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RESUMO

ANTUNES, C. A. Sobre as condições e probabilidades para a nucleação e
cavitação acústicas no tecido biológico - uma análise teórica. 2022. 121p. Dissertação
(Mestrado em Ciências) - Instituto de Física de São Carlos, Universidade de São Paulo,
São Carlos, 2022.

As ondas ultrassônicas podem ser utilizadas para as mais diversas terapias e tratamentos
de doenças humanas. Dentre as vantagens da utilização de terapias com ultrassom (US),
pode-se citar a fácil penetração do mesmo no tecido biológico e a alta capacidade de foco
do US em pequenas áreas. (1) Dentre as terapias que se utilizam do US, tem-se a Terapia
Sonodinâmica (SDT), baseada na interação de ultrassom (US), um fármaco sensível ao
US e oxigênio singleto. A SDT consiste em um procedimento não invasivo que pode ser
utilizado no combate de células cancerígenas. Dois efeitos causados pela propagação do
US no tecido biológico e que podem desencadear uma série de outros efeitos no tecido,
inclusive danos celulares, são a nucleação e cavitação acústicas, ou seja, a formação e
oscilação de bolhas de gás e vapor no meio. (2) Isso torna fundamental o entendimento
desses fenômenos no tecido biológico para sua aplicação na SDT. Assim, os objetivos do
presente trabalho consistiram em compreender os mecanismos de nucleação e cavitação
acústicas em tecidos biológicos, estimando possíveis ajustes nos parâmetros e equações que
descrevem a observação de tais fenômenos na água e no tecido biológico. Para isso foram
realizadas análises dos modelos teóricos da dinâmica de nucleação/cavitação descritos
na literatura. As solução em meios aquosos e teciduais assim com possíveis ajustes nos
modelos analisados foram obtidas nos softwares Wolfram Mathematica e MATLAB. De
acordo com os resultados obtidos, a tensão superficial do meio é de grande importância
para a ocorrência de nucleação, sendo necessário considerar tal parâmetro dependente
da temperatura para que seja possível estimar com maior precisão os valores energéticos
necessários para a formação de bolhas no tecido. A presença de heterogeneidades no meio é
capaz de reduzir em uma ordem de grandeza a energia mínima necessária para a ocorrência
de cavitação. Os limiares da cavitação acústica são fortemente dependentes da tensão
superficial, viscosidade e rigidez do meio. Além disso, a implosão de bolhas cavitadas pode
gerar aumentos de mais de 3000 K no interior da bolha, causando danos ao tecido.

Palavras-chave: Nucleação acústica. Cavitação acústica. Terapia sonodinâmica.





ABSTRACT

ANTUNES, C. A. About the conditions and probabilities for bubbles nucleation
and cavitation in biological tissues - a theoretical analysis. 2022. 121p. Dissertation
(Master in Science) - Instituto de Física de São Carlos, Universidade de São Paulo, São
Carlos, 2022.

Ultrasonic waves can be used for the most diverse therapies and treatments of human
diseases. Among the advantages of using ultrasound (US) therapies, one can mention its
easy penetration into biological tissue and the high ability of US to focus on small areas.
(1) Among the therapies that use US, there is Sonodynamic Therapy (SDT), based on
the interaction of ultrasound (US), a drug sensitive to US and singlet oxygen. SDT is a
non-invasive procedure that can be used to fight cancer cells. Two effects caused by the
propagation of US in the biological tissue and that can trigger a series of other effects in the
tissue, including cell damage, are acoustic nucleation and cavitation, that is, the formation
and oscillation of gas and vapor bubbles in the medium. (2) The understanding of these
phenomena on biological tissue then, becomes fundamental for its application on SDT.
Thereby, the main goal of this work is to understand the mechanisms responsible for the
nucleation and acoustic cavitation on biological tissue, estimating the possible fitting on
the parameters and equations that describe the phenomena on water and biological media.
To achieve this, analysis on the theoretical models regarding the dynamics of acoustic
nucleation/cavitation described in the literature were made. The solution for aqueous and
tissue media, as well as possible fitting adjustments on the models were obtained using
the Wolfram Mathematica and MATLAB softwares. According to the results, the surface
tension of the medium has a major importance in favor of nucleation to occur, therefore it
is necessary to consider it to be temperature-dependent in order to better estimate the
energy required for bubble formation on tissue. The presence of heterogeneities in the
medium is capable of reducing the minimum energy required for cavitation to occur by a
factor of ten. The acoustic cavitation thresholds are strongly dependent on the surface
tension, viscosity and stiffness of the medium. Furthermore, the implosion of cavitated
bubbles can generate more than 3000 K increase inside the bubble, causing tissue damage.

Keywords: Acoustic nucleation. Acoustic cavitation. Sonodynamic therapy.
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1 INTRODUÇÃO

O câncer é um dos principais problemas de saúde pública no mundo, estando entre
as 4 maiores causas de morte prematura (antes dos 70 anos) em diversos países. Além disso,
de acordo com (3) et al., estima-se que 1 em cada 6 mortes no mundo seja decorrente de
tumores malignos, somando 10 milhões de mortes em 2018. Nos países subdesenvolvidos,
a menor qualidade de vida, menor capacidade de diagnóstico, tratamento precarizado e
baixa assistência à saúde são responsáveis pelo aumento acentuado na incidência de casos,
especialmente expressivo nessas regiões. (3)

Dentre os tipos de câncer de pele tem-se o melanoma e o não melanoma. O primeiro
corresponde ao tipo menos comum, porém o mais letal devido a sua grande capacidade de
invadir outros órgãos e formar novos tumores, no processo conhecido como metástase. (4)

Já o câncer não melanoma se divide em diversos tipos de tumores, sendo os mais
comuns os chamados carcinomas basocelulares e os espinocelulares, correspondendo a cerca
de 177 mil novos casos da doença todos os anos. (5)

De acordo com a Sociedade Brasileira de Dermatologia (SBD) o câncer de pele
corresponde a 33% do diagnóstico de câncer no Brasil (5) sendo registrados cerca de 185
mil novos casos da doença no país todo ano. (6) Segundo a Organização Mundial da Saúde
(OMS), entre 2 e 3 milhões de casos de câncer de pele não melanoma são registrados no
mundo todos os anos.

Ademais do grande número de casos, o aumento nestes números desde os anos 1960
(7) tem gerado interesse no conhecimento e aprimoramento de técnicas não invasivas para
seu tratamento, em contraposição ao tratamento mais comum a este tipo de enfermidade,
que ainda se dá majoritariamente através de métodos cirúrgicos (excisional, laser, cureta-
gem) que, por serem invasivos, acabam deixando resultados pouco estéticos o que pode
dificultar a reinserção do paciente na sociedade, especialmente nos casos de lesões faciais,
além de não serem efetivos no caso de tumores metastáticos.

Além dos procedimentos cirúrgicos, outros tratamentos comumente utilizados como
radioterapia, quimioterapia e imunoterapia podem gerar diversos efeitos colaterais, como
tolerância das células cancerígenas após longos períodos de químio e radioterapia, e o alto
custo da imunoterapia. Além das consequências físicas e psicológicas, que podem causar
efeitos permanentes no estilo de vida dos pacientes. Esses fatores tornam muito importante
a investigação e o melhor entendimento de terapias alternativas para o tratamento do
câncer. Dentre tais terapias, podem-se citar as terapias dinâmicas: Fotodinâmica (PDT,
do inglês Photodynamic Therapy) e Sonodinâmica (SDT, do inglês Sonodynamic Therapy).
(8)
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A SDT é caracterizada pela combinação de ultrassom (US), um fármaco sono-
ativado, chamado de sonossenbilizador (SS) e oxigênio molecular (O2). A energia entregue
ao tecido devido à incidência de US e sua interação com o SS, excitam as moléculas de
oxigênio e podem levar à morte celular.

Tendo isso em vista, o presente trabalho aborda aspectos teóricos da interação
do US com o tecido biológico, em especial dois fenômenos decorrentes de tal interação:
a nucleação e a cavitação acústicas, tendo em vista que o melhor entendimento destes
fenômenos é fundamental para o maior controle e efetividade das terapias alternativas
envolvendo US, como a SDT para o tratamento do câncer, em especial do câncer de pele.

Para isso, o trabalho se inicia com um revisão bibliográfica a respeito de terapias
dinâmicas, com enfoque na SDT, características do US, seguidos da descrição dos modelos
encontrados na literatura para descrever a ocorrência de nucleação acústica, diferenciando
a nucleação homogênea e heterogênea, a energia mínima para sua ocorrência e sua taxa.

Em seguida é feita a revisão da dinâmica de cavitação acústica, com base nos
modelos mais simplificados utilizados na descrição de tal fenômeno, a partir das equações
de Rayleigh-Plesset (RP), Keller-Miksis (KM) e Gilmore, bem como as pressões mínimas
necessárias para a ocorrência de cavitação e seus efeitos no tecido biológico.

Na sequência, são apresentados os objetivos e os resultados das análises referentes à
energia mínima, taxa e probabilidade de nucleação homo e heterogênea em sangue e tecido
mole, bem como da análise da dinâmica de cavitação descrita a partir das equações de RP
e KM, no que diz respeito aos valores de pressão acústica mínimos para a ocorrência de
cavitação inercial, bem como a elevação de temperatura local gerada pela mesma. Por fim,
são apresentadas as conclusões obtidas a partir do levantamento bibliográfico e da análise
dos resultados obtidos. Também é feita uma análise da relação de dependência entre os
principais fatores envolvidos nos processos de nucleação e cavitação acústica.

1.1 Ultrassom Terapêutico

Apesar do US ter sua aplicação mais conhecida na área de diagnósticos, existem
diversas terapias que se utilizam de tais ondas para os mais variados fins, como por
exemplo, remoção de pedra nos rins, por meio do procedimento chamado de litotripsia
(9,10), e ablação térmica e mecânica de tecido, por meio da histotripsia. (11) Tais métodos
se utilizam do US focado de alta intensidade, HIFU (do inglês, High-Intensity Focused
Ultrasound), que consiste em uma técnica não invasiva, que se utiliza de ondas ultrassônicas
com intensidades superiores a 10 kW/cm2 ou 15 MPa de amplitude de pressão acústica e,
e frequências entre 0,5 e 3 MHz. No caso do US focado, as ondas acústicas são geradas
por aparelhos transdutores ∗ com lentes não planas, permitindo que a maior intensidade

∗ Dispositivos utilizados na conversão de energia mecânica ou elétrica em acústica.
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do feixe incidido seja focalizado em uma pequena região específica (foco do aparelho) do
meio de incidência.

Existem também terapias que se utilizam de ondas de US de baixa intensidade, ou
seja, intensidades entre 0,1 e 3 W/cm2, por meio de aparelhos de US focado e não focado,
gerados por transdutores com lentes planas. Dois exemplos de terapias que se utilizam
de feixes sonoros de baixa intensidade são SDT e SPDT, que podem ser utilizadas, por
exemplo, para gerar a morte de células tumorais a partir da geração de espécies reativas
de oxigênio, como será discutido nas seções seguintes.

Além disso, como mencionado, as ondas de US também podem ser utilizadas para
diagnósticos médicos, desde que aplicadas com frequências variando de 1 a 30 MHz, e
baixas frequências (entre 1 m e 450 mW/cm2) (12), de modo a se evitar danos ao tecido,
uma vez que quanto maior a intensidade do feixe ultrassônico maior o dano que as ondas
sonoras podem causar no meio. O valor de segurança do feixe de US aplicado durante
diagnóstico é determinado pelo índice mecânico (MI, do inglês Mechanical Index), que
corresponde à razão entre o pico de pressão de rarefação acústica e a raiz da frequência da
onda incidente, e quantifica o potencial de geração de efeitos biológicos adversos (13), que
são indesejados em procedimentos de diagnóstico. Valores de MI menores ou iguais a 1,9 são
considerados seguros para diagnóstico, segundo a FDA (Food and Drugs Administration).
No entanto, valores superiores a esse podem causar danos no tecido devido à ocorrência
de cavitação acústica, que será discutida mais a frente neste capítulo. Além disso, o US
também pode ser utilizado para fins cirúrgicos e fisioterápicos, como na reparação de
ligamentos, aumento da capacidade de funcionamentos de tecidos cicatriciais, aliviamento
de dores musculares, cicatrização de leões cutâneas, entre outras.

