio onde as imagens tomograficas foram salvas. A segunda decorre
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durante a execu¢do da macro, no momento da avaliacdo da distor¢do geométrica da imagem.
Assim, ap6s a identificagdo da fatia 01, o usudrio deve mensurar a distancia entre as bordas de
dois pontos, primeiro no sentido horizontal e em seguida no vertical. Em seguida, foi preciso
informar qual a distancia real entre os dois pontos em milimetros. Por fim, a tltima intervengao
referiu-se a necessidade de tragar uma linha no conjunto de padrdo de barras central, no disco
referente a resolucdo espacial. Além disso, foi necessario a identificacdo do local de realizacao

da avaliacao e da pessoa responsavel pelo teste.

Apbs a obtencdo das informagdes das imagens pelo CBCT QA, os dados foram

automaticamente exportados para o Microsoft Excel (.xls).

4.4 DESENVOLVIMENTO DO AMBIENTE DE GERENCIAMENTO DOS TESTES

Foi desenvolvido um ambiente de gerenciamento ¢ armazenamento dos dados obtidos
com o CBCT QA. Um conjunto de macros foram escritas no Visual Basic, com comandos para
gerarem um sistema de armazenamento, compondo uma base de dados. Desta forma, no Excel,
o arquivamento dos dados comportou-se como um histérico de todos os testes realizados ao
longo do tempo, contendo informacdes das avaliagdes € com o aviso, em contagem regressiva,
para a realizacao de novos testes. Além disso, foi possivel salvar as avaliagdes formato .pdf. A

figura 21, representa um resumo das etapas para avaliacao.
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Figura 21 - Fluxograma geral do processo de avaliagdo da qualidade da imagem

4.5 INDICADORES DA QUALIDADE DA IMAGEM
4.5.1 Ruido (Homogeneidade)

O ruido da imagem foi avaliado a partir da aplicacdo de uma regido de interesse (ROI)
com diametro correspondente a um quinto do didmetro do fantoma, ou seja 30 cm. Esta ROI
foi posicionada no centro do disco 02 do fantoma. O ruido foi considerado o valor da média do

desvio padrao em cinco cortes axiais consecutivos.

>3 DesvioPadrio
5

Ruido = ( ) X — (Equacéo 01)

1000

4.5.2 Avaliacdo do Razdo Sinal Ruido da imagem

Para avaliacdo do RSR uma ROI circular com area 5 mm foi posicionada em sete
elementos de diferentes densidades PTFE, PP, NYLON, DELRIN, AR, ACETAL ¢ PMMA.
Estes elementos possuem diferentes densidades e representam a resposta do sinal em diferentes

estruturas. Para isso, sdo utilizados os discos 03 e 04. O software forneceu o valor médio dos
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tons de cinza nos pixels e o desvio padrao. Em seguida, através da equagdo 02 a RSR podera

ser calculada.

RSR = Média dos valores do Pixel (Equac;éo 02)

Desvio Padriao

4.5.3 Uniformidade

A avaliagdo deste indicador ¢ realizada através das medidas da intensidade do pixel,
obtidas com ROIs de 10 mm de didmetro, localizados na periferia (04 ROI’s) e também
posicionado no centro (01 ROI) no disco 02 do fantoma. Os ROIs da periferia ndo estiveram
posicionados muito préximo da borda do fantoma, pois afetam significativamente o valor do
pixel. Em seguida foi calculado a uniformidade da imagem através da equacao 03:

(Max—Min)

Uniformidade = +100. -
(Max+Min)

(Equagdo 03)

Onde, Max ¢ considerado o valor méximo da intensidade média do pixel dos 05 ROIs e

Min o valor minimo da intensidade média do pixel dos ROIs.

4.5.4 Resolucido de baixo contraste e Razio Contraste-Ruido

A razdo contraste-ruido foi avaliada a partir da relacio do PTFE, PP, NYLON,
DELRIN, AR, e o PMMA. Foi tragada uma ROI, centralizada em cada material, com didametro
de 5 mm. A ROI possui esta dimensao para que as medidas nao sofram a influéncia do artefato

de volume parcial. Os valores da razdo contraste ruido foram obtidos através da equagao 04:

RCR = Sinalmaterial— Sinalpmma

~ RuidopgteriqitRuidoppmmA
2

(Equacao 04)

O Sinalmareriar € @ média da intensidade do pixel do material, enquanto que Sinalpyma €

a media da intensidade do pixel no PMMA. O Ruidomateriar € 0 Ruidopymma sdo o desvio padrao

71



do material avaliado e o desvio padrio do PMMA, respectivamente. Os discos 03 e 04 que

contém PTFE, PP, NYLON, DELRIN, AR, e PMMA foram usados nesta avaliagao.

