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A ultrassonografia é um dos métodos de imagem mais utilizados atualmente devido 

a não oferecer risco potencial ao paciente por ser não ionizante, além de ser não invasivo e 

de baixo custo. Todavia, se comparado com técnicas como tomografia computadorizada e 

ressonância magnética, fornece uma imagem com menos detalhes e ainda é operador-

dependente. Por outro lado, alguns estudos observaram que a variação de temperatura 

influência nas propriedades acústicas do meio. Assim, avaliando-se as mudanças induzidas 

se poderia estimar a temperatura de forma não invasiva. A mudança de energia 

retroespalhada (CBE – Change in backscattered Energy) é uma das caraterísticas sensíveis à 

variação de temperatura. Este trabalho usa a variação de energia retroespalhada para propor 

uma nova técnica de formação de imagens de ultrassom que apresenta impacto na melhora 

da diferenciação dos tecidos com diferentes tipos de espalhador, pois estes têm 

comportamentos distintos com a variação da temperatura. As plataformas k-Wave e 

COMSOL foram usadas para realizar a simulação de phantoms numéricos, propagação da 

onda e imagem. A conclusão principal foi que a nova imagem é influenciada pelo percentual 

de espalhadores aquosos (músculo) e os lipídicos dominam tal fenômeno. Assim, além do 

contraste entre os meios gordura e músculo, a imagem teria o potencial de avaliar a 

quantidade de gordura nos tecidos biológicos.  

 



viii 

 

Abstract of Thesis presented to COPPE/UFRJ as a partial fulfillment of the requirements for 

the degree of Doctor of Science (D.Sc.) 

 

ULTRASOUND IMAGING THROUGH CHANGES INDUCED IN BACKSCATTERED 

ENERGY: COMPUTATIONAL SIMULATION 

 

 

Mario Edmundo Pastrana Chalco 

 

 

June/2023 

 

Advisors: Wagner Coelho de Albuquerque Pereira 

          César Domingues Teixeira 

Department: Biomedical Engineering 

 

Ultrasound is one of the most used technique methods because it does not pose a 

potential risk to the patient as it is non-ionizing, in addition to being non-invasive and low-

cost. However, compared to techniques such as computed tomography and magnetic 

resonance imaging, it provides an image with less detail and it is still operator-dependent. 

On the other hand, some studies observed that the temperature variation influences the 

acoustic properties of the medium. Thus, in principle, by evaluating the induced changes, the 

medium temperature could be estimated non-invasively. Backscattered energy (CBE – 

Change in backscattered Energy) is one of the characteristics sensitive to temperature 

variation. This work uses backscattered energy variation to propose a new ultrasound 

imaging technique that has an impact on improving tissue differentiation with different types 

of scatterers, as these have different behaviors with temperature variation. The k-Wave and 

COMSOL platforms were used to simulate numerical phantoms, wave propagation and the 

new imaging. The main conclusion was that the new image is influenced by the percentage 

of  aqueous (muscle) and lipidic scatterers and the latter dominate this phenomenon. Thus, 

in addition to the contrast between fat and muscle, the image would have the potential to 

assess the amount of fat in biological tissues. 
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CAPÍTULO I 

INTRODUÇÃO 

 

Sistemas de imagens digitais são cada vez mais aplicados na área da saúde com 

vistas a auxiliar o profissional no diagnóstico médico. Portanto, investigar novos métodos 

de processamento de imagens médicas torna-se cada vez mais importante, não apenas 

para a melhoria da qualidade da imagem, mas principalmente para a extração de 

parâmetros que quantifiquem os achados (DESERNO, 2011). 

 

Dentre os sistemas de imagem mais utilizados na área médica estão os de 

ultrassom, ressonância magnética (MRI), raios X, tomografia computadorizada (CT), 

tomografia computadorizada por emissão de fóton único (SPECT), tomografia por 

emissão de pósitrons (PET), os híbridos PET/CT e PET/MRI (DESERNO, 2011). 

 

As imagens de ultrassom são atualmente muito utilizadas devido às vantagens que 

esta técnica apresenta. É um método que produz imagens em tempo real, o equipamento 

tem custo relativamente baixo, quando comparado com outras tecnologias de aquisição 

de imagens, não é invasivo e, o fato principal, não expõe o paciente à radiação ionizante 

(DESERNO, 2011). 

 

Muitos estudos vêm sendo realizados com o intuito de melhorar a qualidade da 

imagem (resolução, contraste, diferenciação de tecidos etc.). Os modelos comerciais 

mostram imagens em modo-B, em 2D e alguns em 3D, esta última é baseada no pós-

processamento de aquisições 2D em diferentes planos. Portanto, se a imagem original em 

2D estiver com má qualidade o pós-processamento não melhorará a qualidade dela. A 
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vantagem da imagem 3D é que permite visualizar alguns detalhes a mais que podem não 

ser vistos numa imagem em um único plano. 

 

A imagem de ultrassom ainda é uma técnica que apresenta limitações em termos 

de qualidade de imagem. Este fato faz com que os diagnósticos ainda sejam operador-

dependente, em outras palavras, dependente da experiência do profissional que as avalia. 

Por esta caraterística, as imagens de ultrassom não são consideradas padrão ouro para 

alguns diagnósticos anatómicos/morfológicos. Por outro lado, nas imagens modo-B, a 

falta de contraste entre estruturas com tipo de tecido diferente como por exemplo, 

músculo e gordura, impacta na identificação de possíveis anomalias. 

 

Por outro lado, as ondas ultrassônicas podem também ser utilizadas com fins 

terapêuticos. O aquecimento por ultrassom é utilizado pelos profissionais da saúde para 

reparar lesões músculo esqueléticas (diatermia) e no tratamento de ablação celular de 

tumores cancerígenos (hipertermia). 

 

Devido ao fato que o aumento da temperatura é dentro do corpo que está 

submetido à terapia, não há como saber fatores referentes à área realmente aquecida e à 

faixa de temperatura atingida. O desconhecimento da temperatura alcançada gera certa 

desconfiança no seu uso pois, se a temperatura for maior do que 45ºC, no caso de 

tratamentos diatérmicos, podemos desnaturar as proteínas e lesionar o tecido. Estes 

fatores fazem que o uso da técnica de diatermia por ultrassom entre os profissionais da 

área da saúde seja controverso. Além disso, o não conhecimento objetivo dos efeitos da 

técnica propicia a não correta avaliação da sua eficácia, o que pode ser avaliado por relatos 
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dos pacientes atendidos que informam não melhorar com o tratamento (ALVARENGA 

et al., 2010) (ALENCAR, I, 2008). 

 

Assim como em diatermia, a medição/estimação da temperatura alcançada é 

importante para preservar a integridade do tecido durante o tratamento, para o caso de 

tratamentos de hipertermia (HIFU – High Intensity Focused Ultrasound) isto torna-se 

mais importante pois, nesta técnica, é necessário atingir uma temperatura específica para 

coagular e causar necroses no tecido. Devido à complexidade e variações nas 

propriedades acústicas dos tecidos biológicos, para a prática clínica de tratamentos HIFU, 

necessitam-se de métodos sofisticados de imagem para estimar a temperatura em tempo 

real e com pouca margem de erro (ZHAOCHENG et al., 2022). Atualmente, a técnica de 

HIFU foi integrada ao MRI, em que as imagens são utilizadas para avaliar e acompanhar 

a temperatura no local em tempo real. Esta integração tornou plausível a utilização da 

técnica HIFU em diversas situações (ELLENS et al., 2023). 

 

Estudos de estimação não invasiva de temperatura em terapias térmicas mostraram 

que as mudanças na energia retroespalhada (Changes on Backscattered Energy - CBE) 

são causadas por mudanças da temperatura do meio (STRAUBE et al,1994). Outros 

estudos mostram que as CBE calculadas a partir dos sinais originais de ultrassom (RF) 

apresentam comportamentos diferentes, quando retroespalhados por partículas com 

caraterísticas distintas (ARTHUR et al, 2003). Outros estudos mostraram que uma vez 

que existe mudança de energia nos sinais RF, elas também podem ser visíveis em imagens 

convencionais, uma vez que a intensidade dos pixels muda (TEIXEIRA et al, 2013). 
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Tendo-se em conta as conveniências a utilização das imagens de ultrassom 

abrangem amplas áreas da medicina como, por exemplo, em ginecologia e obstetrícia 

(CALLEN,2008), em estudos cardiovasculares (BELOHLAVEK et al,1993) e 

oftalmológicos (FLEDELIUS, 1997) etc.  