A tabela (1) resumo os intervalos de intensidade, pressão e frequência ultrassônicas
utilizadas para diferentes finalidades. É importante mencionar que os casos aqui citados
correspondem apenas à exemplos de aplicações terapêuticas do US, uma vez que existem
diversos procedimentos nos quais o mesmo pode ser utilizado.

Tabela 1 – Exemplos de frequências, intensidades e pressões típicas utilizadas
no ultrassom médico.

Aplicação Frequência (MHz) Intensidade (W/cm2) Pressão (MPa)
Litotripsia 0,5 - 3 1,9×103 - 4,4×103 8 - 12
Histotripsia 0,5 - 5 1 - 10×103 0,2 - 18

SDT 0,5 - 2 0,5 - 3 0,1 - 0,5
Diagnóstico 1 - 30 10×10−3 - 450×10−3 0,02 - 0,1

Fonte: Adaptada de XU et al. (14); XU et al. (11).



28

1.2 Terapias Dinâmicas (DT)

As terapias dinâmicas são caracterizadas pela geração de espécies reativas de
oxigênio (ROS, do inglês Reactive Oxygen Species), como por exemplo superóxido (O−

2 ),
oxigênio singleto (1O2), peróxido de hidrogênio (H2O2), hidróxido (OH−). As ROS são
geradas a partir de reações físico-químicas, mais especificamente, da interação de um fonte
de energia, como luz ou US, e uma molécula sensibilizadora, e podem ser danosas ao meio
em que estão inseridas. Dentre as terapias dinâmicas podem-se citar a PDT e SDT.

A PDT consiste em um procedimento não invasivo utilizado para tratar neoplasias
(15), como por exemplo células de câncer não melanoma. Para isso, esta terapia se utiliza
da combinação de luz, um fármaco sensível a luz, chamado de fotossensibilizador (PS), e
oxigênio molecular (O2), sendo responsável por causar dano às células-alvo, levando-as a
morte por necrose ou apoptose. (15)

O procedimento envolvendo a PDT consiste na aplicação do FS seguida pela
irradiação de luz na região de interesse. (16) Uma vez sob o efeito da luz, os elétrons das
moléculas de oxigênio do FS que encontravam-se no estado fundamental, absorvem energia
e saltam para um nível energético excitado. O oxigênio excitado interage com as moléculas
do tecido biológico, ocasionando a morte das células. (17)

A interação da luz com o tecido biológico depende de diversos fatores como
frequência †, intensidade ‡, comprimento de onda §, efeitos de absorção, espalhamento e
reflexão do feixe luminoso. (18) As características dessa interação podem ser modeladas
matematicamente através das equações de taxa, baseadas no diagrama de Jablonski, e
visualizadas por meio de simulações computacionais relativas à distribuição de luz no
tecido. (19)

As equações de taxa consistem em equações diferenciais utilizadas na descrição das
transições energéticas das moléculas que compõe o FS, interações entre tais moléculas
e a morte celular (20, 21), através do aumento ou diminuição de concentração devido à
variações na energia do sistema.

Uma importante limitação da PDT consiste em ter um poder de penetração limitado
quando aplicada de maneira não invasiva, devido a atenuação sofrida pela luz ao passar
pelo tecido biológico. (22, 23) Isso faz com que sua utilização seja eficaz apenas para o
tratamento de lesões superficiais. Além disso, a PDT também é pouco efetiva no tratamento
de tumores pigmentados, como células do tipo melanoma, devido à absorção da luz por
este tipo de célula. Tais fatores trazem a necessidade do estudo e entendimento de técnicas

† Corresponde ao número ciclos da onda acústica em um intervalo de tempo.
‡ Representa a potência transferida por unidade de área.
§ É a distância para a qual o formato da onda se repete, como por exemplo, a distância entre

dois picos ou dois vales.
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não invasivas para o tratamento de lesões mais profundas e pigmentadas. Uma forma de
contornar tais problemas é a SDT.

1.2.1 Terapia Sonodinâmica (SDT)

A SDT é um método não invasivo utilizado no tratamento de câncer por meio de
ondas ultrassônicas. A STD utiliza US de baixa intensidade, um fármaco sensível ao US,
chamado de sonossensibilizador (SS), e oxigênio singleto (1), possuindo um protocolo de
aplicação semelhante à PDT, no qual o SS aplicado no paciente interage com as ondas de
US e com o oxigênio singleto presente no meio levando à morte celular.

Ao contrário da luz, as ondas mecânicas do US atravessam facilmente tecidos
biológicos devido a sua baixa atenuação o que permite que esta terapia atinja tumores mais
profundos, podendo penetrar até 15 cm em tecidos moles dependendo da frequência do US
incidente. (24) Além disso, o US pode ser altamente focado em pequenas áreas permitindo
maior controle do tratamento (1,25) e, por se tratar de uma onda mecânica, não é absorvido
por tumores pigmentados, o que permite sua utilização para o tratamento de tumores
do tipo melanoma. As ondas ultrassônicas também podem aumentar a permeabilidade
celular, melhorando a absorção do SS pelas células e a efetividade do tratamento. Ademais,
a interação do US com o tecido biológico e o SS presente no meio pode desencadear
o processo de cavitação acústica que, como será detalhado em seguida, corresponde à
oscilação de bolhas de gás e/ou vapor no meio, cuja implosão (cavitação inercial) pode
desencadear uma série de fenômenos capazes de causar dano ao tecido e levar as celular
tumorais à morte.

Outra tentativa de aprimorar o tratamento de câncer tem sido a terapia sono-
fotodinâmica (SPDT, do iglês Sono Photodynamic Therapy) que consiste no uso combinado
da SDT e PDT. (26, 27) A terapia combinada é baseada na ativação de um sensibilizador
através da luz e do US (28), cuja aplicação pode ocorrer de maneira simultânea ou
sequencial. (29)

Estudos realizados têm mostrado que a SPDT gera resultados mais eficazes quando
comparada as terapias não combinadas. (30) De acordo com Y. Liu et al. (2016) a terapia
combinada inibiu o crescimento e a metástase de tumores de mama em ratos (31), e
experimentos realizados por Z. Jin et al. (2000) revelaram que a SPDT aplicada em células
escamosas de camundongos obteve maior efeito no retardo do crescimento de células
tumorais do tipo carcinoma. (32) Trabalhos recentes publicados por Atica et al. (2021)
mostraram que a morte celular no estudo de câncer de próstata passou de 85% na PDT
para 95% na SPDT. (28,33)

Apesar de tais estudos mostrarem a maior eficácia da terapia combinada quando
comparada com as não combinadas, ainda não há um modelamento detalhado da atuação
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do US nesse tipo de terapia, em relação, por exemplo, ao volume de tecido atingido e
tratado por meio de ondas de US e à geração de radicais livres no processo de excitação
molecular, o que tornam os estudos sobre este tema importantes para o melhoramento e a
aplicação segura da SDT e SPDT.

1.3 Ultrassom

O ultrassom consiste em uma onda sonora propagada a uma frequência maior
que 20 kHz. (34) As ondas sonoras são mecânicas e se propagam através da vibração
das moléculas do meio devido a aplicação de uma força, mais especificamente, a partir
da geração de fases de compressão, na qual as moléculas do meio são comprimidas, e
rarefação, na qual ocorre o alongamento de tais moléculas. No caso de uma força gerada
pelo movimento de um pistão, por exemplo, as moléculas se concentram em frente ao
mesmo, o que resulta em um aumento de pressão nessa região. As flutuações de pressão
geradas pelas ondas são responsáveis por transmitir energia no meio. (35) No caso em que
o meio é o tecido biológico, a transmissão de energia pode ser responsável por gerar efeitos
fisiológicos. (36)

As características das ondas de US são delimitadas por parâmetros como frequência,
intensidade, comprimento de onda e ciclo de trabalho ¶. Além disso, durante sua propagação
as ondas podem ser absorvidas, refletidas, refratadas e espalhadas após sua interação com
obstáculos físicos. (37)

1.3.1 Onda acústica

As ondas sonoras podem ser classificadas, de acordo com seu modo de propagação,
como longitudinais, quando as partículas vibram paralelamente à direção de propagação, e
transversais, quando a vibração de cada partícula é transversal (perpendicular) à direção
de propagação. As ondas longitudinais propagam-se em meios líquidos e tecidos moles, já
as ondas transversais propagam-se em materiais sólidos, como os ossos. (34)

A geração de uma zona de compressão e uma zona de rarefação adjacente é chamada
de ciclo acústico (12) e pode ser ilustrado como na figura (1). A distância entre a crista e
a posição de repouso em um ciclo acústico é chamada de amplitude da onda de US. A
distância percorrida em um ciclo corresponde ao comprimento da onda (λ) acústica. O
número de ciclos completos por unidade de tempo (seg−1) é chamada de frequência (f) da
onda, sendo expresso em Hertz (Hz).

Por se tratar de uma onda mecânica, o US precisa de um meio material para se
propagar. Ao contrário do som audível (com frequências entre 20 e 20 kHz) que pode ser
facilmente propagado no ar, devido às altas frequências do US (acima de 20 kHz), são
¶ É obtido a partir da razão entre o tempo no qual o US é entregue pelo tempo total que o

aparelho de US está sendo aplicado
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Figura 1 – Representação de uma onda acústica senoidal, com período T e comprimento
de onda λ.

Fonte: SENNOGA. (38)

necessários meios mais densos que o ar para que ocorra sua propagação como, por exemplo,
a água. (36)

Tabela 2 – Classificação das ondas acústicas com
base em sua frequência. O US é caracte-
rizado por possuir frequência acima de
20 kHz.

Frequência (Hz) Classificação
0 - 20 Infrassom

20 - 20 k Som audível
20 k - 1 M Ultrassom
1 M - 30 M Ultrassom médico de diagnóstico

Fonte: Elaborada pela autora.

Diferentes frequências e amplitudes de US possuem diferentes aplicações práticas
na área médica. Frequências entre 2,5 e 15 MHz, e baixa amplitude são utilizadas para
imagens e diagnósticos. Já frequências entre 0,75 e 3,3 MHz, e alta amplitude podem ser
empregadas para fins terapêuticos. (39)

O encontro de duas ondas é chamado de interferência e pode ocorrer de duas
maneiras: construtiva ou destrutivamente. Na interferência construtiva o pico de uma onda
encontra com o pico de onda e diz-se que elas estão em fase e suas amplitudes se somam.
Já na interferência destrutiva, o pico de uma onda encontra o vale de outra. Nesse caso, as
ondas estão fora de fase e suas amplitudes se subtraem podendo, inclusive, se cancelar.
(12)

O produto da frequência (f) pelo comprimento de onda (λ) corresponde à velocidade
da onda (c = λf). Como será descrito mais a frente, na maioria dos tecidos moles, a
velocidade do US é cerca de 1540 m/s. (12)
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A velocidade de propagação (c) de uma onda de US depende da densidade (ρ) do
meio no qual a mesma se propaga, podendo ser equacionada como se segue:

c =
√

K

ρ
, (1.1)

na qual K corresponde a resistência do meio à compressão, também conhecido como bulk
modulus. Além disso, variações na velocidade geram variações no comprimento de onda
das ondas ultrassônicas, sem alterar sua frequência.

Em meios com baixa densidade, como gases, as moléculas podem se mover por
distâncias relativamente longas antes de interagirem com outras moléculas. Já em meios
sólidos, as moléculas possuem movimentação mais limitada devido a proximidade entre as
moléculas. Isso faz com que a velocidade do US em gases seja relativamente baixa quando
comparada com sólidos. (12) Líquidos possuem velocidade de propagação intermediária
entre sólidos e gases. Na água e em tecidos moles a velocidade do som é cinco vezes maios
do que no ar, e cerca de 25 vezes maior em ossos e metais. (34) Com exceção dos pulmões
e dos ossos, nos tecidos biológicos a velocidade do propagação do US é aproximadamente
a mesma que a velocidade em meios líquidos (12), como exposto na tabela 3 .

Tabela 3 – Valores aproximados para a velocidade de propagação do ultrassom em
diferentes meios.

