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O objetivo deste trabalho foi otimizar a aplicagcdo da microCT em dentes
buscando-se uma imagem de qualidade desde a aquisicdo até a segmentagéao,
explorando os aspectos de resolugéo espacial, contraste e ruido. Para isto, compararam
qualitativa e quantitativamente as imagens resultantes de trés diferentes aparelhos de
microtomografia, em diferentes poténcias e arranjos energéticos de aquisicdo, apés o
uso de diferentes algoritmos de processamento de imagem, como filtragem e
segmentacdo. Demonstrou-se, entdo, que a simples utilizagdo dos mesmos parametros
de aquisicdo nao é suficiente para a correta interpretacao, comparagao e replicagao dos
resultados obtidos entre diferentes aparelhos, havendo a necessidade de padronizagéo.
Houve relagao positiva entre a diminuicdo da tensdo do feixe utilizada e a qualidade e
quantidade de estruturas visualizadas, quando acima de um valor minimo de ruido. Em
processamento de imagens, a utilizagdo do filtro Unsharp mask melhorou
significativamente o volume e a qualidade de segmentacéo dos canais radiculares, além
de diminuir sua variancia em relagdo a imagem bruta. Um método semiautomatico de
binarizacdo gerou as melhores imagens, entretanto o método automatico desenvolvido

por Otsu, em espaco tridimensional, apresentou resultados mais consistentes.
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This thesis aims to optimize the application of microCT in teeth seeking the best
image quality from the acquisition to thresholding, arguing over the spatial resolution,
contrast and noise. For this, the resulting images of three different micro-tomography
devices were compared qualitatively and quantitatively, with different acquisition energy
powers and arrangements, after the use of different image processing algorithms, as
filters and thresholding methods. It was demonstrated that the simple use of the same
acquisition parameters is not sufficient for the correct interpretation, comparison, and
replication of the results obtained between different devices, requiring an standard
approach. A positive relationship between the decrease of the beam voltage and the
quality and amount of visualized structures was shown. The use of the Unsharp mask
filter significantly improved the segmentation quality of the root canals, in addition to
reducing their variance in relation to the raw image. The best images were provided by
a semi-automatic thresholding method. However, more consistent results were shown

using the automatic method developed by Otsu in three-dimensional space.
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1. INTRODUCAO

O fracasso na terapia endoddntica esta relacionado a inabilidade de se limpar
e desinfetar o Sistema de Canais Radiculares (SCR). Pequenas estruturas anatdmicas
como as ramificagdes, istmos, pequenos canais e comunicagdes entre canais, além de
outras irregularidades, estdo altamente relacionadas a presenca de bactérias
persistentes ao tratamento. Nestes sitios, estas podem ficar protegidas dos efeitos da
instrumentacao e agéo de irrigantes quimicos, da defesa imune do hospedeiro e da agéo
de antibidticos sistémicos usados nesta terapia. Consequentemente a persisténcia da
infeccao, ha o impedimento da cura da inflamagéo perirradicular (INGLE & BEVERIDGE,
1976; SIQUEIRA & ROCAS, 2008; VERMA & LOVE, 2011).

Ao longo da histdria da Endodontia, diferentes técnicas foram utilizadas com o
intuito de se estudar a anatomia interna dos dentes e os efeitos do uso de instrumentos
e substancias quimicas durante o tratamento dos canais radiculares. A técnica ideal
deve ser precisa, simples, ndo destrutiva e, o mais importante, possivel de ser
empregada in vivo. (NEELAKANTAN et al., 2010) A microtomografia computadorizada
(microCT) é, atualmente, a técnica que mais se aproxima das caracteristicas
supracitadas, com a unica limitagdo de ainda nao permitir o emprego in vivo. (VERMA
& LOVE. 2011)

Nas ultimas décadas, diversos estudos mostraram que, através de imagens
em escala micrométrica, a microCT permitiu a visualizagdo de pequenas estruturas do
SCR e o conhecimento de detalhes nao vistos pelas técnicas anteriores como, por
exemplo, a grande diversidade de configuragdes e estruturas anatdmicas relacionadas
ao fracasso da terapia endodéntica (VERMA & LOVE, 2011; SOMMA et al., 2009;
PAQUE et al., 2010; VERMA & LOVE, 2011).

Talvez por ser a Endodontia, dentre as especialidades odontoldgicas, a que
mais se utiliza de métodos radiograficos em sua clinica e tratamento, houve grande
interesse por parte dos pesquisadores deste campo na tomografia computadorizada no
inicio da década de 90. Entretanto, para analises da anatomia dos canais radiculares, a
resolucado dos tomoégrafos clinicos nesta época nao era suficiente, sendo da ordem de
milimetros. Algumas adaptagdes entdo foram realizadas e permitiram uma melhora na
resolucdo espacial (LOPES, 1988), desenvolvendo a microCT que, além de uma
melhora na resolugdo da imagem, permite o uso de ferramentas tridimensionais de
manipulacdo e aprimoramento de imagens que possibilitam um maior conhecimento da
morfologia dentéria, assim como a visualizacdo em volume da area de interesse
(VERMA & LOVE, 2011; LOPES et al., 1997; OLIVEIRA, 2012).



Esta técnica de ensaio nao-destrutivo possibilita o estudo do SCR dentario de
maneira precisa, com a possibilidade de estudo da anatomia interna ser quantificada e
observada sob varias angulagdes diferentes, com resolugdo espacial da ordem de
micrémetros (VERMA & LOVE, 2011; SOMMA et al., 2009). Devido ao fato dos dentes
serem compostos por tecidos com diferentes densidades (tecido pulpar, dentina e
esmalte), tornou-se possivel o uso da técnica de microCT em odontologia (NIELSEN et
al.,, 1995) mostrando aumento em popularidade e valor de aplicagdo nos estudos

cientificos odontolégicos (GAO et al., 2009) (Figura 1).
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Figura 1. Numero de artigos publicados no PubMed, por ano, em pesquisa com as
palavras “Micro-CT” + “Dentistry” (pesquisa realizada dia 04 de Janeiro de 2019)

revelam grande aumento de publicagées nos ultimos anos.

A precisao e reprodutibilidade da microCT foi amplamente estudada ao longo do
periodo apresentado na Figura 1, sendo demonstrada a sua habilidade em visualizar
estruturas dentarias de maneira detalhada e precisa, fornecendo dados reprodutiveis e
mensuraveis em trés dimensdes (3D) (RHODES et al., 2000; Robinson et al., 2012;
PETERS et al. 2000, 2001).

A vantagem desta técnica no estudo do SCR perante as demais é notdria, porém,
€ dependente da qualidade da imagem final adquirida e, embora o resultado das
tomografias computadorizadas seja de natureza visual e, portanto, passivel de uma
interpretagéo direta, implicagdes sutis inerentes a esta técnica podem tornar a analise
dos dados problematica para uso o quantitativo (VERMA & LOVE, 2011; RUSS, 2017).



Isto posto, algumas consideragbes a respeito da tecnologia de microCT devem
ser avaliadas quando se propde sua utilizac&o. Dentre elas, podemos citar seu alto custo
financeiro; a grande quantidade de horas dedicadas ao laboratério (“labor-intensive”)
para aquisigdo e processamento dos dados; e, principalmente, da necessidade de
conhecimento de conceitos basicos que demandam uma extensa curva de aprendizado,
a fim de que se consiga a expertise necessaria a quantificagdo e interpretacdo dos
dados de maneira fidedigna (DE-DEUS et al., 2014).

Os estudos desenvolvidos com microCT tém disponibilizado informagdes
importantes na terapia endoddntica, principalmente em areas como a instrumentagéo
de canais radiculares; o estudo da anatomia interna; a presenca de trincas e fraturas;
a geracgao de debris dentinarios; e, a obturagdo dos canais radiculares ( RHODES et
al., 1999;; PETERS et al. 2000 VERMA & LOVE, 2011; Robinson et al., 2012; DE-DEUS
et al., 2014). Em trés destes cinco temas (no estudo da instrumentacdo dos canais
radiculares, na geracgao de trincas e fraturas, e no estudo da anatomia interna) temos
somente dois tipos de materiais que compdem o objeto a ser estudado: a dentina e o
sistema de canais radiculares. Em imagens radiograficas, o SCR pode ser considerado
como poro (o vazio), por apresentar coeficiente de atenuagdo muito baixo e inferior a
dentina. Desta forma, a definicdo correta do limite entre a borda da dentina e o SCR é
o fator mais importante em sua visualizagao e posterior correta quantificagao, estando
intimamente relacionado ao dominio dos parametros utilizados nesta metodologia,
desde a aquisicao até o processamento da imagem final (VERMA & LOVE, 2011;
RUSS, 2017).

