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Este trabalho avaliou a técnica de transmissão axial ultrassônica (TAU) na 

caracterização e acompanhamento da consolidação do calo ósseo após fratura, 

principalmente ao observar o efeito da mineralização do tecido de regeneração, usando-

se para tal dados de simulação (modelos numéricos de calos ósseos com variação 

tecidual diária) e experimentos (fêmur bovino in vitro, com um protocolo de 

desmineralização – processo inverso de consolidação óssea). Os resultados mostraram 

que as medidas de TAU podem ser influenciadas pelo estágio de regeneração do calo 

ósseo, particularmente pelo seu grau de mineralização. Atrasos na consolidação, assim 

como pseudoartroses, podem ser identificadas, mostrando que a TAU pode ser uma 

ferramenta diagnóstica promissora nas fraturas. 
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This work assessed the ultrasound axial transmission (UAT) technique in the 

characterization and follow-up of bone callus consolidation after fracture, mainly 

observing the effect of the regenerating tissue mineralization degree, using simulation 

(numerical models of bone callus with daily-variation callus) and experimental (in vitro 

bovine femur, with a demineralization protocol – inverse process of bone 

consolidation). Results showed that UAT measures can be influenced by the 

regenerating stage of bone callus, particularly by its mineralization degree. 

Consolidation delays, as well as pseudoarthrosis, can be identified, showing that UAT 

may be a promising diagnostic tool for fractures managing. 
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CAPÍTULO I 

INTRODUÇÃO 

 

O conceito de ultrassom quantitativo (QUS - quantitative ultrasound) surgiu em 

meados da década de 70, quando a ultra-sonografia em escalas de cinza ganhou 

popularidade [1], com o intuito de superar as limitações da ultrassonografia (imagens 

bidimensionais produzidas no modo-B, onde os sinais de eco recebidos em cada posição 

do feixe de ultrassom são visualizados como pontos específicos na tela do monitor, com 

o brilho indicando a amplitude do eco, e a posição dos pontos determinada pela 

orientação do feixe e pelo tempo de chegada dos ecos) [2,3,4]. 

O operador de ultrassom (US), para obter um diagnóstico por imagem, tem a sua 

disposição informações qualitativas (contornos dos órgãos, presença de massa 

parenquimatosa anormal, etc.). Também o speckle da imagem possui importante papel, 

se relacionando com a estrutura celular do tecido [5]. Porém, informações que poderiam 

ser de suma importância para a elaboração de um correto diagnóstico, tratamento e 

prognóstico, são raramente detectados, por estarem mascaradas intrinsecamente no sinal 

de radiofreqüência (RF) retro-espalhado. O meio biológico possui uma grande variação 

em suas características acústicas, sendo difícil tanto a realização de medidas acuradas 

quanto a descrição dos mecanismos de interação onda-meio, responsáveis pelas 

características acústicas observadas [6, 7]. WELLS [8] alerta que o operador de ultra-

sonografia precisa ter um alto nível de habilidade na aquisição e interpretação da 

imagem, uma vez que a imagem é somente uma representação da realidade. 

Nos últimos anos, pesquisadores em todo mundo têm se voltado a aplicação do 

QUS na avaliação do tecido ósseo. Segundo LAUGIER [9], o QUS fornece um 

“guarda-chuvas” de técnicas que apresenta potencialmente vários parâmetros 
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quantitativos. Pelo fato de as características de propagação serem determinadas pelas 

propriedades estruturais e mecânicas do meio, o QUS poderia em princípio ser uma 

poderosa ferramenta na avaliação do status ósseo. Além disso, clínicos veem o US 

como uma opção não-ionizante e de menor custo, em relação por exemplo com a 

densitometria óssea. 

Entre os parâmetros até agora aplicados ao tecido ósseo, pode-se destacar o 

coeficiente de atenuação [10-12], velocidade de propagação do US [13-17], coeficiente 

de retro-espalhamento [18-20], o espaçamento médio entre espalhadores (MSS – Mean 

Scatterer Spacing), que estima a periodicidade tecidual em tecidos quasi-periódicos 

[21] e parâmetros extraídos da transmissão axial [22,23]. Em sua grande maioria, o 

principal objetivo das pesquisas foi de se tentar caracterizar a osteoporose, ou mesmo 

prevenir fraturas na terceira idade, devido a osteopenia [24], uma vez que a osteoporose 

se trata de uma condição de debilidade do tecido ósseo, onde pode se observar a 

diminuição tanto na espessura cortical como na espessura trabecular [25]. 

A transmissão axial ultrassônica (TAU) tem sido amplamente estudada, 

principalmente na caracterização do osso cortical [26]. Basicamente, ela consiste na 

colocação de um arranjo linear de transdutores (emissores e receptores) ao longo do 

eixo ósseo. Os receptores detectam as ondas de US que se propagaram ao longo da 

camada cortical, e alguns parâmetros podem ser estimados. O primeiro dispositivo 

comercial de TAU usou um pulso de 250-kHz na camada cortical da região média da 

tíbia [27]. Atualmente, vários dispositivos podem ser encontrados, com freqüências 

variando de 1 a 2 MHz [28-31], e até a implementação de uma técnica de TAU bi-

direcional [28]. 

O processo de recuperação de fraturas pode levar a diversas complicações como 

pseudoartroses, consolidações tardias e infecções, para as quais o tratamento representa 
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custos para a saúde pública [32,33]. Para minimizar essas conseqüências econômicas 

negativas, é essencial o desenvolvimento de ferramentas diagnósticas eficientes e de 

baixo custo. Algumas técnicas já têm sido propostas, desde simples radiografias [34,35] 

até tomografia computadorizada [34,36,37].  

Mais recentemente, a TAU vem sendo proposta para a avaliação do calo ósseo 

após fratura. Alguns estudos com dados experimentais (in vitro) e de simulações 

demonstram que o tempo de propagação da onda de US, mais especificamente a 

chamada onda lateral, aumenta consideravelmente após a fratura, vindo a diminuir à 

medida que o calo ósseo se consolida, porém esse tempo não é sensível às alterações na 

forma do calo [38-43]. Outros autores também têm proposto o uso da atenuação da 

energia da onda lateral, uma vez que esse parâmetro se mostra sensível à alterações 

geométricas do tecido de cicatrização [44-46]. Apesar desses resultados promissores, 

algumas questões ainda merecem atenção. Não se sabe ao certo como utilizar esses 

parâmetros em transmissão axial para se acompanhar a evolução do calo ósseo, nem 

mesmo há estudos in vivo sobre a técnica. Ademais, os modelos numéricos usados para 

as simulações são de certa forma simples em sua concepção. 

 

I. 1. OBJETIVO 

 

O objetivo geral do presente trabalho é avaliar a técnica de transmissão axial 

ultrassônica na caracterização e acompanhamento da consolidação do calo ósseo após 

fratura, particularmente observando o efeito do grau de mineralização no espaço de 

fratura, usando-se para tal resultados de simulação e experimentos. 

Como objetivos específicos, destacam-se: 
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• Realizar simulações da propagação do US em transmissão axial, em 

modelos numéricos mais complexos e realísticos de calos ósseos; 

• Analisar o comportamento dos parâmetros “tempo de vôo” e “atenuação 

do sinal” de US frente às alterações estruturais e teciduais do calo ósseo; 

• Realizar experimentos em transmissão axial em amostra de osso in vitro, 

avaliando o efeito de uma progressiva desmineralização em um modelo 

de fratura óssea no comportamento das variáveis ultrassônicas 

analisadas, com a posterior simulação numérica do desenho 

experimental. 

 



 

5 
 

CAPÍTULO II 

REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

 

II. 1. TRANSMISSÃO AXIAL ULTRASSÔNICA (TAU) NA AVALIAÇÃO 

DO OSSO CORTICAL 

 

A onda de US consiste de um distúrbio mecânico que se propaga em um meio, 

seja ele gasoso, líquido ou sólido, com uma velocidade característica para cada meio. 

No caso dos tecidos biológicos, assume-se uma velocidade média de 1.540 m/s. As 

freqüências utilizadas na Medicina variam entre 1 a 20 MHz [2-4]. 

A transmissão axial ultrassônica (TAU) é uma técnica que tem sido proposta 

para o diagnóstico da osteoporose [26] e, mais recentemente, para a avaliação e 

acompanhamento da regeneração óssea após fratura [43,44]. Consiste na utilização de 

transdutores dispostos linearmente, ao longo do eixo ósseo (emissores e receptores). O 

receptor capta o sinal provindo do emissor, após sua passagem ao longo do eixo. Após 

essa recepção, técnicas de processamento de sinais são utilizadas com o intuito de se 

extrair parâmetros quantitativos e posteriormente se caracterizar o meio [28]. 

O primeiro dispositivo comercialmente usado foi proposto por FOLDES et al. 

[27]. Nele, um pulso de 250 kHz foi aplicado na porção média da tíbia. Uma ilustração 

esquemática pode ser vista na figura II.1. Foram encontradas boas correlações entre a 

velocidade do US (SOS – speed of sound), medida ao longo do córtex e valores de 

densidade mineral óssea (DMO), medidas por densitometria óssea (DEXA – dual-

energy X-ray absorptiometry). 
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Figura II.1 – Ilustração esquemática da medida da velocidade do US ao longo de 

uma distância longitudinal fixa na camada cortical óssea. Adaptado de [27]. 

 

Em 2000, CAMUS et al. [47]  realizaram uma análise da TAU para a avaliação 

da condição esquelética, e concluíram que o estudo do campo refletido da interface 

fluido-sólido para uma onda esférica incidente prediz a existência de uma onda lateral 

(OL), propagando-se ao longo da superfície da amostra a uma velocidade próxima à 

longitudinal, além da onda direta refletida e outras. Foi apresentado como se encontrar a 

distância ideal para se captar o chamado primeiro sinal de chegada (FAS – First 

Arriving Signal), que seria a primeira elevação da amplitude do sinal em relação ao 

nível de ruído, representando a chegada da OL. 

Continuando o estudo anterior, BOSSY et al. [48] realizaram simulações 2D 

(pulso de 1 MHz) para estudar a relação entre a velocidade do ultrassom e a espessura 

cortical. Foi demonstrado que, para placas espessas (espessura maior que o 

comprimento de onda longitudinal no osso) e para uma faixa de variação na distância 

entre os transdutores, o FAS corresponde a onda lateral. Para espessuras menores do 

que o comprimento de onda, a velocidade SOS diminui dependendo de alguns critérios 
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de detecção do FAS. E para placas muito finas (espessura menor do que 1/4 do 

comprimento de onda), a SOS tende à velocidade do modo S0 de Lamb. 

Em outro estudo [26], os autores realizaram simulações 3D e focaram-se nos 

efeitos da geometria cortical (curvatura, espessura cortical), anisotropia e 

microporosidade nas medidas de SOS para diferentes frequências. Concluíram que a 

anisotropia tem um grande impacto nas medidas de SOS em função da espessura 

cortical. Ademais, a sensibilidade ao longo do eixo ósseo para a microporosidade 

intracortical foi de –20 m/s por porcentagem de porosidade. 

TATARINOV et al. [49] usaram phantoms de cilindros de diversos materiais 

(rigidez variada), com poros na camada superficial, em uma tentativa de modelar o eixo 

de ossos longos. Usando baixa frequência (100 kHz), pode-se avaliar a velocidade das 

ondas guiadas (ou ondas de Lamb, que são ondas elásticas que se propagam em uma 

placa elástica sólida de espessura finita, e surgem de múltiplas reflexões e conversão de 

ondas longitudinais e transversais da superfície superior e inferior da placa [50]), tendo 

similar dependência na espessura como a onda de Lamb antissimétrica zero. Em uma 

banda de frequência maior (500 – 1000 kHz), o FAS tinha a mesma velocidade que a 

longitudinal. 

Em um estudo in vitro usando a tíbia, TA et al. [51] tentaram identificar e 

analisar a propagação das ondas guiadas. Uma simulação também foi realizada, com um 

modelo cilíndrico. Segundo os achados, o modo L(0,2) foi mais dispersivo para o 

produto freqüência x distância de aproximadamente 1,5 MHz mm. Nessa região, o 

modo L(0,2) pareceu ser mais sensível às mudanças na espessura cortical, em 

comparação com os modos L(0,3) ou L(0,1). Finalmente, as velocidades dos modos 

L(0,2) e L(0,3) obtiveram boas correlações com os valores de espessura cortical à 0,5 

MHz. 
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Já em 2006, MOILANEN et al. [23], com experimentos em placas e técnicas de 

processamento de sinais, conseguiram identificar, de forma confiável, os diversos 

modos de onda. O mesmo grupo [24] ainda propôs o problema inverso: uso das ondas 

de Lamb na avaliação da espessura cortical em osso rádio humano in vitro. Foram 

encontradas fortes correlações (R2 = 0,73, p < 0,001) com a espessura cortical média, e 

com a espessura cortical local (R2 = 0,81, p < 0,001), medidas por tomografia 

computadorizada quantitativa. No mesmo ano, MOILANEN et al. [52,53] 

desenvolveram modelos ósseos numéricos 2D e 3D, e usaram-no para investigar o 

impacto de uma geometria óssea mais realística na avaliação da espessura cortical. 

Mostraram que as velocidades axiais de US de baixa frequência podem ser modeladas 

por uma teoria de placa simples com um erro aceitável. 

Em 2008, MOILANEN et al. [54] modelaram o impacto dos tecidos moles nas 

medidas de transmissão axial em rádio humano. Com simulações e experimentos in 

vivo, verificaram que a presença de uma camada de poucos milímetros de tecido mole 

dificulta a identificação de modos de onda essenciais para a avaliação.   

Mais recentemente, TALMANT et al. [28] relataram a primeira avaliação clínica 

da precisão, mudanças relacionadas a idade, e discriminação de fraturas in vivo, usando 

a técnica de TAU bi-direcional, que consiste no uso de dois emissores, um em cada 

ponta da sonda, que envia seus respectivos sinais que são captados pelos receptores que 

estão localizados entre aqueles. O método foi desenvolvido com o objetivo de 

compensar o erro causado pelas variações da espessura da camada cortical e de tecido 

mole. Usando o RMS (root mean square), os autores encontraram uma variação 

intraoperador de 15 m/s, e interoperador de 20 m/s, para medidas que apresentaram 

valores de 3.821 a 4.110 m/s. Além disso, a velocidade do FAS, medida com o 
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dispositivo a 1 MHz, mostrou ser um bom indicador da condição óssea, tão eficiente 

quanto a DEXA para discriminação de fraturas. 

NAILI et al. [55] avaliaram o efeito da absorção acústica heterogênea no tecido 

ósseo e no tecido mole na resposta ultrassônica em transmissão axial. Usando um 

modelo bidimensional em simulações numéricas, eles observaram que as propriedades 

viscoelásticas do osso têm um efeito significante na velocidade do FAS, enquanto que 

os tecidos moles não alteraram os resultados. 