Meios não biológicos
Velocidade

(m/s) Meios Biológicos
Velocidade

(m/s)
Acetona 1174 Gordura 1475

Ar 331 Cérebro 1560
Alumínio (laminado) 6420 Fígado 1570

Latão 4700 Rim 1560
Etanol 1207 Baço 1570
Vidro 5460 Sangue 1540

Plástico acrílico 2680 Músculo 1580
Polietileno 1950 Cristalino 1620

Água (destilada), 25◦C 1498 Osso do crânio 3360
Água (destilada), 50◦C 1540 Tecido mole (valor médio) 1540

Fonte: Adaptada de HENDEE; RITENOUR. (12)

É importante ressaltar que a velocidade de propagação do US é diferente da
velocidade das moléculas que se deslocam nas zonas de compressão e rarefação. Isso ocorre
porque a velocidade molecular corresponde à velocidade das moléculas individuais no meio.
Já a velocidade da onda corresponde à velocidade da onda de US que percorre o meio. (12)

1.3.2 Parâmetros acústicos

Conforme as ondas de US percorrem um meio, elas transportam energia através
desse meio. A taxa de energia transportada é chamada de potência. A potência transmitida
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por unidade de área é definida como intensidade e é descrita em unidades W/cm2. Além
disso, tal parâmetro está relacionado com a pressão máxima no meio (Pm) pela seguinte
equação:

I = P 2
m

2ρc
, (1.2)

na qual ρ corresponde à densidade do meio e c à velocidade de propagação do som no
mesmo. É importante ressaltar que a equação (1.2) corresponde a intensidade média
temporal.

Em acústica, costuma-se utilizar o decibel como unidade de medida, uma vez que
escalas logarítmicas podem facilitar a análise de valores com muitas ordens de magnitude.
O decibel pode ser definido como se segue:

dB = 10 log
(

I

I0

)
, (1.3)

na qual I0 corresponde à uma intensidade de referência. Pela equação (1.3) tem-se que,
nos casos em que o decibel adquire valores positivos, a onda analisada possui intensidade
maior do que a onda de referência. Já no caso de valores negativos, tem-se a situação
contrária.

O valor de meia potência, que corresponde à razão igual a 0,5 na equação (1.3)
corresponde à -3 dB. Já o valor de meia amplitude, cuja razão entre as amplitudes é 0,5,
corresponde à -6 dB. (12) Tais valores são comumente utilizados no US clínico.

A fração de energia incidida que é refletida em uma interface entre dois meios
depende da diferença de impedância acústica (Z) os meios, sendo equacionada pelo produto
entre a densidade do (ρ) e a velocidade do US no meio:

Z = ±ρc. (1.4)

A impedância acústica é expressa em unidades de rayls (kg/s m2). Os sinais ± correspondem
ao sentido de propagação da onda. Valores aproximados de impedância acústica estão
listados na tabela (4).

Quanto maior a diferença de impedância acústica entre dois meios (1 e 2) con-
secutivos, maior será a fração da onda refletida (eco), como pode ser visto a partir das
equações (1.5).

IR

Ii

= αR =
(

Z2 − Z1

Z2 + Z1

)2

IT

Ii

= αT = 4Z1Z2

(Z1 + Z2)2 , (1.5)

na qual IR e αR correspondem à intensidade e refletida e ao coeficiente de reflexão,
respectivamente. IT e αT representação a intensidade transmitida do meio 1 para o meio
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Tabela 4 – Valores aproximados de impedância acústica para diferentes meios
biológicos.

Material Impedância acústica (kg.m.−2s−1) ×10−4

Ar (à pressão e temperatura padrão) 0,004
Água (à 25◦C) 1,50

Gordura 1,38
Cristalino 1,85
Cérebro 1,55
Sangue 1,61

Tecido mole (valor médio) 1,63
Baço 1,64

Fígado 1,65
Músculo 1,70

Osso do crânio 6,10
Pele (valor médio) 1,60

Fonte: Adaptada de HENDEE; RITENOUR. (12)

2 e ao coeficiente de transmissão, respectivamente. Ii equivale à intensidade incidida no
meio 1.

Para que a reflexão da onda acústica seja reduzida, pode-se usar um meio acoplador
que permita a melhor transmissão da onda. Como transdutores não são apropriados para
transmissão em ar, para sua utilização em diagnósticos e terapias, meios acopladores são
amplamente utilizados. No caso do ar e da pele, por exemplo, devido à grande variação
da impedância acústica, o gel é comumente utilizado como acoplador, permitindo maior
penetração do US no corpo. (34,36)

1.3.3 Atenuação da onda acústica no tecido biológico

Conforme o US percorre o meio, energia é removida do feixe devido a absorção,
espalhamento, refração e reflexão (12), como exposto na figura (2). Diz-se que o US é
absorvido pelo meio quando parte da energia é convertida em outras formas de energia,
refletido quando há uma deflexão ordenada do feixe e espalhado quando parte do feixe
muda de direção de maneira não ordenada.

A reflexão e a refração são resultado da interação do feixe ultrassônico com uma
interface, ou seja, o encontro de duas superfícies de diferentes densidades. Já o espalhamento
e a absorção são resultado da interação do feixe de US com o meio ao longo de sua
propagação e da dissipação de energia do feixe ultrassônico, respectivamente. (36) A
reflexão ocorre quando o feixe de US encontra um obstáculo grande quando comparado
com o comprimento de onda do som, de modo que o feixe mantém sua integridade mas
muda de direção. Mas se o obstáculo encontrado é comprável ou menor com o comprimento
de onda do US, o feixe será espalhado em várias direções. A fração de energia refletida em
uma interface depende da diferença de impedância acústica (Z) entre os meios da interface.
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Figura 2 – Esquema das interações existentes entre o US e o tecido, decorrentes da propa-
gação da onda acústica no meio.

Fonte: OTTO. (40)

(12) Quanto maior a diferença entre as impedâncias em uma interface, maior a quantidade
de energia refletida e menor a quantidade transmitida. A atenuação do US nos diferentes
meios pode ser descrita pelo coeficiente de atenuação (α > 0), dado pela soma entre os
coeficientes de espalhamento e absorção. O valor de α varia significativamente dependendo
da origem e da condição do tecido biológico. No tecido mole, o coeficiente de absorção
corresponde de 60% a 90% da atenuação do feixe, enquanto o espalhamento corresponde ao
restante. (12) Além disso, a atenuação do US aumenta conforme aumenta-se a frequência
no mesmo, de modo que baixas frequências de US são mais penetrantes no tecido do que
frequências elevadas.

Uma maneira simplificada e aproximativa de descrever a atenuação da intensidade
de um feixe de US viajante que se desloca uma quantidade x é dada por:

I(x) = I0 exp(−αx), (1.6)

na qual I0 e I correspondem as intensidades inicial e a uma distância x da origem,
respectivamente. Os valores do coeficiente de atenuação acústica de alguns meios estão
descritos na tabela 5.

Em muitas situações clínicas as ondas refletidas na superfície podem ter um
centésimo da intensidade das ondas transmitidas. Em estruturas com mais de 10 cm de
profundidade, a intensidade pode ser diminuída por um fator ainda maior. (12)

Em meios com heterogeneidades, como com a presença de bolhas gasosas, a oscilação
de tais bolhas, quando em ressonância com o meio podem ser uma fonte de espalhamento
de ondas acústicas. Quando o feixe ultrassônico possui intensidade alta o suficiente,
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Tabela 5 – Valores médios do coeficiente de atenuação para diferentes meios biológi-
cos para frequência ultrassônica de 1 MHz.

Material α (dB/cm) Material α (dB/(cm))
Água 0,0022 Sangue 0,18

Gordura 0,6 Lente dos olhos 2,0
Cérebro 0,85 Rim 1,0

Tecido mole 0,75 Pulmão 40
Fígado 0,9 Osso do crânio 20

Músculo (através da fibra) 3,3 Músculo (ao longo da fibra) 1,2
Pele 0,35 Medula espinhal 1,0

Fonte: Adaptada de HENDEE; RITENOUR. (12)

podem formar-se bolhas microscópicas que, sob aumento de pressão, podem colapsar e ser
associadas com absorção de energia do feixe incidente.

A profundidade de penetração do feixe ultrassônico no tecido depende inversamente
da frequência da onda incidente e é afetada pela atenuação em tal tecido. Para atingir
regiões mais profundas em diagnósticos, como abdômen e coração, o intervalo de frequências
apropriado é de 2,5 a 7,5 MHz. Já para regiões mais superficiais, como tireoide e olhos,
deve-se utilizar frequências maiores, no intervalo de 7,5 a 15 MHZ, por exemplo. (36,39)
A figura (3) ilustra a profundidade de penetração do US no tecido biológico para duas
frequências distintas.

Figura 3 – Penetração do ultrassom no tecido para duas frequências distintas: 1 MHz e 3
MHz. Frequências menores são capazes de penetrar mais profundamente no
tecido devido a sua menor atenuação.

Fonte: STARKEY. (41)
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1.3.4 Efeitos do ultrassom no tecido biológico

A propagação do US no tecido pode resultar em uma série de efeitos no meio,
que são capazes de causar a morte de células e necrose de tecidos. (34) Dentre tais
efeitos, podem-se citar os térmicos e mecânicos. Os efeitos térmicos estão relacionados
ao aquecimento do tecido devido à absorção da onda ultrassônica (42), tal efeitos pode
resultar, por exemplo, em ablação térmica e hipertermia. (43–50) Como exemplos de efeitos
mecânicos do ultrassom, podem-se mencionar a criação de tensão no tecido devido à força
de radiação e o deslocamento mecânico ou ruptura do meio devido à cavitação acústica,
resultando em permeabilização do tecido para a entrega de fármacos ou ablação mecânica
e trombólise por meio de histotripsia. (51–58)

A cavitação acústica consiste em um fenômeno no qual bolhas de gás ou vapor,
formadas durante o período de rarefação das ondas do US incidente (35,59), se contraem
e expandem conforme o US alterna entre períodos de alta e baixa pressão. Tal fenômeno é
capaz de causar a implosão das bolhas a partir de condições adequadas das ondas sonoras
(25), como será descrito com mais detalhes na seção (1.5).

Quando a energia incidida sobre o tecido é baixa, as bolhas formadas se expandem
e contraem em ressonância com a onda sonora de maneira estável e em tono de um raio de
equilíbrio por vários ciclos acústicos. Esse tipo de oscilação é chamada de cavitação estável
ou não inercial. No entanto, conforme aumenta-se a energia do US, as bolhas passam a
oscilar com variações cada vez maiores em seu raio inicial e, uma vez que elas atingem
um raio mínimo, ocorre sua implosão. Esse efeito é chamado de cavitação dinâmica ou
inercial. A implosão de bolhas pode desencadear fenômenos químicos, como a produção de
radicais livres, peróxido de hidrogênio e outras ROS, além da emissão de luz, por meio
do fenômeno conhecido como sonoluminescência, capazes de causar danos e até mesmo a
morte celular.

A formação de bolhas no meio e sua subsequente cavitação é descrita a partir do
fenômeno nucleação acústica, responsável pela determinação das condições e parâmetros
adequados para que tais bolhas sejam formadas nos meios de interesse.

1.4 Nucleação acústica

A nucleação consiste no início de uma nova fase termodinâmica em uma pequena
porção do meio, podendo se manifestar no sistema a partir da formação de uma bolha
pequena ou um buraco de vapor e/ou gás ‖. (60) Uma vez que a transgressão do limite da
fase ocorreu, diz-se que o sistema está em um estado metaestável, se referindo ao fato de
que a entropia do sistema não está em um máximo absoluto, mas sim em um máximo

‖ O vapor consiste em uma fase entre suas substâncias, já o gás corresponde a uma fase
termodinâmica de uma única substância, sendo um dos estados físicos da matéria
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relativo, implicando em equilíbrio não estável.

Um meio na condição de metaestabilidade atinge o limite de transgressão quando
o sistema é submetido a um pequeno aumento de temperatura ou a uma diminuição na
pressão. Nesses casos, a variação pode ocorrer por um período de tempo mínimo. Assim,
formam-se cavidades ou bolhas de gás e/ou vapor. O estado do meio neste ponto limite é
chamado de limiar de nucleação. (61)

O limiar de nucleação corresponde ao conjunto de valores mínimos que os parâmetros
de US devem possuir para que o sistema entre em regime de nucleação. Refere-se, por
exemplo, à temperatura ou pressão de limiar como aos valores de temperatura e pressão
mínimos que o sistema deve atingir para que a nucleação ocorra.

Desse modo, pode-se destacar três maneiras distintas, mas interrelacionadas, de
gerar nucleação: redução da pressão, aumento da saturação de gás ou aumento da tem-
peratura do meio. (62) Neste trabalho a análise realizada será relacionada à nucleação
gerada devido a redução da pressão no meio causada pela incidência de ondas acústicas,
ou seja, a incidência de grandes pressões negativas de ultrassom no meio pode resultar na
formação de bolhas de nucleação e seu subsequente crescimento e oscilação, no processo
chamado de cavitação. (63) Assim, o uso do termo nucleação a partir deste ponto refere-se
à nucleação acústica.