 

O problema relacionado a sua qualidade tem estimulado a buscas por novas formas 

de aquisição de imagens de ultrassom com vista a melhorar a sua qualidade e, assim, 

aproveitar melhor as vantagens do sistema. Alguns trabalhos são baseados na perturbação 

do meio ou do tecido com estímulos externos, como por exemplo, estímulos mecânicos 

nas imagens de elastografia (RIGHETTI et al, 2002);(MANDUCA et al, 2001), estímulos 

ópticos nas imagens fotoacústicas (XU et al, 2006), indução magnética na tomografia 

magneto-acústica (LI et al, 2016) ou uma inserção de microbolhas para as imagens de 

ultrassom com superresolução (ERRICO et al, 2015);(CHRISTENSER et al, 2015). 

 

No caso da elastografia, para se obter a imagem, o meio é perturbado por uma 

onda mecânica ou por força de radiação que provoca a propagação de uma onda 

transversal no meio em estudo. Estudos nas caraterísticas desta onda transversal, 

conhecida como onda de cisalhamento, são realizados para obter o módulo de Young.  O 

princípio deste tipo de imagem é que cada tecido tem diferentes propriedades elásticas, o 

que se traduz em diferentes módulos de elasticidade, dando origem a distintos níveis de 

rigidez entre os tecidos.  Essas diferenças refletem-se em desvios temporais dos ecos 

ultrassonográficos recebidos. Verificou-se que a resolução axial da elastografia é da 

ordem do comprimento de onda do ultrassom aplicado (RIGHETTI et al, 2002). Outra 

forma de se obter imagens de elastografia consiste no uso de uma sequência especial na 

ressonância magnética (MR), a qual permite visualizar e medir, de forma direta, a 



5 

 

propagação de ondas transversais em materiais sujeitos à excitação mecânica. Com estes 

dados é possível calcular os módulos de elasticidade dos tecidos (MANDUCA et al, 

2001). 

 

As imagens fotoacústicas são baseadas no princípio físico da absorção de energia 

eletromagnética dos meios, que se traduz em mudanças de temperatura, o que leva a uma 

expansão do meio que, por sua vez, produz ondas acústicas. A diferenciação de estruturas 

é possível porque diferentes meios absorvem de maneira diferente a energia ótica 

incidente e, consequentemente, são originadas ondas mecânicas com diferentes 

amplitudes. Além das limitações normais do ultrassom, a qualidade da imagem 

fotoacústica é limitada pela atenuação ótica, que causa impacto na obtenção de imagens 

em profundidade. Tal como acontece com o ultrassom convencional, estruturas mais 

profundas podem ser alcançadas, mas à custa de perdas na resolução axial. A principal 

vantagem deste tipo de imagem é que permite distinguir tecidos nos quais exista uma 

elevada saturação de oxigênio ou concentração de hemoglobina, visto que ambas têm 

caraterísticas de absorção de fótons muito elevadas (XU et al, 2006). 

 

As imagens MAT-MI (Magneto Acoustic Tomography with Magnetic Induction) 

são baseadas na diferença da condutividade elétrica dos tecidos e são obtidas a partir da 

geração de um estímulo magnético dinâmico como perturbador externo para induzir uma 

corrente parasita no tecido em estudo. Quando o tecido já estimulado é colocado dentro 

de um campo magnético estático, produz sinais ultrassônicos detectáveis. Estes sinais de 

ultrassom podem ser adquiridos para reconstruir um mapa relacionado com o contraste 

de condutividade (LI et al, 2016). 
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A ultrassonografia de superresolução baseia-se na introdução de microbolhas e na 

aquisição ultrarrápida de imagens (mais de 500 quadros por segundo). A aquisição 

ultrarrápida possibilita a captura da decorrelação do sinal transitório das microbolhas de 

gás inerte, destacando pequenos vasos, como a atividade hemodinâmica. Além da ótima 

resolução, a técnica permite profundidades de penetração relativamente altas, quando 

comparadas à microscopia convencional por ultrassom (ERRICO et al, 2015); 

(CHRISTENSER et al, 2015). 

 

A variação na energia retroespalhada (change in backscattered energy - CBE) é 

uma característica do ultrassom dependente da temperatura que tem sido considerada na 

tentativa de estimar, de forma não invasiva, a temperatura (STRAUBE et al, 1994); 

(ARTHUR et al, 2003). Estudos mostraram que a CBE segue padrões diferentes em 

espalhadores distintos. Os espalhadores lipídicos contribuem com curvas CBE com aclive 

com o aumento de temperatura, enquanto espalhadores aquosos produzem um CBE com 

uma tendência decrescente em relação à temperatura (STRAUBE et al, 1994). Trabalhos 

de estimação da temperatura de forma não invasiva mostraram que há mudanças na 

intensidade de brilho nas imagens de ultrassom convencional que concordam com a teoria 

das CBEs (TEIXEIRA et al, 2013); (TEIXEIRA et al, 2014). 

 

O objetivo desta tese é estudar um novo modo de formação de imagens de 

ultrassom baseado nas CBE que serão estimadas a partir da medição da variação de 

intensidade dos pixels nas imagens de ultrassom convencionais, provocadas pela variação 

de temperatura do meio. Para tal, simulações computacionais que mimetizem a 

propagação das ondas ultrassônicas em meios com as caraterísticas dos tecidos lipídico e 

muscular serão desenvolvidas. 
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I.1 Objetivo 

 Desenvolver uma nova modalidade de imagem por ultrassom com base nas 

mudanças na energia retroespalhadas induzidas por mudanças de temperatura. 

Os objetivos específicos são:  

• Compreender os fenômenos físicos usando simulações numéricas. 

• Desenvolver modelos computacionais que permitam realizar estudos da energia 

retroespalhadas, induzidas por mudanças de temperatura, com mais de um tipo de 

espalhador nos programas k-Wave e COMSOL. 

 

 

 

 

  



8 

 

CAPÍTULO II 

FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 

 

Neste capítulo serão apresentados os princípios de propagação das ondas 

ultrassônicas, a formação de imagens e a descrição matemática do cálculo da energia 

retroespalhada (CBE).   

 

II.1 Princípios físicos do ultrassom 

 

A onda ultrassônica (US) é uma onda mecânica (precisa de um meio para se 

propagar) cuja faixa de frequência é superior aos 20 kHz. Estes valores encontram-se 

acima da faixa de audição humana, portanto, não são perceptíveis ao ouvido humano 

(FISH, 1990). 

 

A transmissão da onda mecânica pelo meio no qual se propaga é baseada na 

excitação que a onda faz nas partículas presentes. Esta vibração inicial das partículas 

excita as partículas vizinhas e a propagação acontece. Neste processo há transmissão de 

energia, mas não de massa (FISH, 1990). 

 

Devido ao fato de existir uma relação entre a propagação e as partículas do meio 

no qual está sendo transmitida, as caraterísticas acústicas do corpo (por exemplo: 

velocidade de propagação, atenuação etc.) e a sua densidade interferem nos 

comportamentos à passagem da onda. Portanto, a propagação em fluidos e sólidos pode 

ocorrer de forma diferente. A equação diferencial de segunda ordem em (1) define a 
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propagação de uma onda plana. Nesta expressão, 𝑝 representa a pressão acústica, 𝑐 a 

velocidade de propagação da onda, 𝑟 o vetor de posição e 𝑡 o tempo (FISH, 1990). 

 

∇2𝑝(𝑟, 𝑡) =
1

𝑐2

𝜕2

𝜕𝑡2
𝑝(𝑟, 𝑡)                                                   (1) 

 

Como mencionado anteriormente, as caraterísticas acústicas dependem do meio 

no qual a onda se propaga, portanto, a velocidade de propagação 𝑐 depende da densidade 

𝜌 e da compressibilidade do meio 𝑘. A expressão matemática em (2) relaciona essas 

propriedades (FISH, 1990): 

 

𝑐 = √
1

𝜌𝑘
                                                                  (2) 

 

Durante o processo de propagação da onda, acontecem fenômenos físicos tais 

como: reflexão, refração, difração, absorção, espalhamento. O comportamento de cada 

um destes depende do meio em que se transmite a onda e nem todos interferem de forma 

considerável na formação da imagem ultrassônica modo-B.  

 

A impedância acústica (Z) é uma caraterística dos corpos que está associada à 

resistência destes à propagação da onda ultrassônica. Cada tecido tem um valor único de 

impedância que pode ser definida como o produto da densidade com a velocidade do som 

no tecido como apresentado em (3). 