Desta forma, devem-se otimizar os parametros de aquisicdo buscando uma
qualidade de imagem final adequada, apresentando um bom contraste entre os dois
materiais; uma resolugdo espacial sensivel a ponto de permitir a visualizacdo de
pequenas estruturas anatdmicas e de trincas; e um baixo nivel de ruido, para que seja

permitida a definicdo da borda da dentina da forma mais fidedigna possivel.

Neste contexto, o conhecimento a respeito das caracteristicas da microCT deve
assegurar a escolha dos melhores parametros de aquisigao e reconstrucado da imagem,
melhorando o desempenho, de modo a opera-lo sob os melhores parametros fisicos
para uma determinada aplicagcdo. Isto resulta na extragdo de uma imagem de alta

qualidade de diagndstico, a mais fidedigna possivel a realidade.

Desta forma, um paradmetro de aquisicdo pode se sobressair em relagao aos
demais na busca pela melhor qualidade de imagem e aplicacdo diagnostica, e as

condicbes de operagao do sistema ndo devem ser genericamente definidas. Deve-se



considerar qual sera a sua aplicagdo, pois a simples operagdo do sistema ndo é
suficiente para se alcangar resultados satisfatérios, assim como permitir a comparagao

de resultados e replicacdo de estudos.

1.1 Apresentacgao do Problema

Em um método baseado em imagens, a referéncia a “menor estrutura que pode
ser detectada” é de suma importancia para se permitir a comparagao de resultados entre
estudos. E fundamental para isso, que se saiba os parametros que foram utilizados na
extracado das imagens e como foram preparados para os calculos (PEYRIN, et al., 2014).
Embora em outras areas como a geologia e engenharia de materiais existam trabalhos
em que se discutiu e justificou a influéncia desses pardmetros na qualidade de imagem
(MACHADO et al., 2014; MACHADO, 2015; OLIVEIRA, 2012; TELES, 2016; VIDAL,
2014), na literatura endodéntica nao existe um protocolo padrdo bem estabelecido para

esta metodologia.

Esta falta de referéncia padronizada gerou um equivoco comum na literatura
endodéntica, onde o tamanho de pixel e a resolugdo espacial tém sido usados de
maneira confusa em diferentes contextos. Quase a totalidade dos trabalhos que
utilizaram a microCT em odontologia foram realizados considerando e descrevendo
parametros como tamanho de pixel e matriz do detector, devido a sua forte influéncia
na resolugdo espacial. Entretanto, ndo levam em consideragdo outros parédmetros
importantes que atuam indiretamente na resolugéo especial (EUROPEAN STANDARD,
2004). Neste sentido, os trabalhos na drea da odontologia que utilizaram a técnica de
microCT, de forma geral, ndo informam a correta resolugdo espacial, mas sim as
caracteristicas inerentes a pratica tomografica, tais como marca e modelo do aparelho,
energia utilizada e o tamanho do pixel (VERMA & LOVE, 2011; MANNOCCI et al., 2005).

Em vista disso, nota-se uma lacuna na transferéncia de conhecimento entre a
comunidade técnica e a odontoldgica. Essa falta de transferéncia de conhecimento pode
introduzir medi¢des e extravio de informacdes que poderiam ser evitadas com um
melhor entendimento da influéncia de parametros e dispositivos nos fatores de
qualidade de imagem, visto que a MicroCT é uma ferramenta amplamente utilizada para
varias pesquisas de odontologia. O uso difundido desta tecnologia resultou em varias
preocupacgdes sobre a sua justificagao, porém, ndo sobre a otimizagao de paradmetros e
correlagdo de resultados. A ampla variedade de materiais e requisitos de resolucéo para
investigagbes odontologicas geralmente requerem o desenvolvimento de processos
especializados e, invariavelmente, selegdo caso a caso dos parametros de aquisi¢ao e

processamento de imagens que, até o momento, ndo existem na literatura.



1.2 Objetivos

A proposta fundamental da presente tese é, além de fazer uma fundamentagéo
tedrica acessivel ao profissional da area médica, com seu funcionamento e limitagées,
otimizar a aplicagao e desenvolver um protocolo padrao para utilizagcdo da microCT na
Odontologia, contribuindo para a transferéncia de conhecimento entre fisicos e

engenheiros, por um lado, e pesquisadores dentistas usuarios de microCT, por outro.

Nesse contexto, objetiva-se a qualidade da imagem desde a sua aquisi¢céo, para
que seja possivel um melhor processamento de imagem pods-reconstrugéo, aprimorando
o aspecto qualitativo e quantitativo. Busca-se contribuir para a definicdo e padronizagao
dos parametros, com o intuito de no futuro, a comparagao de resultados, assim como a

nomenclatura utilizada seja simplificada (PEYRIN, F. et al., 2014).

Além disso, objetiva-se obter os melhores parametros a fim de otimizar as
analises, através de resultados quantitativos, e avaliar separadamente a influéncia dos
principais pardmetros comumente ajustaveis nos tomdgrafos na qualidade da imagem,
definindo assim os melhores parametros fisicos a serem usados na analise de dentes.
Por fim, o processamento de imagens sera abordado através de uma comparagao entre
filtros e métodos de segmentagao, com o objetivo de avaliar a sua eficiéncia para esse

tipo de amostra.

Pensando nisso, o proposito desse trabalho foi avaliar os parametros de
aquisicao, como: tamanho de pixel, energia e corrente; assim como o processamento
de imagens, através de ensaios explanatorios de acordo com o objeto de analise: o
dente. Desta forma, buscou-se elucidar a influéncia de parametros fisicos na qualidade
da imagem micro-tomogréfica, sendo eles: A influéncia de certas propriedades em
diferentes equipamentos de microCT na resolugdo espacial; a influéncia da poténcia
energética (kV e pA) no contraste, ruido e resolugcdo da imagem final; e discutir o
processamento das imagens tomograficas, como a utilizagdo de filiros e métodos de

segmentacéo.

1.3 Organizagao do trabalho

Este trabalho esta dividido em seis capitulos, no Capitulo 2 sera apresentada a
fundamentagdo tedrica necessaria para a compreensao do tema do trabalho. Serao
abordados temas como os parametros fisicos de aquisicdo, suas relagcbes com os
parametros de qualidade de imagem (Ruido, contraste e resolugao espacial), de

reconstrucdo, e o processamento das imagens e suas caracteristicas.



No Capitulo 3 serdo descritos os materiais e métodos, assim como os
equipamentos utilizados e suas caracteristicas especificas, que foram comumente

utilizados em todas as quatro hipoteses trabalhadas.

O Capitulo 4 abordara as quatro hipéteses formuladas, se apresentando em
quatro subdivisdes que se dedicardo a um assunto, contendo uma pequena introdugcédo
com fundamentacgao tedrica, materiais e métodos e os resultados daquele tema, quais

sejam:

= Artigo 1: Resolugdo espacial: as informagbes descritas em trabalhos de
microCT em endodontia sdo suficientes para a correta interpretagao,
comparacao e replicagao de resultados adquiridos?

= Artigo 2: A importancia dos parametros energéticos da aquisi¢cdo tomografica
na resolucdo espacial e sua relacdo com ruido.

= Artigo 3: O uso de filtros no processamento da imagem tomografica e sua
influéncia na visualizacao e quantificacdo de estruturas do SCR.

= Artigo 4: Qual o algoritmo de segmentacdo ideal para trabalhos na

Endodontia?

