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Resumo

O presente trabalho consiste no estudo e aplicacdo do algoritmo
FDK (Feldkamp-Davis-Kress) para a reconstrugao de imagens
tomograficas utilizando a geometria de feixe conico, resultando
na implementacdo de um sistema adaptado de tomografia
computadorizada multicortes (TCMC). O algoritmo FDK ¢ a base
de algoritmos de retroprojegdo filtrada utilizados nos equipa-
mentos de TCMC comercializados atualmente. Para a aquisi¢ao das
projegdes, utilizou-se uma plataforma giratéria com goniémetro
acoplado, um equipamento de raios X e um detector digital
tipo CCD (charge-coupled device). Para processar a reconstrugao
das imagens foi utilizado um computador com processador
Pentium® XEON™ 3.0, no qual foi implementado o algoritmo
FDK. Inicialmente foi aplicado o algoritmo FDK original, no qual
se assume o caso fisico ideal no processo de medigdes. Em seguida
foram incorporadas ao algoritmo algumas corregdes de artefatos
relacionados ao processo de medigao das projegdes, tais como a
alteragdo do filtro utilizado na etapa que precede a retroprojecio,
para aumentar a razdo sinal ruido das imagens e uma corregio
digital da centralizagao do sistema de aquisigao das projegdes. Para
a calibragdo do sistema utilizou-se um objeto com distribuicao de
coeficientes de atenuagao linear (1(r)) conhecida, que foi fabricado
com esta finalidade. Por fim, o sistema de TCMC implementado
foi utilizado na reconstrugao tomografica multicortes de um objeto
nao homogeéneo, cuja distribui¢ao (r) é desconhecida. Para avaliar
a robustez do sistema e sua reprodutibilidade, foram analisados
alguns aspectos das imagens reconstruidas, tais como: relagao
sinal ruido, concordéncia entre os valores de niimero CT medidos
e determinados teoricamente, e a fidelidade na representacao do
objeto imageado. Durante a calibragao do sistema foi verificada a
relagdo linear entre o nimero CT e o coeficiente de atenuac@o linear
dos materiais, o que valida a aplicacdo do sistema implementado
para a caracterizacdo dos coeficientes de atenuagdo linear de
diferentes objetos.

Palavras-chave: Tomografia computadorizada, Algoritmo
FDK, Tomografia computadorizada multicortes.

Abstract

This work consisted on the study and application of the FDK (Feldkamp-
Davis-Kress) algorithm for tomographic image reconstruction using
cone-beam geometry, resulting on the implementation of an adapted
multi-slice computed tomography (MSCT) system. For the acquisition
of the projections, a rotating platform coupled to a goniometer, an
X-ray equipment and a digital image detector CCD (charge-coupled
device) type were used. The FDK algorithm was implemented on a
computer with a Pentium® XEON™ 3.0 processor, which was used
for the reconstruction process. Initially, the original FDK algorithm
was applied considering only the ideal physical conditions in the
measurement process. Then some artifacts corrections related to the
projections measurement process were incorporated. The implemented
MSCT system was calibrated. A specially designed and manufactured
object with a known linear attenuation coefficient distribution (1(r))
was used for this purpose. Finally, the implemented MSCT system was
used for multi-slice tomographic reconstruction of an inhomogeneous
object, whose distribution u(r) was unknown. Some aspects of the
reconstructed images were analyzed to assess the robustness and
reproducibility of the system. During the system calibration, a linear
relationship between CT number and linear attenuation coefficients
of materials was verified, which wvalidate the application of the
implemented multi-slice tomographic system for the characterization of
linear attenuation coefficients of distinct several objects.

Keywords: Computed tomography, FDK algorithm, Multi-slices
computed tomography.
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Extended Abstract

Introduction
The methods for image reconstruction can be classified as
iterative methods and analytical methods. In the process of
analytical reconstruction, the object to be reconstructed f(?),
which is characterized by the spatial distribution of the linear
attenuation coefficients, and the set of measurements p, (Y, Z),
which characterizes the projection for each angular position @
of the source, are treated as integrable functions. Therefore, the
problem of reconstruction is treated in terms of integral equations.
Finally, the discretization inherent in the measurement process and
fundamental to computational implementation is performed.

The reconstruction algorithms are based on the different
X-rays geometries.

Analytical reconstruction formula for the parallel beam
geometry:

£(p)=§ddRe {jwj Po(Y)e™ dy dw} (1)
0 —oo
Analytical reconstruction formula for the fan-beam geometry:

£(p)=dore {T WT p(1,6)e*™P1q] dw} )

where w, = wcos(6), w, = ysen(6), x = pcos(¢) and y = pcos(¢).

Analytical reconstruction formula for the cone-beam geometry:
1) =Re{[[[ F ()™ dw} =

Re {T wzdw]E sen ndr;gﬁ dGT p(1,6,7) e”"(“""‘“"’dz} @
0 0 —oo

where (w) = (wsen7cos6,wsennsend,wcos).

The algorithm defined by equation 3 shows significant
differences with respect to those previously defined by equations
1 and 2. The integration in the variable 1 imposes requirements
on the trajectory of the source-detector system, which does not
meet the circular trajectory. However, there are approximation
algorithms for volume reconstruction, which takes a circular
path for the source-detector system, such as the FDK algorithm
(Feldkamp-Davis-Kress), which provides good results for small
beam openings.

Material and Methods

To simulate the process of image acquisition of the conventional
CT equipments, a mechanical system was mounted in which the
source-detector system stands fixed, while the sample rotates
around its axis of rotation positioned at the center of a rotating table.
The collected projections are the input data of the reconstruction
algorithm implemented, in this case, the FDK algorithm.

An object consisting of 5 different materials, including air,
acrylic, PVC, nylon and polyethylene was used for the calibration
of the implemented MSCT system. From the chemical formula
of each material that constitutes the object and the value of the
effective energy of the X-ray beam produced by the equipment used,
the values of their linear attenuation coefficient were calculated
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using the XCOM program. Then we evaluated the performance of
the system in the reconstruction of several sections of an object with
a single scan, featuring a multi-slice tomographic reconstruction.
For this, we used an object constructed in plastic with air bubbles
randomly distributed in it. The acquisition system was constructed
using a dental X-ray equipment, (Dabi Atlante, model Spectro
70X), a detection system (Dexis MVG-MedizinRechner), and a
rotating table attached to a goniometer (Optrom).

Results

The half-value layer (HVL) for the X-ray equipment (Spectro 70X)
was measured, resulting in 1.48 + 0.03 mm of aluminum. This
value was used to calculate the effective beam energy, which was
25+ 1keV.

Figure 7 presents the seven reconstructions shown in Table 1.
Each figure presents the images with and without adjustment of
window and level. All images were reconstructed with a resolution
of 1024 x 1024 pixels in about 17 minutes.

Table 3 shows the values of the expected CT number of each
material, together with their measured values of the reconstructed
images. Each region of interest has an area of 16,000 pixels.

It was possible to verify the linearity of the system from the
data presented in Table 3. Figure 8 presents graphs showing the
linear regression of the values of the expected CT number over the
measured values for the reconstruction 1. The other reconstructions
showed similar results.

The results show excellent correspondence between the
measured and expected values of CT number of each material.
Another set of images shows the reconstructed images of 16 slices
of the object with unknown geometry. In this case it was possible to
verify the functioning of the MSCT System.