 

II. 2. TAU NA AVALIAÇÃO DO CALO ÓSSEO 

 

Um importante trabalho foi desenvolvido por LOWET e VAN DER PERRE em 

1996 [56], ao apresentar a medida da SOS em ossos longos e em fraturas, usando um 

phantom composto de barras com um espaço entre elas. Mostraram que o tempo de 

propagação da onda aumentava ao passar pela fratura, além de ser diretamente 

proporcional ao comprimento desse espaço. 

A partir daí, diversos estudos foram realizados, na tentativa de se mostrar a 

viabilidade da TAU na avaliação da fratura [43].  

Nos últimos anos, dois grupos têm se destacado: 

O primeiro deles (PROTOPAPPAS et al. [38]; MALIZOS et al. [57]) 

desenvolveu um sistema no qual dois transdutores foram implantados, um em cada 

fragmento do osso fraturado, em um modelo animal. Os transdutores foram usados tanto 

para tratamento da fratura com ondas pulsadas de US, como para a avaliação em TAU. 

Na figura II.2 é mostrada uma radiografia do dispositivo. Foi encontrada uma  

correlação de 0,74 entre a velocidade (SOS) do faz e o módulo de Young do calo. 

Ademais, foi observado que, após a fratura, o SOS cai drasticamente, subindo 
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lentamente durante o processo de recuperação do calo. Já em casos de não-união (ou 

pseudoartrose), o SOS não alcançava valores normais. 

 

Figura II.2 – Radiografia mostrando os transdutores implantados em um osso 

fraturado, usados para estimulação óssea e avaliação em TAU [38]. 

  

Em 2006, o grupo lança mão das simulações, inicialmente em 2D, para estudar a 

propagação do FAS e das ondas guiadas no osso intacto e após fratura [40]. Um modelo 

numérico bem simples foi utilizado, onde o calo ósseo foi modelado como um processo 

de 7 estágios de consolidação (figura II.3), com módulos de Young e Poisson variáveis, 

de acordo com a etapa de regeneração. Ao realizar as simulações (por elementos finitos) 

em TAU (em 500 e 1000 kHz), observaram basicamente que: (1) SOS cai drasticamente 

após o evento da fratura, e retorna ao valor normal à medida que o calo se consolida; (2) 

a geometria do calo não afeta a SOS; e (3) a variação na geometria do calo altera as 

curvas de dispersão das ondas.  

 

Figura II.3 – Modelo numérico 2D usado: (a) com calo ósseo sem geometria, e (b) 

com geometria. Adaptado de [40]. 
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Já em 2007, o grupo elabora um modelo um pouco mais complexo, em 3D, onde 

o calo ósseo é modelado como uma estrutura composta de seis tipos diferentes de 

tecido. A regeneração é modelada como um processo de 3 estágios (figura II.4). As 

mesmas conclusões são tiradas com a avaliação em TAU [41]. VAVVA et al. [42] 

incorporam diferentes condições de contorno no modelo, mostrando que o tecido ao 

redor da placa óssea não interfere na propagação do FAS, porém afeta os modos de 

onda de Lamb.  

 

 

Figura II.4 – Modelo numérico 3D usado. Adaptado de [41]. 

 

Um outro grupo vem publicando resultados interessantes a respeito da TAU em 

calos ósseos. DODD et al., em 2007 [45], realizaram um estudo in vitro com osso 

bovino e phantoms, e mostraram que a atenuação da energia do FAS, medida com o 

parâmetro SPL (Sound Pressure Level, em dB), aumenta a medida em que o espaço de 

fratura aumenta. Usando simulações 2D, explicaram o fenômeno, ilustrado na figura 

II.5. Na figura II.5a, a onda lateral, propagando-se da esquerda para a direita, se 
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aproxima da interface 1 do local da fratura (onda A). Ao alcançar a interface 1, observa-

se um fenômeno de espalhamento/difração da onda (onda B, figura II.5b). 

Subsequentemente, um pouco da energia da onda se acopla a placa 2, e uma segunda 

onda lateral irradia novamente para a água (onda C). Uma vez que as simulações não 

levam em consideração a absorção, os autores afirmaram que a atenuação do FAS seria 

extremamente dependente de dois fatores: descasamento de impedância entre os dois 

meios (osso – fratura) e o aumento da distância entre as duas placas. 

 
 

Figura II.5 – Desenho ilustrando o fenômeno de espalhamento/difração da onda 

lateral ao alcançar o local de fratura: (a) a onda A se propaga em direção à 

fratura, na placa 1; (b) a onda A é espalhada/difratada na interface osso – fratura, 

dando origem a onda B; (c) a onda B se acopla na placa 2, dando origem a onda C, 

de menor energia. Adaptado de [45]. 
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O mesmo grupo verificou a influência da geometria do calo, espessura da placa e 

frequência do pulso nas estimativas de tempo de vôo (TOF – Time-of-flight) e atenuação 

(medida pelo SPL – Sound Pressure Level) [40], chegando a conclusões similares de 

estudos anteriores. Em 2008, desenvolveram um estudo in vitro, dessa vez sobre o efeito 

das fraturas oblíquas, e observaram que, para essas fraturas, o atraso no TOF é maior em 

relação às fraturas transversas, principalmente considerando pequenos espaços de 

fratura (1 a 2 mm). Os resultados sugeriram também que a presença de medula óssea 

não afeta significativamente as medições, tanto de TOF como de SPL [44].  
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CAPÍTULO III 

O TECIDO ÓSSEO E A RECUPERAÇÃO PÓS-FRATURA 

 

Nesse capítulo, serão abordados dois tópicos principais: (1) o tecido ósseo 

normal; e (2) o processo de recuperação de fraturas (o calo ósseo), juntamente com as 

ferramentas que se têm atualmente (ou que estão ainda em nível de pesquisa) para o 

diagnóstico e acompanhamento do tecido cicatricial. 

  

III. 1. O TECIDO ÓSSEO NORMAL 

 

O tecido ósseo possui um arranjo variado de estruturas, que realiza diversas 

funções mecânicas, biológicas e químicas. Segundo RHO et al. [58], essas estruturas 

podem ser divididas em níveis de organização: (1) a macroestrutura: osso cortical e 

trabecular; (2) a microestrutura (de 10 a 500 µm): sistemas Haversianos, osteons, a 

trabécula; (3) a sub-microestrutura (de 1 a 10 µm): a lamela óssea; (4) a nanoestrutura 

(de 100 nm a 1 µm): fibras colágenas e minerais incrustados; e finalmente (5) a sub-

nanoestrutura (menos de 100 nm): estrutura molecular dos elementos constituintes 

ósseos, como minerais, colágeno, e proteínas orgânicas não-colagenosas (figura III.1).  
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Figura III.1 – Organização estrutural do osso. Adaptado de RHO et al. [58]. 

O osso é composto de uma matriz orgânica que é reforçada por um depósito de 

sais de cálcio. O colágeno tipo I constitui aproximadamente 95% da matriz orgânica; os 

outros 5% são compostos por proteoglicanas e numerosas proteínas não-colágenas. Os 

sais cristalinos depositados na matriz orgânica sob controle celular são primariamente o 

cálcio e o fosfato na forma de hidroxiapatita (HA) [59]. 

Morfologicamente, há duas formas de osso: o cortical (compacto) ou trabecular 

(esponjoso) [59,60]. No osso cortical, fibrilas de colágeno reunidas densamente formam 

lamelas concêntricas, e as fibrilas adjacentes percorrem perpendicularmente como em 

um tronco de árvore. Já o osso trabecular possui uma estrutura porosa heterogênea. 

Basicamente, o osso cortical provê funções de proteção e mecânicas, enquanto o 

trabecular fornece também funções metabólicas (figura III.2). 
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Figura III.2 – O osso cortical e trabecular. Adaptado de BOSSY [61]. 

 

Em uma abordagem microscópica, o osso cortical se apresenta na forma de um 

sólido denso. Uma observação à escala de centenas de micra revela uma arquitetura 

organizada em volta de um elemento estruturante de base, o ósteon ou sistema 

haversiano. O ósteon se apresenta na forma de um longo cilindro estreito de 

comprimento da ordem de 10 mm, cujo diâmetro fica entre 100 e 300 µm. Cada ósteon 

é composto de um canal haversiano central, envolvido por uma série de lamelas 

concêntricas de matriz óssea, contendo nervos e vasos capilares sanguíneos. O diâmetro 

dos canais de Havers é da ordem de 50 µm. Os canais de Volkmann conectam, de uma 

parte, os canais de Havers entre eles, e de outra parte os canais de Havers com as 

interfaces de osso cortical. Entre as lamelas concêntricas se encontram cavidades onde 

estão as células (lacunas osteocitárias) de diâmetro de mais ou menos 10 à 20 µm, 

interconectadas pelas canalículas (figura III.3) [61]. 



 

17 
 

 

Figura III.3 – Estrutura do osso cortical: (a) conjunto compacto de ósteons; (b) 

corte histológico demonstrando a estrutura lamelar concêntrica; e (c) imagem de 

microscopia acústica à 400 MHz. Adaptado de [61]. 

As figuras III.4 e III.5 mostram o osso trabecular e cortical, respectivamente, 

normal e osteoporótico. A redução na massa óssea é visível, levando a uma diminuição 

da espessura cortical e também uma redução da quantidade de poros do osso esponjoso. 

 

Figura III.4 – Osso trabecular de uma mulher com (a) 23 anos e (b) 82 anos [61]. 
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Figura III.5 – Osso trabecular de uma mulher com (a) 55 anos e (b) 90 anos. 

Imagens obtidas por microtomografia computadorizada [61]. 

Quatro diferentes tipos celulares compõem o osso: osteoblastos, osteoclastos, 

osteócitos e células de alinhamento ósseas. Osteoblastos, osteócitos e células de 

alinhamento são originadas de células osteoprogenitoras, enquanto que osteoclastos 

surgem da fusão de precursores de células mononucleares, que originam vários tipos de 

tecido hematopoiéticos [59]. 

Na figura III.6, observam-se os tipos celulares ósseos. Osteoblastos são 

responsáveis pela produção de matriz óssea. O osteócito é uma célula madura, dentro da 

matriz, e é responsável pela manutenção do tecido. As células de alinhamento são 

alongadas, achatadas e inativas, que cobrem as superfícies ósseas que estão sem 

atividade (nem em formação, nem em reabsorção). Já os osteoclastos são células 

grandes e multinucleares, permanecendo ativas, diretamente na superfície do tecido 

ósseo [59].  



 

19 
 

 

Figura III.6 – Os tipos celulares do tecido ósseo. Adaptado de [59]. 

 

III. 2. A CONSOLIDAÇÃO ÓSSEA PÓS-FRATURA 

 

Após uma fratura, todo o complexo sistema ósseo sofre um desarranjo. O 

processo de recuperação é bem-orquestrado, resultando em um reparo e restauração da 

função do osso. Phillips [62] divide a resolução de fraturas em cinco fases temporais: 

formação de hematoma, inflamação, angiogênese, formação de cartilagem (com 

subseqüente calcificação, remoção da cartilagem e então formação de osso) e 

remodelação óssea. 

Alguns fatores podem atrasar ou mesmo impedir a união dos fragmentos ósseos, 

como a severidade e a localização da fratura, a natureza do suprimento sangüíneo para o 

osso, a extensão da lesão em tecidos moles, perda óssea, contato com o ar e 

contaminação, ou mesmo presença de tumor. Outros fatores sistêmicos podem estar 

envolvidos, como alcoolismo, fumo, idade e diabetes [63]. 

A cura da fratura pode ser também dividida em direta (ou primária) e indireta 

(ou secundária): (1) a direta, que ocorre quando há redução anatômica dos fragmentos 
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por fixação interna ou por uma tensão interdiafragmental diminuída. Envolve uma 

tentativa direta do córtex de reestabelecer novos sistemas haversianos pela formação de 

discretas unidades de remodelagem, os cones de corte, no intuito de restaurar a 

continuidade mecânica. Não há a formação de calo ósseo; (2) a indireta, que envolve 

uma combinação de ossificação intramembranosa (formação direta de osso, sem uma 

base cartilaginosa) e endocondral (recrutamento, proliferação e diferenciação de células 

mesenquimais (MSCs) em cartilagem, que se calcifica e eventualmente é substituída por 

osso) [64]. A Figura III.7 mostra um corte histológico com os dois tipos de ossificação, 

e a figura III.8 é um esquema ilustrando o processo de ossificação intramembranosa e 

endocrondral. 

 

Figura III.7 – Análise histológica do calo ósseo: (a) formação óssea 

intramembranosa; e (b) endocondral, transformando tecido cartilaginoso em 

tecido ósseo [65]. 
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Figura III.8 – As fases da formação do calo em uma fratura: (a) após um trauma 

surge o hematoma, e a ossificação intramembranosa se inicia; (b) aumenta em 

diâmetro e em comprimento, e mostra os primeiros sinais de ossificação 

endocondral; (c) o calo cresce principalmente por ossificação endocondral em 

direção a linha de fratura; e (d) cria a ponte de ligação na periferia. Adaptado de 

[65]. 

Todas as fases de recuperação necessitam das chamadas “moléculas 

sinalizadoras”, que regulam a atividade e diferenciação das diversas células envolvidas 

[66,67]. Essas moléculas, segundo Phillips [62] e Dimitriou et al. [64], basicamente são 

o fator de crescimento de transformação beta (transforming growth factor β – TGFβ), 

proteínas morfogenéticas ósseas (bone morphogenetic proteins – BMPs), fator de 

crescimento de fibroblasto (fibroblast growth factor – FGF), fator de crescimento 

semelhante a insulina (insulin like growth factor – IGF), fator de crescimento derivado 

de plaqueta (platelet-derived growth factor – PDGF), citocinas (interleukin-1, ou IL-1, 

IL-6, tumour necrosis factor-alpha – TNFα), metaloproteinases, fator de crescimento 
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endotelial vascular (vascular-endothelial growth factor – VEGF), e angiopoietina (1 e 

2). 

Além da necessidade da presença de todas essas moléculas, há ainda um fator 

importante na resolução de fraturas, estudado por CARTER et al. [68] com elementos 

finitos: a mecanobiologia da regeneração óssea. A formação óssea ocorre em áreas de 

baixa a moderada tensão elástica, o tecido fibroso é produzido em áreas de moderada a 

alta tensão elástica, e a condrogênese é promovida em áreas de estresse por compressão 

hidrostática (pressão). 