No Capitulo 5 serdo discutidos resultados de uma maneira ampla, relacionando
as quatro hipdteses trabalhadas, assim como as limitagbes do estudo e sugestdes para
trabalhos futuros. E, finalmente, no Capitulo 6 serdo apresentadas as conclusdes finais

baseadas nos estudos propostos.



2. FUNDAMENTAGAO TEORICA

Os primeiros métodos cientificos de estudo do SCR se basearam na
moldagem do SCR e no corte ou desgaste da dentina para visualizagdo deste. HESS
(1925), utilizando uma técnica chamada de vulcanizagdo, duplicava a anatomia da
cavidade pulpar através do uso de vulcanite, estudando os moldes gerados. No entanto,
devido a vulcanite ndo penetrar em todas as ramificagbes do canal, e ser levada a
pequenas trincas e defeitos produzidos durante o procedimento de secagem e
processamento do dente, ndo poderiam ser considerados como réplicas fiéis do SCR
(SKIDMORE & BJORNDAL, 1971).

Apos a metade do século XX, novas técnicas se propuseram a moldar o SCR
através de diferentes materiais, como a que emprega a resina de poliéster (SKIDMORE
& BJORNDAL, 1971) e o silicone de impressao (DAVIS et al., 1972). Assim como o
metodo de vulcanizacdo, estas técnicas necessitavam da manipulagdo prévia dos
canais radiculares através de limagem para posterior preenchimento com o material de
moldagem (SKIDMORE & BJORNDAL, 1971; DAVIS et al., 1972). Estas técnicas
necessitam de preparos ou debridamento prévio do canal radicular, como a moldagem
com vulcanite, silicone de impressao e resina de poliéster, modificavam a anatomia
original e desta forma, qualquer descrigao, avaliagdo ou concluséo relatadas por estes
trabalhos ndo poderiam ser consideradas precisas (GREEN, 1960).

Anteriormente ao desenvolvimento da microCT, a técnica de diafanizacao foi,
por muitos anos, considerada o padrdo ouro na analise qualitativa do SCR. DAVIS et
al. (1972) utilizaram esta técnica associada a analise por microscopio, onde, apés a
estrutura dentaria ser dissolvida pelo uso de acidos (diafanizados) era avaliada por
transiluminagdo. Alguns autores, apds pequenas intervengdes fisicas, utilizavam
diferentes tinturas, como a resina de poliéster corada com pigmentos vermelhos, para
um maior destaque do SCR e facilitagao da avaliagdo. Porém, além da sensibilidade do
meétodo, que gerava grande quantidade de perda de amostras e tempo de preparo, a
maior limitagdo desta metodologia era a impossibilidade da analise quantitativa
(SKIDMORE & BJORNDAL, 1971).

As demais técnicas como a de sec¢do ou desgaste, associadas ou ndo ao uso
de microscépios 6ticos ou Microscopia Eletrénica de Varredura (SEM); a Histologia; e,
por meio de avaliagdes clinicas com ou sem o auxilio de magnificagdo, excetuando os
métodos radiograficos, todas apresentavam algum grau de manipulagdo ou até a
destruicdo do espécime como uma caracteristica inerente. As técnicas radiograficas,
por sua vez, apresentavam as limitagdes associadas a visdo bidimensional de um

volume, como: distorgdes, diferentes angulacdes e sobreposi¢cao de estruturas, sendo



considerado um método pouco eficiente na visualizagdo das variagcbes da morfologia
interna dos canais radiculares (TROPE et al., 1986; ALAVI et al., 2002)

Em consequéncia destas limitagdes, existe na literatura endoddntica uma
grande diferenga entre os dados (como a incidéncia de canais nas diferentes raizes) e
as definicbes provenientes destas técnicas de estudo, ndo somente entre as diferentes
técnicas, como também entre estudos que utilizaram a mesma técnica (POMERANZ &
FISHELBERG, 1974; WELLER & HARTWELL, 1989; CLEGHORN et al., 2006;
NEAVERTH et al., 1987; CLEGHORN et al., 2006).

A aplicagdo da TC em Endodontia foi feita primeiramente por TACHIBANA &
MATSUMOTO (1990), onde concluiram que a reconstrucao tridimensional era possivel,
porém a resolucéo utilizada na época (0,6 mm) nao possibilitava uma analise detalhada
das estruturas da anatomia dentéria interna. GAMBILL et al. (1996) avaliaram dois
sistemas de instrumentagcdo endoddntica utilizando um aparelho que oferecia um
tamanho de pixel de 1,5 mm. Este estudo concluiu que o método € passivel de repeti¢cao
€ ndo invasivo, sendo indicado aos estudos em Endodontia, porém n&o houve
discussao de parédmetros de aquisigao.

A CBCT é usada diariamente na clinica para a imageamento dos maxilares e
dentes, porém sua resolugao esta em ordem de 6rgao, ndo sendo suficiente para revelar
pequenos detalhes da microestrutura 6ssea ou do SCR. Uma vez que um ganho na
resolucdo espacial na TC é alcancado ao custo de um aumento da exposicdo a
radiagéo, isso limita a possibilidade de geracdo de imagens de alta qualidade in vivo
(PEYRIN, F. et al., 2014).

Desta forma, a microCT apresenta algumas vantagens em relagdo a CBCT que
sao basicamente advindas da n&o limitagdo de dose de radiagdo durante o
escaneamento, ja que se trata de inspecéo in vitro. Por conseguinte, fontes de raios X
mais potentes podem ser utilizadas (com maiores energias e consequentemente com
maior poder de penetragao), maiores tempos de aquisicdo, e menores tamanhos focais
que fornecem uma melhor resolugédo espacial (KETCHAM & CARLSON, 2001; LIMA,
2002; LIMA, 2006).

2.1 Funcionamento de Tomografia

O prefixo grego tomo significa “corte” ou “se¢éo”, desta forma tomografia € a
técnica para se cortar, de modo virtual, o objeto, utilizando a energia dos raios X para
se revelar os detalhes interiores (COTTON et al.,, 2007). O principio genérico da
tomografia computadorizada (TC) baseia-se na combinagdo da aquisicdo de

radiografias 2D e processamento de dados para produzir imagens tridimensionais (3D)



do objeto. Esta aquisi¢cdo de dados é realizada girando uma fonte de raios-X ao redor
do paciente, ou da amostra, e medindo a atenuag&o dos raios X quando eles passam
pelo corpo. Quando a fonte de raios X é girada circularmente ao redor da amostra, um
conjunto de radiografias 2D (proje¢des) em diferentes angulos de visao é registrado, e
ao final, reconstruido (PEYRIN, F. et al., 2014).

A Tomografia computadorizada de feixe cbnico, ou Cone-beam computed
tomography (CBCT), foi elaborada a partir do desenvolvimento de algoritmos
computacionais que permitiram a utilizacdo de dados de projegcbes bidimensionais
coletados utilizando um feixe de radiagao em forma de cone, em um unico giro. Desta
forma, é diferente do principio classico de aquisicdo da tomografia espiral que se baseia
em um feixe de aquisicao em forma de leque (CAVALCANTI, 2010).

A micro-tomografia computadorizada (microCT) possui 0 mesmo principio de
feixe conico da CBCT, entretanto foi especialmente desenvolvida para a inspecao de
pequenas estruturas, e apresenta algumas adaptagdes com a finalidade de permitir
uma melhora na resolucéo espacial. A vista disso, &€ uma técnica ndo-destrutiva que
combina o uso dos raios-X obtidos por tubos de alta poténcia com computadores
adaptados para processar grande volume de informagéo e produzir imagens com alto
grau de resolugéo. (LOPES, 1988; LOPES et al., 1997; OLIVEIRA, 2012).