Discussion and Conclusion

The linearity of the implemented system was verified by the
determination of the CT numbers of each material that makes up
the object reconstructed. However, we verified a high attenuation
of PVC, which resulted in a relatively high CT number value. In
addition, there is the undesirable effect of beam hardening, which
is intensified by very attenuating materials. This effect resulted in
artifacts in the reconstructed images, which can be seen as lighter
lines that originate in the center of the PVC cylinder and spread
across the entire image.

From the reconstructed images for the different configurations,
it was possible to study the image quality as a function of the
number of projections and the thickness of the slices.

The results presented in Figure 9 show the ability of multi-
slice reconstruction of the MSCT system implemented. The images
show the differences between the reconstructed slices at different
heights of the object.

The implemented system was able to reconstruct images
of various sections of the objects and provide quantitative and
qualitative information about the material composition of the
reconstructed objects.
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Introducao

A introdugdo da tomografia computadorizada por
transmissdo de raios X na medicina revolucionou o
diagnoéstico por imagens, primeiramente, por ter sido
o primeiro sistema a produzir imagens totalmente
digitalizadas com boa resolucdo espacial (em
comparagdo com aquelas produzidas por técnicas de
medicina nuclear). Além disso, nos equipamentos de
tomografia, a sensibilidade a pequenas diferencas no
coeficiente de atenuagado dos tecidos é, pelo menos, dez
vezes maior do que dos sistemas tela-filme utilizados
na radiologia convencional (Kalender, 2006).

Um dos avangos mais recentes na tecnologia
tomografica foi a introdugdo dos equipamentos
multicortes (multi-slice computed tomography — MSCT).
Estes equipamentos possuem um diferencial fun-
damental com relagdo aos sistemas convencionais
de corte tnico: utilizam uma matriz de detectores
que permite a aquisi¢do de proje¢des de varios cortes
simultaneamente, o que possibilita a reconstrugdo de
se¢des volumétricas do corpo do paciente.

O Brasil se encontra atualmente no grupo de pai-
ses fabricantes e exportadores de equipamentos de
diagnoéstico por imagens, juntamente com Alemanha,
Holanda, Estados Unidos, Israel e Japao, além de
outros. Dados da Associa¢do Brasileira da Industria
de Artigos e Equipamentos Médicos, Odontoldgicos,
Hospitalares e de Laboratérios (ABIMO, 2006), tém
mostrado um grande destaque desta produgdo quando
empresas brasileiras participam de feiras no exterior.
As empresas brasileiras agregaram tecnologias para
a producdo de equipamentos radioldgicos conven-
cionais, mamografos e sistemas para radiologia
intervencionista, todos com boa aceitacdo clinica
no Brasil e nos paises para os quais estes equi-
pamentos sdo exportados. Contudo, equipamentos
de tomografia computadorizada nao fazem parte do
parque produtivo nacional atualmente.

O dominio da tecnologia para o desenvolvimento
de sistemas de TC passa pela reunido de infor-
macgdes para a elaboragdo de algoritmos para
reconstru¢ao de imagens. Como a tecnologia atual
vem sendo pautada pela tomografia multi-slice, o
conhecimento e a aplicagdo de algoritmos desta
natureza tornaram-se importantes marcos a serem
atingidos pelos pesquisadores das areas de fisica
médica, engenharia biomédica e informatica em
satde. Além disso, a melhoria dos padrées de
utilizacdo deste tipo de equipamento pode receber
importantes aportes conceituais com o dominio da

tecnologia de reconstrucdo destas imagens, com
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possiveis consequéncias na melhoria da qualidade
das informagdes clinicas resultantes. Esta abordagem
estd bastante clara no destaque que vem sendo dado
aos trabalhos cientificos encontrados na literatura
(Schmidt et al., 2005; Shih et al., 2001; Tang et al., 2006).
Sendo assim, o presente trabalho possui um
carater elucidativo, buscando desenvolver as bases
do conhecimento necessdrio para a compreensiao
de todo o processo de reconstrugdo tomografica
multicortes, desde a aquisi¢do de cada projecdo, até a
reconstru¢ao das imagens. O trabalho ndo se limita ao
desenvolvimento do aparato matematico necessario a
elaboragao dos calculos para reconstrucao das imagens,
incluindo, também, a aplicacdo da teoria estudada na
implementagdo de um sistema funcional de TCMC
simplificado. Este, por sua vez, poderd ser utilizado
para fins didaticos, em atividades de ensino da técnica
tomogréfica, contribuindo assim para a ampliagdo
do know-how nacional para a futura producgdo de
equipamentos deste tipo pela industria brasileira.

Fundamenta¢ao matematica

Os métodos de reconstrucdo de imagens podem ser
divididos basicamente em duas classes: métodos
iterativos e métodos analiticos. No processo de
reconstru¢do analitica tratam-se o objeto a ser
reconstruido f(r), que se caracteriza pela distribuicao
espacial do coeficiente de atenuagao linear, e o conjunto
de medidas p,, (Y, Z), que caracteriza a projecao para
cada posicdo angular @ da fonte, como fungdes
integraveis. Deste modo o problema de reconstrugao
é tratado em termos de equagdes integrais. A solucao
exata ou aproximada destas equagbes define dois
grupos de algoritmos analiticos: algoritmos exatos
ou algoritmos aproximados. Por ultimo, é realizada
a discretizacdo, inerente ao processo de medicgdes e
fundamental para a implementacdo computacional.

Os métodos iterativos iniciam-se com uma hipétese
sobre como € o objeto. Depois se compara esta hipStese
com medidas obtidas, e ela é, entdo, modificada. Este
processo é repetido varias vezes até que a suposta
imagem esteja de acordo com os dados obtidos, dentro
de uma incerteza definida inicialmente.

Em geral os algoritmos analiticos possuem um
melhor desempenho que os iterativos. Sao mais com-
pactos e exigem menos processamento de dados, o que
os torna mais rapidos (Kalender, 2006). Dado o fato de
que algoritmos analiticos sdo, atualmente, os métodos
mais utilizados em tomografia computadorizada,
a discussao que segue se limitard aos mesmos. O
desenvolvimento matemdtico a seguir pode ser
encontrado na literatura técnica sobre tomografia
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computadorizada (Hsieh, 2003; Kalender, 2006; Parker,
1990; Seeram, 2009).

Existem tipos comuns de geometria que sdo
tratados em reconstrugdo de imagens tomograficas.
Os algoritmos de reconstrugdo estdo baseados nas
diversas geometrias dos feixes de raios X (Figura 1).
Na geometria de feixe paralelo (parallel beam), usada
nos primeiros tomoégrafos comerciais, a fonte realiza
dois movimentos, um de rotagdo e um de translagao.
Para cada posi¢do angular da fonte, ela se move
perpendicularmente a diregdo do feixe emitido, até
varrer todo o objeto, e desse modo obter uma projegao.

As geragdes seguintes de tomografos passaram a
utilizar um feixe em leque (fan beam), com o intuito de
eliminar o movimento translacional da fonte e, desse
modo, economizar tempo de varredura, sem contar
que é possivel magnificar as projegdes, possibilitando
aumentar a resolugdo espacial das imagens recons-
truidas e facilitar a identificagdo de estruturas menores.
Seguindo o mesmo objetivo, passou-se a utilizar uma
matriz de detectores e um feixe conico (cone beam) e,
desse modo, reconstruir imagens volumétricas, isto €,
reconstruir varios cortes com uma s6 varredura.