 Várias técnicas de avaliação têm sido propostas para o diagnóstico e 

acompanhamento da regeneração óssea. Por exemplo, as radiografias são usadas para 

dar informações qualitativas sobre a linha de fratura e observar a união dos fragmentos 

ósseos, ou mesmo quantificar parâmetros da geometria, porém é incapaz de predizer a 

rigidez do calo [34,69]. Um microscópio acústico de alta resolução foi aplicado em 

ovelhas, obtendo alta acurácia em predizer a força de fratura [70]. Finalmente, estudos 

com microtomografia computadorizada (µCT) têm sido muito explorada, p. ex., na 

avaliação de tratamentos baseados em US [36], usando uma análise de limiar, e na 

predição de propriedades mecânicas do calo, usando medidas derivadas da µCT  [34,71-

73]. 

Mais recentemente, MORGAN et al. [37] conseguiram mostrar que, com alguns 

parâmetros extraídos das imagens de µCT, como densidade mineral total, volume ósseo 

e variação da densidade no calo, consegue-se explicar significativamente (p < 0,001) até 

70% da variação na força e rigidez torsional. Figura III.9 mostra um exemplo de 

imagem produzida pelos autores, usando um limiar de 25% do valor de cinza máximo 

(correspondente a uma densidade de 641,9 mgHA/cm3) para a sua segmentação, com o 

objetivo de separar o tecido mineralizado do não (ou pouco) mineralizado. 
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Figura III.9 – (a) Processo de segmentação, definindo a borda externa (verde) e a 

superfície do periósteo do córtex (vermelho); (b) imagem 3D do volume de 

interesse estudado [37].
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CAPÍTULO IV 

FUNDAMENTOS TEÓRICOS DA TRANSMISSÃO AXIAL 

ULTRASSÔNICA 

 

Nesse capítulo, serão abordados os princípios teóricos da propagação da onda de 

ultrassom em transmissão axial. Detalhes sobre as propriedades elásticas dos sólidos 

estão expostos em anexo, segundo AULD [74]. 

A transmissão axial ultrassônica (TAU) usa um conjunto de transdutores, um 

agindo como o emissor, e os outros agindo como receptores. Basicamente, os 

transdutores são colocados em um arranjo linear, ao longo do eixo ósseo a ser analisado. 

A partir daí, o receptor capta o sinal que trafega na interface fluido-osso, e parâmetros 

como a velocidade da onda e a atenuação do sinal podem ser estimados. A seguir, uma 

explicação mais detalhada do fenômeno, usando como referências os trabalhos de 

CAMUS et al. [47], BOSSY et al. [48] e BOSSY [61]. 

A figura IV.1 ilustra a propagação de uma onda esférica do fluido (meio 1) em 

direção ao sólido (meio 2), com c1 < c2, e a consequente formação da chamada onda 

lateral (OL). Pode-se determinar um ângulo crítico θc tal que 

2

1)(
c
csen c =θ  (IV.1) 

  

Quando a onda se impacta com a interface, ela dá origem a uma onda refletida e 

uma onda refratada (figura IV.1a). Enquanto o ângulo de incidência θI é menor do que 

θc, o ponto I que conecta a onda direta a onda refletida também conecta eles com a 
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frente de onda refratada. A medida que o tempo passa, o ponto I se move ao longo da 

interface com velocidade definida por  

)(
)( 1

Isen
cIv

θ
=  (IV.2) 

com v(I) > c2. Quando θI > θc, v(I) se torna menor do que c2. Com isso, o ponto I não 

conecta mais a onda refratada a onda refletida. A onda que liga a onda refratada a onda 

refletida ganha o nome de onda lateral, OL (figura IV.1c), e se propaga com velocidade 

vlateral: 

2
1
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c

sen
cv

c
lateral ==

θ
 (IV.3) 

 

 
Figura IV.1 – (a) onda esférica produzida no meio 1, fluido, indo em direção ao 

meio 2 (sólido); (b) ao tocar a interface, produz frentes de onda de compressão 

refratada e refletida. O ponto I conecta essas frentes, e forma com o centro S o 

ângulo de incidência θI; (c) quando θI > θc, forma-se a onda lateral. Adaptado de 

[61]. 
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Considerando a figura IV.2, a pressão Plateral correspondente a OL é 
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onde SA é a distância entre a fonte S e o ponto A, BP é a distância entre o ponto B e o 

ponto de observação P, AB é a distância entre os pontos A e B ao longo da interface, ρ1 e 

ρ2 são as densidades dos meios 1 e 2, respectivamente; k é o numero de onda; r é a 

distância entre o transmissor e o receptor ao longo da interface (também chamado de 

alcance); d e z são as distâncias, respectivamente, da fonte e do ponto de observação, até 

a interface. A OL é excitada a um ângulo crítico (SA), se propaga ao longo da interface 

(AB) com uma velocidade longitudinal c2 e irradia de volta para o meio 1 a um ângulo 

crítico BP. 

 

 

Figura IV.2 – Representações da onda direta, refletida e lateral. Adaptado de [47]. 

 A OL é observável somente de ou além de um ponto crítico que está localizado a 

um alcance crítico rc, dado por 

rc = (z + d) tan (θc) (IV.5) 
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 As equações dos tempos de chegada das ondas direta (tOD), refletida (tOR) e 

lateral (tOL), são  
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Pode ser mostrado que a OL sempre chega antes da OD somente para valores de 

r maiores que um rmin definido por 

( )[ ]2/12/12
min )(2)1( zddzr ++−= − ψψ  (IV.9) 

onde ψ = c1/c2. A Figura IV.3 mostra um gráfico dos tempos de chegada da OD, OR e 

OL, para uma interface fluido sólido, considerando c1 = 1490 m/s e c2 = 2680 m/s. 

 
 

 

Figura IV.3 – Tempos de chegada teóricos para a OD, OR e OL, considerando c1 = 

1490 m/s e c2 = 2680 m/s. Adaptado de [47]. 
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Uma extensão do problema foi estudada por BOSSY et al. [48]. Considerando 

dessa vez uma placa sólida infinita imersa em água (água – osso – água). A figura IV.4 

demonstra a situação. Agora, é necessário considerar o caminho AB’JC’D, que envolve 

apenas ondas longitudinais, e corresponde a uma única reflexão no fundo da placa. Esse 

trajeto é o mais rápido dentro da placa da fonte ao receptor. Para um dado receptor a 

uma distância r da fonte, o ângulo de incidência θ de uma onda que segue o trajeto 

AB’JC’D e o tempo de vôo (TOF) associado tAB’JC’D verificam as seguintes equações, 

que podem ser resolvidas numericamente: 
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(IV.11) 

onde e é a espessura da placa de osso. 

 
Figura IV.4 – Trajetos da OL e da onda refletida do fundo da placa. Adaptado de 

[48]. 

A diferença tAB’JC’D – tOL depende da distância r e da espessura e. Para placas 

espessas o suficiente (tipicamente e > λ), a velocidade da OL é independente de e, para 
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diversas distâncias r e vários critérios de detecção da onda. Para placas mais finas 

(tipicamente e ≤ λ), o padrão da variação da SOS da OL depende do critério de detecção 

e da distância r. No entanto, para placas muito finas (tipicamente e ≤ λ/8), e para um 

critério de detecção de onda independente da amplitude, a SOS se aproxima da 

velocidade do modo S0 de Lamb. Segundo BOSSY et al. [48], no caso do osso, para 

espessuras e < λ/4, uma abordagem com ondas de Lamb se faz necessária. 
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CAPÍTULO V 

MATERIAIS E MÉTODOS 

 

Neste capítulo, a metodologia para os estudos de simulação (programa utilizado, 

modelos numéricos, parâmetros ultrassônicos) e experimento in vitro (amostra de osso, 

dispositivo ultrassônico de transmissão axial, processamento de sinais) será exposta. 

 

V.1. SIMULAÇÕES NUMÉRICAS COM MODELOS DE 

REGENERAÇÃO ÓSSEA 

 

V. 1. 1. Implementação dos modelos de calos ósseos 

  

Apesar de algumas desvantagens das simulações (necessidade de validação 

experimental, seleção de um modelo adequado, memória e tempo computacional 

necessários, etc.), o poder dos métodos computacionais na pesquisa em ultrassom, 

principalmente aplicados ao osso, têm sido indicado por diversos pesquisadores [75].  

Diversos trabalhos de simulação já trataram da regeneração óssea após fratura, 

usando diferentes algoritmos [76-85]. Em um deles [81], foram comparadas as 

habilidades de vários algoritmos de regulação mecânica em descrever a regeneração 

óssea normal com simulações em 2D, com elementos finitos. Os algoritmos foram: M1 

(CARTER et al. [68]), M2 (CLAES e HEIGELE [85]), e M3 (LACROIX e 

PRENDERGAST [83]). Este último também foi aplicado pelos autores usando apenas 

um estímulo mecânico no calo ósseo: a deformação desviatória (deviatoric strain – 

M4). 



 

31 
 

O modelo M1 [68] foi baseado na idéia de que altas forças compressivas 

hidrostáticas têm uma correlação com a condrogênese (formação de cartilagem) e forças 

mais baixas possuem uma correlação com a osteogênese (formação de osso). Contudo, 

existiria uma inibição da condrogênese e osteogênese com alta deformação principal. Já 

em M2 [85], assume-se que a formação de novo osso ocorre nas frentes de osso já 

existente ou tecido calcificado, e as magnitudes de força e deformação local regulam o 

tipo de cicatrização óssea, ou seja, intramembranosa ou endocondral. 

 A hipótese de M3 [83] já indica que uma mecano-regulação da diferenciação do 

tecido seria guiada por dois estímulos biofísicos: a deformação desviatória e o fluxo de 

fluidos intersticiais, uma vez que a força e deformação nas células são maiores pelo 

fluxo de fluido do que pela força do material colagenoso. Este modelo foi capaz de 

predizer a diferenciação tecidual em implantes ósseos. 

Portanto, para o presente trabalho, foram usados os quatro modelos acima. Os 

algoritmos foram previamente processados no trabalho de ISAKSSON et al. [81], que 

predisseram a diferenciação tissular durante um regime de carga variável (100 a 600 N, 

de acordo com o movimento interfragmentário do calo) para simular condições 

experimentais in vivo. Os arquivos contendo as simulações (formato .avi) estão 

disponíveis na Internet como dados adicionais suplementares.  

Nos quatro modelos, o calo possui até seis diferentes tipos de tecido, em 

diferentes momentos: tecido fibroso (Fib), cartilagem imatura (ImC), cartilagem madura 

(MC), osso imaturo (ImB), osso intermediário (IntB) e osso maduro (MB), como 

mostrado na figura V.1. O espaço de fratura possui 3 mm de comprimento. O osso 

cortical é assumido como sendo uma placa isotrópica com espessura de 3 mm, e a 

medula óssea está abaixo da placa (em vermelho). A região preta, acima do osso cortical 

e do calo, é considerada como água. 
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Figura V.1 – Dimensões e composição tecidual do calo no 6º dia de regeneração 

óssea, de acordo com modelo de CARTER et al. [68]. Adaptado de ISAKSSON et 

al. [81]. 

 

 M1 e M2 fornecem 40 dias de regeneração, enquanto que M3 e M4 apresentam 

140 dias. Outras observações importantes são [81]: (a) após o 13º dia de regeneração, 

M2 apresenta um amolecimento temporário (visto como um aumento na concentração 

de tecido fibroso, figura V.2A; (b) apenas dois modelos, M3 e M4, predizem a 

reabsorção do calo externo (figura V.2B) e intramedular (figura V.2C), 

respectivamente; (c) o processo de diferenciação tecidual termina para M3 e uma não-

união (pseudo-artrose) é predita (figura V.2B).  
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Figura V.2 – (A) 13º e 14º dia do modelo M2, mostrando o aumento na 

concentração de tecido fibroso; (B) 100º dia do modelo M3, mostrando a 

reabsorção do calo externo e a permanência da região de não-união (círculo 

verde); (C) 100º dia do modelo M4, mostrando a reabsorção intramedular do calo 

(círculo verde). Adaptações de ISAKSSON et al. [81]. 

  

Para a implementação dos dias de regeneração como modelos numéricos para a 

simulação da propagação do ultrassom, cada quadro foi readaptado (utilização de dois 

fragmentos ósseos, aumento do comprimento ósseo) e processado com o intuito de 

receber um número para cada tipo tecidual. Por exemplo, “0” para água, “1” para o osso 

cortical, e assim por diante. Esse processo torna possível a caracterização do material 

(densidade, constantes elásticas, etc.) para aplicação no software (que exige numeração 

das regiões). Além disso, a composição do calo foi calculada de duas formas: a 

composição total do calo (a área em mm2 da contribuição de cada tecido em toda a 

região de regeneração) e a composição de placa do calo (a área em mm2 da contribuição 

de cada tecido entre os dois fragmentos ósseos na região óssea cortical), como mostram 

as figuras V.3 e V.4, respectivamente. 
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Figura V.3 – Composição total do calo para (a) M1; (b) M2; (c) M3; e (d) M4.  

 

Figura V.4 – Composição de placa do calo para (a) M1; (b) M2; (c) M3; e (d) M4.  
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A tabela V.1 mostra os valores de módulo de Young (E) e razão de Poisson (ν0) 

usados por ISAKSSON et al. [81], para predizer a diferenciação tecidual. Pode-se 

também observar os valores de densidade ρ0 (de outras referências), e as velocidades 

acústicas transversal (ct) e longitudinal (cl) para cada tecido, estimadas pelas equações 

[4]: 

)1(2 00 νρ +
= Ect  (V.1) 

e 
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ννρ
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+−
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=
Ecl  (V.2) 

 

Tabela V.1 – Módulo de Young (E) e razão de Poisson (ν0)  para cada tecido, 

usados por ISAKSSON et al. [81], os valores propostos de densidade (ρ0) e as 

velocidades transversal (ct) e longitudinal (cl) estimadas. 

Tecido E (GPa) ν0 ρ0 (kg.m-3) ct (m.s-1) cl (m.s-1) 
Osso cortical 15,750 0,325 1500g 1990,54 3909,35 
Medula 0,002 0,167 1020h 28,98 45,84 
Osso maduro 6,000a 0,325 1250h 1345,85 2643,20 
Osso intermediário 2,000b 0,325 1200j 793,05 1557,52 
Osso imaturo 1,000c 0,325 1150j 572,83 1125,02 
Cartilagem madura 0,500d 0,167 1100i 441,30 697,97 
Cartilagem imatura 0,010e 0,167 1080j 62,99 99,62 
Tecido fibroso 0,002f 0,167 1059g 28,45 44,99 
No trabalho dos autores [81]: a E > 2 GPa, b 1 < E < 2 GPa, c 0.5 < E < 1 GPa, d 0.01 < E < 0,5 GPa, e 
0,005 < E < 0,01 GPa, f 0,001 < E < 0,005 GPa. 
g Protopappas et al. [40]; h Vavva et al. [42]; i Geddes and Baker [86]; j valores hipotéticos. 
 