 

𝑍 = 𝜌𝑐                                                                 (3) 
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  Os fenômenos de reflexão e transmissão podem ser definidos em termos da 

impedância acústica. Quando a onda ultrassônica passa por uma interface entre meios que 

apresentam diferença entre as suas impedâncias, uma porcentagem da energia acústica é 

transmitida e outra é refletida (Figura 1). As expressões 4 e 5 descrevem os coeficientes 

de transmissão e reflexão a energia, quando o ângulo de incidência 0 º.  

 

𝑅 = (
𝑍2 − 𝑍1

𝑍2 + 𝑍1
)

2

                                               (4) 

 

 

𝑇 =
4𝑍1𝑍2

(𝑍2 + 𝑍1)2
                                               (5) 

 

 
Figura 1. Diagrama ilustrativo do processo de reflexão (R) e transmissão (T), quando a 

onda ultrassônica encontra uma interfase de meios com impedância acústica distinta. 

Fonte: Autoria própria. 

 

Outro fenômeno importante é o espalhamento (scattering) que ocorre quando a 

onda emitida incide sobre uma partícula cuja dimensão é da ordem do comprimento de 
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onda, ou quando a superfície de reflexão é acidentada. É um fenômeno multidirecional e 

só uma pequena parte deste é captado pelo transdutor (também chamado backscattering) 

(FISH,1990). 

 

As imagens de ultrassom modo-B são afetadas pelo fenômeno anterior descrito e 

se manifesta como o speckle, um artefato granular presente nas imagens ultrassônicas. 

Este fenômeno impacta na resolução espacial e no contraste das imagens. Quando se fala 

de tecidos biológicos, o speckle se associa à microestrutura do parênquima do tecido 

envolvido, portanto, é utilizado para a caracterização do meio (FISH, 1990). 

 

Um outro fenômeno é a absorção que está diretamente relacionada ao aumento de 

temperatura do corpo pelo qual passa o feixe ultrassônico. A taxa de atenuação é uma 

característica de cada tecido, portanto, é utilizada para caracterizá-los. Pode-se modelar a 

atenuação como uma função exponencial, como visto em (6) em que 𝐼0 é a intensidade 

inicial, 𝛼 é o coeficiente de atenuação e 𝑥 é a distância de percurso (FISH, 1990).  

𝐼(𝑥) = 𝐼0𝑒−𝛼𝑥                                                            (6) 

 

 Com fins ilustrativos, apresentamos na Tabela 1 a seguir as principais 

caraterísticas acústicas de alguns tecidos biológicos (AZHARI, 2010). 

Tabela 1: Caraterísticas acústicas para alguns tecidos biológicos. 

Tipo 
Densidade 

(𝜌)(𝑘𝑔 𝑚3⁄ ) 

Atenuação 
(𝛼)(𝑑𝑏 𝑐𝑚 ∗ 𝑀𝐻𝑧⁄ ) 

Impedância Acústica 

(𝑍)[𝑘𝑔 𝑠 ∗ 𝑚2⁄ ]𝑥106  

Espalhador Aquoso 

(músculo) 
1065 0,9 

1,68 

Espalhador Lipídico 

(gordura) 
950 0,6 

1,38 

Água 1000 0,002 1,48 

Sangue 1055 0,15 1,66 

Rim 1050 1 1,65 

Matéria Cinzenta 1030 0,8 1,60 
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II.2 Formação da Imagem de Ultrassom 

Os ecógrafos são equipamentos que utilizam as ondas ultrassônicas emitidas por 

um transdutor para formar imagens. O transdutor é o elemento fundamental e está 

composto de elementos com caraterísticas piezoelétricas. Essa caraterística permite que 

se converta energia elétrica em energia mecânica e vice-versa. Durante o processo de 

formação de imagem, o transdutor trabalha no modo pulso-eco e ora emite, ora recebe os 

sinais (WELLS, 1977). 

O eco recebido, também conhecido como sinal de radiofrequência (RF), é o 

resultado da interação da onda acústica com os diferentes meios que o corpo em estudo 

apresenta. A partir do processamento desse sinal podem-se obter informações sobre a 

estrutura e composição física do corpo (FISH, 1990, cap 1). 

Uma das formas de apresentação do sinal é conhecida como modo-A ou modo de 

amplitude. A Figura 2 apresenta o processo de aquisição simplificado. O resultado 

apresentado é a avalição acústica de uma linha especifica previamente escolhida. Segundo 

FISH (1990), para identificar a profundidade da interface que gerou os ecos de retorno se 

considera a velocidade média de propagação da onda de ultrassom em tecidos moles 

(1540 m/s). 

 

Figura 2. Diagrama simplificado da obtenção de imagens Modo-A. Adaptado de 

(EMBRAPA, 2003)  
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Por outro lado, as imagens em modo-B, também conhecidas comumente como 

ecografia, são bidimensionais, formadas por um conjunto de linhas modo-A. Explicando 

de forma simples, cada linha-A é digitalizada e, depois, sua amplitude é convertida em 

escala de cinzas. Após este processo, se obtém a linha-A adjacente e, assim, 

sucessivamente até terminar de avaliar o objeto alvo. 

A matriz resultante passa a representar um mapa bidimensional de níveis de cinza 

versus profundidade. O valor absoluto de cada elemento da matriz depende do número de 

bits utilizado na digitalização, comumente variam entre 0 e 255, sendo 0 a cor preta e 255 

a cor branca. Quando a matriz passa a ser uma imagem, cada elemento é chamado de 

pixel e, quanto menor for o tamanho deste, maior será a resolução da imagem. 

 

II.3 Change in Backscattered Energy- CBE 

 SIGELMANN(1973) desenvolveu um modelo teórico apresentado em (7) para 

explicar a energia retroespalhada recebida de um pequeno volume contendo espalhadores 

dispostos de forma aleatória, como resposta a um burst senoidal: 

 

( )
( )

( ) ( ) ( )( )
( ) ( ) ( ) ( )

( ) ( )

α δ α δ2
2α τ

4

2 δ
η 1 ,

2α δ8 α

T c T T c T
T c T

r
H e e

P T T S e
T c TR T

−
−

 −
= −  

  

              (7) 

 

em que H e  são a amplitude e duração do pulso de ultrassom, S e  são a área e espessura 

do espalhador, respectivamente. R é a distância entre o transdutor e o espalhador, (T), 

c(T), e (T) são a atenuação, velocidade do som e o coeficiente de retroespalhamento do 

volume em função da temperatura, respectivamente. A expressão entre colchetes vale 

aproximadamente 1 e varia menos de 5% para mudanças de  (T), c(T), e  na ordem de 

10 vezes (STRAUBE et al, 1994).  
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ARTHUR et al (2003) propuseram normalizar o modelo descrito em (7) com uma 

energia retroespalhada, tendo como base uma temperatura de referência (TR), por 

exemplo, a temperatura do corpo humano (37C). Desta forma, os parâmetros 

independentes da temperatura são eliminados e o CBE recebido é realçado. 

( )
( )

( )

( )

( )

( )

( )

2α

2α

1α η
CBE , ,

α η 1 R

T x

R
R

T xR

eT T
T T

T T e

−

−

 −
  

=
 −
  

                           (8) 

 

𝑇 e 𝑇𝑅 representam a temperatura em questão e a temperatura de referência, 

respetivamente, 𝑥 a distância que a onda de ultrassom percorreu no meio. 

 

O coeficiente de retroespalhamento é definido em termos da seção transversal de 

espalhamento (𝜎𝑠) que é definido pela compressibilidade (𝑘) e a densidade (𝜌) do 

espalhador e do meio (MORSE et al, 1968); (STRAUBE et al,1994), cuja expressão 

matemática é: 

 

𝜎𝑠 =
4𝜋𝑙4𝑎6

9
[(

𝑙𝑠 − 𝑙𝑚

𝑙𝑚
) +

1

3
(

3𝜌𝑠 − 3𝜌𝑚

2𝜌𝑠 + 𝜌𝑚
)

2

],                           (9) 

 

em que 𝑙 é o número de onda, 𝑎 é o raio do espalhador e 𝑙𝑠 e 𝑙𝑚 são a compressibilidade 

do espalhador e do meio, respectivamente. 