A resolu¢do de baixo contraste foi obtida através do disco 06, no qual foram aplicados
sete ROIs com 7 mm de didmetro, nos cilindros de PP com didmetro de 7 mm, 6 mm, 5 mm, 4
mm, 3 mm, 2 mm, 1 mm e altura de 10 mm. O valores do baixo contraste foram obtidos a partir

da equagdo 04.
4.5.5 Distor¢io geométrica

As medidas para distor¢do geométrica foram obtidas com o disco 01. Os furos com 1
mm de didmetro possuem 10 mm de distancia entre si. A partir dos valores conhecidos das
distancias entre os microfuros, foram realizadas medidas das distancias entre as bordas dos
microfuros na imagem e comparados os valores medidos com distancias conhecidos. As
medidas foram realizadas tanto no eixo horizontal quanto no vertical. Nao aplicou-se o Zoom

ou qualquer outra ferramenta de manipulagao da imagem

4.5.6 Resolucio Espacial

A resolucdo espacial foi obtida com o disco 05. Este disco possui um grupo de padrdo
de barras que variam de 5 a 16 pares de linha/cm. Neste disco foi aplicado uma ROI linear, nos
rebaixos situados no centro do disco. Quanto melhor a definicao do padrdo de barras significa

que a capacidade da resolugdo ¢ maior.

4.5.7 Artefato Metalico

No disco 07 do simulador foram utilizados implantes dentarios com suas conexoes,
perfazendo um objeto de 5 mm de didmetro e 10 mm de altura inseridos em uma placa de
PMMA. Estes implantes sdo constituidos de um liga de titanio e estardo localizados no mesmo

plano formando um paralelos entre si.

Em apenas uma aquisi¢ao foi obtido o valor médio do pixel do PMMA sem a presenga
do elementos metalicos. Também, foram medidos os valores médios do pixel adjacentes aos
objetos metalicos, apds a subtragdo da imagem com os tons de fundo, para que ndo haja

nenhuma interferéncia do PMMA na imagem. Os artefatos foram medidos com a equacao 05;
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ZMPprT+ MPpMMma

fndiceArtefato = (Equagdo 05)

MPpyma

Onde X MP,+ € o somatério dos valores dos pixels na area adjacente ao metal € MPpaia
sdo os valores médios do no PMMA. Os objetos metalicos produzem valores mais elevados do
que o PMMA, sendo assim, quanto maior for o valor do indicie de artefato maior serd a

contribuicao do streaking na imagem.
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O estudo foi conduzido com aquisicdo das imagens em trés unidades de TCFC,
disponiveis no mercado, e com doze protocolos de exposi¢ao. Todos os equipamentos tinham
diferentes configuragdes (potenciais tubo, ou rotacdo de arco ou tamanho voxe/ ou produto

corrente tempo) € modo de exposi¢ao (resolugdo / dose alta e baixa).

O NewTom 5G diferiu em relagdo aos outros dois equipamentos, por possuir o controle
automatico de exposicao. Assim, os fatores técnicos de exposi¢ao como tensao do tubo, corrente
e tempo de exposicao foram definidos pelo proprio equipamento. J& o CRANEX 3DX e o
SCANORA 3D possuem apenas a liberdade de escolha da correte do tubo de raios x.

Automaticamente, o software realizou as medi¢oes e calculos da RSR, RCR,
uniformidade de imagem, ruido de imagem, precisdo geométrica, resolucdo espacial, baixo
contraste e indice de artefatos. A figura 22 mostra as imagens do fantoma obtidas nos

equipamentos de TCFC, apresentando cada disco e como sdo vistos nas imagens tomograficas.

Figura 22. Imagens obtidas nos equipamentos de TCFC a) imagem do discol, b) imagem do disco 2
com as ROIs posicionadas para avaliagdo da uniformidade da imagem, c¢) disco 2 com a ROI aplicada
para avaliagdo do ruido, d) e e) apresentam as imagens do disco 3 ¢ 4 usadas para densidade da
imagem em diferentes elementos, f) imagem do padrao de barras, g imagem para avaliagdo do baixo
contraste e h) avalia¢do do artefato.

O CBCT_QA permitiu a avaliacdo de imagens obtidas em qualquer resolugdo, no

entanto, o protocolo de menor FOV foi com altura de 60 mm. O relatério apresentado contém
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as informacgdes referentes a toda a avaliacdo, bem como a apresentacdo do protocolo de
exposicdo, dose de radiacdo no exame, data da realizagdo e quando o proximo teste deve ser
realizado. Também sdo apresentados as informagdes do fabricante e modelo da unidade de

TCFC (FIGURA 23).
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Figura 23 - Apresentacdo dos resultados obtidos com o CBCT_QA

Os resultados obtidos através do conjunto fantoma- software sao apresentados na Tabela

Tabela 2- Resultado da avaliagdo dos paramentos da qualidade da imagem de acordo com os

equipamentos de TCFC e protocolos.