O principio fundamental por tras da tomografia computadorizada é adquirir
multiplos conjuntos de visbes de um objeto em uma série de orientagbes angulares. Por
este meio, dados dimensionais adicionais sdo obtidos em comparag¢ao com a radiografia
convencional, na qual ha apenas uma projecdo (KETCHAM, R.A. et al., 2001). Desta
forma, dentro do aparelho de microCT existem dois componentes principais, em uma
relagcdo simples e direta, posicionados em extremos opostos: o tubo de raios-X e um
detector, permitindo-se assim a colocacgao de filtros em frente a fonte de raios-X. O corpo
de prova € posicionado entre o tubo e o detector, e pode-se realizar tanto um giro total
de 360°, quanto somente de 180°. Grande parte dos equipamentos para investigacao in
vitro existentes em laboratério utiliza esta configuragdo em que somente o objeto gira
em torno de seu eixo z e o conjunto fonte-detector permanece imoével, permitindo, desta
forma, que as projecdes sejam feitas com menos vibragdes, além de obter um niamero
maior de proje¢des e, consequentemente, uma melhora na resolugdo (OLIVEIRA,
2012).

A cada passo de rotagéo (determinado grau de giro) o aparelho adquire uma
ou mais imagens-base, tendo ao final do processo, diversas imagens sob diferentes
angulos e perspectivas que trazem consigo a informagao de um conjunto de medidas
de intensidade de raios-X. Este grau de giro é determinado ao se inserir os parametros

de aquisicdo e, ao término do giro, essa sequéncia de imagens-base (raw data) é
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reconstruida em um computador acoplado ao microtomégrafo (COHENCA et al., 2007,
PATEL et al., 2009).

Estas projecdes com as informagbes de medidas de atenuagdo ndo fornecem
diretamente a imagem, mas um chamado sinograma. Em seguida, usando um algoritmo
de reconstrugéo tomografica, como a Projecao por Retroprojecéo (FBP), contando com
uma relacdo matematica exata que relaciona a imagem ao seu sinograma, obtém-se a
imagem da TC. (PEYRIN, F. et al., 2014) Nesta tecnologia, todos os algoritmos sao
computados e somente apds toda a aquisicdo s&o reformatados em imagens
(VANNIER, 2003).

Para criar uma imagem, o sistema deve segmentar os dados brutos (raw data)
em sec¢des pequenas, sendo a matriz do detector, uma grade utilizada para quebrar os
dados em linhas e colunas de quadrados pequenos. O objeto escaneado se apresenta
em um volume tridimensional (3D) e pode ser reorientado em cortes para criar imagens
digitais bidimensionais, que sdo chamadas slices ou fatias pois correspondem ao que
seria visto se o objeto fosse fatiado, em determinada espessura, ao longo do plano de
varredura. (KETCHAM, R.A. et al., 2001) Estas fatias ndo apresentam distor¢cbes e sao
definidas de acordo com o que se deseja avaliar (SCARFE et al., 2006).

Toda imagem digital € mostrada em forma de uma matriz (N x M), sendo o
elemento de imagem formado pela intersegéo das linhas e colunas denominado pixel
(forma derivada da expressao “picture element’). Cada quadrado é um elemento de
imagem, um pixel. Quanto maior o numero de linhas e colunas, maior sera 0 numero
de pixels da imagem e, consequentemente, melhor sera a resolu¢do da imagem
naquele aparelho (KETCHAM & CARLSON, 2001).

Da mesma forma que uma imagem bidimensional é dividida em pixels, a
imagem tomografica (tridimensional) é dividida em voxels. Essencialmente, um voxel é
um pixel tridimensional isotrépico, ou seja, uma figura de lados geométricos iguais,
permitindo assim que um objeto seja medido de maneira precisa em diferentes diregbes
(COTTON et al., 2007) Cada voxel traz uma informacao, representada em uma escala
de cinza, correspondente a atenuacao dos raios X, que reflete a proporgao de raios
dispersos ou absorvidos a medida que passam pela amostra. Esta atenuagdo depende
primariamente da energia dos raios X, assim como da densidade e do numero atémico
do objeto escaneado (KETCHAM & CARLSON, 2001).

Seu valor representa uma quantidade proporcional a atenuacédo dos raios X
apos interagirem com o objeto e serem registrados pelo detector. Para cada valor do
pixel designa-se um valor de cinza que é proporcional a densidade do material
inspecionado, ponto a ponto, formando-se assim imagens com diferentes tons de cinza,

gue por sua vez, correspondem as diferentes densidades dos material.
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A quantidade de pixels que estdo presentes na imagem é determinada pela
matriz utilizada do detector, desta forma, uma aquisi¢cao realizada com uma matriz de
detector de 1024x1024 tera 1024 pixels ao longo das linhas e 1024 pixels para as
colunas. Portanto, o tamanho da matriz do detector € um dos fatores que controlam o
tamanho do pixel (ROMANS, 2013). Assim como a matriz do detector, cada pixel da
imagem tem uma largura X e um comprimento Y. O pixel é a menor unidade
bidimensional de uma imagem digital. Tendo em vista que cada pixel representa um
pedaco da imagem, quanto menor o pixel (e, portanto mais pixels de mesmo tamanho),

melhor sera a definicdo da imagem.

2.2 Fonte de Raios X

Existem diversas variaveis entre os diferentes equipamentos de microCT, porém,
as mais importantes, que determinam a eficacia de uma fonte de raios-X para uma
determinada tarefa sdo: o tamanho do ponto focal; o espectro das energias de raios X
geradas; e, a intensidade dos raios X.

O tamanho do ponto focal define parcialmente a resolugao espacial potencial
de um sistema de TC determinando o numero de possiveis caminhos de deteccéo de
origem que podem cruzar um determinado ponto no objeto que esta sendo varrido.
Quanto mais caminhos de detecgado de origem existirem, mais desfoque de recursos
havera. A redugédo no didmetro do foco no tubo de raios-X, € um atributo muito
importante do ensaio de microCT, pois quanto menor for esse parametro melhor sera a
focalizacdo das estruturas inspecionadas, pois esta relacionada com a qualidade da
imagem adquirida. O tamanho do foco pode variar desde 4 a 1 mm (foco normal) até
100 a 1 ym (micro foco), passando pelas dimensdes de 1 a 0,1 mm (mini foco) (LIMA,
2002). Os tubos de raios X microfoco, por possuirem um tamanho focal pequeno,
apresentam mais outras duas vantagens que sdo: uma alta produgédo de radiagéo e
uma boa estabilidade na energia maxima (NABEL et al., 1986). O tamanho do ponto
focal esta intimamente ligado a resolugao espacial e sera melhor debatido, assim como
sua influéncia neste, posteriormente nesta tese.

A diferenga de potencial ao longo do tubo de raios X, medido em kilovolts (kV)
define a capacidade de penetracdo destes, bem como a sua atenuacdo relativa
esperada a medida que passam através de materiais de diferentes densidades. Os raios
X de alta energia penetram mais eficientemente que os de baixa energia, mas sao
menos sensiveis a mudangas na densidade e composicdo do material. A medida que
os raios X passam pelo objeto que esta sendo escaneado, o sinal é atenuado por

espalhamento e absorgéo.

11



A melhor maneira de obter informagdes sobre o que se pode esperar ao
escanear uma amostra é fazer os graficos dos coeficientes de atenuagéao linear dos
materiais componentes desta sobre a faixa do espectro de raios X que se pretende
utilizar (KETCHAM & CARLSON, 2001). Entretanto, até o momento, ndo héa na literatura
um trabalho que tenha definido consistentemente esta caracteristica da dentina. O
espectro de energia esta intimamente ligado a resolugdo em densidade e sera melhor
debatido, assim como a sua influéncia neste, posteriormente nesta tese.

A intensidade de raios X, medida em microampére (uA) afeta diretamente a
relacdo sinal-ruido (SNR) e, portanto, a clareza da imagem. Intensidades mais altas
melhoram as estatisticas de contagem subjacentes, mas geralmente exigem um ponto
focal maior (KETCHAM & CARLSON, 2001) Esta influéncia na SNR sera melhor

debatida posteriormente nesta tese.