Para o caso de um feixe paralelo, define-se a
projecao P (Y) como a integral de linha de f(ﬁ ) sobre
a trajetéria do feixe que parte da fonte, na posicao
angular @, e passa por Y, como pode ser visto na
Figura 2. Neste caso, P (Y) é definida por:

P (Y)=[[d% £(5)-3(5-7'-Y) (1)
Considere a transformada de Fourier de P (Y):
0, (w)= j P, (Y)e ™™ ay @)

Substituindo (1) em (2) resulta:

0,(w)= [{[[4p 1(p)6(p- 3"~ Y)e ™" } ar =

—oo

= [J&p 1(p)e " ©)
N —i27(—xwsen ®+yw cos D
Jaeay e < pf )
Detector
Fonte"~-/ Fonte Fonte
Feixe paraleto Feixe leque Feixe cOnico

(parallel beam) (fan beam) (cone beam)

Figura 1. Geometrias do feixe de raios X em TC.
Figure 1. X-ray beam geometries in CT.
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onde, w_ = -w sen® e w,=w cos®. Portanto, pode-se
obter f(p) = f(x, y) a partir da transformacéo inversa da
F(®) = F(w, w,). Desse modo:

f(lb) = ReJ. J. dzﬂ; F(W)e“ZT‘W([};}) _
o (4)
= Red®[dw wQ, (w)e™™ "

Mas nota-se que Q (-w) = F(-w, ®) = F(w, ® + 7).
Portanto, pode-se reescrever a equagdo 4, de forma
que

Jdll)J.dw WF(W’q))eilnw(i;.)‘,) +
0
2n oo
+_[ d@de WF(W)¢)ei2nw(’[;,}:)
n 0

J.d(b'[dw wF(W,q))eiva(;y‘}:) +
=Re{® ° _
+J.dd>'f dw wF(W,q) + n)e*iZTtw(p,};)
0 0
L ) 5
I dq;de wF (W,(l))eizn”’(f"}’) n
0 0
=Re o .
+J.d<IJJ.dw wF(_W,q))e—ian(/}yA)
0 0

= f(p)=Re| | dqnj dw |w|F(w,®)e” "7
0

7(®) = —sen®sx + cos®y =
= J(®+ 1) =sen®@x — cos®y = — (D)

=

Detector,

Figura 2. Esquema da projecdo de um objeto na
geometria de feixe paralelo. Figure 2. Schematic projec-
tions of an object at the parallel beam geometry.
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Sabendo-se que a transformada de Fourier obe-
dece a propriedade T7'[f.g]=T"[f]*T"'[g], pode-se
ainda escrever a equagdo 5 na forma:

1(p)=[d®K ()P, (¥) ©)
onde
K(Y)= Re{j we‘““’y} @)

Ou, simplesmente, substituindo a equagdo 2 na
equagao 4, obtém-se:

f(p)= Re{<ﬁdch Py (Y )Twe‘“”“ﬂ“-"’*”dw dY} =

= f(p)=Re[§K(Y)* P, ()dd}

®)

onde
K(r)= Re{fwew} )

Nota-se que, por simetria:

n 2n

[d@R(¥)x R, (Y) = [d0K(Y)*P,(Y) (10)
0 v=pj " Y=p§

e pode-se ver também que:

Re{ J |w e’z"“’ydw} = J |w|cos(2mwY ) dw (11)

Uma vez que o integrando do lado direito da
equagdo 11 é par, podem-se relacionar trivialmente as
quantidades K(Y) e K(Y) e, onde:

K(Y)= 2T weos(2nwY )dw =
0 (12)

=2Re {jw e"“”dw} =2K(Y)
0

Substituindo as equagdes 10 e 12 nas equagdes
8 e 6, respectivamente, obtém-se:

F(P)= R (Y)* By (¥) dd =2 (1) B, (¥) deb =

. , (13)
_ B[K(Y)*RD(Y) d® = §K(Y)* B, (¥)d>

A equagdo 13 determina uma férmula para
obter a distribuicdo f(p) a partir das suas projecdes.
Além disso, devido a simetria da geometria de feixe
paralelo, fica evidente que a integracdo em ® pode ser
realizada no intervalo (0, ). Sendo assim, teoricamente
o sistema fonte-detector de um equipamento de TC
com geometria de feixe paralelo s6 precisa coletar
proje¢des num intervalo angular de 180°.
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Para o caso de feixes em leque ha duas confi-
guragdes distintas na geometria. Numa delas, que
é utilizada em praticamente todos os tomoégrafos
comerciais de corte tinico, o detector tem o formato de
um arco de circunferéncia e é chamada de geometria
em leque equiangular. Na outra configuragao, o detec-
tor é reto, ou seja, seus elementos estdo dispostos em
uma linha reta, equidistantes entre si e, neste caso,
tem-se a chamada geometria de feixe em leque equi-
linear. Os detectores disponiveis para a realizagao da
etapa experimental do presente trabalho eram planos
(flat-panel) e, portanto, exigem o uso da geometria
equilinear. Sendo assim, a discussdo que segue se
limita a este caso.

Sem perda de generalidade, o detector plano pode
ser representado por sua projegdo no plano paralelo
que contém o eixo de rotagao do sistema fonte-detector.
De agora em diante, referir-se-a ao plano do detector,
como se fosse o plano contendo o eixo de rotagao.

De maneira andloga a definicdo dada pela
equagdo 1, pode-se definir (Figura 3):

p(1.6)=[[ap f(p)s(p-1-1)=

f (14)
= .[dppququ(P, 9)8(pcos(6—¢)-1)

e seja q(w, 6) a transformada de Fourier de p(l, 6). Entao:

q(w.6)= J di p(1.6)e ™ =

dpp§do f(p.9) [ diS(peos(6-9)~ 1) " =

(15)

dppds [ (p.g)e ™" =

I
[

T de dyf(x,y)eiiu(w‘ ) F(wx,wy)

onde, w_ = wcos(6), w, = wsen(6), x = pcos(§) e

Yy = pcos(9).

Portanto, pode—se escrever:

Objeto

o

Fonte
Figura 3. Parametros da geometria de feixe em leque.
Figure 3. Geometric parameters of a fan beam.
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[_/_)_i} (16)

Substituindo (15) em (16), fica:

7(p)= Cﬁd&Re{wawT di p(1,0)"' "]} (17)

f(p) = Re{gﬁd@jwdwtl(w) e)eian[

Na equacdo 17 é definida uma férmula para obter
a fungao f(p) a partir de suas projecdes p(l,6). Porém,
nota-se que os pardmetros / e 8 sdo dependentes do
angulo ® e do angulo de abertura de cada trajetéria
dos fétons que compdem o feixe, o que torna mais
complicada a implementacao pratica desse algoritmo.
Porém é possivel, a partir de uma transformacao de
coordenadas (Feldkamp et al., 1984), reescrever a
equacdo 17 em fungdo dos parametros ® e Y.

Para o caso de um feixe conico, é possivel
reconstruir vérios cortes de um objeto em uma tnica
varredura. Nesta configuragdo passa-se a considerar
a geometria conica do feixe de raios X, de modo que
a radiagdo atenuada pelo objeto a ser reconstruido
atinja todo o detector. A dedugdo da férmula de
reconstrugao para a esta geometria é bem semelhante
aquela para a geometria de feixe em leque. Pode-se
mostrar que, para algumas trajetérias da fonte, que
respeitem as condi¢des de Tuy (1983), é possivel rea-
lizar a reconstrugdo analitica exata das imagens.