 

Como pode ser observado na equação descrita em (8), o CBE depende do 

coeficiente de atenuação (𝑇) 𝑒 (𝑇𝑅)  e do coeficiente de (𝑇) 𝑒 (𝑇𝑅) , ambos 

dependentes da temperatura. Esta equação pode ser simplificada quando se trabalha na 
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faixa de temperaturas de 37 a 50 ºC, porque pode-se assumir que (STRAUBE et al, 1994) 

; (ARTHUR et al, 2003): 

• O número de onda, l = 2f / c(T), varia menos do 1,5%; 

• A atenuação é praticamente constante para essa faixa de temperatura, porque 

a energia retroespalhada normalizada muda somente em 0,27 dB; 

• A densidade pode ser considerada independente da temperatura e sua variação 

insignificante; 

• O coeficiente de retroespalhamento, , para um grupo de espalhadores é 

proporcional ao coeficiente de retroespalhamento de um espalhador único 

(equação 9). 

Além disso, tem de se considerar que o comprimento de onda () e o raio do 

espalhador (a) têm de obedecer à relação  > 2a. 

Com todas as considerações acima descritas e substituindo a compressibilidade por 

1
𝜌𝑐(𝑇)2⁄  , a equação (10) foi desenvolvida (STRAUBE et al, 1994): 

   ( )
( )

( )

( ) ( )

( )

( ) ( )

( )

2
2 2 2

2

2
2 2 2

2

1 3 3

3 2η
CBE , .

η
1 3 3

3 2

m m s s s m

s ms s

R
R

m m R s s R s m

s ms s R

c T c T

c TT
T T

T
c T c T

c T

  −   − 
  +  
   +  

= =
  −   − 
  +  
   +  

,      (10) 

 

em que s e cs(T) são a densidade e a velocidade do som para espalhadores de um 

determinado tipo, respectivamente, m e cm (T) são a densidade e velocidade do som do 

meio onde se encontram imersos os espalhadores, respectivamente. 
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Para este estudo foram utilizados três tipos de espalhadores, lipídico, aquoso 

(muscular) e água. Em 11 apresentam-se as equações de velocidade para estes em função 

da temperatura (STRAUBE et al, 1994); (K-WAVE,2018): 

𝑐𝑎(𝑇) = 1471,4 + 3,9979𝑇 − 0,03513𝑇2 

𝑐𝑙(𝑇) = 1810,7 − 13,892𝑇 + 0,1016𝑇2                                   (11) 

𝑐𝑤(𝑇) = 1,402385𝑥103 + 5,038813𝑇 − 5,799136𝑥10−2𝑇2 +3,287156𝑥10−4𝑇3 −

1,398845𝑥10−6𝑇4 + 2,787860𝑥10−9𝑇5 

  

em que 𝑐𝑎 é a velocidade de propagação do espalhador aquoso (músculo), 𝑐𝑙 é a 

velocidade de propagação do espalhador lipídico e 𝑐𝑤 é a velocidade de propagação da 

água. 

 

Quando se trabalha com espalhadores de tipo lipídico, o comportamento do CBEs 

com o aumento da temperatura é crescente como se mostra na Figura 3. 

 

Figura 3. Comportamento das CBEs para espalhadores lipídicos em função da 

temperatura. 
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Por outro lado, quando se trabalha com espalhadores aquosos, o comportamento 

dos CBEs com o aumento da temperatura é decrescente (Figura 4). 

 

Figura 4. Comportamento dos CBEs nos espalhadores aquosos (muscular) em função da 

temperatura. 

 

II.4 Modelo de BJORN (2017) para materiais não homogêneos 

 

O modelo considera que os materiais têm variações nas suas propriedades e 

seguem a seguinte expressão (BJORN, 2017): 

𝑓(𝑥, 𝑦) = ∑ ∑ 𝑎(𝑝, 𝑞) cos(2𝜋(𝑝𝑥 + 𝑞𝑦) + 𝜑(𝑝, 𝑞))

𝑄

𝑞=−𝑄

𝑃

𝑝=−𝑃

                     (12) 

  

em que 𝑝 e 𝑞 são as frequências espaciais que definem as variações do material, 𝑎 e 𝜑 

representam a amplitude e fase associada à função cossenoide e são funções do tipo 

aleatória. 
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Definir um meio com mais de um tipo de espalhador equivale a dizer que se pode 

definir um material com propriedades de velocidade e densidade não homogêneas. A 

seguir descreve-se a forma para definir a densidade: 

 

𝜌(𝑥, 𝑦) = {

𝜌 𝑔𝑜𝑟𝑑𝑢𝑟𝑎
𝜌 𝑑𝑎 á𝑔𝑢𝑎
𝜌 𝑚ú𝑠𝑐𝑢𝑙𝑜 

→ 𝑠𝑒 𝑓(𝑥, 𝑦) > 𝑙𝑖𝑚𝑖𝑎𝑟 1

→ 𝑠𝑒 𝑙𝑖𝑚𝑖𝑎𝑟 1 > 𝑓(𝑥, 𝑦) > −𝑙𝑖𝑚𝑖𝑎𝑟 2

→ 𝑠𝑒 𝑓(𝑥, 𝑦) <  −𝑙𝑖𝑚𝑖𝑎𝑟 2

                    (13) 

 

em que 𝑙𝑖𝑚𝑖𝑎𝑟 1 e 𝑙𝑖𝑚𝑖𝑎𝑟 2 são níveis ajustáveis entre 0 e 1, assumindo que 𝑓(𝑥, 𝑦) é 

uma função aleatória com valores ±1 definida em (12). A definição da velocidade no meio 

não homogêneo realizar-se-á da mesma forma. A Figura 5 apresenta um exemplo em 2D 

para o caso da densidade. 

 

 

Figura 5. Meio não homogêneo definido de acordo com (12 e 13). A cor verde representa 

o meio água onde se distribuem aleatoriamente os espalhadores muscular (vermelho) e 

lipídico (azul). 
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CAPÍTULO III 

MATERIAIS E MÉTODOS 

 

O trabalho foi dividido em três etapas e foram utilizadas duas plataformas para 

realizar as simulações computacionais. Inicialmente as simulações foram realizadas com 

o toolbox k-Wave disponível para Matlab®. Posteriormente utilizou-se o COMSOL® V 

5.5 para realizar as últimas simulações.  

 

III.1 Simulação Computacional usando K-Wave 

 

As simulações iniciais foram realizadas com a toolbox k-wave (K-WAVE, 2018) 

pela versatilidade e facilidade na criação dos phantoms (meios de propagação), baseada 

na indexação de matrizes, como também por ter apresentado boa resposta na simulação 

de sistemas de ultrassom. 

 

A k-Wave é uma toolbox acústica de domínio público para Matlab® desenvolvida 

por Bradley Treeby e Ben Cox (University College London) e Jiri Jaros (Brno University 

of Technology). O software foi concebido para realizar simulações acústicas e 

ultrassônicas no domínio do tempo em meios complexos. 

 

Foram mimetizados tecidos com diversas características, isto é, com diferentes 

densidades e diferentes velocidades do som. De forma genérica, os tecidos conterão 

sempre dois grupos genéricos: lipídicos (ex. gordura) e aquosos (ex. músculo).  

 

A densidade dos espalhadores/dispersores foi mantida constante na maioria dos 

phantoms desenvolvidos para cada região mimetizada, no valor de 512 espalhadores por 
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milímetro quadrado. Além disso, a malha de simulação usada, que pode se observar na 

Figura 6, foi escolhida tendo-se em consideração as limitações do modelo matemático e 

para trabalhar com a frequência ultrassônica de 10 MHz. 

 

Figura 6. Malha utilizada para simular uma região efetiva de 20 mm. Nx e Ny igual a 

1024 pontos, o PML (Perfect Match Layer) de 20 pontos em todas as bordas. O tamanho 

de cada elemento é dx = dy = 19,53 µm. 

 

Inicialmente, a faixa de temperatura que se utilizou nas simulações foi de 37 ºC a 

40 ºC. Esta faixa foi escolhida para estar dentro das limitações próprias do modelo 

matemático, assim como evitar temperaturas que possam degenerar os tecidos quando 

realizado os testes em tecido ex-vivo. Posteriormente algumas simulações foram 

realizadas até temperaturas maiores (até 45 ºC), pensando nos casos de Hipertermia 

(HIFU). 

 

Foram desenvolvidos phantoms com diferentes formas para averiguar sua 

eventual influência nos resultados. Também foram realizadas simulações com vista a 

identificar a possível melhoria da resolução espacial. 
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III.2 Simulação em COMSOL® V5.5 

 

A simulação foi realizada em um PC com 128 GB de memória RAM e com 

processador Xeon de 40 núcleos. O sistema operacional utilizado foi Ubuntu mate. 