Protocolo Materiais RSRc! Uniformidade Ruido RCRc? Artefato GDistorga.o RSRp* RCRy*
eomertrica
PMMA 3,22
PTFE 10,10 2,59 13,02 2,60
PVC 6,59 1,43 9,62 1,86
N1 DELRIN 4,16 5,09 6,66 0,30 1,05 9,5 4,49 0,40
NYLON 3,31 0,12 3,75 0,10
PP 2,59 0,49 2,97 0,49
AR 0,78 1,61
PMMA 34,64 - -
PTFE 55,56 7,33 - -
PVC 21,13 4,42 0 ] ]
N2 DELRIN 6,82 2,44 1,76 1,05 1,00 ’ - -
NYLON 441 0,03 - -
PP 3,27 0,63 - -
AR 0,28 7,29 - ;
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PMMA
PTFE
PVC
DELRIN
NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
DELRIN
NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
DELRIN
NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
DELRIN
NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
DELRIN
NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
DELRIN

18,90
23,78
9,65
4,22
2,93
2,20
0,45

2,10
11,20
7,81

4,36
3,34
2,73

0,76

11,82
22,85
11,93
5,72
4,09
3,32
0,71

8,57
19,29
10,90
5,34
3,50
2,58
0,31

4,56
21,22
10,11
5,19
4,11
3,37
0,38

3,96
22,47
12,95

5,88

4,42
2,33
0,64
0,03
0,37
4,65

2,80
1,62
0,29
0,19
0,50
1,70

1,9
0,23
1,86
2,4
2,71
3,86

1,76
0,14
1,40
2,09
2,48
3,69

3,33
1,57
0,26
0,18
0,49
1,71

4,16
4,16
2,69
0,83

15,18
10,96
5,16
3,98
3,09

24,81

8,86
6,31
3,95
3,82

11,51
20,62
6,99

2,85
1,96
0,30
0,11
0,51

3,58
2,40
1,21
0,29
0,03

3,39
4,19
1,50
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NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
S1 DELRIN
NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
S2 DELRIN
NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
S3 DELRIN
NYLON
PP
AR

PMMA
PTFE
PVC
S4 DELRIN
NYLON
PP
AR

4,65
3,24
0,32

2,40
12,44
6,74
2,94
2,34
1,93
0,68

11,17
17,07
10,84
4,42
3,19
2,86
0,89

13,83
20,32
12,32
5,54
3,69
3,22
0,98

2,28
12,71
7,51
3,17
2,24
1,83
0,57

7,92

7,35

12,17

8,33

3,96

4,11

3,61

4,20

0,33
0,36
2,29

3,00
1,73
0,28
0,028
0,27
1,1

1,93
0,11
2,60
3,14
3,38
4,29

1,99
0,66
3,33
4,12
4,35
541

3,66
2,31
0,54
0,33
0,28
1,22

4,60
3,06

22,70

9,78

1,06 9,65 4,16
2,37

1,85

1,01 9,85 -

1,1 9,80 -

22,04
8,00
1,04 9.42 3,54
2,79
2,09

0,27
0,08

4,20
2,47
0,83
0,29
0,04

5,04
2,42
0,72
0,57
0,14

SNR¢! = Razdo Sinal ruido no centro; CNR¢? = Razdo Contraste ruido no centro; SNRp® = Razdo Sinal ruido na

periferia; e CNRp*= Razdo Contraste Ruido na periferia

Foi possivel observar que a RSR e a RCR foram diferentes entre os tomografos e

protocolos. Os objetos de maior densidade (PTFE e PVC) apresentaram valores mais elevados

de RSR e RCR, porém foram mais dependentes do protocolo de exposi¢do. O PP apresentou-

se com menor valor de RSR em todos os protocolos, enquanto que o Nailon apresentou valores
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menores de RCR. Para os trés equipamentos, foram avaliadas a RSR e a RCR dos plasticos

posicionados no centro e na periferia, especificamente para os FOVs de grande volume.

Em relagdo ao ruido, o protocolo N1 (NewTom 5G) obteve um maior valor (6,66) em
comparagdo com os outros onze protocolos. Por outro lado, o protocolo N2 apresentou um

menor nivel de ruido do que as outras unidades TCFC.

A uniformidade da imagem também foi avaliada e o protocolo S3 (SCANORA 3D)
apresentou uma distribuicao de valores de cinza menos uniforme (12,17). Para o NewTom 5G,
as imagens também mostraram distribui¢cdo de valores de cinza ndo uniforme, principalmente
com o protocolo N1 (5,09). Em contraste, os protocolos N3 e N2 (2.44 ¢ 1.26) mostraram uma
distribuicao de valores de cinza ligeiramente desigual, assim como no Cranex 3D (2.35 € 2.26).
A precisdo geométrica foi realizada pela medigao (vertical e horizontal) da distancia entre dois
pontos. Este teste mostrou que as distancias entre os microfuros eram menores do que a
distancia real (10 mm). Nao houve diferencas significativas entre a presenca de artefatos

metalicos e os protocolos avaliados.

Os resultados de baixo contraste foram apresentados na Tabela 3. As unidades de TCFC

nao foram capazes de identificar a haste de 1 mm.