Como pode ser visto na Figura 4, escrevendo
o vetor unitério I em coordenadas esféricas, e o
vetor posicdo 7 em coordenadas cilindricas, ambos
na base {z, , z}, obtém-se [= (senncos6, sennsené,
cosb) e r = (rcos@, rseng, z). De maneira totalmente
analoga ao que foi feito para a geometria fan beam,
pode-se deduzir uma férmula de reconstrugao para a
geometria conica do feixe.

Define-se:
p(LOm)=[[[a7 f(7)8(7-1-1) (18)
ou seja

C](W, o, 7]) = J. dlp(l, 6, n)e—ian[ _
. (19)
= J.-”.d3’7f(’—;)e—iznw[lscnll(cosﬂcos¢+scn&scnﬂ)ﬂcosqj _ F(ﬂ))

onde w = (wsenncos6, wsennsen6, wcosn). Logo, o
valor do coeficiente de atenuagao linear em qualquer
objeto pode ser representado por:

f(7)= Re{ | waF(w)e"“(““’)} -

(20)
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Figura 4. Parametros da geometria de feixe conico.
Figure 4. Geometric parameters of a cone beam.

O algoritmo definido pela equacao 20 apresenta
diferencas significativas com relagao aqueles definidos
anteriormente pelas equagdes 13 e 17. A integracdo na
variavel 1 definida na Figura 4 impde exigéncias sobre
a trajetéria do sistema fonte-detector, que ndo sdo
satisfeitas, em particular, pela trajetéria circular. Ha,
porém, algoritmos aproximados para a reconstru¢ao
volumétrica, onde se considera uma trajetoria circular
para o sistema fonte-detector, como por exemplo, o
algoritmo FDK (Feldkamp et al., 1984), que apresenta
bons resultados para pequenas aberturas de feixe.

O algoritmo FDK é um algoritmo analitico
aproximado de reconstrucdo para feixe conico,
que se consagrou como base dos algoritmos mais
utilizados atualmente em equipamentos tomograficos
comerciais (Kalender, 2006). A formulacao que segue
é valida apenas para uma trajetéria circular da fonte
de raios X. Existem, porém, generalizacbes desse
algoritmo para trajetérias ndo planares, como as
utilizadas na tomografia helicoidal.

Para descrever adequadamente o algoritmo FDK é
interessante reescrever a equagao 17 nas coordenadas

{®, Y}, definidas na Figura 3. Pode-se ver que:
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I—LH 6= (I>+05+2 =dldo=

(Y2+d2)
ol dl] 1)
3
B I SN
96 90 (dz+Y2)E
dy 0D

Portanto,

Yd

wﬁ} 22

;Zn{rcosww%—q;)—
7)=doRe jdw j dY Py (Y) d —e
e (af2 + )’2)2

_[d+rcos(¢- <I>)
_ldrreostp= @)l

(dz + YZ) !
que no fundo é uma mudanga de escala da frequéncia
espacial w, obtém—se

7)=do

Fazendo a mudanga de variaveis

[d+rcos (p- @)]

[ d pof2ztenl ] 23)
Re J.WdWJ. iniP(p(Y)e d+rcos(p-)

0 (dz +72 )z

Note que Y ()= drsen(¢— @) ¢ a posicdo onde

d+rcos(¢ )
o feixe que passa por 7 corta o eixo Y. Finalmente,

obtém-se:
)= fdomrs
- . (24)
Re deWjdyi( : d 2)1 P, (¥)e™™ 0]
0 d+7Y*)

A idéia basica do algoritmo FDK é aproximar a
contribui¢do de um incremento de rotagdo 6®’, da
fonte no plano que contém os vetores unitarios e 7
por um incremento associado de rotagdo é®, da fonte
no plano xy.

A partir da equagdo 24 é possivel determinar a
contribuicao incremental & devido a uma rotagao 6@’

no plano inclinado, que vem dada por:

d,z
Sf(p+2:)=00'——
f(p ) (d/+ﬁy.nf~1)2
25
o o d' mW{ ‘,"‘_f',""’_ny (25)
Red [wwdw [ dy — S P, (v,2)e "7
0 oo (dr2+Y2)z
oo, d
Mas note que ph=Fi'—, pLi=F-i,
o d dr-n
d'=(d*+22), z(7A) =—2%_, Y(F) =Y =
( ) (V) d+;:)el (r) r d+}7 )2_'
e que, em primeira ordem,
Siit = kX d®" = 2xmd® = 50 = —9 50 (26)
d&+7')
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Substituindo esses dados na equacao 25, é obtida a
seguinte equagéo para df:

d

5f(F)=0® _—
(@+v*+27)  (27)

s deW j dy

P, (Y Z)eiZnW(Y(F)—Y)

Agora, para encontrar f(p), simplesmente so-
mam-se os incrementos 3 f(r') sobre todas as projegdes.
Portanto,

)= <1> deW j av—
- 2 2 22
(@ +7*+2%) (28)
Pq> (Y, Z)eizn w(Y,-Y)

A equacdo 28 pode ser escrita na forma sim-

plificada:
d’ =
7F)l=pdd—F—P, (Y (r),Z(r 29
)=¢ s 7T 2 (Y().2(r) (29)
onde,
Say d
B(r.z)= [ g(r-v)B,(r2) -dY' (30)
NG (d2+Y/2+Z'2)Z
g, (Y)=Re j aw we ™" (1)
0
e
T
W = AY (32)

Note que o tamanho finito do detector limita
a T
os valores da frequéncia em W:E' onde

AY =Y, -,

", é a dimensdao de cada elemento do
detector, e N é o numero de elementos do detector.

Analisando-se as equagdes 28 e 30, fica claro que o
algoritmo FDK é do tipo retro-projecao filtrada (FBP),
onde P,(Y(¥).Z(¥)) € a projecao P, (Y(F),Z(F))
filtrada (equagao 30), e a integral em @ (equagao 29)
representa a retro-projecdo de todas as projegdes
filtradas.

Na pratica, P,

[

(¥,Z) é amostrado para um con-
junto finito de valores discretos de ®, Y e Z. Para
efetuar a discretizagdo da equagdo 28, considera-se
que P,(Y.Z) varia bem mais lentamente que g, (Y ), de
modo que possa ser considerado constante em cada
intervalo AY. Sendo assim,

v +4L

B, (v.2,)= ZP (v,.2,)cosg,, j dvg (v,-Y)  (33)

Y=

N‘D

4
(@+y2+22)
A férmula final de reconstrucao é dada por:

ZA(I)
L7

onde OS¢, =

P, (v.2,) (34)
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Os valores de P, (Y,,Z,) sdo calculados por
interpolagdo linear entre os elementos da matriz
B, (¥.2,).

Na aplicagdo da técnica de tomografia compu-
tadorizada para imagens clinicas de humanos, os
niveis de restricdo de dose limitam a densidade de
fotons dos feixes de raios X. Considerando o intervalo
de tempo cada vez menor disponivel para a aquisicao
de cada projecdo, e os fendmenos de absorcao e espa-
lhamento de uma parte consideravel dos fétons emi-
tidos, pode-se dizer que o fluxo de fétons de raios X
que atinge o detector €, em muitos casos, relativamente
pequeno. Assumindo que a variagao do fluxo de fétons
detectados segue aproximadamente uma distribuicao
de Poisson, pode-se dizer que quanto menor o fluxo
de fotons detectado, maior € a varia¢do no sinal. Estes
fatos caracterizam a densidade limitada de fétons nos
feixes de raios X como uma das fontes predominantes
de ruido nas imagens (Kalender, 2006).