 

Foi desenvolvido um phantom de três camadas com dois tipos de espalhadores. A 

Figura 7 mostra o domínio, no qual a primeira e última camada apresentam unicamente 

espalhadores do tipo lipídico (AG), enquanto a camada intermediária pode ter unicamente 

espalhadores musculares ou uma mistura de espalhadores lipídicos e musculares (AM ou 

AMG). Todo o domínio está circundado de PML para garantir que as ondas sejam 

absorvidas. 

 

 

 
Figura 7.  Domínio com três camadas, circundado de 9 retângulos PML (perfect matching 

layer). Além disto apresenta um array de 32 elementos a 2 MHz. AG região com 

unicamente espalhadores lipídicos, AM região com unicamente espalhadores musculares 

e AMG região com espalhadores lipídico e muscular. 

 



22 

 

A excitação do array foi feita utilizando uma função senoidal com envoltória gaussiana, 

resultando em um sinal com 2 ciclos. A Figura 40 mostra o sinal de excitação na condição 

de fronteira de velocidade com frequência central de 1 MHz. 

 

Figura 8.  Função de excitação utilizada para realizar a simulação com o phantom descrito 

na Figura 7. 

 

III.3 Estudo Ex-Vivo 

 

Para realizar o estudo com tecidos ex-vivo, utilizou-se o sistema desenvolvido pelo 

Laboratório de Ultrassom do Programa de Engenharia Biomédica da COPPE/UFRJ. O 

sistema consiste em uma câmara termicamente isolada de duas camadas que permite 

mudar a temperatura no seu interior e manter amostras à temperatura constante. Na parte 

superior da câmara há uma abertura que permite o posicionamento de um transdutor linear 

de ultrassom. Os detalhes deste sistema encontram-se na Figura 9. 
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Figura 9. Sistema para à aquisição das imagens de Ultrassom modo-B a diferentes 

temperaturas. 

 

As imagens de ultrassom foram obtidas utilizando o equipamento SonixMDP 

Ultrasound System; (BK Ultrasound, Richmond, BC, Canada). O processo de aquisição 

das imagens encontra-se explicado na Figura 10. 

  

 

Figura 10. Diagrama de blocos do processo de aquisição dos vídeos no estudo ex-vivo em 

diferentes temperaturas. 

 

Para termos mais informação, um vídeo de curta duração foi salvo, a partir do qual 

obteremos a imagem representativa. Esse processo é feito para cada uma das 
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temperaturas. 

 

Sub-regiões dentro das áreas com o mesmo tipo de tecido de diversos tamanhos 

foram feitas nas imagens para avaliar com mais detalhe o comportamento dos pixels. 

 

III.4 Formação da Imagem 

 

A proposta deste trabalho baseia-se na utilização da variação nas CBEs para 

melhorar a qualidade da imagem de ultrassom convencional. Como visto na parte teórica, 

espalhadores de tipos distintos impõem comportamento crescente ou decrescente com o 

aumento da temperatura. Tendo como base esse comportamento, realizou-se uma 

regressão linear em nível de pixel, entre as imagens obtidas a diferentes temperaturas. Em 

outras palavras, para uma mesma posição x e y se faz a regressão linear dos valores de 

cada pixel, na faixa de temperatura trabalhada. Uma vez a regressão feita, o coeficiente 

linear da regressão é tomado como o novo valor da posição x e y na imagem nova. 

Portanto, essa nova imagem é formada pelo mapeamento dos coeficientes lineares das 

regressões para cada pixel nas imagens obtidas a diferentes temperaturas. A Figura 11 

apresenta de forma gráfica a formação da imagem. 
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Figura 11. Processo de formação da imagem paramétrica. A partir do mapeamento dos 

níveis de cinza de cada pixel nas imagens de modo-B em diferentes temperaturas obtém-

se a imagem paramétrica. 

 

III.5 Análise do sinal de RF  

 

Os respectivos sinais de RF obtidos para cada imagem foram analisados em cada 

uma das regiões dos phantoms simulados e nas imagens dos tecidos ex-vivo, para ver o 

seu comportamento com o aumento da temperatura e, ao mesmo tempo, ver o quanto 

desse comportamento reflete-se nos níveis de cinza da imagem. Sub-regiões dentro das 

áreas com o mesmo tipo de espalhador foram definidas nas imagens para avaliar com 

mais detalhe o comportamento dos sinais RF. Para realizar o cálculo do CBE foi utilizada 

a seguinte expressão: 

𝐶𝐵𝐸 = 20log (
𝑅𝐹𝑇

𝑅𝐹𝑇𝑅

)                                                 (14) 

em que 𝑅𝐹𝑇 é o valor do RF do pixel escolhido ou o valor médio da região escolhida na 

temperatura T e 𝑅𝐹𝑇𝑅
 é o valor do RF do pixel ou do valor médio da região escolhida na 

temperatura de referência (37 ºC). 
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CAPÍTULO IV 

RESULTADOS 

 

As imagens obtidas com o método proposto nos corpos de prova simulados 

mostraram ser satisfatórias quanto à melhoria na distinção dos tecidos gorduroso e 

muscular. A seguir são apresentados os resultados obtidos com corpos de prova simulados 

com caraterísticas diferentes. 

 

IV.1 Caso 1: Simulação com k-Wave – Phantoms de círculos concêntricos com 

espalhadores lipídico e muscular. 

 

Para este primeiro estudo foi desenvolvido o phantom da Figura 12, que mimetiza 

regiões concêntricas de tecidos lipídico e muscular de forma alternada. A largura dos 

anéis circulares e o raio do círculo interno são de 2 mm. O tipo de espalhador utilizado na 

região mais externa é o lipídico. 

 

Figura 12. Corpo de prova para mimetizar tecidos muscular e lipídico concêntricos. 
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Após a simulação, as imagens modo-B em cada temperatura (entre 37 e 40 °C) 

foram as seguintes: 

  

 

a) Imagem modo-B a 37ºC 

 

b) Imagem modo-B a 38ºC 

 

c) Imagem modo-B a 39ºC 

 

d) Imagem modo-B a 40ºC 

Figura 13. Imagens ultrassom modo-B do Phantom da Figura (12) a diferentes 

temperaturas. a) imagem a 37ºC, b) imagem a 38ºC, c) imagem a 39ºC e d) imagem a 

40ºC. 
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Após realizar o processo de formação da nova imagem com base na variação dos 

valores de nível de cinza para cada pixel em função da temperatura, conforme descrito e 

exemplificado na Figura 11, a imagem obtida é a seguinte: 

 

Figura 14. Imagem nova obtida a partir dos valores de CBE para cada nível de cinza em 

função da temperatura, após realizar o procedimento descrito na metodologia. 

 

A avaliação do CBE foi realizada, neste caso, pelo comportamento médio de uma 

região da imagem simulada (com o mesmo tipo de espalhador) e comparada com o valor 

teórico. O phantom foi dividido em quatro partes e escolheram-se os dois primeiros anéis, 

pois em ambos têm espalhadores distintos, para realizar a medição da média do CBE em 

cada uma das quatro sub-regiões (Figura 15). 
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Figura 15. Subdivisão do Phantom para realizar o cálculo médio do CBE em diferentes 

setores de uma região com o mesmo tipo de dispersor. 

 

 A seguir são apresentadas as comparações entre o CBE médio obtido dos sinais 

RF da simulação de cada sub-região e a curva de tendencia teórica para cada tipo de 

espalhador: 

 

Figura 16. Comparação do CBE médio experimental da região R1_G e R1_M com o valor 

teórico do comportamento do dispersor. 
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Figura 17. Comparação do CBE médio experimental da região R2_G e R2_M com o valor 

teórico do comportamento do dispersor. 

 

 

Figura 18. Comparação do CBE médio experimental da região R3_G e R3_M com o valor 

teórico do comportamento do dispersor. 
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Figura 19. Comparação do CBE médio experimental da região R4_G e R4_M com o valor 

teórico do comportamento do dispersor. 

 

Este corpo de prova também foi submetido a uma faixa maior de temperatura até 

44 ºC. Foi realizada a análise dos CBE a partir de pontos aleatórios nas diferentes regiões 

do phantom (Figura 20). Este trabalho foi publicado no artigo científico (TEIXEIRA et 

al, 2019). 
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Figura 20. a) Corpo de prova com setas azuis indicando pontos aleatórios na região com 

espalhador muscular e vermelhas indicando pontos aleatórios na região lipídica. b) 

Variação dos níveis de cinza nos pontos descritos anteriormente. As linhas tracejadas 

representam o valor médio obtido. c) Comparação das curvas CBE teóricas com o CBE 

médio dos sinais RF simulados. 