Tabela 3. Valor do contraste das hastes com diferentes didmetros, de acordo com o

protocolo e equipamento de TCFC

Equipamento Protocolo Dimensdes das hastes de PP (Q)
de TCFC 7mm 6mm 5 mm 4 mm 3 mm 2 mm 1 mm

N1 0,85 0,94 0,62 0,52 0,14 0,10 0
NewTom 5G N2 527 5,97 2,75 1,62 1,57 0,85 0
N3 1,23 25 1,92 1,02 0,75 0,69 0
N4 1.52 1,07 0,67 0,33 0,08 0,04 0
Cl 1,79 2,04 0,64 0,14 0,69 0,36 0
Cranex 3DX 2 173 145 103 072 054 04 0
C3 1,06 0,65 0,52 0,25 0,24 0,20 0
C4 1,33 1,00 0,75 0,85 0,8 0,08 0
SCANORA S1 1,63 0,86 0,37 0,9 0,08 0,04 0
3D S2 3,25 2,54 1,32 2,54 0,64 0,44 0
S3 3,75 2,80 2,43 2,84 1,58 0,43 0
S4 1,98 0,99 0,77 0,71 0,59 0,05 0
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As resolugdes espaciais foram obtidas e apresentadas na Figura 24. O primeiro intervalo, da
esquerda para direita, representa a visualizacdo de 16 Ip / cm, a segunda de 15 Ip / cm e a terceira
de 12 lIp / cm. A melhor resolucao foi através da visualizagdo da definicdo dos picos (maior

sinal e menor sinal) dentro dos intervalos correspondentes a regiao do padrao de barras. Desta

forma, o protocolo N2 e S3 apresentaram a visualizacao dos 16pl/cm.
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Figura 24. Resolugio espacial das unidades de TCFC: a) Cranex 3Dx_ C1, b) Cranex 3Dx_ C2,, ¢) Cranex 3Dx

C3, d) Cranex 3Dx_ C4, e) NewTom 5G_ N1, f) NewTom 5G_ N2, g) NewTom 5G_ N3, h) NewTom 5G_ N4,
i) Scanora 3D_ S1, j) Scanora 3D S2.k) Scanora 3D_ S3 e l) Scanora 3D_ S4.

Apo6s a obtencdo da avaliagdo das imagens pelo CBCT QA, os dados foram
armazenados compondo uma base de dados. O sistema de banco de dados, desenvolvido no
Microsoft Excel, possibilitou que os resultados fossem arquivados e resgatados a qualquer
momento. Acrescenta-se, a capacidade de realizar impressdo, gerar um arquivo .pdf e a

indica¢do da quantidade de dias para o proximo teste, para aquela unidade de TCFC e protocolo
(FIGURA 25).
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Figura 25 - Ambiente para armazenamento dos dados obtidos com 0 CBCT_QA
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6 DISCUSSAO
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Os programas de garantia da qualidade (PGQ) promovem o uso efetivo da radiacdo para
fins diagnosticos, por meio da obtencdo e manutencdo da qualidade de imagem adequada
(SEDENTEXCT,2012). No PGQ, em uma avaliagdo da qualidade da imagem (também
classificada como teste de "constancia" pela Comissao Eletrotécnica Internacional - IEC)
pretende-se testar os componentes de um dado sistema e verificar se o equipamento esta
funcionando satisfatoriamente (IAEA,2012). Portanto, deve ser realizada regularmente.

As diretrizes Sedentexct, (2012), e HPA (2010), sugerem que a avaliacdo deve ser
realizada anualmente e / ou mensalmente. Estes testes permitem, por exemplo, a detecgao de
deterioragdo da precisao e diferencas de contraste entre as densidades de tecidos ao longo do
tempo. A avaliacdo deve ser realizada pelo fabricante, ou pelas autoridades reguladoras. O
Journal of the American Dental Association afirmou que a equipe que trabalha com TCFC (isto
¢, fisicos médicos, tecndlogos em radiologia, dentistas e médicos) deve estabelecer um PGQ
baseado nas recomendacdes do fabricante. No entanto, em muitos casos, seguindo apenas as
recomendacdes do fabricante, poucos parametros de qualidade da imagem sdo avaliados. O
fabricante normalmente controla a qualidade da imagem durante a instalacdo inicial da unidade,
mas o usuario final também deve prestar a devida atengdo, realizando avaliagdes regulares a
partir do controle de qualidade (KILJUNEN et al.,2015).