A maior parte do ruido ocorre durante o processo
de medicao das proje¢des. O seguinte modelo descreve

o processo de aquisigao das projegdes com ruido:
By (1.2)= A{p(F)}+n(r.2) (35)

onde P, (Y, zZ ) ¢ a projecao medida, A{-} é o operador
de projecdo, u (F ) é a distribuicdo espacial do
coeficiente de atenuagdo linear do objeto, e n(Y,Z )
representa a contribui¢do do ruido em cada canal do
detector.

O ruido em uma imagem radiogréfica digital é
bem determinado a partir da razao sinal ruido (Signal
to Noise Ratio — SNR) do detector que, quando bem
conhecida, possibilita uma grande redugao dos efeitos
do ruido nas imagens (Parker, 1990).

Nos algoritmos de retro-projegao filtrada, a dis-

tribuicdo u(?) é dada por:
u(7)=B{n(1)F,(1.2)} (36)

onde B{-} é o operador de retro-projegéo e h(Y)) é o
filtro utilizado no processo de filtragdo da projegao.
Reescrevendo o lado direito da equagdo 36 no espaco

de frequéncias, fica:

w1 (F)=B{S[H(w)- 0y (w. 2)1} =

= B{ SV [H(w)- [0, (w.2)+ N(w,Z)11}
onde QD (W,Z) é a transformada de Fourier da

projecao sem ruido ﬁq) (Y, Z) .
Aplicando os resultados da equagdo 13, pode-se

(37)

reescrever a equacao 28 na forma:
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g-Dd(Dijdwwj dY B, (v,Z) ™™ =
(d+7 - (38)
= ggd J.dw W‘Qq) (v,Z)e™™"
d

onde 7, (Y,Z)= P (Y.Z) e

Jésviezr °

0,(w,2)= T dy B, (Y,Z)e ™"

Portanto, para proje¢cées sem ruido, o filtro
H(w) é facilmente identificado na equagdo 36 como
H(w) = |w], e é chamado de filtro rampa devido a sua
forma.

A equagdo 38 define um algoritmo de reconstrugao
equivalente ao algoritmo FDK, porém o processo
de filtragdo ocorre no espago de frequéncias. Neste
algoritmo FDK modificado (Parker, 1990), ao invés de
se realizar a convolugao nas coordenadas espaciais da
projecdo com a transformada inversa de Fourier do
filtro rampa, é efetuada a multiplicacdo no espago
de frequéncias do filtro rampa pela transformada de
Fourier da projecao, seguida da transformada inversa
do produto. Para projecdes ideais, isto é, sem ruido,
tem-se esquematicamente que:

= B{ 3[04 ()]} (39)

Para proje¢des ruidosas, a equacao 39 é modificada
e fica da seguinte forma:

Ji=B{ 3@, () + N(w))- H1} (40)

H(Qq)(w) + N(w)) deve se aproximar o méaximo
possivel de |w|Q,(w), onde, éq)(w) é a transformada
de Fourier da projegdo ideal P (Y).

O filtro H, ideal para o modelo descrito, é dado
por:

1

H(w)=|W——F—= 41

() = )

que é uma modificacdo do filtro rampa, na qual
para pequenos valores de frequéncia, Hw)=|w|, e
SNR
para valores mais altos de frequéncia H(w)= ‘ E
w
onde SNR é a razdo sinal ruido das projecoes.

Num sistema ideal, o filtro rampa resulta na
reconstrugdo exata do corte central. Num sistema
real, com projecdes ruidosas, a stibita transi¢do na
frequéncia de corte w, gera um padréo oscilatorio nas
projegdes filtradas, resultando em artefatos de anel na
imagem reconstruida.
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A utilizacdo do algoritmo FDK modificado,
utilizada no presente trabalho, é muito vantajosa
para a reconstrugdo a partir de projegdes ruidosas,
quando se deve utilizar o filtro rampa modificado,
pois a representacdo de H nas coordenadas espaciais
é muito complicada, enquanto que no espago de
frequéncias é relativamente simples como se pode ver
pela equagdo 41.

Foi implementado um método para diminuir
a producdo de artefatos de aliasing, intrinseca ao
processo de aquisi¢do das projecdes. Tal método
consiste na aplicagdo das condigdes de amostragem de
Nyquist-Shannon (Hsieh, 2003; Kalender ef al., 1989).
A re-amostragem das projegdes coletadas foi feita de
modo que cada pixel das projegdes modificadas tenha
uma largura multipla da dos pixels das projecoes
originais. O intervalo entre cada pixel da nova matriz
de imagem re-amostrada deve ser o mesmo da matriz
original.

Materiais e Métodos

Para simular o processo de aquisi¢do de imagens dos
equipamentos de TC convencionais, foi montado um
sistema mecanico no qual o conjunto fonte-detector
fica imodvel, enquanto a amostra gira em torno do seu
eixo de rotagao, fixado no centro de uma plataforma
giratoria. Realiza-se a medi¢do de uma proje¢ao por
cada posi¢do angular da amostra. Cada projegao é
arquivada com sua posi¢do angular correspondente.
As projegoes coletadas sdo os dados de entrada do
algoritmo de reconstru¢ao de imagens implementado.

Um dos fatores determinantes na qualidade
das projecdes foi a técnica radiografica utilizada,
determinada pela tensdo (kV) aplicada ao tubo, pela
corrente (mA) que atinge o alvo do tubo e pela filtragao
na saida da ctdpula do equipamento de raios X. A
escolha da técnica radiografica consistiu em balancear
corretamente a tensdo, a filtragdo e a corrente do tubo,
de modo que as projegdes coletadas apresentassem o
melhor contraste e resolucao espacial possiveis para o
sistema fonte-detector disponivel.

Para garantir a precisdo geométrica do sistema
de aquisi¢do de imagens, foi necessério alinhar o
sistema fonte-detector, de modo que a reta que passa
pelo ponto focal do tubo e o centro do detector seja
perpendicular ao plano do detector e paralela ao
plano de rotagdo do objeto a ser reconstruido. Para
que as proje¢des constituam um conjunto de dados
consistente, é necessario que haja precisaonas medidas
angulares da rotacdo do objeto a ser reconstruido, que
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foi obtida com o auxilio do goniémetro acoplado a
mesa giratdria.

Um objeto simulador foi projetado especificamente
para calibrar o sistema de TCMC implementado. Este
objeto foi fabricado na oficina mecanica do Instituto
de Eletrotécnica e Energia da Universidade de Sao
Paulo e é composto por um cilindro sélido de acrilico
com 20 mm de didmetro e outros quatro cilindros
s6lidos com 4 mm de didmetro, sendo: um de PVC,
um de nailon e dois de polietileno com densidades
diferentes. Todos os cilindros tém 25 mm de altura. O
cilindro de acrilico contém 5 furos passantes paralelos
de 4 mm de didmetro cada, nos quais sdo inseridos
os quatro outros cilindros. Cada cilindro preenche
completamente 4 dos furos passantes do cilindro
de acrilico, sobrando um deles com ar. A Figura 5a
mostra o objeto montado. Foi também utilizado um
objeto ndao homogéneo e geometricamente assimétrico
(Figura 5b). Este objeto é construido em material
plastico com bolhas de ar aleatoriamente distribuidas
em seu interior. Neste caso, o principal objetivo era
identificar as diferencas nas imagens reconstruidas
dos diferentes cortes do objeto, a fim de avaliar o
desempenho do sistema na reconstrucdo de varios
cortes com uma Unica varredura, caracterizando uma
reconstru¢do tomografica multicortes. Cada objeto
foi reconstruido a partir de 720 projecbes com um
intervalo angular de 0,5° entre cada uma.