Uma vez que o US se propaga como uma onda, seu deslocamento gera regiões de
compressão e descompressão no meio, fazendo com que a estrutura molecular que compõem
a região de propagação se comprima e se estenda conforme a onda caminha. Tal movimento
faz com que a distância média entre as moléculas do meio varie em torno de um ponto de
equilíbrio. Se a pressão negativa aplicada no líquido for suficientemente grande (pressão
de rarefação acústica), a distância entre as moléculas irá exceder a distância molecular
crítica necessária para manter o líquido coeso. Com isso, irão se formar pequenos buracos
no líquido, chamados de bolhas de nucleação. (64) A pressão necessária para o surgimento
de tais núcleos ou bolhas é chamada de pressão de limiar.

Além da pressão acústica, a ocorrência de nucleação acústica em um meio está
relacionado com a frequência da onda de US incidente. Com o aumento da frequência
acústica ocorre a diminuição da duração da fase de rarefação, tornando-se mais difícil
gerar bolhas de nucleação em altas frequências. Assim, para que seja possível atingir o
regime de nucleação e, de consequente, cavitação é necessário aumentar a amplitude de
pressão de rarefação conforme a frequência ultrassônica diminui. (65) Além disso, estudos
numéricos (66,67) indicam que o limiar de crescimento das bolhas aumenta com o aumento
da frequência de US, o que é consiste com os resultados experimentais encontrados na
literatura. (68–70)

Além disso, tal dependência indica que pulsos ultrassônicos com menor frequência
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ou com maior duração possuem um maior intervalo temporal para a formação e crescimento
de microbolhas (r < 10 µm), o que facilita a detecção experimental de tais bolhas.

Ademais, o surgimento de bolhas de nucleação também é dependente da presença e
da concentração de impurezas, e da existência de fendas ou rachaduras no meio submetido à
incidência de ondas acústicas (65), sendo dividida em dois tipos: homogênea e heterogênea.
(61) As bolhas podem ocorrer mais facilmente em regiões do meio com menor resistência à
tração. A presença de gases dissolvidos ou vapor, minúsculas bolhas de gás ou pequenas
partículas suspensas que podem ser estabilizadas em superfícies sólidas (42), ou ainda
devido à existência de fissura, poros ou ranhuras (64) podem contribuir para a redução do
valor de resistência do líquido. A existências dessas heterogeneidades no meio é responsável
pela ocorrência de nucleação heterogênea, na qual corpos gasosos surgem e são estabilizados
mais facilmente devido a existência de impurezas e/ou imperfeições. (71)

Já em meios homogêneos, ou seja, meios sem impurezas ou inomogeneidades, núcleos
instáveis podem existir temporariamente devido à nucleação homogênea. Este tipo de
nucleação ocorre devido à flutuações térmicas de grupos de moléculas, que criam condições
energéticas favoráveis para a criação pequenos núcleos. Nesses casos, a energia mínima
necessária para a ocorrência de nucleação é maior do que no caso anterior. (71) Além
disso, a ausência de bolhas pré existentes ou cavidades gasosas (micronúcleos), faz com
que a nucleação homogênea necessite de níveis elevados de supersaturação para ocorrer.
(63,72,73)

Uma das teorias comumente utilizadas na descrição do fenômeno de nucleação
homogênea e heterogênea é a chamada Teoria Clássica de Nucleação (CNT, do inglês
Classical Nucleation Theory), que se baseia na aproximação capilar, ou seja, assume que
a tensão superficial da bolha crítica (σr) é igual a tensão superficial macroscópica da
interface plana (σ∞). (70, 74, 75) Os valores de tensão superficial comumente utilizados na
aproximação capilar são 72 mN/m para a água e 56 mN/m para meios biológicos, como
sangue, tecido mole, cérebro, coração, rins, fígado, músculo e pele. Além disso, em tal
formulação, bolhas são entendidas como esferas homogêneas de raio bem definido e o meio
pode ser considerado incompressível. (75) Devido a tais aproximações, a utilização da
CNT pode levar a erros significativos na predição do fenômeno de nucleação, em especial
no valor mínimo de energia necessária para a formação dos núcleos quando comparado
com valores obtidos experimentalmente. (70)

Além disso, o mecanismo e o local de formação de bolhas é difícil de ser predito.
(63) A hidrofobicidade do meio e a elasticidade do tecido são exemplos de mecanismo que
permitem a estabilização de núcleos e o crescimento de bolhas, especialmente em regiões
com surfactantes, superfícies hidrofóbicas ou fendas, tais como cavéolas ∗∗ e espaços entre

∗∗ Consistem em pequenas invaginações (50-100 nm) na membrana plasmática nas células de
muitos vertebrados, em especial células endoteliais, adipócitos e células embrionárias.
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células endoteliais. (63) Tais fatores fazem com que a a nucleação heterogênea possua
maior probabilidade de ocorrência quando comparada com a homogênea, uma vez que a
mesma é facilitada pela presença de cavidades e diferentes materiais no meio ou cavidades
gasosas pré existentes. (63)

De acordo com experimentos (2), o limiar para a formação de bolhas de nucleação
em tecidos moles e phantoms de tecidos ricos em água é similar ao da água, indicando que
a cavitação ocorre na água presente nesses tecidos, sendo aproximadamente independente
da rigidez do tecido e igual ao limiar da água em frequências variando de 345 kHz até 3
MHz. (76)

Nas subseções seguintes serão abordados com detalhes os diferentes tipos de
nucleação bem como seu processo de formação e o parâmetros envolvidos na formação de
bolhas a partir da descrição matemática de tal fenômeno.

1.4.1 Nucleação Homogênea

A nucleação homogênea ocorre em meios sem impurezas e imperfeições e pode
ser ocasionada por variações na distribuição de energia térmica entre as moléculas que
ocupam um certo volume. (13) Uma vez que algumas moléculas são mais energéticas do
que outras, processos aleatórios podem ocorrer gerando o agrupamento de tais moléculas.
Se a energia for alta o suficiente, o agrupamento das moléculas gera pequenas bolhas ou
partículas, correspondendo à nova fase do sistema. Se o meio é um fluido ou pode ser
aproximado para tal, tais partículas contém gás e vapor.

Se o sistema não é submetido à pertubações, a nova fase é estável e as partículas
formadas irão diminuir e se dissolver devido, por exemplo, à tensão superficial do meio. No
entanto, se o meio for submetido a uma perturbação, como superaquecimento ou tensão
mecânica, a nova fase é instável e as partículas irão crescer. Essas partículas se formam e
se desfazem constantemente devido às flutuações de energia. (13,60)

As partículas formadas sob condições adequadas podem se tornar bolhas de cavi-
tação (fenômeno que será explicada de mais a frente neste trabalho) no tecido biológico,
assumindo-o aproximadamente um fluido. Como mencionado, a tensão mecânica necessária
para o crescimento das partículas contendo gás e/ou vapor pode ser gerada por ondas
de ultrassom incidindo no meio. O crescimento e oscilação das partículas é responsável
por gerar os núcleos de cavitação. (13) Além disso, como citado anteriormente, para que
tais partículas se tornem bolhas de cavitação, elas devem ter um tamanho de equilíbrio
adequado para que possam aumentar de tamanho quando submetidas a pressões variadas.
(60)

É possível indicar se um núcleo formado por nucleação homogênea passa ou não
por cavitação inercial a partir de cálculos computacionais de resposta da bolha submetida
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a uma tensão. (13,77) Ademais, a geração de núcleos de cavitação pode ser examinada a
partir de métodos de Física Estatística. (13)

Submetendo o meio a uma pressão negativa por tempo suficiente os núcleos gasosos
formados irão expandir até que a pressão nos mesmos se torne igual à pressão de vapor de
equilíbrio do fluido. (13) A energia necessária para a formação dos núcleos concentra-se
em uma pequena região do volume do fluido devido à junção casual de um grupo de
moléculas com certa energia. Esse processo pode ser explicado a partir da estatística de
Maxwell-Boltzmann. (13,78)

O trabalho líquido (Wn) necessário para formar uma bolha de vapor e/ou gás de
raio r é dado pela soma entre a energia necessária para formar a interface fluido-vapor (Es)
da cavidade, a energia exigida para formar o volume da cavidade (Evol) e a energia recebida
quando tal cavidade é preenchida com vapor ou gás (Evap), como se segue (13,60,79):

Wn = Es + Evol − Evap

= 4πr2σ + 4
3πr3(pha − pv), (1.7)

na qual σ corresponde à tensão superficial do meio, pv à pressão de vapor do fluido e
pha = ph + pa(t) corresponde à pressão no fluido externo à bolha, com ph representando a
pressão hidrostática no mesmo, que na maioria dos casos corresponde à pressão atmosférica,
e pa(t) correspondendo à pressão acústica rarefracional instantânea, e é obtido a partir da
forma da onda de ultrassom incidente. No caso de uma onda senoidal, a pressão acústica
é dada por: pa(t) = PA sin(2πft), em que PA é a amplitude de pressão acústica, f a
frequência e t o tempo de propagação da onda.

A forma completa da equação (1.7) é acrescida de um termo dependente da
variação do potencial químico (∆µ = µL −µv), que representa a supersaturação do sistema.
A equação completa é obtida assumindo-se que os vapores envolvidos no processo se
comportam como gases ideias e que o meio ao redor é incompressível. No entanto, no

máximo do trabalho, ou seja, em
(

dW

dr

)
r=rc

= 0, pode-se considerar que os núcleos

estão em equilíbrio termodinâmico com o meio (∆µ = 0), de modo que a equação final
considerada é (1.7).

Taxas significativas de nucleação ocorrem apenas para valores negativos suficiente-
mente grandes de amplitude de pressão acústica PA. (13) Isso faz com que o termo pha

na expressão 1.7 seja muito maior do que termo pv, ou seja, pha >> pv. Desse modo, a
pressão de vapor do fluido (pv) pode ser desprezada na análise da energia de nucleação.
(79) A partir dessa consideração, derivando a equação (1.7) em relação ao r e igualando a
zero é possível obter o raio crítico do sistema, ou seja, o raio a partir do qual o núcleo está
em equilíbrio instável.

rc = − 2σ

pha

. (1.8)
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De acordo com a equação (1.8) obtida acima, núcleos com raio inferior ou superior ao
valor crítico serão mecanicamente estáveis. Já núcleos com valores intermediários serão
instáveis. Tal resultado pode ser decorrente das forças opostas agindo na pressão da bolha,
como a tensão superficial e a resistência de cisalhamento e viscosidade do meio. (72) O
valor da viscosidade de alguns materiais está exposta na tabela 6.

Tabela 6 – Valores aproximados de viscosidade
para diferentes meios biológicos. O
valor descrito para a água corresponde
à temperatura de 20◦, enquanto para
os demais materiais é 37◦.

Material Viscosidade (mPa.s)
Água e meios aquosos 1,0

Sangue 5,0
Tecido mole (valor médio) 5,0

Cérebro 9,0
Tecido adiposo 12,0

Coração 16,0
Rim 5,0

Fígado 9,0
Músculo 7,0

Pele (valor médio) 130,0
Fonte: Adaptada de CHURCH; LABUDA; NIGH-

TINGALE. (80); MAXWELL et al. (71)

Uma cavidade com tamanho descrito por (1.8) é chamada de cavidade crítica, sendo
caracterizada por estar em equilíbrio mecânico instável. Ela poderá crescer até valores
observáveis se a temperatura aumentar ou se apressão no meio diminuir. (61)

Substituindo a equação (1.8) em (1.7) é possível obter o valor máximo de Wn, ou
seja, a energia necessária para o início da nucleação.