 É importante notar que os valores usados para predizer a mecano-regulação do 

calo fornecem valores baixos de velocidade longitudinal (principalmente para Fib, ImC 

e medula óssea) de acordo com a literatura [4], devido a baixos valores de ν0 para 

tecidos moles. Por isso, para a realização das simulações da propagação do ultrassom, 
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foram usados valores seguindo outras referências. A tabela V.2 mostra os novos valores 

aplicados aos quatro modelos. 

 

Tabela V.2 – Módulo de Young (E), razão de Poisson (ν0) e densidade (ρ0) 

propostos, e as velocidades estimadas transversal (ct) e longitudinal (cl), aplicadas 

nas simulações. 

Tecido E (GPa) ν0 ρ0 (kg.m-3) ct (m.s-1) cl (m.s-1) 
Osso cortical 15,750 0,3250 1500b  1990,54 3909,35 
Medula 0,002 0,4998a 1020a  25,57 1219,14 
Osso maduro 6,000 0,4000a 1250a 1309,31 3207,13 
Osso intermediário 2,000 0,4300d 1200d 763,38 2178,36 
Osso imaturo 1,000 0,4500a 1150d   547,59 1816,14 
Cartilagem madura 0,050 0,4700a 1100c 393,20 1652,69 
Cartilagem imatura 0,010 0,4993a 1080d  55,57 1486,17 
Tecido fibroso 0,003a 0,4998a 1059b  30,73 1465,39 
a Vavva et al. [42]; b Protopappas et al. [40]; c Geddes and Baker [86]; d valores hipotéticos. 
 

V. 1. 2. Protocolo de simulação 

 

Para as simulações numéricas, foi aplicado um método de diferença-finita no 

domínio do tempo (finite-difference time domain - FDTD), por um software 

desenvolvido no Laboratoire d’Imagerie Paramétrique (LIP), Paris, França 

(SimSonic2D) [26], o qual é baseado no esquema de Virieux para discretização de 

equações acústicas lineares [87], que descrevem o comportamento mecânico de um 

meio linear, elástico e anisotrópico: 
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onde o estado mecânico é caracterizado pelo vetor velocidade de deslocamento 

tuv ∂∂= /
rr
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r

sendo o vetor deslocamento), T é a matriz de tensão, e as propriedades do 
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material são definidas pela densidade ρ e pela matriz de rigidez C; f e τ são eventuais 

termos-fonte de força e de tensão. A equação (V.3) corresponde à lei de Newton, na 

qual as forças se devem à gradientes de tensão e de um eventual termo-fonte f, e a 

equação (V.4) corresponde à lei do comportamento de um meio elástico linear, 

relacionando linearmente e independentemente o conjunto dos componentes de tensão e 

deformação. 

O protocolo de simulação consistiu na utilização de um transdutor transmissor 

pontual de 1 MHz (Tt) (comprimento do pulso = 4,28 µs, banda a 6 dB de 0,70 a 1,51 

MHz), colocado a 20 mm do centro da fratura, e um receptor pontual (Tr) a 40 mm de 

Tt. Para simular uma condição mais realística, os transdutores foram colocados a 0,5 

mm a partir do calo (4,5 mm da placa óssea); no limite superior do modelo, utilizou-se 

uma condição de borda “livre”, com o objetivo de simular um total descasamento de 

impedância e total reflexão (interface ar – tecido mole), e camadas perfeitamente 

acopladas (perfectly matched layers - PML) foram implementadas para evitar reflexões 

nas outras três bordas (figura V.5). Foram aplicadas uma duração de simulação de 50 

µs, e uma resolução espacial de h = 0,05 mm, satisfazendo a condição h < λmin/15, onde 

λmin é o menor comprimento de onda que se deseja identificar com a simulação. 

 

Figura V.5 – Protocolo de simulação, com as condições de contorno nos quatro 

lados e a localização dos transdutores. 
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 A figura V.6 ilustra a propagação da onda simulada pelo software, no 6º dia de 

regeneração para M1.  

 

Figura V.6 – Propagação da onda de US simulada no SimSonic2D: (A) em t = 0 µs, 

observa-se o transmissor Tt; (B) em t = 6 µs, pode-se observar a onda refletida 

(OR) e a onda lateral (OL); (C) em t = 11 µs, OL atravessa a fratura para 

encontrar o segundo fragmento ósseo; (D) em t = 19 µs, OL após atravessar a 

fratura e o calo ósseo. 
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V. 1. 3. Processamento do sinal 

 

 Para cada dia de regeneração, o sinal de RF foi capturado pelo Tr (figura V.7a), 

e então duas variáveis foram extraídas para análise. Primeiramente, o tempo de vôo 

(time-of-flight – TOF) do FAS (TOFFAS) foi identificado, de acordo com o procedimento 

usado por BOSSY et al. [48]: FAS é considerado como a primeira contribuição de sinal 

acima do ruído, com o mesmo período do sinal de excitação; logo, TOFFAS (em µs) é 

definido como a localização temporal do primeiro pico do sinal. Uma interpolação 

parabólica de 5 pontos foi usada na vizinhança do extremo do sinal (figura V.7b).   

 

Figura V.7 – (a) sinal RF após propagação no osso – calo – osso. O círculo mostra a 

região de interesse; (b) detecção do FAS (seta). 

 Outra variável de interesse foi a SPL, proposta por Dodd et al. [44]. Ela reflete 

em dB a perda de energia do sinal após passar pela fratura. Pode ser estimada usando a 

equação 
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osso

calo

A
ASPL log20=  (V.5) 

onde Acalo é a amplitude do FAS (para SPLFAS) ou a amplitude máxima do sinal (para 

SPLMAX), após sua propagação através do calo ósseo, e Aosso é a amplitude do FAS (ou 

do máximo do sinal) após sua propagação ao longo da placa óssea, sem 

descontinuidades.  

 

V. 1. 4. Análise estatística 

 

 Uma regressão múltipla linear (método stepwise) foi realizada para predizer as 

variáveis dependentes TOFFAS, SPLFAS e SPLMAX, com a composição do calo total (Fib, 

ImC, MC, ImB, IntB, MB) e de placa (Fibpl, ImCpl, MCpl, ImBpl, IntBpl, MBpl) como 

variáveis independentes. Foi assumido um nível de significância α = 0,05. Os 

coeficientes de regressão foram mostrados em curvas, juntamente com os intervalos de 

confiança (95%). Testes ANOVA foram implementados para se avaliar se as variáveis 

independentes são adequadas para o modelo. Os coeficientes de correlação de Pearson 

entre as variáveis foram computados, e finalmente, o erro médio quadrático (root mean 

square error - RMSE) foi computado usando a equação: 
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RMSE  (V.6) 

onde Yi e Ŷ são os valores observados (simulação) e preditos, respectivamente, para 

cada dia de regeneração i. Para M1 e M2, 1 ≤ N ≤ 40; para M3 e M4, 1 ≤ N ≤ 140. 

Todos os cálculos estatísticos foram realizados usando-se Matlab® v. 7.4 Statistical 

Toolbox (Mathworks Inc., Natick, MA, USA). 
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V. 2. EXPERIMENTO IN VITRO: EFEITO DA DESMINERALIZAÇÃO 

 

V. 2. 1. Amostra 

 
 

Foi utilizada uma amostra de femur bovino in vitro (região próxima à epífise 

proximal), sem o conhecimento da procedência do animal. O tecido mole e medula 

óssea foram completamente removidos por dissecção. Uma fratura de 3 mm foi feita 

usando uma serra de precisão linear sob irrigação contínua (IsoMet 4000, Buehler® 

SARL, Dardilly, France; espessura 0,99 mm) até o meio da diáfise óssea (Figura V.8). 

Esse comprimento de fratura foi escolhido de acordo com estudos de simulação prévios 

[81]. Após o corte, a mesma serra foi usada para extrair uma fatia de osso cortical de 3 

mm de espessura (Figura V.9), afastada 20 mm do espaço de fratura. Essa fatia se 

encaixa perfeitamente dentro da descontinuidade. Ambos fêmur e fatia óssea foram 

mantidos sob refrigeração à -20ºC até o momento dos experimentos. 

 

Figura V.8 – Amostra de fêmur bovino in vitro, com o corte realizado pela serra 

(fratura de 3 mm). A marca verde sobre o osso delimita a localização da sonda de 

US utilizada. 
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Figura V.9 – Fatia de osso cortical de 3 mm de espessura. 

Um processo de desmineralização foi realizado imergindo a fatia de osso cortical 

em um frasco de 30 ml contendo uma solução de ácido etilenodiamina tetracético 

dissódio (ethylenediamine tetraacetic acid - EDTA dissodium; Sigma-Aldrich®, Lyon, 

France), um quelante de cálcio, a 0,376 M, por 24 horas (à 250C). Após cada período de 

24 horas, a fatia foi colocada de volta ao espaço de fratura para a realização de medidas 

em TAU (descritas adiante). Esse procedimento foi feito por 12 dias, como proposto por 

[88], sempre usando uma nova solução em um frasco limpo. As soluções diárias foram 

estocadas em um refrigerador a 4ºC para a quantificação da concentração de cálcio. 

Cada frasco com solução EDTA-Ca2+ foi analisada usando espectrometria de 

emissão atômica (ICAP® 6500, Thermofischer Scientific; diluição em água a 1/100, 

acidificação a 1% com ácido nítrico, comprimento de onda de 393,36 nm). Um modelo 

matemático da curva de perda de cálcio foi estimado usando a Curve Fitting Toolbox do 

programa Matlab® para ser aplicado no protocolo de simulação (descrito adiante). A 

melhor equação de ajuste dos dados foi usada no estudo (maior valor de R2 com menor 

valor de RMSE - root mean square error). 

 

V. 2. 2. Procedimentos experimentais 

 

Para as medições em transmissão axial, foi utilizada a sonda BeamLip de 

1 MHz, construída pelo Laboratoire d’Imagerie Paramétrique (Paris, França) [28]. O 
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dispositivo consiste de 6 transdutores emissores, 3 de cada lado da sonda. Os emissores 

são separados dos receptores (14 no total) por uma faixa de cortiça de 12,1 mm (figura 

V.10). Cada cerâmica possui 0,8 mm de largura. 

 

Figura V.10 – Sonda BeamLip, de 1 MHz, composta de 6 emissores (3 de cada lado 

da sonda) e 14 receptores. Cortiça separa os emissores dos receptores. 

O arranjo de emissores e receptores da sonda foi especialmente desenhado para 

estudos da avaliação do osso cortical. Para o presente trabalho, foram utilizados sinais 

gerados somente pelo primeiro emissor (da esquerda para a direita) e coletados pelo 

último receptor (também da esquerda para a direita), representando uma distância entre 

emissor e receptor de 28,1 mm. 

Os sinais de US foram coletados em três configurações experimentais diferentes. 

Primeiramente, sinais foram coletados usando a sonda BeamLip na superfície da 

amostra óssea sem o espaço de fratura, ou seja, antes do corte da serra. O sinal tem 512 

pontos, gravados com frequência de amostragem de 25 MHz, correspondendo a uma 

duração de 20 µs. Para cada sinal, o FAS foi detectado, utilizando-se o procedimento 
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descrito anteriormente (seção V.1.3), e, logo em seguida, o tempo de vôo (TOFFAS, em 

µs) foi identificado. 

Após o corte na amostra, o espaço de fratura foi preenchido com gel (uma fita 

adesiva foi usada no interior para evitar o vazamento do gel pelo canal medular), e a 

sonda colocada com a sua metade em cima da fratura (mesma localização da sonda 

usada antes), e mais 30 sinais foram coletados, simulando uma situação de pós-fratura 

aguda (sangue entre os fragmentos ósseos). 

Em um terceiro momento, a fatia de osso cortical de 3 mm de espessura foi 

colocada no espaço de fratura, e o mesmo procedimento de coleta de sinais foi realizado 

(figura V.11), recolocando a fatia de osso a cada coleta. Gel foi novamente usado para 

um melhor acoplamento entre os fragmentos ósseos. Um fixador foi utilizado para 

evitar movimentos na amostra durante a coleta. Todo o experimento foi realizado sob 

temperatura ambiente de 25°C, mantida constante por um sistema de regulação do 

laboratório. 

 

Figura V.11 – Protocolo experimental. 

Em seguida, o processo de desmineralização teve início. A fatia de osso cortical 

foi colocada na solução de EDTA (como descrito anteriormente) durante 12 dias. A 
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cada 24 horas, a fatia era retirada do frasco, recolocada no espaço de fratura, e novas 

medidas eram realizadas (30 sinais). Assume-se que esse processo possa mimetizar 

inversamente a mineralização que ocorre no calo ósseo durante o processo de 

regeneração da fratura.  

 Resumidamente, em cada configuração, 30 sinais foram coletados, e uma média 

dos valores de TOFFAS para cada passo de desmineralização foi estimada. A Figura V.12 

mostra o desenho experimental proposto. 

 

Figura V.12 – Protocolo experimental, mostrando a sonda de ultrassom acima do 

espaço de fratura contendo a fatia óssea de 3 mm de espessura. 

Após o processo de medidas em UAT, as mudanças na rigidez tecidual induzidas 

pela desmineralização foram controladas usando-se um microscópio de varredura 

acústica (scanning acoustic microscope - SAM). Para esse fim, uma secção da amostra 

desmineralizada foi preparada usando a mesma serra de precisão descrita anteriormente. 

A superfície foi polida usando uma suspensão de diamante policristalino de 3 µm, e 

depois uma suspensão de alumina de 0,05 µm (Metadi supreme and Masterprep, 

Buehler® GmbH, Düsseldorf, Germany). 

O SAM consiste de um escaneamento de alta precisão, tridimensional, com um 

gerador de pulsos de 200 MHz (Panametrics® 5900PR, Inc., Waltham, USA) e uma 
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placa de 1 GS s-1 A/D (Agilent Acquiris® DP240). Um transdutor focado e esférico de 

50-MHz de frequência central foi usado (V605, Valpey Fisher, Hopkinton, USA), 

fornecendo uma resolução espacial de aproximadamente 30 µm. Antes da coleta de 

sinais, a amostra foi imersa em um banho de temperatura controlada (25°C) com água 

destilada. A superfície da amostra foi colocada no plano focal do transdutor e orientada 

perpendicularmente ao eixo do campo acústico (eixo z). Uma varredura modo C de toda 

a secção foi realizado deslocando o transdutor pelos eixos x e y paralelos à superfície da 

amostra (passos de 10 µm). Para cada ponto, um sinal de radiofrequência (RF) foi 

coletado a uma frequência de amostragem de 1 GHz e armazenado com resolução de 8 

bit. Os parâmetros do gerador de pulsos, do transdutor e aquisição de dados foram 

controlados pela plataforma Labview® (National Instruments, Austin, Texas, USA). 