O objeto foi posicionado e fixado no centro de
uma plataforma giratéria por um suporte de acrilico,
especificamente fabricado para este fim. O sistema
de aquisi¢do de proje¢des (Figura 6) foi montado
utilizando um equipamento de raios X de uso
odontolégico, (Dabi Atlante, modelo Spectro 70X), e
um sistema de detecgdo baseado em um sensor do tipo
Charge-Coupled Device — CCD (MVG-MedizinRechner,
modelo Dexis 601 P — Portable digital X-ray Sensor
System). O equipamento de raios X utiliza anodo de
tungsténio com dngulo de 20° e pode ser acionado com
poténcia de 1,2 kVA. A tensdo nominal de operagdo é
de 70 kV + 10% e a corrente anddica de 8 mA + 20%. A
filtragdo total era de 2,86 mm de aluminio.

O detector, originalmente projetado para aplica-
¢des em imagens odontolégicas, é composto por um
detector sensivel aos raios X, uma placa de aquisicao
de dados e um software de aquisi¢do de dados (Doors
Software International, Ltd). As caracteristicas do sen-
sor digital Dexis 601 P sao:

e Tamanho do sensor: 38,8 x 29,8 x 9,0 mm;
e Area sensivel do sensor: 32,0 x 25,6 mm;
* Matriz: 800 x 640 pixel

¢ Tamanho do pixel: 40 x 40 um
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Figura 5. (a) Objeto simulador que foi usado na calibracdo do sistema de TC simplificado implementado; (b) Objeto ndo

homogéneo e sem simetria cilindrica constituido por um material plastico com bolhas de ar distribuidas em seu interior.

Figure 5. (a) Phantom used at the calibration of the simplified CT system; (b) Inhomogeneous phantom without cylindrical

symmetry composed by a plastic material with air bubbles distributed inside.

Figura 6. Sistema de aquisicdo de imagens montado com o equipamento de raios X odontolégico e o sistema de detec¢do

Dexis. Figure 6. Image acquisition system mounted with the dental X-ray machine and the Dexis detection system.

As projecdes apresentaram qualidade adequada
em termos de sua relagdo sinal-ruido (SNR = 25),
para a proposta de implementacdo do algoritmo
quando foi utilizado o tempo minimo de exposicao
do equipamento, que é de 0,2 s.

O algoritmo FDK admite uma orbita circular
para a trajetéria da fonte de raios X e pode ser
estendido para orbitas helicoidais. Essas 6rbitas nao
respeitam as condi¢des de Tuy (1983) e, portanto,
impossibilitam a reconstrugdo exata. No entanto,
devido a sua simplicidade e aos bons resultados
obtidos, este algoritmo é a base de quase todos os
algoritmos usados em equipamentos de tomografia

computadorizada atualmente.

Num algoritmo de retro-projecao filtrada, como o
FDK, as etapas podem ser descritas, para cada posicao
angular do conjunto fonte-detector, da seguinte
maneira:

Aquisicao da projecdo — Nesta etapa é coletada
a projecao do objeto a ser reconstruido. Os raios X
emitidos pela fonte sdo atenuados ao atravessarem
o objeto e, em seguida, detectados por um detector
digital.

Filtracao — A projegdo adquirida é filtrada, ou seja,
é realizada a operagao de convolucao da projegdo com
uma “funcgdo filtro”.

Retro-projecao — Nesta ultima etapa a projecao

resultante da filtragdo é retro-projetada sobre a matriz
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da imagem, isto é, o valor da projecdo convoluida
em cada ponto do detector é superposto sobre todo o
trajeto dos raios X que atingiram este ponto.

As etapas sao repetidas para cada angulo de
projecdo. A superposicdo de todas as retro-projecoes
filtradas tem como resultado a matriz da imagem
final. As etapas 2 e 3 podem ser realizadas enquanto
o sistema adquire a préxima projecao. Esta é uma
grande vantagem desse tipo de algoritmo, pois
economiza tempo no processo real da reconstrucao
tomografica. No presente trabalho, este algoritmo
foi implementado utilizando-se o software MATLAB®
versao 6.5 DEMO.

Foram incorporadas ao algoritmo algumas corre-
¢Oes de artefatos relacionados ao processo de medicao
das projegdes, tais como a alteragao do filtro utilizado
na etapa que precede a retroprojecdo, para aumentar
a razao sinal ruido das imagens e uma correcdo
digital da centralizacdo do sistema de aquisi¢do das
projecoes.

A alteracdo do filtro foi realizada conforme descrito
no pseudocddigo apresentado a seguir, que descreve
a implementagédo do algoritmo FDK modificado.

Pseudocédigo — Implementacdo do algoritmo
FDK modificado:

LERL],K,d,D, T, N, M, SNR, AX;
M, <05

PARA i < 1ATEI, FAZ

LER P, ;

PARA j < 1ATE], FAZ
PARA k < 1ATEK, FAZ

B, (7.7, *%Rp, (v.z):
(af2 +Y7 + Zk2)2
FIM PARA
FIM PARA

PARA j < 1ATEJ,FAZ

o J -
SE]SE,ENTAO

/+5 Y
SENAO
—J+1 -1
W, 27‘c( +]—) ;
/*5 2Y Y
FIM SE
FIM PARA

PARA j < 1ATE], FAZ
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WR e|w| SNR

7 UISNR+w)?

b

FIM PARA
PARA k <1 ATEK, FAZ

FP, (k,;) < FFT (P, (k,:))WR

Co, (k)= R(1FFT(FP, (k.)))
FIM PARA
PARA t < 1 ATE T, FAZ
PARA n < 1ATEN, FAZ
PARA m < 1 ATEM, FAZ

D(—xnsen(dD )+y cos( ,) AX)
an d +x,c0s(®, )+, sen(®,) /
7 Dz, ;

" d+x,co8(®,)+y,sen(P,)

:un,m,t «— :un,m,t +
Dd

+
(d+ xncos((IJi)+ymsen((l>,.))2

FIM PARA
FIM PARA
FIM PARA
FIM PARA
PARA t < 1 ATE T, FAZ
PARA n < 1ATEN, FAZ
PARA m < 1 ATEM, FAZ

nCT (/’ln,m,[ ~ HMigua )

n,m,t

1000~

dgua

FIM PARA
FIM PARA
FIM PARA

Neste pseudocédigo SNR € a razdo sinal ruido do
detector, Fp, (k.:) 7 Py (k,:) e C (k, ;) representam
os vetores formados pelas linhas k das matrizes FP,,
Pq)i eC +;€ FFT e IFFT representam, respectlvamente,
a transformada rdpida de Fourier e sua inversa.

A fim de avaliar o resultado da aplicacdo desta
correcdo, determinou-se o ruido presente nas ima-
gens reconstruidas com e sem a corregdo. Para isto,
determinou-se o desvio padrdo do valor médio
dos nimeros CT de uma determinada é&rea sobre a
imagem de um dos materiais componentes do objeto
reconstruido, neste caso, o acrilico. Assumiu-se que o
ruido presente nas imagens é diretamente proporcional
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Além disso, alguns artefatos circulares apare-
ceram nas imagens iniciais devido a perda de centra-
lizagdo geométrica do sistema. Supondo que esse
era o problema que resultou nos artefatos nas ima-
gens reconstruidas, inseriu-se uma variavel AX de
deslocamento na posicdo do ponto focal, e substi-
tuiu-se, no algoritmo implementado, Y. =Y., onde

z:D(?Y—AX)
d+

(42)

.x!