Estudos avaliaram a qualidade da imagem através de diferentes métodos, através da
verificagdo da influéncia dos parametros de exposi¢cdo, com base na andlise subjetiva da
visualiza¢ao de pontos anatdomicos de referéncia em cranios, ou em fantomas antropomorficos
(JONES et al.,2015; HASSAN et al.,2012; VASCONCELOS et al., 2014; SUR et al., 2010;
KAMBUROGLU et al., 2011; LAGRAVERE et al.,2016). Estes estudos conduziram a
resultados clinicamente relevantes. No entanto, este tipo de avaliagdo, baseada na experiéncia
dos observadores, ¢ dependente de outros fatores tal como a qualidade do monitor e possui o
viés da falta de padronizacdo dos métodos (BALLRICK et al.,2008). Vale ressaltar que ¢
extremamente importante, em um CQ em TCFC, que sejam aplicados métodos padronizados.
Os fantomas cumprem esta demanda, pois possuem materiais que estao aptos a mimetizarem a
densidade dos tecidos do corpo humano (DeWERD e KISSICK, 2014).

Neste estudo o fantoma permitiu a avaliagdo de oito parametros indicadores da
qualidade da imagem. Na avalia¢do da uniformidade, os valores apresentados variaram entres
os equipamentos de TCFC entre os protocolos. Reeves et al. 2012, também observaram que ha

falta de uniformidade dos tons de cinza nas imagens TCFC. Para Cranex 3DX , mesmo o
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protocolo C1 usando maior produto corrente tempo (3,5 mAs) do que o protocolo C2 (19 mAs),
a RSR do PMMA e a uniformidade mostraram diferencas sutis. Isto pode ser explicado devido,
o protocolo C2, ter compensado o baixo mAs com o aumento do nimero de projegdes. Essas
variacdes podem ser influenciadas pelos parametros de varredura aplicados. Por exemplo, a
influéncia do tamanho do voxel, onde para voxels grandes, o ruido tende a ser menor. No
entanto, mantendo o potencial do tubo constante e aumentando o produto corrente-tempo,
usando voxels menores, a imagem sera menos uniforme. Observamos que a combinacao de
FOVs menores com voxels maiores, protocolo N3 e C2, apresentaram melhor uniformidade. O
protocolo N3 usou FOV de 80 x 80 mm e voxel de 0,3 mm, enquanto que o protocolo C2
realizou a exposi¢do com FOV de 80 x 60 mm e voxel de 0,2 mm.

A avaliacao da uniformidade da imagem garante que nao ha dano significativo nas
imagens (por exemplo, artefatos), nem problemas com a calibragao do detector. Bryant, Drage,
Richmond, (2008) consideraram que as distribui¢des dos tons de cinza, bem como do sinal
ruido, podem estar relacionados com a quantidade de “massa” (volume do objeto) dentro do
FOV. Também, ¢ possivel que o uso de angulos maiores do feixe conico causem degradacao
na imagem e promovem artefatos (PAUWELS et al., 2015b;). Portanto, ndo ¢ apenas através
do tamanho do voxel reconstruido que causa a falta de uniformidade na imagem.

A avaliacdo da RSR ¢ clinicamente util para distinguir e exibir claramente diferentes
estruturas de imagem (BRYANT, DRAGE, RICHMOND, 2008). As informagdes fornecidas
pela razao sinal ruido permitem a investiga¢do de potenciais problemas com o sistema onde,
por si s0, as medigdes do ruido ndo permitem informar. A RCR ¢ um indicador padronizado e
util para a avaliacdo da qualidade da imagem. Os estudos de Donini et al.,(2014), Lukat et
al.,(2015) e Pauwels et al., (2014), mediram a RCR e demonstraram a influéncia dos parametros
de exposi¢do na qualidade da imagem em TCFC.

Bamba et al.,2013, sugeriram um fantoma feito de polietileno de baixa densidade
(LDPE), polioximetileno (Delrin) e politetrafluoroetileno (PTFE) e consideram estes elementos
uteis para descrever resolugcdo de contraste. No estudo de Pauwels et al., (2014), os elementos
ar, LDPE, PTFE e aluminio foram avaliados. Eles concluiram que ha um grande potencial para
reducdo de dose de radiagdo através da reducdo da corrente do tubo de raios-X, com uma perda
minima de qualidade de imagem. Suomalainen et al.(2009), avaliaram o RCR do PTFE e
concluiram que os protocolos de TCMS de baixa dose proporcionaram valores de RCR

semelhantes aos obtidos com os scanners TCFC.
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Neste estudo foram utilizados cinco materiais pléasticos de diferentes densidades: PVC
(1,38-1,40 g/ cm?), PTFE (2,2 g/ cm®), NYLON® (1,15 g/ cm®), DELRIN (1,41-1,42 g/ cm?),
PP 0,92 - 0,95 g/ cm?), para obter os valores que representam estruturas de alto, médio e baixo
contraste. Os materiais PTFE, PVC e Delrin representam estruturas de alto contraste. Portanto,
eles podem ser considerados tteis na TCFC, principalmente porque na odontologia estruturas
anatomicas de alto contraste devem ser claramente descritas. Os outros elementos representam
estruturas de contraste médio e baixo, permitindo o monitoramento do desempenho do baixo
contraste de imagem ao longo do tempo. Outros estudos e fantomas também usaram materiais
plasticos como os descritos neste estudo (PAUWELS et al, 2011; BATISTA et
al.,2013b;LUDLOW e WALKER, 2013; TORGERSEN et al., 2014 ;STEIDING et al.,2014).
Isto demonstra a viabilidade dos matérias usados nesse estudo para avaliacdo dos indicadores
da qualidade da imagem em TCFC.