2.3 Detector

Os detectores de tomografia computadorizada fazem uso de materiais cintilantes
nos quais os raios X de entrada produzem flashes de luz contados. Os detectores
influenciam a qualidade da imagem através de seu tamanho e quantidade, e através de
sua eficiéncia na deteccdo do espectro de energia gerado pela fonte KETCHAM &
CARLSON, 2001). A eficiéncia e a rapidez com que a conversdo € realizada sao

caracteristicas essenciais dos detectores de raios-X. (PAUWELS et al., 2015)

O tamanho de um detector individual determina a quantidade média de um objeto
em uma leitura de intensidade unica, enquanto o niumero de detectores determina
quantos dados podem ser coletados simultaneamente. (KETCHAM & CARLSON, 2001),
podendo ser composto por um cintilador que converte fétons de raios X em luz
acoplados a um detector 2D. (PEYRIN et al., 2014)

As calibragdes sdo necessarias para estabelecer as caracteristicas do sinal de
raios-X, conforme lido pelos detectores em condicbes de escaneamento, e para reduzir
as incertezas geométricas, sendo que as duas principais calibragdes de sinal sao:
compensacédo e ganho, e estas determinam as leituras do detector com raios X
desligados e com raios X nas condi¢cdes de varredura, respectivamente (KETCHAM &
CARLSON, 2001)

Nos aparelhos de microCT, diferentes tipos de detectores sdo usados, sendo os
mais comuns os intensificadores de imagem (image intensifier - Il) e os detectores de
tela plana (Flat pannel detectors - FPDs) (PAUWELS, R. Et al., 2015). O detector flat-
panel pode providenciar uma resolugao espacial melhor que o detector image-intensifier

em pixel size igual (BABA, et al., 2002), entretanto, detectores Flat Panels apresentam

12



uma crescente degradacédo na qualidade de imagem devido ao surgimento de pixels
queimados (“pixels mortos”) ou com perda de eficiéncia em sua matriz. Este desgaste
natural aumenta com o tempo de operagao do detector (PADGETT & KOTRE, 2004).

2.4 Parametros fisicos e qualidade da imagem

A capacidade dos raios X em penetrar e interagir com a matéria, de diferentes
formas de acordo com a sua composi¢ao, viabilizou a sua utilizacdo na analise de
estruturas internas de um objeto ou material (STOCKS, 1999). Quando fétons de raios
X interagem com a matéria, uma parte destes € absorvida enquanto o restante a
atravessa, dependendo diretamente do coeficiente de atenuagéo (BUZUG, 2008) e da
energia do feixe de raios X aplicada sobre ele. Por exemplo, um objeto constituido por
mais de um material ou elemento quimico possuira diferentes coeficientes de atenuagao

linear e, consequentemente, apresentara diferentes fases em sua imagem tomografica.

Em todo trabalho de microCT busca-se a visualizagao destas diferentes fases,
que correspondem as estruturas do objeto através da melhor qualidade de imagem
possivel e viavel, sendo esta relacionada intimamente a nitidez que, por definicéo, é a
capacidade do sistema em definir a borda do objeto. A nitidez da imagem esta ligada a
desfocagem geométrica (penumbra) e a ampliagdo da imagem; ja o contraste esta

relacionado com o coeficiente de atenuagéo.

Os principais aspectos basicos na descricdo da qualidade de imagem em
microCT sao o ruido e as resolugdes espacial e em densidade, também referenciada
como contraste, que estédo intimamente ligados a esta definicdo da borda. Nao existe
uma hierarquia entre estes conceitos, sendo assim, nenhum é mais importante na
qualidade da imagem que o outro, porém, alguns desses parametros s&o
interdependentes, por exemplo, a classica interdependéncia e trade-off entre resolugao
espacial e ruido, implicando que todos os trés parametros devem sempre ser
considerados juntos ao julgar a qualidade da imagem.

Alguns autores, principalmente na literatura relacionada a TC clinica, como a
CBCT e espiral, consideram o artefato como um pardmetro de qualidade de imagem,

porém isto ndo sera seguido nesta tese (PAUWELS, R. et al., 2015).

O desempenho de um sistema de microCT esta intimamente relacionado a
qualidade da imagem gerada e, geralmente, sdo avaliados o tamanho focal do tubo de
raios X, o nivel de ruido, a resolugcdo espacial e a resolugdo em densidade do sistema

(contraste).

13



2.4.1. Resolugao espacial

A resolugao espacial € uma medida direta da capacidade do sistema tomografico
em conseguir o melhor reconhecimento possivel das caracteristicas do objeto, podendo
ser considerada a medida mais relevante de um dispositivo tomografico para as metas
de pesquisa e producdo (BRUKER, 2017, CARL ZEISS MICROSCOPY GMBH, 2013).
Medicao cientifica padrdo usada para diferentes metodologias de pesquisa, desde CTs
meédicos a microscopios Opticos comuns, fornecendo uma medida direta da capacidade
de imagem completa do sistema e refere-se a separagdo minima na qual um par de
recursos pode ser resolvido por um sistema de geragcdo de imagens. Desta forma, a
resolucédo significativa deve refletir o desempenho total do sistema, basear-se em
padrbes que permitam a comparagao imparcial, a fim de fazer uma comparagao objetiva

dos sistemas.

A resolucdo espacial é a métrica mais significativa e abrangente, pois mede a
saida do sistema, a imagem final fornecendo uma medida direta de um sistema em sua
plena capacidade. Para isto, considera todas as caracteristicas do sistema de imagens,
incluindo o tamanho do ponto-fonte de raios X; o tamanho do elemento detector; a
resolucdo do detector; estabilidade vibracional, elétrica e térmica; geometria de
ampliacdo e condi¢cdes de imagem. Devido a esta abrangéncia, dos trés pilares da
qualidade de imagens, para tomografia, talvez a resolugdo espacial seja o mais
significativo, devendo, portanto, ser usado para comparar sistemas objetivamente.
(PAUWELS, et al., 2015; CARL ZEISS MICROSCOPY GMBH, 2013; BRUKER, 2017)

Ao considerar a resolugcdo espacial de um sistema, deve-se considerar um
aspecto conhecido como nitidez. Nitidez representa a capacidade que um sistema tem
em definir a borda do objeto, e é avaliada de acordo com o borramento gerado na
imagem em um sistema (KETCHAM & CARLSON, 2001; ROMANS, 2013). O
borramento pode ser causado por fatores extrinsecos, tais como o movimento do
paciente, o que nao ocorre na micro-tomografia, pois o objeto de estudo é estatico; ou
pode resultar de fatores intrinsecos a técnica radiografica, uma vez que a interacédo da
radiagdo com a matéria ocorre de forma estatistica. Além da precisdo do sistema
mecanico do aparelho, este pardmetro operacional também é afetado pelo algoritmo de
reconstrugcao, como a utilizagao de filtros de suavizagdo (PAUWELS, et al., 2015; LIMA,
2002), sendo definida como o menor espacgo entre dois objetos que pode ser discernivel

e corresponde ao tamanho geométrico do menor objeto passivel de visualizacao.

Resolucao espacial, ou nitidez, refere-se a capacidade de discriminar pequenas

estruturas em uma imagem (PAUWELS, et al., 2015). Por esta definicdo, resolugcéo
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muitas vezes e confundido com visibilidade. Pequenos pontos podem ser visiveis ou
nao dependendo do equilibrio entre o tamanho do objeto e seu contraste em relagéo ao
fundo, que é determinado pela diferenca de densidade e o nivel de ruido da imagem
(PAUWELS, et al., 2015).

Embora a definigdo de resolucido possa ser considerada direta, varios termos
nao equivalentes sdo usados para representar as capacidades de resolugdo de
instrumentos tomograficos, entre os quais podemos citar: resolugdo espacial; tamanho
de pixel; tamanho do voxel; e, a resolugdo nominal. Cada um desses termos transmite
representagcdes muito diferentes do desempenho de um sistema, sendo importante
compreender esses numerosos termos usados na literatura para descrever a resolugcdo
que, se nao for claramente entendida, pode confundir a comparacao entre sistemas
(CARL ZEISS MICROSCOPY GMBH, 2013).