Wn,max = 16πσ3

3p2
ha

. (1.9)

Se a energia disponível no meio para a formação das bolhas de nucleação for inferior à
Wn,max, o núcleo formado será menor que rc e, na ausência de acréscimo de energia, o
núcleo irá reduzir de tamanho e desaparecer. Núcleos formados com energia superior à
Wn,max terão tamanho ligeiramente superior ao raio crítico rc e irão crescer de maneira
ilimitada. Já núcleos com raio rc estarão em equilíbrio instável e pequenos incrementos de
energia serão suficientes para fazer com que o núcleo inicie a cavitar. (13)

Desse modo Wn,max ≡ W corresponde à energia total necessária para a formação
de núcleos instáveis em um dado ponto do espaço, sendo, portanto, a barreira energética
para a nucleação. Além disso, o número de núcleos críticos, n, é descrito a partir de uma
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distribuição de Boltzmann (73),

n = N exp(−Wn,max/kBT ), (1.10)

na qual N corresponde ao número de moléculas. Pela equação anterior é possível observar
que a adição de uma única molécula a um núcleo crítico é capaz de desencadear crescimento
espontâneo das bolhas de nucleação. A equação (1.10) permite obter a taxa de nucleação
a partir do número de núcleos críticos. (73)

1.4.1.1 Taxa de nucleação

Uma vez que os eventos de nucleação estão relacionados com a dinâmica de
moléculas em um meio e dado que a formação de uma determinada quantidade de tais
núcleos pode ser entendida como uma transição de fase, a taxa de formação de núcleos
críticos pode ser obtida a partir da termodinâmica estatística de Maxwell-Boltzmann. (13)

A taxa de nucleação é responsável por determinar o número médio de núcleos
formados em uma unidade de volume do meio por unidade de tempo. Tal taxa é proporcional
à probabilidade de existir um núcleo crítico (60) e pode ser obtida a partir da energia
crítica de nucleação. Para valores suficientemente grandes de taxa de nucleação, a região
analisada não pode mais ser considerada uni-fásica. A pressão e temperatura neste ponto
podem ser interpretadas como o limiar de nucleação do sistema. (74)

Considerando que as escalas temporais de nucleação são muito menores que meio
período da onda de ultrassom, a taxa de nucleação pode ser aproximada para uma
quantidade estacionária. (70, 74) Desse modo, a taxa de nucleação aqui apresentada
representa uma média para o número de núcleos críticos formados em um dado sistema.
Definindo a energia normalizada de formação do núcleo crítico a partir da equação:
uc = Wn,max/kBT , a taxa de nucleação pode ser representada como se segue:

J = J0 exp(−uc), (1.11)

na qual kB e T correspondem à constante de Boltzmann e à temperatura do meio,
respectivamente. O termo exponencial descreve a energia necessária para formação do
núcleo, enquanto J0 representa as propriedades cinéticas médias e espaciais da nucleação,
podendo ser determinado a partir do produto da densidade numérica de pontos de nucleação
por uma possível frequência de nucleação. (81) Desconsiderando termos de viscosidade e
inercia do meio, J0 pode ser definido como se segue (81):

J0 = N0

√
2σ

πm
, (1.12)

no qual N0 corresponde à razão entre a densidade do meio e a massa molecular (m) do
mesmo, ou seja, N0 = ρ/m. De acordo com resultados encontrados na literatura (2,76,82),
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o valor de J0 é da ordem de 1030 ∼ 1034 m−3s−1, cujo valor é típico para cavitação na
água. (83)

O número crítico de núcleos Σ formados em um volume V0 durante um intervalo
de tempo τ pode ser expresso como:

Σ = V0

∫ τ

0
J(pa, T )dt, (1.13)

na qual, a taxa de nucleação (J) no meio para um dado par de pressão pha e temperatura
T . Apesar de J ser definido como independente do tempo, pa e T variam com o tempo.
Considerando o intervalo τ suficientemente pequeno, de modo que variações em pa e T

não possam provocar variações significativas em J , Σ pode ser escrito como:

Σ ∼= JV0τ. (1.14)

A partir da equação anterior é possível escrever a taxa de nucleação em função no número
crítico de núcleos formados, como se segue:

J = Σ
V0τ

, (1.15)

no qual J corresponde à taxa de nucleação para formação de um número de núcleos
críticos Σ após um tempo τ em um volume V0, dependente da geometria do transdutor. O
valor de V0 corresponde a região do volume focal na qual ocorre a diminuição de 3 dB na
intensidade sonora, assumindo um foco elipsoidal. O tempo τ define o tempo necessário
para que ocorra o surgimento das primeiras bolhas de nucleação. (74) Desse modo, o tempo
médio para a formação de um núcleo crítico em um volume V0 é descrito por:

τ = 1
JV0

. (1.16)

A equação (1.16) acima determina o tempo de vida de um estado metaestável. (60)

De acordo com a equação (1.11), todo par de pressão e temperatura está associado
a uma taxa de nucleação. Já segundo a equação (1.15), existe um valor crítico de J ,
aproximadamente igual a Σ/V0τ , a partir do qual o sistema não pode mais ser considerado
uni-fásico. (74)

1.4.1.2 Pressão de limiar de nucleação

A partir da solução das equações (1.11) e (1.15) em função da pressão aplicada no
meio pha, é possível encontrar uma aproximação fenomenológica para a pressão de limiar
de nucleação, ou seja, a pressão mínima necessária para que ocorra a formação dos núcleos
críticos Σ. (74)
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Igualando as equações (1.11) e (1.15), obtém-se:

J0 exp
[−Wn,max

kBT

]
= Σ

V0τ
. (1.17)

Substituindo a equação (1.9) na equação acima é possível obter a seguinte igualdade:

pN
ha − p

′

v =

√√√√ 16π

3kBT

σ3

ln(J0V0τ/Σ) , (1.18)

na equação acima pN
ha corresponde à pressão pha no líquido na qual uma média de Σ

núcleos críticos aparecem em um volume homogêneo V0 a uma temperatura T , durante
um intervalo de tempo τs, e p

′
v corresponde à pressão de vapor dentro no núcleo gasoso.

(74) Desse modo, a pressão de limiar de nucleação pode ser escrita como se segue:

pN
ha = −p

′

v +

√√√√ 16π

3kBT

σ3

ln(J0V0τ/Σ) , (1.19)

De acordo com a equação (1.19), a pressão necessária para a formação de núcleos gasosos
instáveis é fortemente sensível à variações na tensão superficial (σ) do meio.

Como o processo de nucleação é probabilístico, é possível fazer uma aproximação
do número de núcleos críticos formados para a probabilidade de formação dos mesmos
em um certo volume V0. Assim, como o termo JV0τ << 1, a equação (1.14) definida na
subseção anterior, pode ser entendida como a expansão em série de Taylor até primeira
ordem da probabilidade de formação de núcleos críticos em um volume V0 durante um
período de tempo τ .

Desse modo, considerando o valor de Σ como sendo a probabilidade de formação
de núcleos críticos em um volume V0 durante um período de tempo τ , tal quantidade pode
ser reescrita como se segue:

Σ = 1 − exp(−JV0τ). (1.20)

A partir de tal equação e considerando a probabilidade 1/2 de formação de bolhas de
nucleação, a equação (1.19) pode ser reescrita como se segue:

pN
ha − p

′

v =

√√√√ 16π

3kBT

σ3

ln(J0V0τ/ ln(2)) . (1.21)

Uma vez que JV0τ << 1, a equação anterior pode ser expandida em série e, considerando
apenas termos até primeira ordem, obtém-se:

Σ ≈ 1 − (1 − JV0τ) = JV0τ, (1.22)

recuperando-se a equação (1.14) definida anteriormente.
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1.4.2 Nucleação Heterogênea

Na nucleação heterogênea, as pequenas bolhas de nucleação formadas durante o
a fase de expansão da onda acústica (84) se concentram nas regiões com rachaduras ou
fendas encontradas em impurezas sólidas hidrofóbicas presentes no meio (72, 84) ou na
interface entre dois meios distintos. (85) Os meios fluidos podem conter um grande número
de impurezas sólidas com superfície irregular, formadas por pequenos sulcos (60), que
permitem a adesão e estabilidade de partículas gasosas. (84)

Além disso, em diversos sistemas, os pontos de menor coesão ocorrem na fronteira
entre o fluido e a parede do sólido ou entre o fluido e pequenas partículas suspensas no
mesmo (85), facilitando o surgimento de bolhas de nucleação, seu crescimento e ruptura.

Em termos energéticos, a nucleação heterogênea exige menores quantidades de
energia sendo, por isso, mais fácil de ocorrer quando comprada com a nucleação homogênea.
Desse modo, o crescimento e oscilação de bolhas (cavitação acústica) também ocorre mais
facilmente em regiões contendo superfícies sólidas com rachaduras ou fendas (62, 77),
uma vez que a presença de inomogeneidades ou impurezas no líquido reduz sua tensão
superficial localmente, tornando tais pontos mais propensos a rupturas. (86)

A existência de fendas ou impurezas no meio permite que as bolhas formadas em
tais regiões sejam mais estáveis e tenham um tempo de vida maior. (85) A redução da
tensão superficial local por sua vez, é capaz de de diminuir a pressão mínima necessária
para a ocorrência de nucleação. (74) Uma vez formadas, as novas bolhas são separadas das
fendas constantemente devido as flutuações do sistema e a incidência de força de radiação
acústica. (87)

Um exemplo de impureza capaz de causar essa redução da tensão superficial
localmente e consequentemente, gerar a redução da pressão necessária para a formação
de núcleos críticos, é a existência de moléculas surfactantes ou moléculas dissolvidas que
podem alterar localmente a estrutura do meio. (81)

Além disso, gases dissolvidos no meio também podem facilitar a formação de bolhas
de nucleação. No entanto, uma vez formada a bolha, se o gás dissolvido está em equilíbrio
com o meio externo de pressão p0, diz-se que o meio está pouco saturado em relação ao ar
dentro da bolha formada, de modo que a mesma se dissolve por difusão. (88) Desse modo,
existe uma concentração mínima de gases dissolvidos (saturação do meio) que é capaz de
facilitar a formação e esatbilidade de bolhas de nucleação.

Também podem existir impurezas no meio capazes de gerar o aumento da pres-
são necessária para a formação de bolhas de nucleação. Tais impurezas, chamadas de
estabilizadoras (74), não serão consideradas no presente trabalho.

Em uma superfície sólida, alguns pontos serão considerados com geometria ótima
para o surgimento e crescimento de bolhas de gasosas. Tais locais são chamados de sítios
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de nucleação. (85) Usualmente, tais sítios são representados como cavidades cônicas (vide
Figura (4)) para exemplificar o efeito da geometria da superfície.

Figura 4 – Representação do modelo de nucleação heterogênea em uma fenda sólida, em
meio líquido. A figura (a) representa um núcleo estável no interior da fissura,
enquanto a figura (b) corresponde ao início do crescimento da bolha devido á
redução da pressão no meio.

Fonte: BRUJAN. (60)

Para cavidades com abertura da ordem de 10−5 m, a tensão necessária para a
expansão da bolha além da fenda é da ordem de um décimo de uma atmosfera, ou seja,
aproximadamente 104 Pa. (85)

De acordo com a Teoria Clássica de Nucleação Heterogênea (75,89–93) mencionada
anteriormente, a energia mínima necessária para a formação de um núcleo crítico instável
em um meio com inomogeneidades é obtida a partir de uma correção na energia de
nucleação do caso homogêneo. Tal energia pode ser expressa como se segue:

W het
n,max = f(s, a)W homo

n,max, (1.23)

na qual o parâmetro f(s, a) descreve a influência de partículas externas ou fissuras na
energia mínima necessária para a formação de bolhas de nucleação, e pode ser equacionado
como se segue (75,89–93):

f(s, a) = 1
2 + 1

2

(1 − sa

w

)3
+ 1

2a3
[
2 − 3

(
a − s

x
− 1

)
+
(

a − s

w

)3
]

+ 3
2sa2

(
a − s

w
− 1

)
, (1.24)



48

na qual,

s = cos(θ) = γ13 − γ23

γ12
; (1.25)

a = Rp

rc

; (1.26)

w =
√

1 + a2 − 2am. (1.27)

Na equação anterior, θ corresponde ao ângulo de contato (ou wetting angle) entre a bolha
de nucleação e a impureza presente no meio, γij (i ̸= j = 1, 2, 3) é igual a tensão superficial
entre os meios i e j, com 1 = fluido, 2 = bolha gasosa e 3 = impureza. Rp equivale ao raio
médio da partícula ou fissura presente no meio e rc ao raio crítico da bolha de nucleação.
A equação (1.25) é chamada de Equação de Dupre-Young (75), e corresponde à força de
equilíbrio interfacial entre os três diferentes meios de contato: fissura/partícula sólida,
meio líquido e bolha de gás/vapor.