=N

O valor de AX foi, entdo, variado até que as
imagens dos cortes dos cilindros aparegam como um
disco o mais homogéneo e perfeito possivel.

Resultados

O algoritmo FDK foi implementado e foram geradas
imagens reconstruidas a partir das projegdes de dois
diferentes objetos simuladores. Estas proje¢des foram
obtidas com o sistema de aquisicdo de imagens
montado.

Os resultados da reconstrucdo primeiro objeto
simulador cilindrico (Figura 5a) possibilitaram veri-
ficar a linearidade do sistema e, consequentemente,
calibré-lo. Na reconstrugdo do objeto com bolhas de
ar, apresentado na Figura 5b, foi testada a capacidade
de reconstrugdo tomografica multicortes do sistema.

Reconstrucao do objeto simulador cilindrico

Foram reconstruidas, ao todo, sete imagens do corte
central do objeto simulador cilindrico. Em cada
reconstru¢do variou-se um pardmetro importante
como: niimero de proje¢des, espessura do corte, e o
tamanho dos elementos da re-amostragem (correcdo
de aliasing). A Tabela 1 mostra os parametros usados
em cada reconstrugao.

Tabela 1. Parametros usados em cada reconstrucdo
realizada, a partir das proje¢des coletadas com o sistema
de aquisicdo. Table 1. Parameters used at the image
reconstructions from projections acquired using the

acquisition system.

Numero da Numero de Espessura Aplicacdo da
Reconstrucao Projecdes do corte correcdo de
(mm) aliasing
n° 1 180 (0,2m) 1,00 Sem corre¢do
n°2 360 (0,2m) 1,00 Sem corre¢do
n°3 720 (0,2m) 1,00 Sem corre¢ao
n°4 720 (0,2m) 0,50 Sem corre¢do
n°5 720 (0,2m) 0,25 Sem corre¢ao
n°6 720 (0,2m) 1,00 Com corre¢do
n®7 720 (0,2m) 3,00 Com correcao
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Todas as imagens foram reconstruidas com o
algoritmo FDK modificado. Para a razao sinal ruido
das projegdes utilizou-se o valor SNR = 25, conforme
especificado pelo fabricante do detector.

Na Figura 7 sdo apresentadas as sete reconstrugdes
indicadas na Tabela 1. Em cada figura sao apresentadas
somente as imagens com ajuste de janela e nivel. Todas
as imagens foram reconstruidas com uma resolugdo de
1024 x 1024 pixels em aproximadamente 17 minutos,
utilizando-se um computador pessoal com processador
Pentium® XEON,,, 3.0. As imagens reconstruidas
foram analisadas com o auxilio do software Image]J
(National Institute of Health, 2009). Foram obtidas
as curvas de perfil de cada imagem reconstruida e
foram determinados os valores de niimero CT de cada
material que compde o objeto reconstruido. Além
disso, foi realizada a comparagao do ruido presente em
cada imagem.

Foi estimada a camada semi-redutora (CSR) para
o equipamento de raios X (Spectro 70X) como sendo
1,48 + 0,03 mm de aluminio. Este valor foi usado
para calcular a energia efetiva do feixe, de 25 + 1 keV.
A partir da féormula quimica dos materiais que
compdem o objeto cujas imagens foram reconstruidas,
calcularam-se os valores dos seus respectivos
coeficientes de atenuacdo linear com o programa
XCOM (National Institute of Science and Technology,
2009). Na Tabela 2 sdo apresentadas as férmulas
quimicas de cada material que compde o objeto e
seus respectivos coeficientes de atenuagao linear na
energia efetiva, u(E_), exceto o ar, cujo u(E,) = 0.

A Tabela 3 apresenta os valores de ntimero
CT esperados de cada material, juntamente com
os respectivos valores medidos nas imagens
reconstruidas. Cada regido de interesse possui uma
area de 16.000 pixels.

A partir dos dados apresentados na Tabela 3 foi
possivel verificar a linearidade do sistema. A Figura 8
apresenta o grafico com a regressao linear dos valores
de ntimero CT esperados sobre os valores medidos
para a reconstrucdo 1. As demais reconstru¢des
apresentaram resultados semelhantes.

Reconstrugao multicortes de um objeto nao
homogéneo e geometricamente assimétrico

A Figura 9 apresenta as imagens reconstruidas de
16 cortes do objeto apresentado na Figura 5b. E
possivel observar as diferengas nas bolhas de ar
internas do objeto nos diferentes cortes reconstruidos.
Esta anélise qualitativa foi empregada somente para
demonstrar que o algoritmo é capaz de reconstruir
objetos sem formas geométricas regulares.
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Figura 7. Imagens reconstruidas: (a) sem correcdo de aliasing, a partir de 180 projecdes, com 2° de intervalo angular entre cada proje¢do
e espessura do corte de 1 mm; (b) sem correcdo de aliasing, a partir de 360 proje¢des coletadas, com 1° de intervalo angular entre cada
projecdo e espessura do corte de 1 mm; (c) sem correcdo de aliasing, a partir de 720 proje¢des, com 0,5° de intervalo angular entre cada
projecao e espessura do corte de 1 mm,; (d) sem correcao de aliasing, a partir de 720 proje¢des, com 0,5° de intervalo angular entre
cada projecao e espessura do corte de 0,5 mm; (e) sem correcdo de aliasing, a partir de 720 proje¢des, com 0,5° de intervalo angular
entre cada projecao e espessura do corte de 0,25 mm; (f) com correcdo de aliasing (reamostragem para duas vezes o tamanho original
dos elementos do detector), a partir de 720 projecdes com 0,5° de intervalo angular entre cada projecéo e espessura do corte de 1 mm;
(g) com correcdo de aliasing (reamostragem para duas vezes o tamanho original dos elementos do detector), a partir de 720 projecdes,
com 0,5° de intervalo angular entre cada projecdo e espessura do corte de 3 mm. Figure 7. Reconstructed images: (a) without aliasing
correction from 180 projections with 2° of angular interval between each projection and slice thickness of 1 mm; (b) without aliasing
correction from 360 projections with 1° of angular interval between each projection and slice thickness of 1T mm; (c) without aliasing
correction from 720 projections with 0.5° of angular interval between each projection and slice thickness of 1 mm; (d) without aliasing
correction from 720 projections with 0.5° of angular interval between each projection and slice thickness of 0.5 mm; (e) without aliasing
correction from 720 projections with 0.5° of angular interval between each projection and slice thickness of 0.25 mm,; (f) with aliasing
correction from 720 projections with 0.5° of angular interval between each projection and slice thickness of 1 mm; (g) without aliasing
correction from 720 projections with 0.5° of angular interval between each projection and slice thickness of 3 mm.

Tabela 2. Materiais que compdem o objeto, e suas respectivas fébrmulas quimicas e coeficientes de atenuacao linear na energia efetiva,
U(E,). Table 2. Materials composing the phantom and its chemical formulas, and linear attenuation coefficients at the effective energy.