Medidas de impedância acústica ultrassônica foram realizadas de acordo com o 

procedimento descrito em [89]. Em resumo, o microscópio foi calibrado com um 

conjunto de quatro materiais de referência homogêneos (PMMA, policarbonato, 

alumínio, e titânio). Usando a curva de calibração, a amplitude refletida, avaliada pela 

transformada de Hilbert (envelope) do sinal, foi convertida em um valor de impedância 

acustica (Z). 

 

V. 2. 3. Protocolo de simulação do modelo experimental 

 

Simulações bidimensionais foram realizadas usando o mesmo programa 

computacional descrito na seção V.1.2 (SimSonic2D). A Figura V.13 mostra o modelo 

numérico em detalhes, composto de uma placa óssea de 5 mm de espessura, com as 

propriedades elásticas de osso bovino (isotrópico transverso), de acordo com estudo de 

LASAYGUES e PITHIOUX [90]. O emissor de 1 MHz e o receptor foram separados de 
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uma distância de 28 mm, e posicionados a 0,5 mm acima da placa. Água foi usada como 

meio de acoplamento entre o osso e o transdutor. Um espaçamento de fratura de 3 mm 

foi então imposto (Figura V.13A). Para modelar a fatia cortical dentro da 

descontinuidade, as mesmas propriedades foram usadas, com uma interface de 0,1 mm 

entre a placa e a fatia (Figura V.13B). Posteriormente, uma rotina numérica de 

desmineralização foi implementada para similar a fatia cortical em diferentes estágios 

de desmineralização pelo EDTA. A rotina, que consiste em impor valores de rigidez e 

densidade para modelar os 12 dias de desmineralização, foi elaborada seguindo quatro 

critérios: (1) somente uma camada superficial (com 1 mm de espessura) foi 

desmineralizada (como mostrou a imagem de SAM, figura VI.5); (2) o centro ossificado 

permaneceu inalterado durante a imersão de EDTA; (3) a cada etapa, a mineralização 

permaneceu uniforme na camada periférica, ou seja, não houve um gradiente de 

mineralização (o meio é totalmente mineralizado ou desmineralizado); (4) o tecido 

desmineralizado poderia ser modelado usando o chamado tecido conectivo inicial 

(Initial Connective Tissue - ICT), descrevendo um tecido conectivo não mineralizado, 

proposto por PROTOPAPPAS et al. [41]. Dessa maneira, a camada de desmineralização 

aumentou progressivamente com espessura crescente da camada desmineralizada 

periférica, de um dia para outro, seguindo a curva de decaimento temporal de cálcio 

observado com a análise de espectrometria (ver seção VI.2.1). Os valores dos 

coeficientes elásticos usados se encontram na tabela V.3. 

 

 

 

 



 

48 
 

Tabela V.3. Parâmetros quantitativos usados para modelar o osso cortical bovino e 

o tecido conectivo inicial (ICT) em simulações 2D. 

Parameters Bovine cortical bone* Initial connective tissue† 

Density (kg/m3) 1800 1050 

C11 (GPa) 22,000 2,501 

C22 (GPa) 23,500 2,501 

C12 (GPa) 7,600 0,001 

C33 (GPa) 7,500 2,499 
* - Lasaygues and Pithioux [90] 
† - Protopappas et al. [41] 

A Figura V.13 mostra o modelo numérico para o terceiro dia de 

desmineralização. A resolução especial foi de 0,02 mm, e a duração de simulação foi de 

15 µs. PML’s também foram implementadas nas bordas superior, inferior e direita. Os 

dados simulados foram processados da mesma maneira que os dados experimentais. 

 

Figura V.13 – Modelo numérico da situação experimental: (A) placa de espessura 5 

mm (branco) com uma fratura de 3 mm, e o posicionamento dos transdutores; (B) 

a fatia óssea modelada dentro da fratura com uma interface de 0,1 mm entre a 

placa e a fatia; (C) em cinza, o tecido desmineralizado no 3° dia de imersão com 

EDTA. 



 

49 
 

V. 2. 4. Análise estatística 

 

A correlação entre o TOFFAS experimental, de simulação e a perda de cálcio foi 

avaliada usando o coeficiente de correlação não paramétrico de Spearman (rs). Testes t 

de Student foram aplicados para testar a hipotese nula de que: (1) os valores de TOFFAS 

do dia seguinte da desmineralização com EDTA foram estatisticamente idênticos aos 

valores do dia anterior; e (2) as variações diárias experimentais e de simulação do TOF 

(∂TOF/∂t, onde t = dia de desmineralização) são de distribuições de médias iguais. 

Todas as computações estatísticas foram realizadas em Matlab®, com nível de 

significância α = 0,05. 
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CAPÍTULO VI 

RESULTADOS 

 

 VI. 1. SIMULAÇÕES  

 

As figuras VI.1 e VI.2 mostram as curvas de tempo de vôo do FAS (TOFFAS), 

atenuação do FAS (SPLFAS) e do máximo do sinal (SPLMAX), para os modelos de 40 dias 

(M1 e M2) e de 140 dias (M3 e M4), respectivamente. Em todos, foi observado um 

aumento no TOFFAS, logo após o evento da fratura. Na figura VI.1A, o TOFFAS diminuiu 

continuamente durante a regeneração óssea. Em contraste, para M2 (figura VI.1C), 

TOFFAS permaneceu quase que constante até o 21º dia, indicando um atraso na 

regeneração óssea (se comparado a M1), e logo após houve uma diminuição até 

alcançar o mesmo valor de M1 no dia 40. As curvas de SPLFAS e SPLMAX são similares 

para ambos os métodos (figuras VI.1B e VI.1D). A atenuação do FAS aumenta após 

fratura, e lentamente recupera seu valor normal. Para M2 (figura VI.1D), a curva de 

SPLFAS cai após o 26º dia. É importante lembrar que esse modelo demonstra um 

amolecimento do calo, e por isso um atraso na regeneração se comparado com M1. Para 

M3, o TOFFAS apresenta uma grande queda até o 30º dia, e então permanece quase que 

constante até o 140º dia (figura VI.2A). Da mesma maneira, para M4, o TOFFAS diminui 

rapidamente até o 31º dia, mas depois mantém uma pequena diminuição (figura VI.2C). 

Considerando a atenuação da energia, o SPLFAS apresentou um comportamento 

decrescente contínuo para M3 (figura VI.2B). Para M4, o comportamento foi similar 

para a curva de SPL em M1 (figura VI.2D). 
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Figura VI.1 – (A) Tempo de vôo do FAS (TOFFAS) para M1; (B) Atenuação do FAS 

(SPLFAS) e do máximo do sinal (SPLMAX) para M1; (C) TOFFAS para M2; (D) 

SPLFAS e SPLMAX para M2. 

 

Figura VI.2 – (A) Tempo de vôo do FAS (TOFFAS) para M3; (B) Atenuação do FAS 

(SPLFAS) e do máximo do sinal (SPLMAX) para M3; (C) TOFFAS para M4; (D) 

SPLFAS e SPLMAX para M4. 



 

52 
 

A tabela VI.1 mostra os valores dos coeficientes de correlação de Pearson (R) 

entre as variáveis dependentes TOFFAS, SPLFAS e SPLMAX, e as variáveis independentes 

composição do calo total e de placa, usados nos modelos de regressão. Pode ser 

observado que o TOFFAS apresenta melhores correlações com a composição do calo em 

relação ao SPL, principalmente com a composição de placa (MB tem boas correlações 

com o tempo de vôo – R > 0,80 em todos os quatro modelos numéricos). Na tabela VI.2, 

são mostradas informações acerca dos modelos de regressão que obtiveram melhores 

resultados. Valores de R2 > 0,90 podem ser observados, e o MB possui um importante 

papel na predição do tempo de vôo em quase todos os casos. A Figura VI.3 mostra as 

curvas dos modelos de regressão (2), (3), (5) e (6), com seus respectivos intervalos de 

confiança (95%).  

 

Tabela VI.1 – Coeficientes de correlação de Pearson entre as variáveis dependentes 

(TOFFAS, SPLMAX e SPLFAS) e a composição do calo total e de placa para todos os 

quatro modelos numéricos. 

 Fib ImC MC ImB IntB MB Fibpl ImCpl MCpl ImBpl IntBpl MBpl 

M1             

TOFFAS 0,47
b
 0,47

b
 0,66

c
 0,66

c
 0,62

c
 -0,90

c
 0,58

c
 0,40

a
 0,64

c
 0,12

ns
 -0,32

a
 -0,86

c
 

SPLMAX 0,39
a
 0,26

ns
 -0,12

ns
 -0,49

c
 -0,74

c
 0,06

ns
 0,46

b
 -0,16

ns
 -0,77

c
 -0,15

ns
 0,36

a
 0,21

ns
 

SPLFAS -0,02
ns

 -0,38
a
 -0,54

c
 -0,54

c
 -0,49

b
 0,48

b
 -0,18

ns
 -0,54

c
 -0,28

ns
 -0,27

ns
 -0,20

ns
 0,71

c
 

M2             

TOFFAS 0,41
b
 0,34

a
 0,40

a
 0,45

b
 0,56

c
 -0,69

c
 0,93

c
 0,46

b
 -0,06

ns
 -0,37

a
 -0,58

c
 -0,80

c
 

SPLMAX 0,59
c
 0,56

c
 0,43

b
 0,06

ns
 -0,43

b
 -0,51

b
 0,01

ns
 0,07

ns
 -0,20

ns
 0,09

ns
 -0,11

ns
 0,02

ns
 

SPLFAS 0,21
ns

 0,04
ns

 -0,01
ns

 -0,02
ns

 0,12
ns

 -0,17
ns

 0,18
ns

 0,08
ns

 -0,66
c
 -0,52

b
 -0,07

ns
 0,44

b
 

M3             

TOFFAS 0,45
c
 0,46

c
 0,86

c
 0,26

b
 0,75

c
 -0,42

c
 0,56

c
 0,34

c
 0,70

c
 -0,65

c
 0,13

ns
 -0,86

c
 

SPLMAX 0,33
c
 0,31

c
 0,25

b
 -0,23

b
 0,09

ns
 -0,58

c
 0,41

c
 0,21

a
 0,03

ns
 -0,40

c
 -0,15

ns
 -0,04

ns
 

SPLFAS 0,20
a
 0,15

ns
 0,14

ns
 0,62

c
 0,14

ns
 -0,76

c
 0,22

b
 0,08

ns
 -0,15

ns
 -0,09

ns
 -0,62

c
 0,27

b
 

M4             

TOFFAS 0,39
c
 0,42

c
 0,70

c
 0,64

c
 0,67

c
 -0,75

c
 0,50

c
 0,32

c
 0,73

c
 -0,21

a
 0,04

ns
 -0,96

c
 

SPLMAX 0,54
c
 0,25

b
 -0,20

a
 -0,37

c
 -0,48

c
 -0,19

ns
 0,49

c
 -0,15

ns
 -0,46

c
 0,16

ns
 0,17

a
 0,08

ns
 

SPLFAS -0,38
c
 -0,51

c
 -0,69

c
 -0,45

c
 -0,38

c
 0,76

c
 -0,57

c
 -0,53

c
 -0,27

b
 0,14

ns
 -0,15

ns
 0,62

c
 

nsnão significante; ap < 0,05; bp < 0,01; cp < 0,001 
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Tabela VI.2 – Alguns modelos de regressão multivariados para a composição do 

calo total e de placa (variável dependente TOFFAS). ∆R2 é a variação no valor de R2 

comparado ao modelo de regressão com apenas uma variável explanatória.   

Modelo de calo Modelo de 
regressão 

aVariáveis incluídas b
R

2 
 ∆R2 RMSE 

M1 (1) MB, IntB, ImB 0,92 0,12 0,12 

 (2) MBpl, IntBpl, Fibpl 0,98 0,24 0,06 

M2 (3) MB, IntB 0,59 0,11 0,26 

 (4) Fibpl, MBpl 0,94 0,11 0,10 

M3 (5) MC, Fib, IntB 0,92 0,18 0,09 

 (6) MBpl, IntBpl, ImBpl 0,92 0,17 0,04 

M4 (7) MB, IntB, Fib 0,67 0,11 0,18 

 (8) MBpl, Fibpl, MCpl 0,97 0,06 0,05 
 

a ANOVA mostrou que as variáveis independentes são adequadas para explicar a variável dependente (p 
< 0,05); 
b Todos os valores de R2 foram obtidos com p < 0,01. 

 

A composição do calo não pode predizer a perda de energia do sinal. O melhor 

resultado da regressão foi com M1, com 3 variáveis independentes (MCpl, Fibpl, IntBpl) e 

um R2 = 0,74. Todos os outros modelos de regressão obtiveram um R2 < 0,70, 

alcançando valores abaixo de 0,30. Isso indica que, para as simulações numéricas, não é 

possível explicar a variação da atenuação do sinal usando a composição do tecido de 

regeneração.  

A figura VI.3 mostra as curvas dos melhores modelos de regressão para os 

quatro modelos de calo ósseo, com seus respectivos intervalos de confiança (95%). É 

interessante notar que eles tiveram como preditores a composição de placa do calo. Para 

M1 (figura VI.3A), os preditores foram MBpl, IntBpl e Fibpl (R
2 = 0,98, RMSE = 0,05). 

M2 explicou bem a variação no TOFFAS (Fig. VI.3B) com as variáveis Fibpl e MBpl (R
2 

= 0,94, RMSE = 0,10). Para M3 (figura VI.3C), os tecidos ósseos (MBpl, IntBpl e Impl) 
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explicaram melhor o TOFFAS (R
2 = 0,92, RMSE = 0,04) e MBpl, Fibpl e MCpl foram os 

melhores preditores para M4 (R2 = 0,97, RMSE ≈ 0,00). 

 

Figura VI.3 – Melhores modelos de regressão para cada modelo de calo (variável 

dependente: TOFFAS): (A) para M1, MBpl, IntBpl e Fibpl como preditores (R2 = 0,98, 

RMSE = 0,06); (B) para M2, Fibpl e MBpl como preditores (R2 = 0,94, RMSE = 

0,10); (C) para M3, MBpl, IntBpl e Impl como preditores (R2 = 0,92, RMSE = 0,04); 

(D) para M4, MBpl, Fibpl e MCpl como preditores (R2 = 0,97, RMSE ≈ 0,05). 

 

VI. 2. EXPERIMENTO IN VITRO 

 

 VI.2.1. Análise das soluções de EDTA-Ca2+ 

 

 A perda de cálcio Cap obtida pela análise de espectrometria das soluções de 

EDTA foi modelada usando a seguinte equação: 
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tt
p eetCa 096,0849,0 14644800)( −− +=  (VI.1)  

onde t = dia de desmineralização na solução de EDTA. O valor de R2 obtido foi de 0,99 

(RMSE = 68,29). O Cap medido e modelado, assim como o intervalo de confiança 

(95%), estão demonstrados na figura VI.4. 