Acrescenta-se que a RCR aumenta a impressdo geral de como o contraste de uma
imagem ¢ melhor apresentada. Neste estudo, o RCR variou de acordo com unidades de TCFC
e os materiais plasticos. Bechara et al.2012 sugeriram que a diminui¢ao no nimero de fotons
adquiridos por um voxe/ menor resultaria em uma diminui¢ao no sinal, levando a um aumento
no ruido. Porém, em determinadas unidades de TCFC, o uso de voxels menores esta associado
aum tempo de varredura mais longo e, consequentemente, conduz a doses de radiagdo elevadas
e tempo de reconstru¢cdo mais longo. Portanto, sugere-se que um tamanho de voxe/ menor
poderia proporcionar um aumento de RSR e RCR, causado pelo aumento do produto de
corrente-tempo do tubo (mAs). Os valores RSR ¢ RCR também sofrem com a influencia do
tamanho do FOV. Ludlow e Walker, 2013, demonstraram que houve uma reducdo modesta no
RCR quando o didmetro do FOV foi acrescido. Isto ¢ devido a uma consequéncia da radiacao
dispersa, que provoca um aumento do ruido em FOVs maiores.

O ruido tem uma relevancia significativa na qualidade da imagem e em niveis elevados
compromete a exibi¢ao de objetos de baixo contraste. Portanto, quando o nivel de ruido ¢ baixo,
a visualizagdo de lesoes de baixo contraste ¢ melhorada (SCARFE e FARMAN, 2008). Isto foi
observado na avaliacdo do baixo contraste deste estudo. O protocolo N2 (NEWTOM 5G)
apresentou menor nivel de ruido e consequentemente melhor resolugdo de baixo contraste.
Porém, os trés equipamentos de TCFC nao foram capazes de identificar a haste com didmetro
de 1 mm. Isto sugere que deve tomar cuidado na investigacdo de estruturas, ou lesdes

especificas, com baixo contraste e com dimensdes muito pequenas.
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Um dos elementos que afetam a qualidade da imagem sao os artefatos metalicos, devido
a presenga de objetos de alta densidade como os implantes. Os artefatos sdo mostrados como
estruturas visiveis na imagem, mas que nao pertencem ao objeto. Assim, ¢ apresentada como
uma das principais causas de interferéncia com a qualidade diagnostica da TCFC (BECHARA
etal. 2012; BECHARA et al. 2013). Além disso, pode reduzir o contraste, obscurecer estruturas,
e limitar as informagdes anatomicas. O fantoma que foi usado neste estudo, contou com trés
implantes metalicos para representar os principais artefatos metéalicos. Mesmo os resultados
obtidos ndo apresentarem diferencgas significativas no valor do indice de artefatos, com a
metodologia proposta, ¢ possivel avaliar o efeito do ajuste dos pardmetros de exposi¢do na
inten¢do de reduzir os artefatos metélicos.

A resolugdo espacial ¢ um importante parametro de qualidade de imagem, pois afeta a
capacidade do sistema de discriminar dois objetos adjacentes de alto contraste (OZAKI et al.
2013). Esse parametro pode determinar a precisdo a qual o detalhe anatomico pode ser medido.
De forma que a resolugdo espacial inadequada pode afetar procedimentos como o planejamento
de implantes dentarios (BRULLMANN e SCHULZE, 2015). Os protocolos N2, S2, S3 ¢ C4
apresentaram melhor resolucao espacial (16 pl/cm). Esses resultados podem estar relacionados
ao uso de voxels menores: N2 (0,15) e S2 (0,13). No entanto, de acordo com Pauwels et al.
2011, o tamanho do voxel, por si s6 ndo ¢ um bom preditor da resolucdo espacial. A
variabilidade do niimero de pares de linhas encontrados entre os equipamentos TCFC também
podem sofrer influéncia do ruido (PAUWELS et al., 2016). Neste estudo, os protocolos que
apresentaram menor ruido (N2) e ruido moderado (S3) foram os que refletiram melhor
resolugdo espacial. Nao obstante, esses protocolos usaram fatores de exposi¢ao mais elevados,
consequentemente refletindo no aumento da dose recebida pelo paciente. Além disso, a
resolucao espacial dos dispositivos TCFC, também esta relacionada com tamanho do pixel
fisico do sensor ¢ a técnica de reconstru¢do (SUOMALAINEN et al., 2008).