O mais utilizado dentre ele é o "pixel size" ou tamanho do pixel, e é resultado de
um calculo geométrico que se refere a area da amostra que sera imageada em um unico
pixel do detector. Este céalculo leva em consideracdo somente o tamanho do pixel do
detector e a geometria do sistema, sem referéncia ao tamanho do ponto focal na fonte
de radiacdo; a estabilidade vibracional, elétrica e térmica; a magnificacdo geométrica, a
desfocagem da fonte, a estabilidade desta e do sistema, artefatos de imagem, e outros
fatores de fundamental influéncia positiva ou negativamente na qualidade da imagem
final. (BRUKER, 2017)

Deve-se ter em mente que o tamanho do pixel é apenas um dos fatores
utilizados no calculo do valor da resolugdo espacial segundo a norma EN14784-1
(EUROPEAN STANDARD, 2004) que propde como, objetivamente, a performance em
resolucdo deve ser avaliada e medida. Este valor se torna compreensivel por ser
medido na imagem resultante, e leva em conta todas as caracteristicas na formagéo da
imagem (BRUKER, 2017).

O "pixel size", como é referenciado na literatura, € um calculo geométrico que se
refere a uma area da segao transversal da amostra que é criada em um Unico pixel do
detector. Por ser fornecido pelo aparelho no momento da aquisi¢ao e por ser encontrado
no logfile (arquivo de texto que contém todas os pardmetros de aquisi¢do necessarios
para a posterior reconstrugdo da imagem), uma confusdo comum é supor que este é
equivalente a resolugcdo espacial do sistema. Em vez disso, € um termo puramente
geométrico que se torna sem sentido quando outros fatores de resolugédo do sistema,
como estabilidade ou desfoque de origem, sdo dominantes. (CARL ZEISS
MICROSCOPY GMBH, 2013)
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O tamanho de pixel é resultante de um calculo matematico que considera a
distancia entre o objeto e a fonte de raios X (Source-object distance - SOD) e, a fonte e
o detector (Object-detector distance - ODD). Alguns sistemas, como o Skyscan 1173,
nao permitem a aproximacao do detector a fonte, outros, como 0 1172 e o NanoTom,
possibilitam esta aproximagao, sendo chamados de sistemas de geometria flexivel,
como mostra a Figura 2. Esta disposicao modifica tanto a resolugao espacial, que esta
relacionada ao tamanho de pixel, quanto o SNR, por possibilitar uma perda significativa
de fétons coletados por pixel do detector. Esta perda poderia ser compensada com o

aumento do tempo de exposicao.

Figura 2. Sistema de geometria variavel (esquerda) e sistema de geometria fixa
(direita).

Juntamente com o tamanho do ponto focal, o SOD e o ODD sao fatores
importantes que determinam a nitidez das imagens de projecao. A falta de nitidez nas
bordas da imagem causada por esses fatores & referida como "penumbra" e esta
diretamente ligada ao angulo do cone. SOD maiores, em que se tem um angulo menor,
podem levar a imagens mais nitidas devido a redugédo do desfoque de ponto focal. Ao
contrario, SOD mais curtas fornecem uma ampliagdo geométrica mais alta, angulo maior

e, consequentemente, maior borramento (PAUWELS, et al., 2015).
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A Figura 3 apresenta um esquema didatico da formagcdo da penumbra

geométrica ou borramento, inerentes a sistemas de feixe cdnico.

Figura 3. llustragdo do efeito do tamanho do foco na qualidade da imagem
(OLIVEIRA, 2012).

Como visto na Figura 2, o tamanho de pixel minimo ¢é atingido com a amostra
colocada o mais préximo possivel da fonte, menor SOD, e longe do detector, maior
ODD, para fornecer uma ampliagado geométrica maxima. (CARL ZEISS MICROSCOPY
GMBH, 2013). Entretanto, como a resolugéo € determinada primariamente pelo sistema
de deteccéo e o feixe que, nesta metodologia, é conico, 0 menor tamanho de penumbra
ocorrera em amostras de menor secéo transversal e através do aumento da distancia
entre a amostra e a fonte de raios X, por ser relacionada ao angulo do cone do feixe.
Desta forma, como o "fator de distancia" diz que a RE pode se degradar a medida que
a SOD aumenta, deve-se obter medigdes de resolugcao espacial que serao relevantes
para o estudo em multiplas distancias de trabalho, dentro de em uma faixa de distancia
apropriadas para dimensobes de amostra (CARL ZEISS MICROSCOPY GMBH, 2013).

O tamanho do pixel, nos estudos que utilizaram microCT em endodontia sofreu
mudancgas desde os primeiros estudos. Os primeiros aparelhos permitiam um tamanho
de pixel de 127 ym (NIELSEN et al., 1995). Ao longo dos anos, com a melhora
tecnologica, o tamanho do pixel, assim como o tempo de aquisicao/reconstrugao
diminuiram e, em 1999, RHODES et al. (2000) ja apresentavam imagens com resolugao
de 81 ym, seguido dos estudos de PETERS et al. (2001) e GEKELMAN et al. (2009)
com 34 ym, SOMMA et al. (2009) 19,1 um e PAQUE et al. (2010) 10 um.

Outro ponto de fundamental importdncia para a resolugao espacial é o
intervalo de penumbra, que ocorre na transigdo entre diferentes graus de atenuagéo e

cria um borramento na imagem, como visto na Figura 3. Este intervalo esta intimamente
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ligado ao didmetro da medida do raio X na fonte e, quanto menor o didmetro do tubo
de raios-X, menor sera a desfocagem geomeétrica e, portanto, melhor sera a qualidade

da imagem.

Para permitir uma alta resolugao, o feixe de raios-X em microCT sao emitidos
de uma area muito pequena do catodo (chamada de ponto focal) e detectados por uma
camera de raios X retangular plana (Figura 2). Esta geometria que liga o ponto de
origem ao campo de visao da camera (Field of view - FOV), por mais que seja chamada
de "feixe cbnico" é, na verdade, uma pirdmide e, o caminho dos raios X da fonte para a

“A

camera é inclinado em um angulo chamado “a4ngulo do cone”. Desta forma, &
importante salientar que somente os pixels localizados em uma linha horizontal no
centro do detector receberao fétons ortogonais. Essa linha € chamada de “eixo 6ptico”
e € mostrada em vermelho na Figura 4. Esta informagao é de extrema importancia,
interferindo na resolucado espacial das partes superior e inferior da imagem, e esta

relacionada as maiores limitagdes desta metodologia.

Figura 4. Geometria do feixe cdnico usada em MicroCT: a geometria ortogonal existe
apenas no eixo optico, mostrado em vermelho.

A area efetiva do alvo, definida como ponto focal eletrénico, depende da
orientacéo da superficie do anodo, que faz um angulo com relagao ao feixe de elétrons,
existindo uma relagao entre o tamanho do ponto focal ético e o seno do angulo do anodo
(MUDRY et.al., 2003). Dessa forma, uma menor angulagédo em relacédo ao feixe é
benéfica para a qualidade de imagem. Porém, a poténcia do tubo de raios X limita a
diminui¢do do angulo, uma vez que feixes de elétrons com maior energia exigem uma
area maior para dissipar o calor produzido. Esta area € um dos muitos fatores que
definem a resolugdo espacial definitiva de um sistema, mas o impacto & altamente
dependente do design o6tico e da imagem do sistema (CARL ZEISS MICROSCOPY
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GMBH, 2013).

O tamanho do ponto de origem é um dos determinantes da nitidez da imagem
(PAUWELS et al., 2015), e refere-se a resolugdo devido ao desfoque de imagem
induzido pelo tamanho do ponto, referenciado como "mancha borrada" ou "borrdo
penumbral”, que €& proporcional ao tamanho do ponto de origem e a ampliagdo
geométrica. Esse borrdo de mancha pode limitar significativamente a resolugédo para
sistemas baseados em ampliagdo geométrica, incluindo a MicroCT convencional. Uma
fonte ideal de raios X seria aquela com tamanho focal pontual, uma vez que qualquer
fonte de raios X extensa, por menor que seja seu didmetro, gera uma penumbra
geométrica na imagem de um objeto. O tamanho e a forma do foco contribuem para a
determinacdo da qualidade da imagem resultante, sendo ideal obter o menor tamanho
focal possivel. Quanto menor o tamanho do foco, menor sera a penumbra geométrica

gerada, o que permite a obtenc&o de proje¢des mais acuradas.