 

Figura VI.4 – Concentração (perda) medida e modelada de cálcio ([Ca2+]), com os 

intervalos de confiança (95%) (R2 = 0,99, RMSE = 68,29). 

 

 VI.2.2. Análise por microscopia acústica (SAM) 

 

 A Figura VI.5 mostra a fatia após o dia 12 de desmineralização. Na Figura 

VI.5A, uma frente de desmineralização (contorno externo) e o centro ossificado podem 

ser observados. O centro ossificado e a interface tecido ossificado-desmineralizado 

podem ser apreciados com uma imagem microscópica (Figura VI.5B e VI.5C). A 

espessura inicial da fatia (3 mm) não foi alterada ao final do processo. 
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Figura VI.5 – Imagens ópticas da fatia cortical após 12 dias de desmineralização 

com o protocolo EDTA: (A) vista macroscópica mostrando a frente de 

desmineralização e o centro ossificado. Abaixo, as vistas microscópicas da 

estrutura lamelar do centro ossificado (B) e a interface entre o tecido mineralizado 

e não mineralizado (C). 

 A imagem SAM é apresentada na Figura VI.6, com os valores de impedância 

acústica (Z) em MRayl. A região desmineralizada e o centro ossificado podem ser 

identificados. A Z média no centro foi de 5,9 ± 0,4 MRayl, enquanto que a média na 

região desmineralizada foi de 1,4 ± 0,1 MRayl. A espessura da região de baixa 

mineralização foi de aproximadamente 1 mm.  
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Figura VI.6 – Imagem SAM da fatia cortical, mostrando o centro ossificado (1) 

(impedância média = 5,9 ± 0,4 MRayl) e a região desmineralizada (2) (impedância 

média = 1,4 ± 0,1 MRayl). 

 

 VI.2.3. Estimativas do tempo de vôo (TOF) 

 

A figura VI.7 mostra exemplos de sinais RF coletados no osso bovino intacto 

(VI.7A) e após a fratura realizada pela serra, com 3 mm de comprimento (VI.4B). É 

possível observar que a existência da fratura impõe um atraso no tempo de vôo da onda 

de US (9,64 µs) em relação ao osso intacto (8,40 µs). 

 

Figura VI.7 – Sinais RF coletados a partir da amostra de osso bovino: (A) intacto, 

e (B) com fratura de 3 mm. Pode-se notar o atraso no tempo de vôo do FAS (*) no 

caso de fratura (9,64 µs) em relação ao caso intacto (8,40 µs). 
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Na figura VI.8, observam-se os boxplots para cada situação experimental (desde 

o osso intacto até o 12º dia de desmineralização). Um aumento significativo do TOFFAS 

pode ser observado logo após a fratura (p < 0,001). Quando a fatia cortical mineralizada 

(considerada como dia 0 na escala temporal) foi colocada no espaço de fratura, o valor 

médio do TOFFAS foi similar ao valor obtido para o osso intacto, sugerindo que a 

interface (0,1 mm na simulação) que existe entre o osso e a fatia não influencia o TOF 

da propagação de US. Do dia 1 ao dia 4, um aumento nos valores de TOF com a 

progressiva desmineralização (p < 0,001) foi observado. Variações diárias no TOF 

foram consideradas como estatisticamente significativas (p < 0,05) em cada passo de 

desmineralização, exceto entre os dias 4 e 5, e dias 6 e 7.  

 

Figura VI.8 – Boxplots das distribuições do TOF para o osso intacto, fraturado e 

para cada dia de desmineralização (* - p < 0,05; ** - p < 0,001). 

 A Figura VI.9 é uma comparação entre o TOFFAS médio (início no dia zero) e as 

concentrações da perda de Ca2+. O aumento do TOF segue marcadamente a diminuição 

do Ca2+ até o dia 4 (Figura VI.9A). O TOF e a desmineralização apresentou uma 

correlação moderada (rs = -0,55, p = 0,03; Figure VI.9B).  
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Figura VI.9 – Perda de cálcio (mg/L) e TOFFAS (µs) para cada dia de 

desmineralização: (A) após o 4° dia, o TOF responde com pequenos aumentos e 

decréscimos, até alcançar um aumento de 9 µs no 12° dia; (B) um gráfico log-log 

entre essas variáveis (rs = -0,55, p = 0,03). 

  

 VI.2.4. Simulações 

 

As imagens (snapshots) da simulação numérica usando o modelo de terceiro dia 

de desminaralização são apresentadas na Figura VI.10. Uma onda lateral é produzida 

com a propagação de US proveniente do emissor (Figura VI.10A), e pode ser vista na 
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Figura VI.10B. Na Figura VI.10C, a frente de onda pode ser observada dentro da fatia. 

Um padrão de interferência entre a onda incidente e a onda refletida na interface osso 

intacto/desmineralizado pode ser visto na Figura VI.10D, assim como a frente de onda 

entrando na segunda placa após a fratura. Finalmente, na Figura VI.10E, a onda lateral 

se propaga pela segunda placa. 

 

Figura VI.10 – Snapshots da simulação da propagação acústica no 3° dia de 

desmineralização (osso intacto em cinza escuro; osso desmineralizado em cinza 

claro; água em preto): (A) t = 0 µs: o emissor é identificado (1); (B) t = 4 µs: onda 

lateral se propagando na interface água-osso (2); (C) t = 5 µs: a frente de onda se 

apresenta dentro da fatia (3), e é possível observar a menor inclinação da onda 

quando atinge o tecido desmineralizado (4); (D) t = 6 µs: um padrão de 

interferência entre as ondas incidente e a refletida na interface osso 

mineralizado/desmineralizado pode ser vista (5), enquanto a frente de onda se 

propaga já na segunda placa (6); (E) t = 7 µs: a onda lateral se propagando na 

segunda placa (7). 
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A Figura VI.11 mostra os valores de TOFFAS simulados e experimentais 

(médias), que obtiveram uma correlação de rs = 0,55 (p = 0,06). Pode-se notar que o 

TOFFAS aumenta com a presença de descontinuidade (fratura), enquanto quase recupera 

seu valor inicial de osso intacto quando a fatia totalmente mineralizada é colocada de 

volta no espaço. Durante o processo de desmineralização, o TOFFAS simulado apresenta 

taxas de aumento pequenas após o terceiro dia, e os valores são sempre maiores do que 

o caso experimental (Figura VI.11A), apresentando uma forte correlação com a perda de 

cálcio (rs = -0,99, p < 0,001). Quando a variação do TOFFAS com o tempo é obtida 

(∂TOFFAS/∂t), onde t = dia de desmineralização (Figura VI.11B), percebe-se que não há 

diferença significativa entre as variações nos valores experimentais e numéricos (p < 

0,05). 

 

Figura VI.11 – TOF experimental e simulado. Em (A), TOFFAS é apresentado em 

valores absolutos (µs). Em (B), ∂TOFFAS/∂t é observado do dia 1 ao dia 12. 
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CAPÍTULO VII 

DISCUSSÃO 

 

 Neste capítulo, as discussões serão expostas, primeiramente para os resultados 

obtidos com as simulações numéricas com os modelos de calo ósseo, e finalmente para 

os resultados com os experimentos in vitro. 

 

VII.1. SIMULAÇÕES  

 

Primeiramente, o trabalho aplicou modelos de consolidação óssea de resposta 

diária para simular a propagação da onda em transmissão axial. A transmissão axial 

ultrassônica (TAU) tem sido proposta nos últimos anos, por estudos de simulação (com 

modelos de calos mais simples) e também com experimentos usando phantoms simples. 

As simulações nesses quatro modelos numéricos mais complexos apresentaram 

informações adicionais acerca da possível habilidade diagnóstica da TAU na avaliação 

do calo ósseo, durante o processo de regeneração, fornecendo exemplos de situações 

clínicas comuns, como não-uniões (pseudo-artroses) e atrasos na consolidação. 

Um importante resultado é o comportamento decrescente consistente do tempo 

de vôo do FAS (TOFFAS) durante a regeneração óssea para todos os quatro modelos 

(figuras VI.1A e C; VI.2A e C). Esses achados corroboram o trabalho de 

PROTOPAPPAS et al. [40,41], onde usaram como parâmetro a velocidade de 

propagação (SOS), ao invés do tempo de vôo (TOF). Esses autores relataram um 

comportamento crescente da SOS durante a consolidação óssea. DODD et al. [44] 

também encontraram um aumento do TOF com o progressivo aumento no tamanho do 

espaço de fratura.  
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Ainda se demonstrou [40,41,46] que a geometria do calo (isto é, o formato 

externo do tecido de regeneração) não afeta as medidas do tempo de vôo do FAS  

(TOFFAS).  No presente estudo, o terceiro modelo (M3) poderia ser um exemplo disso. O 

modelo apresenta uma reabsorção do calo externo (figura V.2B) que começa no 9º dia, 

mas é intensificada após o 48º dia (figura V.3C mostra a composição total do calo para 

esse modelo, e visualiza-se um decréscimo na concentração de osso maduro - MB após 

o 48º dia). De acordo com a figura VI.2A, o TOFFAS permanece quase que constante 

após o 30º dia, mostrando que a reabsorção do calo (que leva a uma mudança na 

geometria) não altera o TOF da onda. Uma reabsorção intramedular do calo também 

parece não ter influência sobre os valores de TOF no quarto modelo (M4). A 

diminuição gradual no TOFFAS até o último dia de regeneração (figura VI.2C) pode estar 

associada a uma grande quantidade de osso imaturo de placa (ImBpl) que diminui à 

medida que MBpl aumenta após o 60º dia de regeneração (figura V.4D) (essas mudanças 

ocorrendo entre os fragmentos corticais da fratura, referentes ao trajeto da onda lateral). 

Além disso, um aumento do tecido da medula na região da reabsorção não afeta o 

TOFFAS, como relatado por outros autores [44]. Outro aspecto importante acerca da 

medida do TOFFAS é que este parâmetro parece ser sensível somente a mudanças na 

camada mais superficial do osso cortical. Isso pode ser visto em M3, onde uma não-

união na região mais inferior do osso cortical é predita (figura. V2.B). Essa condição 

permanece até o dia 140 de regeneração. Contudo, os valores de TOFFAS caracterizam 

uma condição normal (valores de TOF consistentes para MB).  

O tempo de propagação da onda pode ser influenciado pelo grau de 

mineralização do calo, principalmente na camada superficial do osso cortical. Um 

estudo recente [77] mostrou que altas taxas de formação de tecido ósseo são benéficas 

para a regeneração. Para todos os modelos, foi observado um aumento na concentração 
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de MB com posterior estabilização e, a partir desse ponto, o TOFFAS começa a cair. A 

formação progressiva de tecido ósseo irá aumentar os valores de módulo de Young (E) 

[91], e conseqüentemente irá aumentar os valores de velocidade longitudinal (equação 

V.2). Além disso, quase todos os modelos de predição tiveram o MB como um 

importante preditor (tabela VI.2). Contudo, valores basais de TOFFAS não foram 

alcançados nos últimos dias de regeneração, pela presença de osso maduro, que possui 

menores valores de E em comparação com o osso cortical. Isso ocorreu porque foi 

designado apenas um valor de E para MB (6 GPa), e não uma faixa crescente de valores, 

como no estudo de ISAKSSON et al. [81]. 

Um atraso na consolidação óssea poderia ser identificado pelo TOFFAS. Como 

mostrou a figura V.2A, um aumento na concentração de tecido fibroso entre os 

fragmentos corticais da fratura no segundo modelo - M2 (atraso na consolidação) teve 

um importante papel na manutenção do comportamento inalterado da curva de TOFFAS 

(figura VI.1C), e a descida esperada da curva se inicia com a diminuição da 

concentração de tecido fibroso (Fib) e aumento do tecido ósseo. Por essa razão, a 

concentração de tecido fibroso de placa (FibPL) foi um importante preditor do TOFFAS, 

explicando, sozinho, 87% de sua variação).  

 Outra variável analisada nas simulações foi a atenuação da energia, medida pelo 

Sound Pressure Level (SPL). O código de simulação não prevê a absorção de energia, 

de forma que a redução observada na amplitude da energia é devida principalmente às 

reflexões nas interfaces entre os diferentes tipos de tecido. DODD et al. [45] 

encontraram uma atenuação na amplitude do FAS com o aumento do espaçamento de 

fratura (composta por água). Afirmaram que a onda lateral que se propaga ao longo da 

placa é transmitida no local de fratura e é sujeita ao espalhamento e/ou difração. Uma 

superposição da onda reirradiada e das ondas difractadas estará presente, e será possível 
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então detectar isso dependendo da distância transdutor-placa e do ângulo da onda 

reirradiada. Finalmente, esses dois fatores dependerão da diferença de impedância entre 

a placa óssea e o tecido de regeneração. 

 Uma diminuição do SPLFAS e SPLMAX foi observada nos primeiros dias após 

fratura, seguida de diferentes padrões, dependendo do modelo (figuras VI.1 e VI.2). 

SPLMAX frequentemente mostrou valores menores do que SPLFAS, o que pode ser 

simplesmente explicado pelas suas proporções nas amplitudes do sinal. Três pontos 

diferentes são expostos aqui: (1) as curvas apresentam uma grande variação nos valores 

de SPL após a diminuição inicial. Uma possível razão para isso é que a estrutura interna 

do calo varie de acordo com cada modelo, levando a diferentes fenômenos de 

espalhamento/difração dentro da fratura; (2) na figura VI.1D, a curva de SPLFAS cai após 

o 26º dia, e depois recupera seu padrão crescente. Isso pode ser explicado pela figura 

V.4B, que mostra, no mesmo dia, um aumento repentino de cartilagem madura de placa 

(MCpl) e uma diminuição de Fibpl. Essa alteração poderia ter levado à diferentes padrões 

de reflexão, e o receptor poderia ter detectado uma perda de energia do sinal. Os valores 

são rapidamente recuperados à medida que MBpl aumenta; (3) a diminuição inicial do 

SPLFAS em M3 é também notável até o 30º dia (figura VI.2B). Como indicado na 

literatura [46], a geometria do calo influencia significantemente a amplitude do FAS. 

Como visto anteriormente (figura V.2B), M3 apresentou uma reabsorção gradual do 

calo, o que altera sua geometria. À medida que o processo progride, SPLFAS recupera 

seus valores de base. 

 Um estudo mais recente de GHEDUZZI et al. [92] confirma os resultados do 

presente estudo, no tocante à redução da amplitude do FAS, além da descontinuidade da 

fratura, e as maiores mudanças na amplitude do sinal transmitido ocorrem nos estágios 

iniciais (estágio inflamatório e formação do calo) e nos estágios de remodelagem óssea. 
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Ademais, a inclusão de um calo externo causou experimentalmente e numericamente 

um aumento da perda de energia do sinal. 