Material Polietileno A Polietileno B Nailon Acrilico PVC
Formula Quimica CH, CH, NOCH,, C,O,H, CH.C
Densidade (g-cm) 0,92 + 0,04 0,97 + 0,04 1,14 £ 0,05 1,18 £ 0,06 1,49 + 0,08
u(E,) (cm™) 0,29 £ 0,01 0,30 £ 0,01 0,40 = 0,02 0,44 + 0,02 3,46 £ 0,19

Tabela 3. Valores de numero CT esperados para cada material que compde o objeto, juntamente com seus respectivos valores medidos
nas imagens reconstruidas. Table 3. Expected CT number values for each material composing the phantom, and their respective values
measured at the reconstructed images.

Material Ar Polietileno A Polietileno B Nailon Acrilico PVC
es'\;‘;’:;zr: (IC_|TU) -1.000 413 £ 20 -380 + 20 187 + 41 102 + 41 6037 = 387
Numero da Valores médios de Numero CT, em HU, medidos para cada material, sobre

Reconstrugdo uma area de 16.000 pixels (média + desvio padrao)
1 -1.014 + 37 -776 = 37 -763 + 37 -683 +43 -654 + 35 1.709 + 60
2 -1.028 + 41 -553 + 46 -526 + 47 -365 + 66 -307 £ 48 4.416 = 89
3 -1.054 + 62 -103 + 67 -52 + 69 272 £ 116 38872 9.827 + 147
4 -1.059 + 83 -106 + 94 -51+93 271 £ 141 385+ 90 9.847 + 173
5 -1.062 + 105 -103 = 116 -49 + 117 282 172 391+ 124 9.868 + 213
6 -709 + 31 -233 + 36 -207 + 38 -46 + 61 11+38 4734 £ 74
7 -707 = 22 -232 + 22 -207 = 21 -47 + 32 11 +23 4.730 = 56
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Figura 8. Regressdo linear dos valores de numero CT
esperados sobre os valores medidos na reconstrucéo 1.
Figure 8. Linear regression with the expected CT Number
values measured at reconstruction 1.
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Discusséo

Na determinagdo dos nimeros CT de cada material
que compde o objeto reconstruido (Figura 5a), en-
controu-se um resultado inesperado para o PVC: nao
se esperava que este fosse um material tdo atenuante
para o feixe de raios X produzido com o equipamento
Spectro 70X, utilizado no sistema de aquisigao. Esta
alta atenuagdo do PVC resultou em um valor de
numero CT relativamente alto. Na Tabela 3 pode-se
observar que o nimero CT determinado para o PVC é
muito maior que os niimeros CT determinados para os
outros materiais que compdem o objeto reconstruido.
Somado a este fato, ha o efeito indesejavel de
endurecimento de feixe, que é intensificado por
materiais muito atenuantes. Este efeito resultou em
artefatos nas imagens reconstruidas, que podem ser

Figura 9. Imagens reconstruidas a partir de 720 proje¢des de um objeto ndo homogéneo e assimétrico. Cada imagem
representa um corte de 1 mm de espessura. Foram reconstruidos 16 cortes com uma Unica varredura. H4d um espacamento de
1 mm entre o centro de cada corte adjacente. Figure 9. Reconstructed images form 720 projections of an inhomogeneous
and asymmetric object. Each image represents one 1T mm slice thickness. It was reconstructed 16 slices with only one scan.
There are 1 mm spaces between the center of each adjacent image.
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observados como linhas mais claras que se originam
no centro do cilindro de PVC e se espalham por toda
a imagem. Este problema impossibilitou realizar um
ajuste adequado de nivel e janela para a visualizacdo
da maioria das estruturas que compdem o objeto. O
alto valor de nimero CT determinado para o PVC
também resultou em maior imprecisdo na medicao
dos niimeros CT dos demais materiais.

A partir das imagens reconstruidas para as
diferentes configuracdes apresentadas na Tabela 1,
pode-se verificar a qualidade das imagens em funcéo
do nimero de projegdes e da espessura dos cortes. Nas
reconstrugdes den® 1, n° 2 e n° 3, variou-se de maneira
crescente o nimero de projegdes. Na reconstrucao
n° 1 observa-se linhas que oscilam entre claras e
escuras em toda a imagem mais evidentes na regido
periférica, causando a perda de resolu¢do na imagem,
principalmente na dire¢do azimutal. Esse artefato se
deve a sub-amostragem angular, caracterizando-se
como artefato de aliasing. Com o aumento do ntimero
de projecoes houve a diminui¢do desses artefatos e
consequentemente uma melhora na qualidade das
imagens (Figura 7).

Nas reconstrugdes n° 3, n° 4, n° 5 e n° 7 variou-se
basicamente a espessura do corte. Observando as
imagens reconstruidas percebe-se uma melhoria
na qualidade das imagens devido ao aumento na
espessura dos cortes. Esta melhoria é consequéncia da
suavizagao das projecdes na diregdo z em decorréncia
do aumento da espessura do corte. Na Tabela 3
pode-se ver que o ruido nas imagens aumenta
significativamente com a diminui¢do da espessura
dos cortes.

Nos tomégrafos com varredura helicoidal, o
tempo de exposi¢do pode ser muito reduzido com a
utilizacdo de cortes mais espessos. No entanto, quanto
mais espessos forem os cortes, maior a probabilidade
de se produzir artefatos de volume parcial nas imagens
reconstruidas. O objeto reconstruido nesta etapa do
trabalho possui uma distribui¢do de coeficiente de
atenuacdo linear independente da altura z e, portanto,
as imagens reconstruidas sao livres de artefatos de
volume parcial.

Dentre todas as imagens reconstruidas nesta etapa
do trabalho, a reconstrugao n° 7 foi a que apresentou
a melhor qualidade. Ela ndo s6 é a imagem menos
ruidosa, como também é na qual se identifica as
diferentes estruturas com maior facilidade.

Os resultados apresentados na Figura 9 mostram
a capacidade de reconstrugdo multicortes do sistema
de TCMC implementado. As imagens mostram as
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diferengas entre os cortes reconstruidos a diferentes
alturas do objeto.

Atualmente existem softwares especificos de
renderizagdo 3D. Esses programas tém a funcdo de
agrupar todos os cortes reconstruidos de um objeto,
de modo a apresentar uma representacdo visual
tridimensional do objeto.

Com o constante aumento da qualidade das
imagens produzidas pelos tomoégrafos clinicos
atuais, é possivel reconstruir cortes de espessuras
suficientemente pequenas, de modo que, a partir da
renderizagdo das imagens, seja possivel obter cortes

em planos de qualquer inclinagao.

Conclusao

O sistema implementado é capaz de reconstruir
imagens de varios cortes dos objetos e fornece
informacdo quantitativa e qualitativa a respeito dos
materiais constituintes dos objetos reconstruidos.
Este sistema, contudo, ndo teve como objetivo a
implementacdo de um sistema de imagens para
ser utilizado em seres vivos. Para isso, o tipo de
equipamento de raios X a ser utilizado, em especial
o espectro de raios X emitido, deveria ser adequado a
esta finalidade. O trabalho permitiu a implementagao
de um algoritmo consagrado e normalmente utilizado
em equipamentos comerciais de uso clinico. Assim,
o sistema desenvolvido pode ser utilizado, por
exemplo, para fins de ensino da técnica tomogréfica
em seus aspectos matematicos e computacionais.
Pode-se ainda prever aplicagdes futuras com pe-
quenos animais ou, no caso do desenvolvimento de
um hardware adequado, a realizagdo de imagens em

outros tipos de objetos de dimensdes maiores.
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