Como resultado, os fabricantes convencionais de microCT e Nanoct
concentraram-se no desenvolvimento do menor tamanho de ponto do sistema. Isso ndo
deve ser usado como uma métrica comparativa quando a comparacgao inclui sistemas
como os microscopios de raios-X que usam dois estagios de ampliacdo e néo
dependem apenas da ampliagdo geométrica. (CARL ZEISS MICROSCOPY GMBH,
2013). Como este intuito, os equipamentos de microCT denominados comerciais séo
desenvolvidos com tamanhos de focos em dimensbdes da ordem de micrometros ou
ainda algumas centenas de nanémetros (LANDIS & KEAVE, 2010). A vantagem de
tamanha alta resolugdo é uma melhor identificagdo das pequenas estruturas,
resultando em uma melhor exposi¢cdo de pequenos istmos, comunicagdes intercanais,
canais acessorios e multiplos forames apicais relacionados a infecgdo endoddntica
(VERMA & LOVE, 2011).

A influéncia da penumbra, relacionada ao tamanho focal, e do tamanho do pixel
vai além de apenas contribuigdes individuais a limitacdo da resolugao espacial. Quando
se juntam, entende-se melhor os chamados "efeitos de volume parcial" que, se néo
forem devidamente explicados, podem levar a determinagdes errbneas de dimensdes
de recursos e fragdes de volume de componentes (KETCHAM & CARLSON, 2001).

Sabe-se que cada pixel em uma imagem CT representa as propriedades de
atenuacgao de um volume de material especifico. Se um objeto ou parte deste, um poro
ou um canaliculo do SCR, for menor do que um pixel, sua densidade sera calculada

como a média das informacgdes do objeto restantes no espacgo do pixel. Este fendbmeno
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e referido como “Partial Volume Effect’ (efeito do volume parcial) ou “Volume
Averaging” (nivelamento de volume) (KETCHAM & CARLSON, 2001; ROMANS, 2013).

Além disso, por causa das limitagdes de resolugao inerentes da TC de raios X,
todos os limites materiais sdo desfocados até certo ponto, e assim o material em
qualquer um dos voxels pode afetar os valores de CT dos voxels circundantes
(KETCHAM & CARLSON, 2001).

Uma vez que nenhum objeto menor que um pixel pode ser apresentado com
precisdo devido a meédia de volume, o tamanho do pixel afeta a resolugao espacial.
Desta forma, quando os pixels sdo menores, € menos provavel que eles contenham
diferentes objetos e densidades, portanto, diminuem a probabilidade do Partial Volume
Effect (Efeito de volume parcial), melhorando a resolugéo espacial. Consequentemente,
nenhum objeto menor do que um pixel pode ser acuradamente exibido devido a média
de volume (e o tamanho da matriz influencia o tamanho do pixel), segue-se que o

tamanho da matriz afeta a resolugéo espacial (ROMANS, 2013).

Da mesma forma, quanto maior o pixel, mais provavel que diferentes objetos
estejam contidos dentro de um mesmo pixel, ou seja, que esse volume seja composto
de um numero de substancias diferentes, entdo o valor CT resultante representa uma
média de suas propriedades e, o valor deste (grau de cinza atribuido), uma média dos
coeficientes de atenuagdo dos volumes, resultando em uma imagem menos precisa
(ROMANS, 2013).

Embora esses fatores possam tornar os dados de CT mais problematicos para
interpretar quantitativamente, eles também representam uma oportunidade para extrair
dados inesperadamente em escala fina das imagens de TC. Um exemplo s&o as fraturas
em CBCT, que se tornam visiveis, apesar de serem consideravelmente mais finas que
a largura dos pixels, devido aos efeitos de volume parciais (KETCHAM & CARLSON,
2001).

Basicamente, utilizam-se duas diferentes formas para a obteng¢ao do valor da
resolucédo espacial dos sistemas de microCT: através da avaliagdo por pares de linha
por milimetro (Ip/mm™) e pela definigdo da "Fungdo de Transferéncia de Modulag&o"

(Modulation Transfer Function - MTF).

Tradicionalmente, a resolugcdo espacial foi avaliada em pares de linhas por
milimetro (Ip/mm™). A imagem radiografica de um phantom contendo linhas finas
altamente absorventes (leads) em distancias definidas é usada para avaliar visualmente
a menor distancia em que o sistema de imagem é capaz de resolver a linha como

entidades separadas. Em um sistema de geragdo de imagens discretas usando uma
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matriz de pixels, uma representacdo de um par de linhas requer um minimo de dois
pixels/voxels, um que representa a linha principal e outro espaco entre duas linhas. Esse
sistema ideal ndo € a realidade, em um sistema baseado em pixe/ do mundo real, uma
borda nitida é distribuida em diferentes pixels vizinhos. Esse é um dos efeitos que
explica toda a resolugéo do sistema de imagens. (BRULLMANN & SCHULZE, 2015)

A capacidade de discriminar as linhas em relacdo ao fundo também é uma
funcao do contraste entre a linha e o fundo. A Funcéo de Transferéncia de Modulagao
(Modulation Transfer Function - MTF) representa a métrica fundamental para a medigéo
objetiva da resolugédo espacial em modalidades de tomografia baseada em raios X.
Assim, ela fornece uma medida mais precisa do que a avaliagdo visual simples e
também foi sugerida para aplicagdo na CBCT (EUROPEAN STANDARD, 2004;
BRULLMANN & SCHULZE, 2015). Basicamente, a resolugao espacial do sistema de
imagem caracterizada em termos da fungdo de transferéncia de modulagdo (MTF),
descreve a capacidade do sistema de transferir sinal de uma dada frequéncia espacial.
Em outras palavras, a capacidade de resolver detalhes esta intimamente ligada ao MTF
(PAUWELS et al., 2015).

TELES (2016), para a obtencdo da resolugdo espacial de dois diferentes
sistemas de microCT, utilizou o método de borda inclinada (Slanted edge method)
(JUDY, 1976) para avaliar a (MTF). Com este método, o autor utilizou uma placa de
Tungsténio quadrada de bordas finas onde tragou um perfil de densidade na borda, na
imagem radiografica (EN14784-1, 2005), utilizando a eq. 2 abaixo para obter a resolugéo

espacial:

1

S )
2. MTFyyy,

RE

em que RE ¢ aresolugéo espacial obtida e MTF20% é o valor da fungao de transferéncia
de modulagao que corresponde a 20% do valor maximo de niveis de cinza da linha de

perfil de densidade tragada

De acordo com diferentes tamanhos de pixel empregados na aquisicdo da
imagem, avaliou-se a resolugdo espacial fornecida pelo equipamento a partir da MTF,

nas diferentes matrizes de pixels de deteccgao.

TELES (2016), mostrou que as razdes entre a RE e o tamanho de pixel se
tornaram maiores quando se trabalhou com as maiores matrizes do detector, em

especial na matriz de 2240x2240 pixels (Figura 5). Esta constatagao corrobora com a
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afirmacdo de que a resolucao espacial de estruturas ndo depende apenas do tamanho
de pixel do detector, sendo fortemente influenciada pela desfocagem dos pixels devido
as dimensdes do ponto focal do tubo de raios X, sendo que os efeitos desta limitagcao
do sistema se tornam mais pronunciadas em estruturas muito proximas comprometendo
a detectabilidade do sistema (ENGELHARDT e BAUMANN, 2006).

Vale salientar que os experimentos conduzidos por TELES (2016) ocorreram no
mesmo aparelho (Skyscan 1173 - Laboratério de Instrumentagédo Nuclear - UFRJ) e na
mesma época em que 0s experimentos da presente tese foram realizados. Foi possivel
estimar que a RE maxima deste sistema, naquela época, foi igual a 13um (TELES,
2016).

1120 x 1120
Tamanho de  Resolugéo

Pixel Espacial
(km) (um)

14 26

28 58

42 79

56 98

70 124

Figura 5. "A esquerda, tabela referente a matriz 1120x1120 relacionando o tamanhado
do pixel com a resolugéo espacial. "A direita, os resultados em forma de grafico da RE
em fung¢ao do tamanho de pixel empregado na aquisicdo de imagem de microCT do
sistema Skyscan 1173, que por sua vez se modifica devido a magnificagdo utilizada
(TELES, 2016).