 Os modelos de regeneração da fratura apresentados foram mais detalhadamente 

estudados pelos mesmos autores que os processaram previamente [81]. Os autores 

tentaram corroborar os algoritmos de mecano-regulação com dados in vivo de outro 

estudo com outros autores. Comparando qualitativamente lâminas histológicas com 

resultados de simulações por elementos finitos, observaram que nenhum dos modelos 

predisse integralmente os padrões de regeneração similares aos observados 

experimentalmente. O modelo que mais se assemelhou foi o M4. Contudo, os autores 

apresentaram algumas limitações do estudo in vivo, como a ausência de parâmetros 

histomorfométricos e uma grande variabilidade intra-grupo. Mais recentemente, em um 

estudo sobre a sensibilidade da diferenciação tecidual e regeneração óssea em relação às 

propriedades teciduais, os mesmos autores concluíram que a quantidade de osso 

formado depende da permeabilidade do tecido de granulação, do E da cartilagem e da 

permeabilidade do osso imaturo [79]. Todos esses achados indicam a importância de se 

determinar corretamente as propriedades mecânicas dos diferentes tipos teciduais 

envolvidos, com o intuito de validar as simulações. 

 Quanto a TAU, TALMANT et al. [28] realizaram um estudo sobre a técnica de 

transmissão axial bi-direcional in vivo em ossos intactos, no qual avaliaram a 

variabilidade intra- e inter-operador. Para uma velocidade do FAS variando de 3.821 a 

4.110 m/s, encontraram uma precisão intra-operador de 0,4% (variabilidade de 15 m/s), 

e uma precisão inter-operador de 0,5% (variabilidade de 20 m/s). Aplicando o critério 

de mudança LSC (least significant change, ou mudança mínima significante, um 

parâmetro usado para mostrar qual mudança é estatisticamente significante, levando-se 

em consideração as limitações da técnica, e calculado usando a equação LSC = 2,8 x 
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erro de precisão [93]), são obtidos valores de 1,12% e 1,40% para as variabilidades 

intra- e inter-operador, respectivamente. Talvez não seja possível discriminar mudanças 

diárias no tecido de regeneração (variabilidade diária << 1,40%), porém seja possível 

identificar alguns estágios específicos. 

 Em suma, os resultados apresentados aqui mostram alguns aspectos importantes 

sobre a aplicação e viabilidade da TAU como ferramenta de avaliação do processo de 

regeneração óssea pós-fratura. Foi demonstrado com as simulações que o tempo de vôo 

da onda lateral pode talvez identificar um atraso na regeneração, contudo pode também 

negligenciar uma pseudo-artrose em camadas mais profundas do calo. A perda de 

energia do sinal fornece informação importante sobre a geometria do calo (reabsorção 

tecidual), e talvez possa detectar a diferenciação tecidual em uma situação in vivo, onde 

a absorção da energia ocorre. Importante ressaltar que não foram levadas em 

consideração variações na espessura cortical e freqüência do pulso (o que poderia levar 

a formação das ondas guiadas), assim como as propriedades anisotrópicas do osso 

cortical.  

 Os resultados acima discutidos foram publicados em revista especializada [94]. 

 

VII.2. EXPERIMENTO IN VITRO 

 

Até o presente momento, este é o primeiro trabalho explorando mineralização do 

calo ósseo e seu efeito na propagação por transmissão axial ultrassônica (TAU). Em 

uma tentativa de mimetizar inversamente o processo de mineralização do tecido de 

regeneração no espaço de fratura com uma amostra de tecido ósseo, representativa do 

caso geral, alguns resultados experimentais e de simulação interessantes podem ser 

destacados.   
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 Um protocolo de desmineralização baseado no EDTA foi usado nesse estudo. 

Esse método já tem sido bastante usado para a extração de íons cálcio (Ca2+) do tecido 

ósseo [88,95]. Na Figura VI.4 é possível observar que a perda de Ca2+ segue uma curva 

exponencial, como descrito por BOWMAN et al. [95], que desenvolveram um estudo 

em osso cortical usando uma solução de EDTA a 0,5 M, modelando a desmineralização 

com uma função exponencial decrescente (y = exp(-t/3,5), onde y é a concentração de 

Ca2+ na solução de EDTA, e t é o tempo de desmineralização em dias. O protocolo 

usado nesse trabalho produziu uma perda de Ca2+ que pode ser melhor modelada usando 

duas exponenciais (R2 = 0,99). 

A imagem de SAM foi capaz de mostrar alguns importantes aspectos sobre a 

amostra. O tecido desmineralizado pode ser observado na Figura VI.5. Após 12 dias de 

imersão em solução de EDTA, a fatia óssea apresentou uma camada periférica 

desmineralizada de aproximadamente 1 mm de espessura, com valores de impedância 

(Z) baixos (Z < 2 MRayl), circundando um centro de tecido mineralizado com Z médio 

de 5,9 MRayl (Figura VI.6). Esses achados sugerem que, para amostras de osso cortical 

com espessura maior do que 1 mm, pode não ser possível a obtenção de uma 

desmineralização completa a curto prazo, com a solução de EDTA. Ademais, a 

impedância do centro foi abaixo das apresentadas na literatura. Por exemplo, KOTHA et 

al. [96] encontraram um valor médio de 8,19 MRayl, e ZIMMERMAN et al. [97] 

acharam um valor de 9,29 MRayl, ambos usando SAM à 50 MHz. Uma razão possível 

seria o corte realizado pela serra, que causa um desarranjo na estrutura lamelar, 

consequentemente afetando as propriedades mecânicas. 

Os resultados resumidos na Figura VI.8 evidenciaram que as estimativas de 

TOFFAS são sensíveis ao grau de desmineralização do osso cortical. Em primeiro lugar, 

a presença de um espaço que mimetiza uma fratura, preenchido por um fluido, 
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aumentou o valor de tempo de vôo, em concordância com a literatura [45]. Quando a 

fatia de osso mineralizada foi colocada novamente no espaço de fratura, o TOF quase 

recuperou seu valor inicial, modificado insignificantemente pela presença da interface 

entre a placa cortical e a fatia. Nos primeiros quatro dias, a desmineralização resultou 

em um aumento progressivo e significante do TOFFAS (e uma diminuição associada da 

velocidade do FAS, não mostrada), seguindo a rápida perda de cálcio. Essa tendência 

era esperada, uma vez que valores menores de velocidade longitudinal são obtidos com 

um grau de mineralização decrescente [98-100]. A partir do dia 4, o TOFFAS alcançou 

um platô, apesar de uma perda de cálcio decrescente continua (Figura VI.9A).  Uma 

possível explicação poderia ser a fraca sensibilidade da TAU em discriminar variações 

pequenas no conteúdo mineral tecidual. Contudo, os primeiros quatro dias de perda de 

cálcio poderiam representar a possibilidade de se avaliar a influência do aumento da 

concentração mineral no tecido de regeneração da fratura [78,83] nas medidas de US. 

Ao se realizarem simulações numéricas da propagação do US neste presente trabalho, 

MACHADO et al. [94] mostraram que o TOFFAS pode ser sensível ao aumento do tecido 

ósseo maduro após o 20° dia de regeneração óssea, o que pode indicar, por exemplo, o 

início, ou mesmo alguns pontos temporais da regeneração, com objetivos diagnósticos e 

prognósticos. A mineralização do osso cortical nas camadas mais superficiais afeta a 

velocidade do FAS, e o tecido ósseo maduro (compondo o calo ossificado) pode 

explicar sozinho a variação no TOF com um R2 = 0,70 (p < 0,001). 

Uma correlação moderada entre a perda de Ca2+ e TOFFAS pode ser vista na 

Figura VI.9. Após o 4° dia, pequenas taxas de desmineralização não parecem 

influenciar as medidas de TOF. Em conjunto com a análise de SAM (Figura VI.6), as 

estimativas constantes de TOF nos últimos dias da imersão com EDTA podem ser 

explicadas pelas pequenas taxas de perda de Ca2+, o que pode indicar pequenas taxas de 
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desmineralização espacial, influenciando insignificantemente as medidas de TOF, 

considerando a frequência aplicada de 1 MHz. 

As simulações computacionais têm sido amplamente aplicadas no campo da 

caracterização tecidual paramétrica por US para auxiliar os pesquisadores na 

compreensão dos diferentes fenômenos físicos que permeiam a propagação da onda 

acústica no meio biológico [75]. No presente trabalho, um modelo simples foi proposto 

para descrever o FAS se propagando em transmissão axial ao longo do eixo cortical, no 

qual uma descontinuidade foi introduzida na forma de uma fatia óssea cortical 

mineralizada.  O processo de desmineralização foi modelado com uma camada de 

tecido conectivo inicial, que cresce progressivamente da periferia ao centro da amostra, 

com os passos espaciais seguindo a curva exponencial obtida da análise das soluções de 

EDTA. A interface entre a placa e a fatia também foi considerada. Pode ser observado 

(Figura VI.11) que o TOF simulado apresentou valores maiores em comparação com os 

resultados experimentais. Isso pode ser explicado pela simples abordagem numérica, 

que pode ser altamente sensível às pequenas variações espaciais de desmineralização. 

Seria possível hipotetizar que a tendência a valores constantes do TOF experimental 

após o 4° dia de desmineralização seja devida à pouca sensibilidade da técnica 

ultrassônica em perceber pequenas na desmineralização da amostra, o que poderia ser 

um ponto interessante para pesquisas futuras. Ao possuir duas camadas com 

características elásticas diferentes, também existe a possibilidade de a onda verificada 

nas simulações acima da fatia óssea não ser a onda lateral, e sim algum modo de Lamb. 

Por outro lado, pelos resultados da derivada de TOF em relação ao tempo são mostrados 

do dia 1 ao dia 12 (Figure VI.11B), pode-se observar que as taxas de variação dos 

resultados experimentais e de simulação concordam satisfatoriamente. 
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A propagação do US pode ser visualizada nos snapshots da Figura VI.10. 

Considerando que a espessura cortical é de 5 mm, e para um comprimento de onda de 

aproximadamente 4 mm no osso (@1MHz), pode-se dizer que a placa óssea é grande o 

suficiente, e para uma variação limitada de distância emissor-receptor, o FAS 

corresponde à onda lateral (Figura VI.10B) [48], se propagando com velocidade de 

compressão longitudinal c dada por ρ/33cc = , onde c33 é o coeficiente de rigidez 

para a direção do feixe (o índice 3 representa o eixo ósseo z), e ρ é a densidade. Quando 

a onda interage com a fatia óssea, fenômenos complexos ocorrem, como reflexões, 

espalhamento, ou mesmo a formação de ondas de Lamb através da zona 

desmineralizada, o que provavelmente afeta a propagação da onda lateral. Esses 

fenômenos são afetados pela perda de Ca2+, mas o fato de c diminuir durante o processo 

de desmineralização indica que c33 diminui mais rápido do que ρ. A elucidação desses 

tópicos pode ser proposta em investigações futuras. Outro ponto importante é a 

inclinação menor da frente de onda ao passar pelo tecido desmineralizado, devido à 

menor velocidade longitudinal do meio, consequentemente aumentando o tempo de vôo, 

fato este percebido pelas mensurações em TAU. 

Já foi demonstrado com simulações que o TOFFAS pode ser sensível às alterações 

na camada mais superficial do osso cortical [94]. Com um modelo numérico de fratura, 

no qual uma não-união foi representada na região inferior do osso cortical, o TOFFAS 

caracterizou o tecido de regeneração como estando em uma condição normal. Na 

presente investigação, não foi possível reproduzir essa situação, consequentemente 

representando outro tópico interessante para ser desenvolvido a posteriori.  

A diferenciação tecidual que ocorre durante uma fratura é um processo bem 

conhecido. O calo é uma estrutura formada por diversos tipos de tecidos, incluindo 

fibrocartilagem, cartilagem, tecido de granulação, osso intramembranoso e cartilagem 
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calcificada [85]. A formação óssea no calo mole se inicia a certa distância da fratura, na 

superfície do periósteo e do endósteo do osso cortical. A ossificação segue em direção 

ao centro da fratura. As ossificações intramembranosa e endocondral podem ser 

observadas, e somente um pequeno espaço de tecido não-ossificado preenche a fenda do 

calo no estágio tardio de regeneração [64,65,81]. Mais recentemente, LIU et al. [101] 

analisaram as características da partícula mineral no calo mineralizado em carneiros, 

mostrando um processo de formação óssea complexo com um tecido ósseo imaturo 

altamente desordenado, juntamente com a deposição de tecido lamelar. A configuração 

in vitro apresentada no presente trabalho apresentou uma frente de desmineralização 

exponencial, progredindo da periferia em direção ao centro do osso cortical. Logo, não 

foi possível generalizar conclusões sobre a formação da ponte óssea externa (external 

bone bridging) ou mesmo sobre a mineralização em direção ao centro do espaço de 

fratura. No entanto, um aspecto interessante surge, uma vez que o TOFFAS simulado foi 

influenciado somente pela espessura do tecido desmineralizado (o único parâmetro que 

mudou durante as simulações numéricas), em conjunto com uma concordância com 

dados experimentais, por conseqüência indicando que a TAU pode talvez conseguir 

discriminar estágios iniciais da regeneração óssea, marcados por variações minerais 

espaciais. 

A utilização de apenas uma amostra traz uma limitação ao estudo. Não se sabe a 

procedência do animal de onde foi extraída a amostra óssea. Em estudos futuros podem-

se realizar experimentos com um maior número de amostras, permitindo assim uma 

análise estocástica (resultados probabilísticos) em detrimento dos resultados 

determinísticos apresentados no presente estudo.  

A ausência da geometria do calo também é uma limitação. Porém, usando 

simulações numéricas, alguns investigadores mostraram que o TOF não é influenciado 
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por mudanças geométricas no calo [40,94]. Já as ondas guiadas, ou ondas de Lamb 

[40,41] e a amplitude de energia do FAS [92] podem ser alteradas. Mesmo assim, 

achados importantes foram alcançados no que concerne ao efeito do grau de 

mineralização nas medidas de TAU, representando a base para futuros trabalhos na 

aplicação desta técnica na avaliação e acompanhamento de fraturas ósseas. 
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CAPÍTULO VIII 

CONCLUSÃO 

 

Este trabalho desenvolveu um estudo sobre a aplicação da transmissão axial 

ultrassonora na avaliação das fraturas ósseas, utilizando duas abordagens: simulações 

computacionais envolvendo modelos numéricos de calos ósseos mais complexos; e uma 

abordagem experimental, onde se propõe um modelo de desmineralização para avaliar o 

efeito da concentração de cálcio do tecido ósseo nas estimativas de tempo de vôo da 

onda de ultrassom, em transmissão axial. 