No estudo de Watanabe et al., (2010), foi realizada a avalia¢do da resolucdo espacial
através do uso de um objeto de aluminio juntamente com uma resina epoxy. Os resultados
apresentados evidenciaram a capacidade maxima em visualizar até 21 pl/cm. Enquanto, no
trabalho de Ballrick et al., 2008, apenas 8 pl/cm foram demonstrados. Horner et al.,2013
sugeriram que a resolucdo espacial de 10 pl/mm possibilita a visualizagdo de estruturas apenas
de 0,5 mm. Portanto, para as aplicagdes clinicas, os usudrios devem evitar acurécia

submilimétrica e, preferencialmente, adicionar uma margem de erro em seus planejamentos.
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Hoje em dia, a TCFC ¢ extremamente popular entre os ortodontistas, principalmente
para medi¢des craniométricas, localizagdo de dentes supranumerdrios, impactados e
planejamento de cirurgia ortognatica. A precisao geométrica das imagens tem sido estudada
utilizando-se diferentes scanners (SUOMALAINEN et al., 2008). Neste estudo, todas as
medi¢des foram inferiores ao valor real (10 mm). Estas variagdes podem ser influenciadas pelo
tamanho do voxel e pelo nimero de projecoes (BAMBA et al., 2013; GRIBEL et al., 2011).
Portanto, clinicamente, as variagoes nas medi¢des de distancia devem ser consideradas,
independentemente do protocolo ou da unidade CBCT.

Os indicadores da qualidade da imagem avaliados neste estudo seguiram as
recomendacdes que os guias da Comissdo Europeia (SEDENTEXCT,2012) e da Agéncia
Britanica de protecdo a saude (HPA, 2010). Outras diretrizes em TCFC sobre CQ ainda sao
escassas. Na revisao de Horner et al. (2013), sobre as diretrizes para o uso clinico da TCFC, os
autores identificaram 11 diretrizes que sugerem o uso adequado da TCFC, incluindo a avaliacao
da qualidade da imagem.

A aplicagdo dos testes de QC, seguindo as recomendagdes dos guias, requer pessoal
qualificado e um longo tempo para realizagdo dos testes. Além de que, a avaliacdao subjetiva
das imagens obtidas em fantomas de controle de qualidade, ainda tem persistido por muito anos.
Um passo importante em dire¢do aos melhores métodos para avaliagdo da qualidade da imagem
¢, portanto, substituir a avaliacdo subjetiva, por medidas objetivas (TORGERSEN et al.2014).
Neste estudo, foi apresentado um sistema automatizado de avaliagdo da qualidade da imagem,
rapido e facil de usar, no qual qualquer individuo da equipe pode realizar os testes, mesmo um
usuario inexperiente. O ImagelJ ¢ um programa de codigo aberto e permite adicionar, ajustar ou
implementar outras fun¢des dentro do plugin. Desde que o Image]J ¢ um software livre,
apresenta-se como um método de baixo custo, uma vez que nao requer uma licenca de usudrio
e extremamente acessivel. O software pode ser facilmente obtido através do download no site
http://imagej.nih.gov/ij/.

Bamba et al. (2013) considerou-o muito util e encorajou o desenvolvimento de plugins
em Imagel] para avaliar a qualidade de imagem em TCFC associado a fantomas. Donini et al.
2014, apresentou a viabilidade de um software, implementado como um plugin do ImagelJ, para
realizar a verificagdo das imagens radiograficas, em mamografia e angiografia / fluoroscopia.
O sistema CBCT QA, que desenvolvemos, realizou a avaliagdo automatizada dos parametros

indicadores da qualidade da imagem, independentemente do sistema operacional instalado no
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computador e tem a possibilidade de implementar novas fungdes, conforme o avango
tecnologico dos equipamentos. Assim, 0 CBCT QA ¢ um sistema dindmico e sempre atual.

Considerando que uma imagem clinicamente 1til estd baseada na capacidade do sistema
em apresentar e distinguir claramente os diferentes materiais numa imagem. A precisao com a
qual um sistema continua a realizar esta tarefa ao longo do tempo pode ser determinada
quantitativamente através do CBCT QA. Outra vantagem esta relacionada a capacidade de
obtenc¢do dos resultados com o minimo de interferéncia do operador, proporcionando menor
probabilidade de erros causados pelo homem. Portanto, o CBCT QA realizou desde a selecao
automatica das fatias da imagem até os célculos inerentes as avaliagdes e apresentacdo dos
resultados. Ademais, por possuir um ambiente amigavel, consideramos uma ferramenta de facil
manuseio. Também, foram apresentadas as informagdes pertencentes ao cabecalho DICOM
(protocolo de exposi¢ao e indicador de dose). Estas informacdes permitem a realizagcdo de
estudos retrospectivos e prospectivos relacionados a otimizacao das praticas radioldgicas.

O projeto SEDENTEXCT também propds um sistema automatizado para analise
quantitativa dos parametros da qualidade da imagem. Porém, o sistema ¢ pago e adquirido
separadamente do fantoma. Acrescenta-se que para realiza¢ao das medidas, o usuario necessita
aplicar as ROIs manualmente. Este manuseio pode acarretar em erros no posicionamento das
ROIs e, consequentemente, falhas nos valores dos parametros indicadores da qualidade da
imagem. Outros estudos apresentaram fantomas para avaliacdo dos parametros indicadores da
qualidade da imagem em TCFC, associados a programas de computador.