2.4.2. Resolugao em Contraste

Quando um feixe de raios-X interage com um objeto (substancia absorvente)
varios processos podem ocorrer mas, basicamente, parte do feixe é absorvida no objeto
e parte é transmitida. Dentre todos os processos que podem ocorrer no objeto, os mais
importantes para CBCT e microCT em Endodontia sdo o efeito fotoelétrico e o
espalhamento Compton. A intengdo desta tese ndo é se aprofundar nos tipos de
interagcao e suas caracteristicas, desta forma, focar-se-a nas consequéncias praticas de

interesse para a sua aplicagao.
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Sabe-se que quando fétons de raios X interagem com um material, a absorcéo
ou ndo de parte destes fotons, o quanto de foétons interage com o material depende de
seu coeficiente de atenuacédo. O coeficiente de atenuacdo de um material caracteriza a
probabilidade com que ele pode interagir com o féton de certa caracteristica. Um grande
coeficiente de atenuacgdo significa, na pratica, que a radiacdo sera rapidamente
absorvida a medida que ela passa pelo meio, ndo havendo (ou havendo poucos) fétons
que a atravessaram. Um coeficiente de atenuagado baixo significa que a onda é
relativamente absorvida pelo material, sendo calculado seguindo a lei de Beer-Lambert,
como apresentado na Eq. 3 (BUZUG, 2008).

I = Ipe i, (3)

Na equacéo, I é a intensidade do feixe de fétons que atravessou o material, Iy € a
intensidade do feixe incidente, n a espessura do material atravessado pelo feixe e u o

coeficiente de atenuacgao linear.

Pode-se notar, entdo, que os valores do coeficiente de atenuagdo sé&o
dependentes, principalmente, da densidade e do nimero atémico efetivo do material e
da energia do feixe de raios X. Assim sendo, ha influéncia da tenséo aplicada na
produgcdo da imagem e, consequentemente, com o aumento da tensdo um maior
numero de fétons chega a area sensivel do detector, afetando o contraste observado. E
visto também que, de acordo com o coeficiente de atenuacdo de cada material, uma
energia 6tima é observada, onde o sinal ndo é tdo intenso para atravessar facilmente
todo o material, a ponto de mascarar a diferenga de espessuras nem tao fraco a ponto

de ser absorvido pelo material.

Contudo, a lei de Beer-Lambert é valida apenas para feixes monocromaticos, ou
seja, feixes com fétons com a mesma energia. Como discutido anteriormente, o feixe de
raios X produzido por tubos utilizados em sistemas de microCT convencionais é
policromatico. Para este tipo de feixe, o coeficiente de atenuacao u varia com a energia
do feixe. De modo geral, o coeficiente de atenuagédo decresce com a energia do feixe,
isto é, enquanto feixes de maior energia, chamados de feixe de raios X duro, tém maior
poder de penetracao, os feixes moles, aqueles de menor energia, sdo absorvidos pelo
material (WILDENSCHILD e SHEPPARD, 2013).

O espectro de energia gerado é geralmente descrito em termos do pico de
energia de raios-X (kV), mas, na verdade, consiste em um continuum em que o nivel
com intensidade maxima é tipicamente menor que a metade do pico (KETCHAM &

CARLSON, 2001) devido a forma de producédo dos raios X, que nos aparelhos
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estudados na presente tese, sdo formados por freamento ou Bremsstrahlung. Este
espectro depende fundamentalmente da energia da particula incidente, a voltagem
aplicada a fonte do equipamento. Como o processo depende da energia e da
intensidade de interac&o da particula incidente com o nucleo e de seu angulo de "saida",
a energia da radiagdo produzida pode variar de zero a um valor maximo, sendo continuo
seu espectro em energia. Desta forma, o espectro emitido por uma fonte de raios X
produzido por freamento, o feixe € policromatico, contendo varios comprimentos de

onda em uma distribuigdo mais ou menos assimétrica. (SCHULZE et al., 2011)

Na producdo de raios X de freamento sdo produzidos também raios X
caracteristicos referentes ao material com o qual a radiacdo esta interagindo. Esses
raios X caracteristicos somam-se ao espectro de raios X e aparecem com picos
destacados nesse espectro. Se a energia do foéton incidente cair abaixo da energia de
ligacdo de uma determinada camada, um elétron dessa camada nao podera ser ejetado.
Portanto, um grafico de secdo fotoelétrica versus energia de foétons exibe as
caracteristicas “absorption edges" (bordas de absorg¢ao). O efeito fotoelétrico € mais
provavel quando a energia do féton incidente é ligeiramente maior que a energia de
ligacdo. Depois que o elétron é ejetado, os atomos irradiados podem emitir raios X,
resultantes da decomposicao dos estados excitados. Cada elemento emite um conjunto

caracteristico de raios-X.

O espectro total "efetivo" é determinado por um numero de fatores além da
entrada de energia da propria fonte de raios-X, incluindo a autofiltragem tanto por
absorgao de fétons gerados abaixo da superficie de um alvo espesso e pela passagem
através do porto de saida do tubo; outra filtragem de feixe introduzida para remover
seletivamente os raios X de baixa energia; feixe de endurecimento no objeto sendo
digitalizado; e a eficiéncia relativa dos detectores para diferentes energias. Como
discutido abaixo, mudancgas no espectro de raios X causadas pela passagem através
de um objeto podem levar a uma variedade de artefatos de varredura, a menos que
sejam feitos esforgcos para compensa-los (KETCHAM & CARLSON, 2001).

Dito isso, a resolugdo de densidade ou contraste de uma imagem radiografica é
definido pela capacidade de distinguir tecidos ou materiais de diferentes densidades.
Refere-se a diferenga entre claro e escuro na imagem do objeto em comparagéo com o
fundo e consiste na diferenca de fluéncia de fétons entre duas regides adjacentes de
uma imagem, em tons de cinza que distinguem os objetos e, quanto maior essa
diferenca, mais facil € a separacao destes. Alcangar o melhor contraste, significa ter a
melhor diferenciagao entre os coeficientes de atenuacéo, e isto se da com um maior

espacamento entre os diferentes tons de cinza, no histograma (RUSS & NEAL, 2017).
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Para fins praticos, a atenuacao do féton, ou seja, o seu coeficiente de atenuagéo
de massa, esta intimamente ligado a energia do feixe de raios X, sendo um dos mais
importantes fatores que controlam o contraste radiografico. O valor do coeficiente de
atenuag&o normalmente diminui de acordo com o aumento da energia do raio, havendo
aumento do contraste em energias menores. Contudo, além da energia do feixe e o
coeficiente de atenuacéo, existe a influéncia de outros fatores, como a faixa dinamica
detectavel de valores de exposi¢cao do detector, alguns fatores de exposi¢do em si e o
desfoque de bits da imagem reconstruida (SCHULZE et al., 2011; PAUWELS et al,,
2015).

Um fator que influencia sobremaneira o contraste, principalmente em CBCT ou
aparelhos de microCT de baixa poténcia, sdo os chamados fétons espalhamento. Esses
fétons sédo causados por serem difratados do caminho original apds a interagdo com o
objeto. Esta parcela adicional de raios-X dispersos atingem o detector e resulta em
intensidades medidas aumentadas, uma vez que as intensidades escassas
simplesmente aumentam a intensidade primaria (/o). Essas intensidades
superestimadas produzem intensidades superestimadas em cada voxel ao longo do
caminho; isto corresponde a uma subestimacgao da absor¢do. Chamado de "Scatter”, é
bem conhecido por reduzir ainda mais o contraste dos tecidos moles (SCHULZE et al.,
2011).

Diferentes maquinas com caracteristicas diferentes em termos de tensdo de
raios X, corrente e resolucao espacial estdo disponiveis no mercado. Uma vez que néo
€ possivel que um unico sistema de microCT cubra todas as faixas de resolugdes
espaciais entre 100 ym e 1 um, a escolha da resolucdo espacial € uma questdo
fundamental para obter uma imagem satisfatéria de uma dada estrutura (PEYRIN et al.,
2014), porém, uma das limitagbes da técnica de microCT € a incapacidade do sistema
em caracterizar 