 

Este caso também foi avaliado modificando as espessuras dos círculos 

concêntricos para avaliar se sofreria algum tipo de impacto pelos reforços acústicos não 

mais simétricos. O phantom para este caso é apresentado na Figura 21. A faixa de 

temperatura neste caso foi de 37 a 45 ºC. 
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Figura 21. Corpo de prova para mimetizar tecidos muscular e lipídico em círculos 

concêntricos com espessuras diferentes. 

 

Após realizar a simulação, as imagens em modo B em cada temperatura (37 a 

45 °C) foram as seguintes (Figura 22): 
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a) Imagem modo-B a 37 ºC. 

 

b) Imagem modo-B a 38 ºC. 

 

c) Imagem modo-B a 39 ºC. 

 

d) Imagem modo-B a 40 ºC. 
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e) Imagem modo-B a 41 ºC. 

 
 

f) Imagem modo-B a 42 ºC. 

 

g) Imagem modo-B a 43 ºC. 

 

h) Imagem modo-B a 44 ºC. 
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i) Imagem modo-B a 45 ºC. 

Figura 22. Imagens de ultrassom modo-B do Phantom da Figura (21) a diferentes 

temperaturas. a) imagem a 37 ºC, b) imagem a 38 ºC, c) imagem a 39 ºC, d) imagem a 

40ºC, e) imagem a 41 ºC, f) imagem a 42 ºC, g) imagem a 43 ºC, h) imagem a 44 ºC e i) 

imagem a 45 ºC. 

 

Após realizar o processo de formação da nova imagem com base na CBE, 

conforme descrito e exemplificado na Figura 11, a imagem obtida foi a seguinte (Figura 

23): 

 

Figura 23. Imagem nova obtida com base na CBE e na regressão dos valores de cinza de 

cada pixel, em cada posição. 
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IV.2 Caso 2: Simulação com k-Wave – Phantoms de círculos concêntricos com raios 

diferentes e com espalhadores lipídico e muscular. 

 

Neste caso foram desenvolvidos dois phantoms, um com estruturas circulares 

(Figura 24) e outra com estruturas quadradas (Figura 25). O objetivo desta simulação é 

saber qual a mínima área, no que diz respeito à simulação, a partir da qual a melhoria na 

distinção dos tecidos é possível. 

 

No caso do phantom com estruturas circulares, a largura da coroa circular externa 

é igual ao diâmetro do círculo interno. Para o outro corpo de prova, segue-se a mesma 

ideia, o lado do quadrado interno é igual à largura da região externa. As medidas do 

diâmetro interno, do lado e das espessuras em cada phantom foram 0,5, 1, 1,5 e 2 mm.  

 

Figura 24. Corpo de prova circular crescente desenvolvido para avaliar a melhora da 

resolução espacial. Os diâmetros de cada círculo completo foram 1,5; 3; 4,5 e 6 mm 

respectivamente. 
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Figura 25. Corpo de prova quadrado crescente desenvolvido para avaliar a melhora da 

resolução espacial. O valor do lado total de cada quadrado foi 1,5; 3; 4,5 e 6 mm 

respectivamente. 

 

Após realizar a simulação destes corpos de prova foram obtidas as imagens 

apresentadas nas Figuras 26 e 28. 
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a) Imagem modo B a 37ºC 

 

b) Imagem modo B a 38ºC 

 

c) Imagem modo B a 39ºC 

 

d) Imagem modo B a 40ºC 

Figura 26. Imagens ultrassom em modo B do phantom da Figura 21 a diferentes 

temperaturas. a) imagem a 37 ºC, b) imagem a 38 ºC, c) imagem a 39 ºC e d) imagem a 

40 ºC. 

 

Após realizar o processo de formação da nova imagem, conforme descrito e 

exemplificado na Figura 11, a imagem obtida foi a seguinte (Figura 27): 



40 

 

 

 

Figura 27. Imagem nova obtida após realizar o procedimento com CBE descrito na 

metodologia (faixa de temperatura 37 ° a 40 °C). 
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a) Imagem modo B a 37 ºC 

 

b) Imagem modo B a 38º C 

 

c) Imagem modo B a 39 ºC 

 

d) Imagem modo B a 40 ºC 

Figura 28. Imagens ultrassom em modo B do phantom da figura 22 a diferentes 

temperaturas. a) imagem a 37 ºC, b) imagem a 38 ºC, c) imagem a 39 ºC e d) imagem a 

40 ºC. 

 

Após realizar o processo de formação da nova imagem, conforme descrito e 
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exemplificado na Figura 11, a imagem obtida foi a seguinte (Figura 29): 

 

 

Figura 29. Imagem nova obtida após realizar o procedimento descrito na metodologia 

(faixa de temperatura 37 ° a 40 °C). 

 

IV.3 Caso 3 Simulação com k-Wave – Phantoms de retângulos de diferentes 

espessuras com espalhadores lipídico e muscular. 

 

Neste caso foi desenvolvido um phantom, com estruturas retangulares horizontais 

de diferentes espessuras iniciando em 0,078 mm para cada camada e acrescendo 0,02 mm 

sucessivamente (Figura 30). Cada estrutura tem metade com espalhador lipídico e metade 

com espalhador muscular. O objetivo desta simulação é saber qual a mínima área, no que 

diz respeito à simulação, a partir da qual a melhoria na distinção dos tecidos é possível. 
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Figura 30. Corpo de prova retangular com duas camadas crescente (espessuras iniciando 

em 0,078 mm para cada camada e acrescendo em 0,02 mm sucessivamente) desenvolvido 

para avaliar a melhora da resolução espacial. 

 

Após realizar a simulação deste corpo de prova foram obtidas as imagens 

apresentadas na Figura 31. 
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a) Imagem modo B a 37 ºC  

 

b) Imagem modo B a 38 ºC 

 

c) Imagem modo B a 39 ºC  

 

d) Imagem modo B a 40 ºC  

Figura 31. Imagens de ultrassom em modo-B do phantom da Figura 30 a diferentes 

temperaturas. a) imagem a 37 ºC, b) imagem a 38 ºC, c) imagem a 39 ºC e d) imagem a 

40 ºC. 

 

 Após realizar o processo de formação da nova imagem, conforme descrito 

e exemplificado na Figura 11, a imagem obtida foi a seguinte (Figura 32): 
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Figura 32. Imagem nova obtida após realizar o procedimento com CBE, descrito na 

metodologia (faixa de temperatura 37 ° a 40 °C). 

 

IV.4 Caso 4 Simulação com k-Wave – Phantoms de retângulos de diferente espessura 

com espalhadores lipídico e muscular (continuação caso 3) 

 

Neste caso foi desenvolvido um phantom, com estruturas retangulares horizontais 

de diferentes espessuras, iniciando em 0,48 mm para cada camada e acrescentando 

0,02 mm sucessivamente (Figura 33). Cada estrutura tinha metade com espalhador 

lipídico e metade com espalhador muscular. O objetivo desta simulação é saber qual a 
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mínima área, em relação à simulação, a partir da qual a melhoria na distinção dos tecidos 

é possível. 

 

 

Figura 33. Corpo de prova retangular com duas camadas crescente  (espessuras iniciando 

em 0,48 mm para cada camada e acrescendo em 0,02 mm sucessivamente) desenvolvido 

para avaliar a melhora da resolução espacial. 

 

Após realizar a simulação deste corpo de prova foram obtidas as imagens 

apresentadas na Figura 34. 
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a) Imagem modo-B a 37 ºC 

 

b) Imagem modo-B a 38 ºC 

 

c) Imagem modo-B a 39 ºC 

 

d) Imagem modo-B a 40 ºC 

Figura 34. Imagens ultrassom em modo B do phantom da figura 33 a diferentes 

temperaturas. a) imagem a 37 ºC, b) imagem a 38 ºC, c) imagem a 39 ºC e d) imagem a 

40 ºC. 

 

Após realizar o processo de formação da nova imagem, conforme descrito e 

exemplificado na Figura 11, a imagem obtida foi a seguinte (Figura 35): 
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Figura 35. Imagem nova obtida após realizar o procedimento com CBE, descrito na 

metodologia (faixa de temperatura 37 ° a 40 °C). 