O fantoma proposto por Torgesen et al.(2015) permite avaliagao de cinco parametros da
qualidade da imagem (resolu¢do de baixo e alto contraste, uniformidade da imagem, ruido e
distor¢do geométrica). Porém, tal fantoma nao possibilita a avaliagdo dos artefatos metélicos na
imagem. Este ¢ considerado um parametro importante, pois tem se apresentado como uma das
principais causas de interferéncias com a qualidade diagnéstica na TCFC, uma vez que os
artefatos também afetardo outros parametros de qualidade de imagem, como a resolucao
espacial (BRULLMAN e SCHULZE et al.2015; BECHARA BB et al., 2012; SCHULZE et al.,
2011). O estudo desenvolvido por Ludlow e Walker.,(2013), também apresentou um fantoma
que permite a avaliacdo da qualidade da Imagem. O fantoma Quart DVT AP possibilitou a
afericdo da homogeneidade da imagem, razdo contraste ruido, resolu¢do espacial, intensidade
do sinal e ruido no PMMA, frequéncia de Nyquist e contraste. Desta forma, observou-se que no
estudo deles nao foram avaliados todos os parametros da qualidade da imagem sugerido pelos

guias SEDENTEXCT e HPA. Acrescenta-se que as imagens foram obtidas em apenas um
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equipamento de TCFC, demonstrando uma fragilidade e a divida da capacidade de uso em
outras unidades de TCFC.

Atualmente, as defini¢des de fantomas adequados para avaliacdo da qualidade da
imagem em TCFC ainda ¢ considerado um desafio, visto que os fantomas que avaliam todos os
parametros, sugeridos pelo Comissao Europeia, sdo demasiadamente grandes. Ademais, nestes
casos, sdo necessarias multiplas exposi¢cdes para realizar os testes com esses simuladores.
Consequentemente, isto reflete na limitagao da avaliagdo em equipamentos que apresentam
FOVs pequenos. Isto foi observado no estudo de Steiding, Kolditz, Kalender., (2014), no qual
apresentaram um fantoma e um sofiware dedicado a avaliagdo objetiva da imagem. Mesmo
considerado um conjunto sofisticado e bem elaborado, com avali¢do de varios parametros,
limita-se a equipamentos com FOVs menores do que 100 x 100 mm. Neste estudo, resolvemos
esta questdo, pois com o conjunto fantoma-software foi possivel avaliar os protocolos de
exposi¢cdo em equipamentos com FOVs grandes (180 mm x 160 mm), médios (145 mm x 75
mm) e pequenos (60 mm x 60 mm) com apenas um Unica exposicao.

As possibilidades de aplicagdo do CBCT QA partem desde o uso pelos fabricantes de
equipamentos de TCFC que desejam testar prototipos para produgao, bem como avaliar novas
ferramentas de manipulagdo de imagens, até o uso por pesquisadores que buscam desenvolver
novos algoritmos de reconstru¢do. Portanto, ndo esta restrito apenas ao controle de qualidade
regular ou otimizacao dos protocolos de exposi¢do.

Neste estudo, foi apresentado um novo método para melhorar o controle de qualidade
em TCFC. Devido a grande variedade de equipamentos de TCFC disponiveis no mercado,
novos estudos devem ser realizados para o desenvolvimento de fantomas que adequem-se aos

equipamentos de FOV pequeno.
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O CBCT_QA permite a avaliacdo de oito parametros (Uniformidade, Ruido, Razdo
Sinal Ruido, Razao Contraste Ruido, Resolugdo espacial, Baixo contraste, indicie de artefatos,
distorcao geométrica)

Os indicadores da qualidade da imagem em tomografia computadorizada de feixe
conico foram obtidos de forma rapida, de baixo custo e com o minimo de intervengdo pelo
usuario.

O fantoma foi capaz de avaliar todos os parametros de qualidade de imagem em TCFC,
sugeridos pela Comissdo Europeia. Além disso, foi apto para ser usado em unidades de TCFC
com FOV de até 60 mm de altura com apenas uma Uinica exposicao.

Além disso, o conjunto fantoma e software mostrou-se viavel para serem aplicados em
testes de aceitacao e em testes de controle de qualidade regulares como forma de avaliacao da
degradacao da qualidade da imagem em TCFC ao longo do tempo.

O método desenvolvido foi capaz de identificar que podem existir diferengas
significativas entre os indicadores da qualidade da imagem avaliados, de acordo com os
fabricantes e protocolos.

O fantoma e o software CBCT QA sao tteis para estudos de otimizagao de protocolos
aplicados ao uso da TCFC.

O sistema de gerenciamento dos resultados ¢ apto para controle e acompanhamento

dos testes realizados.
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