O valor de f varia entre 0 e 1. O limite em que Rp → 0 corresponde à ausência de
partículas ou imperfeições no meio, de modo que f = 1 e recupera-se o caso de nucleação
homogênea. No caso em que θ = π, ou seja, quando o ângulo de contato entre a bolha
de nucleação e a impureza é igual a π, tem-se s = −1, também recuperando o limite
homogêneo.

As equações que descrevem a taxa de nucleação, probabilidade de nucleação e
pressão de limiar para o caso heterogêneo são as mesmas utilizadas para descrever tais
fenômenos em meios homogêneos substituindo W homo

n,max por W het
n,max (vide equação 1.23), ou

seja,

Jhet = J0 exp
(

W het
n,max

kBT

)
(1.28)

Σ = 1 − exp
(
−JhetV0τ

)
(1.29)

pN,het
ha = p

′

v +

√√√√ 16π

3kBT

σ3

ln(J0V0τ/ ln(2)) . (1.30)

As equações acima correspondem à taxa, probabilidade e pressão de limiar para a nucleação
em meios homogêneos, respectivamente.

No organismo humano, o sangue e o tecido possuem gás dissolvido devido à
respiração e ao tecido celular. A concentração molar de gases inertes é proporcional à
pressão parcial do gás, descrita matematicamente pela lei de Henry (63),

kH = cx

px

(1.31)

na qual kH corresponde a constante de Henry, cx à concentração dissolvida de um gás x

em uma dada temperatura e px à pressão parcial de x.
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Em meios biológicos, elasticidade do tecido pode ser considerada uma explicação
para a estabilidade térmica e mecânica de núcleos. (72) Além disso, de acordo com
resultados encontrados na literatura (94), em materiais elásticos a probabilidade de se
encontrar bolhas gasosas grandes é pequena, ou seja, as bolhas encontradas neste tipo
de material possuem maior probabilidade de serem pequenas. Isso ocorre porque bolhas
formadas nesses materiais podem se tornar estáveis adquirindo gás dissolvido no meio,
o que aumenta sua pressão interna e faz com que tais núcleos encolham para tamanhos
menores e mecanicamente estáveis. (94)

No entanto, apenas a ocorrência de nucleação não é suficiente para a geração de
efeitos biológicos significativos. Para que esses efeitos ocorram, é necessário que as bolhas
possam se expandir, oscilar e implodir devido à incidência de uma quantidade extra de
energia. A ocorrência de tais fenômenos é chamada de cavitação. Quando a fonte de energia
responsável pela cavitação é a incidência de ondas sonoras, a cavitação é dita acústica.

1.5 Cavitação acústica

A formação de um núcleo crítico não é suficiente para induzir a cavitação inercial.
Para que isso ocorra o núcleo deve receber uma quantidade adicional de energia. Essa
energia pode ser térmica, a partir da entrada de uma ou mais moléculas de vapor no
núcleo vazio, acústica, a partir da redução da pressão de rarefação ou ainda por difusão de
energia na forma de uma ou mais moléculas de gás passando do estado líquido no meio
para o estado gasoso dentro da cavidade.

Se houver a incidência de um campo acústico senoidal, responsável por gerar uma
pressão de rarefação dependente do tempo, tal incremento energético é dependente da
frequência acústica, da amplitude de pressão e da taxa de variação da pressão. (13) Tal
problema pode ser resolvido por meio do cálculo da dinâmica do núcleo crítico, que a partir
daqui passará a ser chamado de bolha de cavitação. Além disso, é importante ressaltar
que o termo “bolha” representa uma pequena região do espaço preenchida com gás ou
vapor em um meio condensado (água, sangue ou outros tecidos).

O efeito mecânico de cavitação consiste em um fenômeno no qual ondas de US
atravessam um meio contendo bolhas de gás, formadas quando o mesmo é submetido à
baixas pressões (35, 59), que se contraem e expandem conforme o US alterna em períodos
de alta e baixa pressão. Este movimento oscilatório é capaz de causar a implosão das
bolhas a partir de condições adequadas do parâmetros das ondas sonoras. (25)

A dependência de um certo valor de amplitude de pressão para a ocorrência de
cavitação acústica foi comprovado experimentalmente (95), indicando que existe um valor
de amplitude de pressão acústica acima do qual a cavitação ocorre, e abaixo do qual o
fenômeno não é observado, chamada pressão de limiar. A existência da pressão de limiar
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está associada à existência de um raio crítico, que pode ser definido em função do raio de
equilíbrio R0, e corresponde ao raio de nucleação instável, definido anteriormente como rc,
ou seja, o raio necessário para que a bolha de cavitação seja formada.

A partir da dinâmica da bolha formada no meio, o fenômeno de cavitação pode
ser classificado como inercial (ou transiente) e não inercial (ou estável). A cavitação não
inercial ocorre quando as vibrações do US fazem com que as bolhas oscilem em torno do
raio de equilíbrio sem perder sua estabilidade por alguns ciclos acústicos (35), devido a
baixa pressão acústica a que estão submetidas.

Já a cavitação inercial consiste no rápido crescimento das bolhas fazendo com
que as mesmas não consigam mais absorver energia proveniente do US e implodam após
poucos ciclos (96,97), como consequência da alta pressão acústica incidente. A cavitação
também é influenciada pela frequência ultrassônica, uma vez que baixas frequências geram
implosões mais violentas, com alta temperatura e pressão. (80)

Quando o meio é sujeito a campos de ultrassom de elevada amplitude de pressão
acústica, a pressão e temperatura da bolha contendo gás pode atingir valores muito maiores
do que aqueles do meio ao redor. Isso faz com que a dinâmica da bolha seja complexa, uma
vez que a interface da mesma passa a apresentar deformações. (98) No caso de amplitudes
baixas, a dinâmica da bolha costuma apresentar um comportamento mais simples. Neste
trabalho, serão considerados modelos simplificados e aproximativos para a descrição da
dinâmica da bolha.

1.5.1 Modelo de Blake

Considerando uma bolha em equilíbrio estático, a existência de uma tensão su-
perficial é responsável por gerar uma diferença de pressão entre o gás dentro da bolha e
o meio exterior a ela. Se o meio for um fluido, ou puder para ser aproximado para um
fluido inicialmente em equilíbrio, a pressão no líquido imediatamente fora da bolha (pB)
e a pressão à longas distâncias da mesma (p∞) é igual a pressão hidrostática (p0). Além
disso, considerando o gás dentro da bolha como ideal (84), é possível equacionar a pressão
de equilíbrio no interior de da bolha (pi) de raio (R0) como se segue (99):

pi = p0 + 2σ

R0
, (1.32)

na qual σ corresponde à tensão superficial do líquido e R0 = rc, ou seja, o raio inicial
da bolha de cavitação é igual ao raio crítico da bolha de nucleação. Considerando que a
pressão no interior da bolha depende da pressão do gás (pg) e da pressão de vapor (pv)
constante em seu interior, ou seja, pi = pg + pv, a equação anterior pode ser reescrita como
se segue:

pg = p0 + 2σ

R0
− pv. (1.33)
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A equação acima é válida para sistemas em equilíbrio. As pressões pg e pv são responsáveis
pela expansão da bolha, enquanto os demais termos geram a contração da mesma. (84)

Se o sistema é submetido a alguma perturbação responsável por fazer a pressão do
meio variar quase-estaticamente de p0 para pB, a pressão na bolha também irá variar e
seu raio irá mudar de R0 para R. Nesse caso, considerando que a bolha permanece esférica
e que a quantidade de gás dentro da bolha permanece constante (84), a pressão do gás em
seu interior passa a ser:

pg = pg0

(
R0

R

)3κ

=
(

p0 + 2σ

R0
− pv

)(
R0

R

)3κ

, (1.34)

na qual κ corresponde ao índice politrópico, obedecendo a relação politrópica para gases
com pressão espacialmente uniforme, pV κ = constante . Desse modo, a pressão no interior
da bolha pode ser reescrita como se segue:

pi =
(

p0 + 2σ

R0
− pv

)(
R0

R

)3κ

+ pv. (1.35)

Como a pressão na bolha em repouso é maior do que a pressão no meio imediatamente
fora da bolha (parede da bolha, pB) por um fator 2σ/R (99,100), é possível escrever:

pB =
(

p0 + 2σ

R0
− pv

)(
R0

R

)3κ

+ pv − 2σ

R
. (1.36)

O último termo à direita do sinal de igual na equação (1.36) corresponde a chamada
pressão de Laplace e corresponde ao excesso de pressão dentro da bolha devido a tensão
superficial. No caso de pressões estáticas p∞ = pB.

A equação (1.36) corresponde a nova condição de equilíbrio do meio após o mesmo
ter passado por uma variação de pressão quase-estática. Pequenas variações na pressão
do meio podem causar variações no raio da bolha, gerando alterações estáveis em seu
raio. No entanto, grandes variações negativas na pressão atuam de maneira a se opor ao
confinamento do gás no interior da bolha gerando uma condição de equilíbrio não estável
e fazendo com que a bolha cresça excessivamente, até atingir um raio máximo e colapsar.
(99)

A derivação da equação (1.36) não leva em consideração efeitos dinâmicos, como
viscosidade e inércia, sendo baseado apenas em efeitos estáticos, ou seja, apenas as forças
estáticas que atuam na bolha são consideradas nessa equação. (84) Além disso, qualquer
variação no raio R é tida como resposta à mudanças quase estáticas na pressão do meio.
(101)

A situação na qual a bolha cresce excessivamente de maneira não estável não
pode ser descrita pelas equações anteriores, uma vez que as mesmas foram obtidas sob a
condição de equilíbrio. A situação de não equilíbrio será discutida na seção (1.5.3).
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Para que seja possível descrever a cavitação não inercial de maneira simplificada
é necessário incluir os efeitos inercial e de viscosidade do líquido. O caso quase estático
discutido anteriormente, também conhecido como modelo de Blake considera apenas a
tensão superficial, não sendo capaz de descrever o crescimento responsável pela implosão
da bolha de cavitação.

Tal modelo, no entanto, pode ser utilizado para prever o início do crescimento não
inercial de bolhas muito pequenas em situações quase estáticas nas quais o efeito da tensão
superficial predomina sobre os efeitos viscosos e inerciais. (99)

Levando em conta as condições apresentadas é possível encontrar o valor de limiar
da pressão, de modo que pressões negativas superiores em módulo ao valor de limiar serão
capazes de causar crescimento excessivo na bolha.

Derivando a equação (1.36) em relação a R e igualando a zero é possível encontrar
o raio crítico da bolha, ou seja, o raio que a bolha deve exceder para se tornar instável.
(99)

∂pB

∂R
= − R3κ

0
R3κ+1

(
p0 + 2σ

R0
− pv

)
+ 2σ

R2 . (1.37)

Desse modo, o raio crítico é:

R3κ−1
c = 3κ

2σ
R3κ

0

(
p0 + 2σ

R0
− pv

)
. (1.38)

Se o sistema possui temperatura constante (condição isotérmica), κ = 1 e a equação
anterior torna-se:

Rc =
√

3
2σ

R3
0

(
p0 + 2σ

R0
− pv

)
. (1.39)

Desse modo, quando R > Rc a bolha é instável em relação a pequenas mudanças no raio
e quando R < Rc a bolha é estável em relação às oscilações de seu raio. De acordo com
resultados encontrados na literatura (101, 102), quando Rc ≈ 2R0 começa a oscilar de
maneira significativa, podendo desencadear efeitos mecânicos capazes de causar dano nas
suas proximidades. Tal quantidade é chamada de raio de Blake. Substituindo a equação
(1.39) na equação (1.36) obtém-se o valor mínimo de pB em relação a R:

pB,min = pv − 4σ

3

√√√√ 2σ

3R3
0

(
p0 + 2σ

R0
− pv

) . (1.40)

Quando o líquido é irradiado por US, a pressão longe da bolha é expressa por
p∞ = p0 + pS(t), na qual p0 corresponde a pressão estática do ambiente e pS(t) é a pressão
instantânea da onda de US no instante t. (65) Se a pressão for inferior a pressão do líquido
na parede da bolha (pB) a bolha irá crescer. Se tal pressão for inferior à pressão mínima
de pB (vide equação (1.40)), a bolha irá crescer indefinidamente.