 

IV.5 Caso 5 Simulação com k-Wave – Phantoms com círculos concêntricos com 

espalhadores lipídico e muscular com diferentes densidades de espalhadores. 

 

Neste caso, foi desenvolvido um phantom, com estruturas circulares concêntricas. 

O círculo interno tem diâmetro de 1 mm e a coroa circular ao redor tem espessura de 1 

mm, em outras palavras o corpo de prova total tem um diâmetro de 3 mm (Figura 36). A 

estrutura interna tem espalhadores do tipo muscular, enquanto a externa de tipo lipídico. 

A quantidade de espalhadores foi aumentando de 512, 1024, 2048 espalhadores/mm2. O 

objetivo desta simulação é saber se o número de espalhadores influenciaria na distinção 
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das regiões utilizando o método com CBE proposto em áreas pequenas. Neste caso, a 

faixa de temperatura da simulação foi de 37 a 45 ºC. 

 

Figura 36. Corpo de prova de círculos concêntricos com quantidade de 512, 1024, 2048 

espalhador/mm2. 

 

Após realizar a simulação deste corpo de prova foram obtidas as imagens 

apresentadas na Figura 37. 
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a) Imagem modo-B a 37 ºC 

 

b) Imagem modo-B a 38 ºC 

 

c) Imagem modo-B a 39 ºC 

 
 

d) Imagem modo-B a 40 ºC 
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e) Imagem modo-B a 41 ºC 

 

f) Imagem modo-B a 42 ºC 

 

g) Imagem modo-B a 43 ºC 

 

h) Imagem modo-B a 44 ºC 
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i) Imagem modo-B a 45 ºC 

 

Figura 37. Imagens ultrassom em modo B do phantom da Figura 36 a diferentes 

temperaturas. a) imagem a 37 ºC, b) imagem a 38 ºC, c) imagem a 39 ºC, d) imagem a 

40 ºC, e) imagem a 41 ºC, f) imagem a 42 ºC, g) imagem a 43 ºC, h) imagem a 44 ºC e i) 

imagem a 45 ºC. 

 

Após realizar o processo de formação da nova imagem, conforme descrito e 

exemplificado na Figura 11, a imagem obtida foi a seguinte (Figura 38): 
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Figura 38. Imagem nova obtida após realizar o procedimento com CBE, descrito na 

metodologia (faixa de 37 a 45 ºC). 

 

IV.6 Caso 6 Simulação com k-Wave – Phantoms com círculos bipartidos com 

espalhadores lipídico e muscular e com linhas do espalhador oposto. 

 

Neste caso foi desenvolvido um phantom, com estruturas circulares. Cada círculo 

tem raio de 4 mm e está bipartido. Para o primeiro círculo, a parte superior contém 

espalhadores musculares maioritariamente e alguns lipídicos em formato de linhas 

paralelas entre si e a parte inferior contém maioritariamente espalhadores lipídicos e 
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alguns musculares em formato de linhas paralelas entre si. O segundo círculo tem a 

distribuição de espalhadores antagônica à do primeiro (Figura 39). O objetivo desta 

simulação é saber como uma pequena quantidade de espalhadores distintos influenciaria 

na distinção das regiões utilizando o método proposto em áreas pequenas.  

 

 

a) Corpo de prova completo com dois círculos. 

 

b) Ampliação do primeiro círculo 

 

c) Ampliação do segundo círculo 

Figura 39. Corpo de prova de dois círculos com dois espalhadores numa mesma região. 

a) Corpo de prova completo, b) ampliação do primeiro círculo e c) ampliação do 

segundo círculo. 
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Após realizar a simulação deste corpo de prova foram obtidas as imagens 

apresentadas na Figura 40. 

 

 

a) Imagem modo-B a 37ºC 

 

b) Imagem modo-B a 38ºC 

 

c) Imagem modo-B a 39ºC 

 

d) Imagem modo-B a 40ºC 

Figura 40. Imagens ultrassom em modo-B do phantom da figura 39 a diferentes 

temperaturas. a) imagem a 37 ºC, b) imagem a 38 ºC, c) imagem a 39 ºC e d) imagem a 

40 ºC. 

 

Após realizar o processo de formação da nova imagem, conforme descrito e 
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exemplificado na Figura 11, a imagem obtida foi a seguinte (Figura 41): 

 

Figura 41. Imagem nova obtida após realizar o procedimento com CBE, descrito na 

metodologia (faixa de 37 a 40 ºC). 

 

IV.7 Simulação em COMSOL V5.5 

 

 A Figura 42 apresenta os sinais sobrepostos de RF das três camadas do phantom da 

figura 7. A obtenção destes sinais RF foi utilizando 5 elementos do transdutor como 

emissores e posteriormente avançando um elemento. Este processo foi desenvolvido até 

completar o total de elementos do transdutor (32). Neste caso, cada camada tem um tipo 
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de espalhador (superior lipídico, médio muscular e inferior lipídico). Já a Figura 43 

apresenta a imagem modo-B para cada temperatura. 

 

 

a) RF a 35 ºC 

 

b) RF a 45 ºC 

 

c) RF a 65 ºC 

Figura 42. Sinais de RF superpostas. No total são 28 * 32 = 896 sinais. 

 

a) Imagem modo-B a 35 ºC 

 

b) Imagem modo-B a 45 ºC 

 

c) Imagem modo-B a 65 ºC 

Figura 43.  Imagens modo B nas temperaturas de 35, 45 e 65 ºC. 

 

 Após aplicar o método descrito nas equações (12) e (13), na camada intermediaria 

foram colocados dois espalhadores (lipídico e muscular) em quantidades conhecidas. O 

domínio foi submetido à variação de temperatura de 35 a 45ºC. Para cada proporção 

distinta entre gordura e músculo foi obtida uma imagem (Figura 44), seguindo o método 

proposto, para identificar o impacto da porcentagem de gordura na imagem. 

 

 Na figura 45 apresenta-se uma regressão linear do valor médio dos pixels da região 

intermediária em 3 temperaturas (35, 40 e 45 ºC). Como pode ser observado a inclinação 

da reta varia com o aumento do percentual de gordura na região. 
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Figura 44. Imagens obtidas pelo método com CBE proposto, em função da variação da 

relação musculo/gordura na camada intermediaria. As camadas superior e inferior contêm 

espalhadores lipídico. Da esquerda para a direita a quantidade de gordura diminui. 

 

Figura 45. Valor médio do nível de cinza da camada intermediaria em função da 

temperatura. Observa-se a variação da inclinação da curva, em que m é o coeficiente 

angular e b o termo independente da regressão linear. 
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CAPÍTULO V 

DISCUSSÃO 

 

Conforme visto na revisão da literatura, diversas técnicas para melhorar as 

caraterísticas visuais nas imagens de ultrassom vêm sendo estudadas. Estas tentativas são 

realizadas com o intuído de aproveitar as vantagens dos sistemas de imagem ultrassônicos 

e torná-los mais utilizáveis. Na maioria dos casos, as técnicas propostas não utilizam 

alguma variação das caraterísticas do tecido em avaliação, como por exemplo no caso da 

elastografia (RIGHETTI et al, 2002); (MANDUCA et al, 2001) que, utilizando uma onda 

ultrassônica de frequência específica permite criar uma onda de cisalhamento a qual tem 

relação com o tecido. As caraterísticas desta onda estão associadas a rigidez dos tecidos, 

portanto, apresenta uma informação complementar que pode ser utilizada junto a imagem 

modo-B para melhorar a avaliação do tecido.  

 

As imagens MAT-MI (MagnetoAcoustic Tomography with Magnetic Induction), 

por outro lado, utilizam transdutores ultrassônicos para detectar pequenas vibrações que 

ocorrem nos corpos, quando submetidos a um estímulo magnético dinâmico externo. As 

imagens de ultrassom adquiridas são utilizadas para melhorar o mapeamento da 

condutividade dos tecidos (LI et al, 2016). Neste caso a melhoria da imagem foi na 

tomografia por indução magnética não sobre a imagem de ultrassom. Poder-se-ia tentar 

realizar este tipo de estímulo externo e ver o impacto no nível de brilho das imagens em 

modo-B, mas para isso acontecer precisar-se-á de transdutores isolados magneticamente. 