Além de ter corroborado resultados já publicados na literatura, foi possível 

identificar alguns aspectos inéditos da influência da composição do calo ósseo nas 

medidas ultrassonoras. Por exemplo, o grau de mineralização influencia o tempo de vôo 

da onda, o que foi visto tanto no estudo computacional como no estudo in vitro. A 

composição tecidual do calo (proporção de tecido fibroso, cartilaginoso e/ou ósseo), e a 

presença de alterações patológicas, podem levar a uma variação característica do tempo 

de vôo, o que pode significar um parâmetro diagnóstico de grande utilidade na prática 

clínica. 

O modelo experimental apresentado nesse trabalho é original. Foi possível 

avaliar a sensibilidade da técnica em uma situação controlada (a desmineralização diária 

da fatia óssea cortical). A evolução dos parâmetros de tempo de vôo e atenuação do 

sinal ultrassonoro pode indicar o progresso do processo de regeneração óssea, o que 

pode ser utilizado na clínica para o diagnóstico e acompanhamento de pacientes com 

esse problema.   

Estudos futuros são necessários para solucionar algumas questões, como por 

exemplo qual seria o efeito da presença de tecido mole, ou mesmo da variação da 
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temperatura ou fluxo sanguíneo dentro da fratura, na avaliação por transmissão axial 

ultrassonora. Também se sugere o controle da desmineralização utilizando a 

microscopia ultrassônica após cada fase de desmineralização, para que a informação 

sobre o gradiente espacial de perda de cálcio da amostra seja usada na análise dos 

dados, ou mesmo para ser aplicada em novas simulações. A utilização de outros 

parâmetros, como atenuação, reflexão e análise de ondas guiadas, também é de 

interesse. 

Outras possibilidades seriam: realizar estudos comparativos com radiografias 

simples, tomografia e densitometria; efetuar estudos com peças cadavéricas mantidas 

em formol, onde o tecido mole poderia ser rebatido ou não para as medidas de 

ultrassom; fazer efetivamente o acompanhamento in vivo do processo cicatricial de uma 

fratura. 

Os achados apresentados sobre o efeito da mineralização na transmissão axial 

ultrassonora, juntamente com as simulações realizadas, podem ser entendidos como 

uma base para estudos futuros da aplicação dessa técnica na avaliação de fraturas ósseas 

in vivo. Acredita-se ainda que seria possível uma aproximação inversa para deduzir 

características do problema à partir de resultados experimentais, tendo como 

parâmetros, por exemplo, as concentrações de cada tipo de tecido no calo e 

características geométricas da fratura. 
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ANEXO 

PROPRIEDADES ELÁSTICAS DOS SÓLIDOS 

 

Segue-se uma breve revisão das propriedades elásticas dos sólidos, tomando 

como referência o livro de AULD [74]. 

A deformação em um corpo acusticamente vibratório é descrita pelo campo de 

deformação ),( trS
rr

, que é relacionado ao campo de deslocamento da partícula ),( tru
rr

, 

através da seguinte equação tensão-deslocamento: 

),(),( trutrS s
rrrr

∇=  (A.1) 

onde s∇ é o operador gradiente simétrico, e possui a seguinte representação matricial: 































∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

=∇→∇

0

0

0

00

00

00

xy

xz

yz

z

y

x

Ijs

 
(A.2) 

As forças de restauração elástica (T
r

) em um meio vibratório livre é relacionada 

através da equação translacional de movimento 

2

2

t
uT

∂
∂=⋅∇
rr

ρ - F
r

 (A.3) 

onde ρ é a densidade de massa de equilíbrio do meio, e F
r

 é o vetor força aplicada. Para 

uma região livre de qualquer fonte, F
r

= 0. 

 Agora é necessário estabelecer uma conexão entre as forças de restauração 

elásticas e a deformação do material. Para pequenas deformações, é observável 
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experimentalmente que a deformação é linearmente proporcional  a força aplicada (Lei 

de Hooke). A medida que deformações maiores são impostas, a relação deformação x 

força se torna cada vez mais não-linear, mas o corpo continua com seu estado original 

quando a força é removida (deformação elástica). Contudo, se essa deformação passa 

um certo limite, a deformação não será mais elástica. Além desse limite elástico, o meio 

se deforma permanentemente (deformação plástica) e eventualmente se quebra (figura 

A.1). No entanto, para a acústica, a região linear é a mais relevante para a teoria de 

vibração de baixa amplitude, definida como a Lei de Hooke. 

 

Figura A.1 – Curva força x deformação dividida nas regiões de deformação 

elástica e plástica. O “x” marca o ponto onde ocorre fratura. Adaptado de [71]. 

A Lei de Hooke diz que a deformação é linearmente proporcional à força 

aplicada, e vice-versa. A segunda forma é colocada matematicamente escrevendo-se 

cada componente da força (força de restauração elástica) como uma função linear geral 

de todos os componentes da força. Por exemplo: 

Txx = cxxxxSxx + cxxxySxy  + cxxxzSxz + cxxyxSyx + cxxyySyy  + cxxyzSyz  

+ cxxzxSzx + cxxzySzy  + cxxzzSzz 
(A.4) 
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de uma forma geral tem-se 

Tij = cijklSkl 

i, j, k, l = x, y, z 
(A.5) 

As “constantes de mola microscópicas” cijkl em (A.5) são chamadas de 

constantes de rigidez elástica. Pode-se provar que para um meio de cristal de simetria 

cúbica, c’ pode ser representa por 
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(A.6) 

Como exemplo dessa aplicação, considere uma onda transversal polarizada no 

eixo x e se propagando no eixo y, com o campo de deformação 

T6 = Txy = sen(ωt – ky) (A.7) 

onde ω é a freqüência angular (ω = 2πf) e k = 2π/λ, sendo que λ é o comprimento de 

onda. O campo de deslocamento dessa onda será 

S6 = Sxy = )(
2 2

2

kytsenk
−ω

ρω
 (A.8) 

Esses campos devem se relacionar através da equação constitutiva elástica do 

meio de propagação 
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(A.9) 

ou 
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T6 = c44S6 (A.10) 

Isso significa que o campo T6,S6 constitui uma solução de onda acústica válida 

somente se 

c44k
2= ρω2 (A.11) 

 A relação (A.11) é chamada de relação de dispersão da onda. A velocidade de 

fase Vs para essa onda será 

2
1

)/( 44 ρω c
k

Vs ==  (A.12) 

Agora no caso de uma onda de compressão se propagando no eixo y, tem-se o 

deslocamento da partícula 

)cos(ˆ kytyu −= ω
r

 (A.13) 

e o campo de deformação 

S2 = Syy = k sen(ωt – ky) (A.14) 

 Considerando o eixo de um cristal cúbico, o campo de força é calculado usando-

se (A.14) pela equação constitucional 
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(A.15) 

ou seja, 

T1 = c12S2 = c12k sen(ωt-ky) 

T2 = c11S2 = c11k sen(ωt-ky) 

T3 = c12S2 = c12k sen(ωt-ky) 

(A.16) 
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 Uma vez que o campo de força varia somente no eixo y, a equação de 

movimento da onda livre se propagando no eixo y será 

xxy uT
y

2ρω=−
∂
∂  

yyy uT
y

2ρω=−
∂
∂  

zzy uT
y

2ρω−=
∂
∂  

(A.17) 

Entre os componentes de força de (A.16) para a onda de compressão se 

propagando no eixo y, apenas T2 = Tyy entrará nessas equações. Consequentemente, 

02 =− xuρω  

)cos(211
2 kytkcT

y
u yyy −=−

∂
∂=− ωρω  

02 =− zuρω  

e substituição em (A.13) para uy mostra que a relação de dispersão 

c11k
2= ρω2 (A.18) 

precisa ser satisfeita. A velocidade de fase da onda longitudinal Vl será 

2
1

)/( 11 ρω c
k

Vl ==  (A.19) 

Geralmente, as constantes de rigidez de compressão são bem maiores do que as 

constantes de rigidez transversais. 

As características de elasticidade de um sólido também podem ser dadas por 

parâmetros como as constantes de Lamé (λl, µl), o módulo de Young (E), a razão de 

Poisson (ν0) e o módulo de compressão hidrostática (κ). Todos se relacionam com as 

ondas longitudinais ou transversais, seguindo as equações na tabela A.1 [72], 
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considerando cl e ct as velocidades de propagação longitudinal e transversal, 

respectivamente. 

Tabela A.1 – Relações entre as ondas longitudinais e transversais com as diferentes 

constantes elásticas [72]. 
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ONDAS PLANAS EM SÓLIDOS – A EQUAÇÃO DE CHRISTOFFEL 

 

Novamente, o desenvolvimento das equações a seguir terá como base o livro de 

AULD [74]. 

Primeiramente, a velocidade da partícula v
r

 será descrita como sendo 

t
uv

∂
∂=
rr

 (A.20) 

Sendo assim, (A.3) se torna 

2

2

t
p

T
∂
∂

=⋅∇
rr

- F
r

 (A.21) 

onde p
r

é densidade de momento (kg/m2s) e é definida como 

vp
rr

ρ=  (A.22) 
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e a relação deformação-deslocamento 

uS s
rr

∇=  (A.23) 

se torna 

 t
Svs

∂
∂=∇

r
r

 (A.24) 

Agora (A.21) e (A.24) podem ser expressas inteiramente em termos do campo 

de força T
r

e o campo da velocidade da partícula v
r

, considerando um campo acústico 

sem perda de energia: 

t
vT

∂
∂=∇
rr

ρ - F
r

 (A.25) 

e 

t
Tsvs

∂
∂=∇
r

rr
:  (A.26) 

EliminandoT
r

[74], pode-se escrever a equação da onda para v
r

: 

t
F

t
vvc s

∂
∂−

∂
∂=∇⋅∇

rr
rr

2

2

: ρ  (A.27) 

onde c
r

é a vetor rigidez. A equação (A.27) em forma de matriz se torna 

2

2

t
v

vc i
jLjKLiK ∂

∂
=∇∇ ρ  - t

F
i

∂
∂

 (A.28) 

onde o operador iK∇ tem a forma 





















∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

∂
∂

=∇

000

000

000

xyz

xzy

yzx

iK  (A.29) 
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e o operador Lj∇ tem a forma de (A.2). Considerando uma região livre de qualquer fonte 

( F
r

= 0), uma onda plana uniforme se propagando na direção Î dada por 

zyx lzlylxI ˆˆˆˆ ++=  (A.30) 

tem campos proporcionais a
).̂( rIktie −ω
. Nesse caso, iK∇ e Lj∇ são substituídos pelas 

matrizes –ikiK e –ikLj, respectivamente, onde 














−→−=−

000
000

000

xyz

xzy

yzx

iKiK

lll
lll
lll

ikiklik  (A.31) 

e 





















−→−=−

0
0

0
00

00
00

xy

xz

yz

z

y

x

LjLj

ll
ll
ll
l

l
l

ikiklik
 (A.32) 

Finalmente, a equação (A.28), para F
r

= 0, se reduz a chamada equação de 

Christoffel: 

ijijjLjKLiK vvkvlclk 22)(2 ρω=Γ=  (A.33) 

onde ijΓ é chamada de matriz de Christoffel, e tem a forma 

LjKLiKij lcl=Γ  (A.34) 

 Os elementos de ijΓ são funções somente da direção de propagação da onda 

plana e das constantes de rigidez do meio. 

 A equação de Christoffel se aplica a ondas planas uniformes tanto para meios 

isotrópicos como para anisotrópicos, diferenciando-se apenas na formulação das 

condições de rigidez para ambos os casos. 
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Sólidos isotrópicos  

 

Em um meio isotrópico os três eixos, x, y, z e os três planos yz, xz, xy são 

equivalentes. Consequentemente, a resposta do meio precisa ser a mesma para uma 

força compressiva aplicada ao longo de qualquer eixo. Pode-se provar que [70], para um 

meio isotrópico, a matriz de rigidez geral [c’] é obtida: 



















=

44

44

44

111212

121112

121211

00000
00000
00000
000
000
000

]'[

c
c

c
ccc
ccc
ccc

c  (A.35) 

Também pode ser mostrado [93] que a condição 

c12 = c11 – 2c44 (A.36) 

é requerida para que haja invariância de [c’] com respeito a sua rotação. 

 As equações (A.35) e (A.36) mostram que um meio isotrópico possui apenas 

duas constantes elásticas independentes. Estas são frequentemente consideradas como 

sendo as constantes de Lamé, λl e µl, definidas como 

λl  = c12  

µl  = c44 
(A.37) 

Pela tabela A.1, pode-se observar a relação direta entre as constantes de Lamé e 

as velocidades de ondas de compressão (longitudinal) e de cisalhamento (transversal). 

Agora, usando (A.35) e (A.36) na matriz de Christoffel (A.34), e assumindo 

que zI ˆˆ= , a equação de Christoffel (A.33) se reduz a 












=


























z

y

x

z

y

x

v
v
v

v
v
v

c
c

c
k 2

11

44

44
2 .

00
00
00

ρω  (A.38) 

e pode ser separada e, três equações independentes: 
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xx vvck 2
44

2 ρω=  

yy vvck 2
44

2 ρω=  

zz vvck 2
11

2 ρω=  

(A.39) 

 

Sólidos anisotrópicos  

 

O tipo mais comum de sólido anisotrópico é aquele representado pelo sistema 

chamado triclínico. As matrizes de transformação para esse sistema são: 









→

100
010
001

1  










−
−

−
→

100
010
001

1  

(A.40) 

Quando essas matrizes são substituídas em (A.34), a equação de Christoffel para 

cristais triclínicos aparece na forma 












=
























z

y

x

z

y

x

v
v
v

v
v
v

k 22 . ρω
γζε
ζβδ
εδα

 (A.41) 

onde 

yxxzzyzyx llcllcllclclclc 161556
2

55
2

66
2

11 222 +++++=α  

yxxzzyzyx llcllcllclclclc 264624
2

44
2

22
2

66 222 +++++=β  

yxxzzyzyx llcllcllclclclc 453534
2

33
2

44
2

55 222 +++++=γ  

yxxzzyzyx llccllccllcclclclc )()()( 661256142546
2

45
2

26
2

16 ++++++++=δ  

(A.42) 
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yxxzzyzyx llccllccllcclclclc )()()( 561455133645
2

35
2

46
2

15 ++++++++=ε  

yxxzzyzyx llccllccllcclclclc )()()( 462545362344
2

34
2

24
2

56 ++++++++=ζ  

e 

kkl xx /=  

kkl yy /=  

kkl zz /=  

(A.43) 

são os cossenos de direção da direção de propagação. Esse resultado pode ser 

especializado para outros sistemas de cristais, usando as condições iniciais de rigidez 

para cada um. Essas condições estão presentes na literatura [74]. 
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