53

Considerando que o US incidente se propaga como uma onda senoidal, do tipo
pS(t) = PA sin(ωt), na qual PA corresponde a amplitude de pressão da onda e ω a sua
frequência angular, o valor mínimo de pS(t) será −PA. Assim, se pB = p0 − PA < pB,min, a
bolha irá se expandir expressivamente. O limiar de tal expansão é dado pela equação a
seguir:

pA,B = p0 − pB,min

= p0 − pv + 4σ

3

√√√√ 2σ

3R3
0

(
p0 + 2σ

R0
− pv

) . (1.41)

A equação acima corresponde a pressão de limiar de Blake, e representa o valor acima do
qual a bolha expande significativamente, podendo colapsar quando submetida a pressões
superiores à obtida a partir da equação (1.41). (102) A quantidade pB,min costuma ser
referida como limiar de cavitação. (65, 99) Tal pressão corresponde a pressão mínima
necessária para a expansão da bolha de cavitação, ou seja, a pressão mínima que permite
com que o gás preso no interior da bolha se expanda contra a tensão superficial. (103)

Assim como descrito matematicamente pela equação 1.41, resultados experimentais
encontrados na literatura (70) mostram que nanobolhas (∝ 10−9) sentem uma pressão de
Laplace muito superior àquela experimentada por microbolhas (∝ 10−6), o que aumenta
significativamente a pressão em bolhas da ordem de 109 metros, resultando em impactos
mais significativos devido a sua oscilação.

Além disso, o trabalho de Apfel (61) indica que a presença de de interfaces pode ter
forte influência nos resultados experimentais. Apesar disso, existe uma boa concordância
entre os resultados experimentais e aqueles previstos pela teoria, especialmente nos casos
em que a tensão entre gás-fluido é menor do que a tensão efetiva e (a.) as paredes do meio
sólido, (b.) as impurezas presentes ou (c.) outro fluido em contato com o primeiro. (13)

1.5.2 Modelo de cavitação para pressão acústica senoidal

Considerando uma bolha em um meio fluido, sujeita a um campo de ultrassom
contínuo, cuja pressão acústica é dada por um equação senoidal p(t) = PA cos(ωt) =
PA cos(2πft), na qual ω e f correspondem às frequências angular e linear do US incidente,
respectivamente, e PA à amplitude máxima de pressão. Assumindo valores não elevados
da amplitude de pressão acústica, é possível aproximar o comportamento de oscilação do
volume da bolha para uma função senoidal no tempo com frequência constante. (59)

Seja R(t) o raio da bolha em um tempo arbitrário t após o acionamento do US e o
surgimento das primeiras bolhas de nucleação, e R0 o raio de equilíbrio da mesma. Nesse
caso, pode-se escrever a equação abaixo:

R(t) − R0 = ξ0 cos(2πft − α), (1.42)
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na qual, R(t) − R0 corresponde ao deslocamento do raio da bolha em um tempo t, ξ0 é a
amplitude de deslocamento e α é uma constante de fase.

O raio inicial da bolha R0 e a amplitude de descolamento (ξ) da mesma são
proporcionais a amplitude de pressão (PA) gerada pelo campo de ultrassom, e sua relação
pode ser expressa a partir da equação a seguir:

ξ0

R0
= p0

3κp0
χ(Ω, δ), (1.43)

na qual κ é o índice politrópico do gás na bolha, p0 é a pressão estática na ausência de
som e χ é a amplitude de vibração da bolha esférica, sendo dependente da constante de
amortecimento (δ) do tecido e da razão entre a frequência do US incidente e a frequência
de ressonância da bolha (Ω = f/f0) por meio da equação:

χ(Ω, δ) =
[
(1 − Ω2)2 + Ω2δ2

]−1/2
. (1.44)

Além disso, a frequência de ressonância depende das propriedades do líquido, do
gás e da interface liquido-gás. (59) Mais especificamente, tal quantidade depende das
rigidez (K) da bolha, da densidade do líquido (ρ) e do volume de líquido em uma região
próxima a bolha, sendo equacionado como se segue:

f0 = 1
2π

√
K

4πR3
0ρ

. (1.45)

Na equação acima, a rigidez pode ser equacionada como a razão entre a força que está
sendo exercida sobre o corpo e o deslocamento produzido por tal força.

Para bolhas cuja superfície é formada por apenas uma interface entre o gás dentro
da bolha e o líquido exterior, e considerando que o raio inicial R0 é muito maior que 2σ/p0,
na qual σ corresponde à tensão superficial, a rigidez da bolha pode ser escrita como se
segue:

K = 12πκR0p0, (1.46)

na qual κ corresponde ao índice politrópico do gás.

1.5.3 Dinâmica das bolhas

No estudo da cavitação e dos danos causados pela mesma no tecido, é importante
conhecer as expressões matemáticas para o campo de velocidades e pressão nas vizinhanças
da bolha, para que seja possível determinar o comportamento e efeitos das oscilações da
mesma no meio em que está inserida. Tendo isso em vista, Lord Rayleigh (1917) (104)
inicialmente propôs um modelo para descrever a dinâmica de uma bolha esférica com
pequenas amplitudes de oscilação inserida em um líquido incompressível e não viscoso.
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(105,106) Tal equação foi modificada por Milton S. Plesset (1949) com a inclusão de efeitos
de viscosidade e tensão superficial. (107)

Outras equações foram formuladas na tentativa de descrever a dinâmica da bolha,
dentre elas pode-se citar as formulações de Joseph B. Keller e Michael Miksis (1980) (108),
que introduziu a compressibilidade do meio, sendo capaz de descrever sistemas com grandes
amplitudes de oscilação, e Forrest R. Gilmore (1952) (105) que também pode descrever
o comportamento de bolhas com grande amplitude de oscilação em meios viscoelásticos
podendo ser utilizadas na descrição dinâmica de bolhas de cavitação no tecido mole, e
serão discutidos na sequência.

Os modelos para dinâmica da bolha aqui apresentados descrevem a dinâmica de
uma única bolha em um meio fluído, uma vez que os mesmos não contemplam campos
com diversas bolhas com interações fortes entre elas. No entanto, foi provado por (109) que
as características da emissão acústica podem ser explicadas pela comportamento dinâmico
de uma única bolha. (110)

1.5.3.1 Condições para a utilização das equações dinâmicas

A utilização das equações mencionadas anteriormente está restringida a algumas
condições para sua validade. Dentre elas pode-se citar:

• Para a equação e Rayleigh, o meio deve ser incompressível e Newtoniano ou invíscido;

• A quantidade de gás e/ou vapor contida no interior das bolhas é considerada constante
e a troca de calor com o meio ao redor é desprezada, assumindo-se que que o sistema
passa por um processo adiabático;

• A inércia do meio e a gravidade são desconsideradas;

• A bolha é assumida saturada com vapor, cuja pressão parcial é a pressão de vapor à
temperatura constante

A partir de tais considerações é possível descrever a dinâmica de uma bolha
de cavitação, a partir de seu raio R(t), velocidade ˙R(t) e pressão p(r, t). (100) Além
disso, a apesar da necessidade de validação de tais condições para as equações que serão
apresentadas é possível inserir correções nas equações de Rayleigh-Plesset e Gilmore
que permitem que as mesmas descrevam sistemas mais complexos e reais, incluindo, por
exemplo, a troca de gases com a bolha oscilante a o meio em que ela está inserida e a
concentração de gases e vapores em seu interior.

1.5.3.2 Equação de Rayleigh-Plesset (RP)

Uma bolha de cavitação é tipicamente preenchida com vapor e/ou gás não con-
densável. O comportamento dinâmico da bolha, considerada esfericamente simétrica e
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contida em um meio fluido, viscoso, elástico (viscoelástico) e incompressível pode ser
descrito pela equação de Rayleigh-Plesset (85,102,104), obtida matematicamente a partir
de considerações de conservação de massa e momento. Tal equação é válida para fluidos
newtonianos ††, nos quais a troca de massa na superfície da bolha pode ser desprezada.
(112) A equação de RP também não é adequada para descrever sistemas submetidos a
grandes amplitudes de oscilação.

Considerando a conservação de massa, a velocidade radial u(r, t) em um ponto do
fluido é inversamente proporcional ao quadrado da distância do centro da bolha. Além
disso, escolhendo uma função F (t) que se relaciona com o raio da esfera R(t) por condições
de contorno cinemáticas na parede da bolha (85), tem-se:

u(r, t) = F (t)
r2 . (1.47)

Assumindo que não existe transporte de massa na parede da bolha, a velocidade radial na
sua interface com o fluido é dada por:

u(R, t) = dR

dt
= F (t)

r2 = R2

r2
dR

dt
. (1.48)

Ademais, para fluido newtoniano, com pressão p, viscosidade µ e densidade ρ, a equação
de Navier-Stokes para o movimento na direção radial r é:

−1
ρ

∂p

∂r
= ∂u

∂t
+ u

∂u

∂r
− µ

ρ

[
1
r2

∂

∂r

(
r2 ∂u

∂r

)
− 2u

r2

]
, (1.49)

A força resultante por unidade de área atuando em uma pequena região da superfície
da bolha e apontando radialmente para fora da mesma pode ser escrita como se segue:

f = (σrr)r=R + pB − 2σ

R
, (1.50)

na qual σ corresponde à tensão superficial na parede da bolha, pB à pressão na sua
superfície e (σrr)r=R representa à tensão normal no líquido com densidade e viscosidade
constantes, sendo descrito por (σrr)r=R = −p + 4µ∂u/∂r.

Substituindo a equação (1.47) na equação (1.49), integrando de um ponto na parede
da bolha r = R até pontos distantes da mesma R → ∞, e a partir da condição de contorno
descrita pela equação (1.50), é possível obter a equação de Rayleigh-Plesset:

R

(
d2R

dt2

)
+ 3

2

(
dR

dt

)2

= 1
ρ

[pB − p∞(t)], (1.51)

†† Um fluido newtoniano é aquele no qual as tensões resultantes do fluxo em todos os pontos
estão linearmente relacionados com a taxa de de variação da deformação ao longo do tempo,
sendo proporcional à taxa de variação do vetor velocidade do fluido. (111)
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na qual e R(t) corresponde ao raio da esfera com conteúdo homogêneo, p∞ à pressão longe
da bolha e ρ à densidade do meio. Além disso, a pressão na parede da bolha contendo gás
ideal é equacionada como se segue:

pB = pg − 2σ

R
− 4µ

R

dR

dt
, (1.52)

em que pg representa a pressão do gás no interior da bolha e p0 à pressão de equilíbrio
no meio. Se o gás dentro da bolha possui pressão espacialmente uniforme (pg) é possível
escrever a seguinte relação politrópica:

pg = p0g

(
R0

R

)3κ

=
(

p0 + 2σ

R0

)(
R0

R

)3κ

, (1.53)

na qual κ corresponde ao índice politrópico, descrito a partir da equação pV κ = constante
e p0g equivale a pressão de equilíbrio do gás no interior da bolha.

Se o gás dentro da bolha não for considerado ideal, a pressão poder ser calculada a
partir da equação de estado de van der Walls no interior da cavidade (113):(

pg + n2a

V 2

)
(V − nb) = nRgT, (1.54)

na qual, V representa o volume molar do gás, Rg = 8.31 m3Pa/(K mol) é a constante
universal dos gases, T corresponde à temperatura dentro da bolha, a é uma constante cujo
valor depende do gás, n é o número de moles do gás e b o volume ocupado por um mol
das moléculas. Na equação de van der Walls (1.54), o termo a/V 2 representa a interação
intramolecular e V − b ao volume de uma molécula de gás real.

Se a bolha for submetida a um campo de US senoidal contínuo, variável no tempo
e com frequência f , o campo de pressão p∞ gerado pelo mesmo pode ser equacionado
como se segue (114):

p∞(t) = p0 + P (t) = p0 + PA sin(2πft). (1.55)

A amplitude de pressão acústica (PA) pode ser obtida, em uma primeira aproximação, a
partir da intensidade do feixe sonoro (I) e da velocidade do som no meio (c), por meio da
equação (114,115):

PA =
√

2Iρc. (1.56)

Considerando uma bolha contendo gás e vapor, a partir da equação (1.36) e da
discussão realizada na seção (1.5.2), a pressão na parede da bolha é dada por (99):

pB =
(

p0 + 2σ

R0
− pv

)(
R0

R

)3κ

+ pv − 2σ

R
− 4µ

R

dR

dt
. (1.57)
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Adicionando a rigidez (G), ou tensão de cisalhamento‡‡, do meio, a pressão na parede da
bolha pode ser reescrita como se segue (116,117):

pB = pg − 2σ

R
− 4µ

R

dR

dt
− 4

3G
(R3 − R3

0)
R3 , (1.58)

na qual pg é dada a partir da equação (1.53).