 

A imagem fotoacústica (XU et al, 2006) se baseia na caraterística física da 

absorção de eletromagnética dos tecidos e, especificamente, está mais associada à 

vascularização e níveis de SpO2 da região, portanto, este método pode ser utilizado para 
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distinguir com maior clareza regiões com altos níveis de vascularização. Se comparamos 

esta metodologia com a proposta neste trabalho, utilizamos um estímulo externo (variação 

de temperatura) que, no tecido muscular e lipídico, tem comportamentos diferentes. Por 

outro lado, como as caraterísticas acústicas dos tecidos moles (velocidade de propagação) 

e suas densidades têm valores próximos, na sua maioria (o mais diferente é a gordura), 

uma limitação da nossa proposta seria que poderemos realçar tecidos ou muscular ou 

lipídico unicamente. 

 

Os resultados mostraram uma melhoria na distinção dos tecidos simulados, em 

comparação com as imagens ultrassônicas convencionais, o que fortalece a hipótese de 

realizar-se o mesmo procedimento em tecidos reais. Em alguns casos simulados, foi 

verificado que o número de espalhadores escolhido para regiões com diâmetro menor do 

que 3 mm poderia não permitir uma boa distinção das regiões, com o método proposto. 

Por esse motivo, se realizou uma avaliação da influência do número de espalhadores na 

análise de tecidos menores que a dimensão antes mencionada. A simulação do caso 5 

mostrou que, mesmo que duplicando e quadruplicando o número de espalhadores nas 

regiões com diâmetro menor do que 3 mm, não há melhoria da distinção dos tecidos com 

o método proposto.  

 

O primeiro caso simulado permitiu-nos visualizar uma melhoria na distinção dos 

tecidos e por ser um phantom de forma circular sugere que o ângulo de disparo do 

ultrassom não afeta nos resultados.  Além disto, foi evidenciado o comportamento dos 

CBE seguirem as tendências do modelo teórico. Este comportamento foi mantido quando 

realizada a avaliação do phantom na faixa de 37 a 40 ºC como na de 37 a 45 ºC. Por outro 

lado, o corpo de prova com as estruturas circulares de tamanho diferente também obteve 
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melhoria na distinção dos seus tecidos, o que permite pensar que os ecos de reforço 

simétricos (reverberação) não são fatores preponderantes no estudo. 

 

A simulação do caso 6 apresentou uma caraterística interessante, a região onde o 

meio tinha predominantemente espalhadores do tipo lipídico em comparação aos aquosos 

teve seu comportamento visual indiferente e, quando no caso contrário, houve um realce 

na área lipídica. 

 

Este achado foi realizado em outro sistema de simulação mais refinado, visando 

ratificar o observado, dessa vez, tendo um controle maior da relação entre os espalhadores 

em um mesmo meio.  

 

O método proposto por Bjorn (Bjorn, 2017) para desenvolver meios não 

homogêneos atendeu satisfatoriamente a necessidade e permitiu ter um controle maior da 

relação de espalhadores dentro de um mesmo meio. 

 

A simulação em COMSOL com um meio com dois dispersores imersos em água, 

apresentou o mesmo comportamento. Em outras palavras, em uma região onde 

maioritariamente existem espalhadores musculares, basta uma pequena quantidade de 

dispersores lipídicos ser misturada que o comportamento médio da região se torna 

lipídico. Isso permite inferir que seria possível monitorar a quantidade de gordura em um 

meio, a partir do coeficiente linear da regressão realizada na área de interesse.  

 

As simulações computacionais desenvolvidas em ambos os ambientes de 

programação mostraram que a metodologia proposta, com o uso do CBE, tem potencial 



62 

 

para melhorar a distinção (contraste) dos tecidos muscular e lipídico. Porém, em tecidos 

reais, não existem tecidos com um único tipo de espalhador, o que acontece é que uma 

região tem predominância entre um dos tipos de espalhadores. Como ambos têm 

comportamentos antagônicos com o aumento da temperatura e, como suposto por Straube 

(1994), a sua coexistência pode cancelar os efeitos e/ou uma pequena quantidade de um 

dos tipos (lipídico) pode mudar o comportamento do meio como um todo. 

 

 Como foi visto em corpos de provas com diâmetro menor do que 3 mm (caso 2 e 

5), não foi evidenciada uma mudança visível ao formar a imagem com o modelo proposto. 

Por outro lado, foi visto no caso 6 que, nas regiões nas quais o meio era formado com 

maioria de espalhadores lipídicos, ainda que houvesse alguns espalhadores musculares, 

na imagem com base no CBE, ambas as regiões se apresentaram praticamente como se 

só tivessem dispersores lipídicos. Em outras palavras, os espalhadores musculares não 

influenciaram no comportamento médio da região. Em contrapartida, quando o meio era 

formado maioritariamente por espalhadores musculares e havia poucos espalhadores 

lipídicos, a imagem resultante diferenciou a presença deste tipo de espalhador. Portanto, 

uma pouca quantidade de espalhadores lipídicos num meio onde predominam 

espalhadores musculares fez com que o comportamento médio da região mudasse.  

 

 Por não se ter um controle da relação dos dispersores aquosos e lipídicos nos 

phantoms realizados em k-Wave, foi efetivada a simulação em COMSOL. O resultado da 

simulação foi consistente com o já suposto por (Straube,1994). Como visto na Figura 44, 

quando a relação entre espalhadores lipídicos e musculares num mesmo meio é a favor 

dos musculares, a imagem formada pela regressão linear com base no CBE torna-se mais 

opaca (menos brilho). Nesta imagem foi avaliado o coeficiente angular da regressão linear 
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do valor médio (m) dos pixels em toda a área em função da temperatura e, como 

apresentado na Figura 45, foi observado que basta ter aproximadamente 1% de gordura 

num tecido muscular que o comportamento médio da região terá coeficiente angular 

positivo, caraterística dos espalhadores lipídicos. 

 

Durante o desenvolvimento desde trabalho, foram obtidas imagens com tecidos 

ex-vivo de porco. Esta amostra era composta de uma camada muscular e outra de gordura 

de aproximadamente 1 cm de espessura cada uma. Estes dados foram utilizados para 

avaliar o comportamento dos níveis de cinza ao incremento da temperatura. Este estudo 

foi alvo de uma dissertação de mestrado e, neste, foi concluído que os comportamentos 

dos níveis de cinza seguem, para ambos os tecidos, os padrões teóricos. Por outro lado, 

foi avaliada a menor região em ambos os tecidos que poderia ser usada para os 

representar. Para o caso da gordura, uma ROI retangular de 80 x 90 pixels (aprox. 1 cm2) 

pode ser considerada a menor região que mantém as caraterísticas dos espalhadores 

lipídicos e que, para o caso do tecido muscular, uma ROI quadrada de 60 x 60 (aprox. 0,5 

cm2) pode se considerar a menor região que mantém as caraterísticas dos espalhadores 

aquosos. Nos estudos da simulação foi visto que em regiões menores a 3 mm de diâmetro 

(espessura de cada meio menor 1 mm) não há possibilidade de evidenciar mudança na 

imagem reconstruída utilizando o método proposto. A diferença de área deste com o caso 

ex-vivo pode ser pelo fato de que os tecidos reais não são formados por um único tipo de 

tecido, ou seja, numa região onde visualmente observamos gordura podemos encontrar a 

nível histológico outro tipo de tecido. Para podermos reafirmar este tamanho mínimo, em 

trabalhos futuros, se realizarão análises com diversas amostras de gordura e músculo os 

quais também serão vistos em nível histológico. 
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CAPÍTULO VI 

CONCLUSÃO 

 

Uma nova modalidade de imagem foi proposta a partir do mapeamento dos 

coeficientes angulares de uma reta de regressão linear. Tal regressão é feita a partir da 

variação de brilho dos pixels de imagens ultrassônicas convencionais, submetidas a 

aumento de temperatura. Pelos resultados das simulações, pode-se concluir que: 

 

• Foi possível distinguir espalhadores lipídicos dos musculares com a nova modalidade, 

mesmo quando a imagem convencional já não consegue fazê-lo. 

• O ângulo de incidência do feixe parece não ter influência na formação da nova 

imagem. 

• Meios em que a espessura ocupada pelos espalhadores é menor que 1 mm 

comprometem a formação da nova imagem. 

• A quantidade de espalhadores lipídicos tende a dominar o fenômeno e, a partir de 1%, 

o coeficiente angular obtido na região em questão passa a ser positivo e aumenta com 

o aumento dessa percentagem. Isso sugere uma aplicação potencial do método 

proposto para monitorar o percentual de gordura dos tecidos. 

Em estudos futuros pretende-se avaliar o método em tecidos in vitro. Levanta-se também 

a hipótese de conectar essa nova imagem à monitoração da variação de temperatura nos 

meios. 
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