A equação (1.51) deixa de ser válida quando a bolha colapsa violentamente com
velocidade comparável com a velocidade do som no líquido, devido à condição de incom-
pressibilidade assumida na derivação da mesma.

Para fluidos não newtonianos e com fluxo de massa não nulo através da parede de
bolha, Prosperetti (1982) (112) propôs uma correção na equação de RP (1.51), exposta a
seguir:

pB − p∞(t)
ρ

= R

(
d2R

dt2

)
+ 3

2

(
dR

dt

)2

− 3
ρ

∫ ∞

R

τrr

r
dr + M

ρ

[
2dR

dt
+ M

(
1

ρB

− 1
ρ

)]
, (1.59)

na qual M corresponde ao fluxo de massa ρB a densidade dentro da bolha e τrr ao tensor
das tensões do fluido na direção radial. O primeiro termo dentro do colchetes na equação
(1.59) está relacionado ao movimento de oscilação da bolha devido ao fluxo do líquido e
de massa na interface, já o segundo termo se refere à pressurização do líquido devido a
diferença de volume entre o conteúdo da bolha e o fluido. (112) Para líquidos newtonianos
τrr = 2µ∂u/∂r, recuperando a equação obtida anteriormente.

O modelo descrito por Rayleigh e Plesset não considera a compressibilidade do
meio e efeitos térmicos, que podem se tornar relevantes quando o sistema possui grande
amplitude de oscilação. (108) Apesar disso, tal modelo é capaz de descrever, ainda que de
maneira simplificada como uma bolha se comporta em um campo ultrassônico, e pode ser
utilizada para prever a dinâmica da mesma.

1.5.3.2.1 Colapso Rayleigh

Quando a bolha colapsa de maneira violenta, o termo
(

d2R

dt2 = Ṙ2
)

no lado

direito da equação (1.51) cresce significativamente, tornando-se dominante e os demais
termos podem ser desprezados. Nesse caso, a aceleração da parede da bolha pode ser
descrita a partir de uma senoidal como se segue:

d2R

dt2 ≈ − 3
2R

(
dR

dt

)2

(1.60)

‡‡ Rigidez elástica de deformação de um material
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Pela equação anterior é possível ver que a aceleração (R̈) da bolha é negativa
durante a fase de colapso, resultando em uma velocidade (Ṙ) também negativa. Durante
o colapso, a velocidade da bolha aumenta em módulo, consequentemente o módulo da
aceleração também aumenta. Desse modo, a bolha acelera livremente gerando um colapso
violento conhecido como colapso Rayleigh. (65,102)

1.5.3.3 Equação de Keller-Miksis

Assim como no caso da equação de Rayleigh-Plesset, a equação de Keller-Miksis
também descreve o comportamento dinâmico das bolhas de cavitação devido a presença de
campos de ultrassom. Assim como na equação de RP, a equação de KM também considera
uma bolha esfericamente simétrica, composta de gás não condensável e vapor de água em
um meio viscoso, que não faz trocas com a bolha. No entanto, equação de KM leva em
consideração o efeito de compressibilidade do meio no estudo da dinâmica da bolha de
cavitação. (102) Tal equação pode ser obtida a partir de modificação na equação de RP
ou da conservação de quantidades físicas, como mostrado a seguir.

A equação de Euler para a conservação de momento e a equação de conservação de
massa podem ser escritas como se segue:

∂ρ

∂t
+ u⃗ · ∇ρ + ρ∇ · u⃗ = 0, (1.61)

ρ

(
∂u⃗

∂t
+ (u⃗ · ∇)u⃗

)
= −∇p, (1.62)

nas quais ρ, u⃗ e p representam a densidade do meio, o campo de velocidade e a pressão
local, respectivamente. Considerando que o campo de velocidade do líquido ao redor da
bolha possui apenas componente radial, ou seja, é irrotacional, é possível expressar o
campo de velocidade a partir da velocidade potencial (ϕ):

u⃗ = ∂ϕ

∂r
êr, (1.63)

na qual r corresponde à distância radial do centro da bolha. Substituindo a equação
anterior nas equações de conservação (1.61) e (1.61), obtém-se a seguinte equação de onda
(102,108):

∇2ϕ − 1
c2

∂2ϕ

∂t2 = 1
c2

∂ϕ

∂r

(
∂2ϕ

∂r ∂t

)
− 1

ρ

∂ρ

∂r

∂ϕ

∂r
, (1.64)

na qual c é a velocidade do som local. Na obtenção da equação de KM o lado direito da
equação anterior pode ser descartado, de modo que tal equação pode ser reescrita como:

∇2ϕ − 1
c2

∂2ϕ

∂t2 = 0, (1.65)

cuja solução geral para um sistema esfericamente simétrico é:

ϕ = −f (t − r/c)
r

− g (t + r/c)
r

, (1.66)
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com f e g sendo duas funções arbitrárias.

A partir da condição de que a velocidade do meio é igual a velocidade da parede
da bolha (Ṙ) quando r = R, é possível escrever a seguinte relação:(

∂ϕ

∂r

)
r=R

= Ṙ. (1.67)

Substituindo (1.66) em (1.67), integrando (1.62) e juntando seus resultados obtém-se:

−c

(
Ṙ + ϕ(R)

R

)
− 2g′

R
+ 1

2Ṙ2 + pB − p0

ρ
= 0, (1.68)

na qual pB é a pressão do meio na parede da bolha, p0 é a pressão ambiente e g′ corresponde
a derivada de g em relação a r. Multiplicando a equação anterior por R, diferenciando em
relação a t e considerando 2g′′ = −(c/ρ)P (t) é possível obter a equação de Keller-Miksis
para a dinâmica da bolha:(

1 − Ṙ

c

)
RR̈ + 3

2Ṙ2
(

1 − Ṙ

3c

)
= 1

ρ

(
1 − Ṙ

c

)
[pB − p∞(t)] + R

cρ

d
dt

[pB − p∞(t)], (1.69)

em que p∞(t) = p0 − P (t) é a pressão no meio distante da bolha, R corresponde ao raio da
bolha, Ṙ e R̈ correspondem à sua derivada primeira e segunda no tempo, respectivamente.
c é a velocidade do som no meio, ρ é a densidade do meio, pB é a pressão no interior
da bolha. O termo Ṙ/c é conhecido como número de Mach (M), sendo a razão entre a
velocidade da bolha no meio e a velocidade do som no mesmo.

A pressão da onda viajante (P (t)) é dada a partir da forma da onda sonora incidente.
Quando o campo de US incidente é uma onda plana acústica contínua, com frequência f e
amplitude de pressão PA, a pressão acústica pode ser escrita como se segue:

P (t) = PA sin(2πft). (1.70)

A amplitude de pressão acústica pode ser obtida a partir da intensidade acústica I por
meio da relação:

PA =
√

2Iρc (1.71)

Na obtenção da equação (1.69) considera-se que Ṙ
c

<< 1. No entanto durante o
colapso da bolha essa condição pode ser violada resultando em erros significativos nos
cálculos numéricos. (102)

Assim como na equação de RP, no modelo mais simples a pressão na parede de
uma bolha (pB) contendo somente gás ideal depende da pressão do gás (pg), do raio (R) e
da velocidade de oscilação da bolha (Ṙ), da tensão superficial (σ) e da viscosidade (µ) do
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meio (118):

pB = pg − 2σ

R
− 4µ

Ṙ

R

= p0g
(

R0

R

)3κ

− 2σ

R
− 4µ

Ṙ

R

=
(

p0 + 2σ

R0

)(
R0

R

)3κ

− 2σ

R
− 4µ

Ṙ

R
, (1.72)

na qual p0g corresponde a pressão de equilíbrio do gás, p0 à pressão de equilíbrio no meio,
R0 ao raio inicial da bolha e κ ao índice politrópico, que varia de 1 (processos isotérmicos)
a 1,4 (processos adiabáticos) para gases ideais.

Para gases reais, a pressão do gás no interior da bolha pode ser descrito a partir
da equação de Van der Waals:(

pg + n2a

V 2

)
(V − nb) = nRgT. (1.73)

Se a bolha for constituída por gás e vapor, o pressão de vapor (pv) também deve ser
incluída na pressão existente na parede da bolha. Isso pode ser feito a partir da seguinte
equação (115):

pB =
(

p0 + 2σ

R0
− pv

)(
R0

R

)3κ

− 2σ

R
− 4µ

Ṙ

R
(1.74)

Considerando efeitos de elasticidade do meio a partir das correções realizadas por
(116), é possível reescrever a pressão na parede da bolha como se segue:

pB = pg − 2σ

R
+ τrr(R, t), (1.75)

na qual τrr(R, t) corresponde ao tensor das tensões na direção radial na superfície da bolha.
Além disso, nesta correção a pressão à grandes distâncias da bolha é descrita em termos
da derivada da velocidade potencial no tempo e do tensor das tensões, como equacionado
a seguir:

p∞ = p0 − P (t) + τrr(R, t) − 3
∫ ∞

R
dr

τrr

r
. (1.76)

Na equação anterior, o termo P (t) definido a partir da derivada segunda da velocidade
potencial corresponde a pressão devido a incidência do US. Como o meio é viscoelástico, o

tensor das tensões é escrito em termos da tensão (γrr), da taxa de tesão
(

γ̇rr = ∂u

∂r

)
e do

módulo de cisalhamento ou rigidez do meio (G):

τrr = 2 (Gγrr + µγ̇rr) . (1.77)

Substituindo a equação (1.77) em (1.75) e em (1.76) a equação para a diferença entre as
pressões pB e p∞, bem como a derivada de sua diferença é:

pB − p∞ = pg − 2σ

R
− 4µ

Ṙ

R
− 4

3G
(R3 − R3

0)
R3 − p0 + P (t), (1.78)
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d
dt

[pB − p∞] = dpg

dt
− 2σ

Ṙ

R2 − 4µ

(
R̈

R
− Ṙ2

R2

)
− 4G

R3
0Ṙ

R4 + dP (t)
dt

. (1.79)

As equações (1.69), (1.78) e (1.79) correspondem á formulação capaz de descrever a
dinâmica da bolha em tecido mole (viscoelástico). (116, 117) Além disso, a solução da
equação (1.69) pode ser obtida a partir das seguintes condições de contorno: R(0) = R0 e
Ṙ(0) = 0.

1.5.3.4 Equação de Gilmore

Ao contrário das equações de Rayleigh-Plesset e Keller-Miksis, a equação de
Gilmore pode ser utilizada para descrever sistemas submetidos a altas pressões, nas quais
a compressibilidade do meio tem um papel importante e não pode ser desconsiderada.
(119)

A obtenção da equação de Gilmore parte da consideração de um bolha esférica,
contendo gás ou vapor, em um líquido compressível. Tal bolha permanece esférica durante
as oscilações e seu raio inicial é muito menor do que o comprimento de onda do pulso
acústico incidente. Além disso, assume-se que a velocidade das ondas de choque geradas
pelo movimento da bolha se propagam com velocidade dada pela soma entre a velocidade
do som e a velocidade do fluido. (110)

A partir da consideração de conservação de momento e de massa, para um meio
fluido com fluxo esfericamente simétrico e irrotacional, tem-se:

∂

∂t
(−∇ϕ) + (u⃗ · ∇) = −∇p

ρ
+ µ

ρ
∇(∇ · u⃗) (1.80)

∇ · u⃗ = −1
ρ

(
∂

∂t
+ u⃗ · ∇

)
ρ, (1.81)

nas quais p corresponde à pressão do meio, ρ á densidade do fluido e µ viscosidade do
fluido. As equações acima são chamadas de equação de conservação de momento e massa,
respectivamente. Definindo a derivada material como D

Dt
≡ ∂

∂t
+ u⃗ · ∇ e substituindo

(1.81) em (1.80) obtém-se:

∂

∂t
(−∇ϕ) + (u⃗ · ∇)u⃗ = −∇p

ρ
+ µ

ρ
∇
(

−1
ρ

Dρ

Dt

)
. (1.82)

Pela equação acima é possível ver que o termo de viscosidade desaparece quando a
compressibilidade do meio se anula.

Na obtenção da equação de Gilmore, o interesse reside em situações nas quais
a viscosidade é pequena e a compressibilidade é moderadamente pequena. Com essa
simplificação, a equação (1.80) pode ser reescrita como se segue:

−∂ϕ

∂t
+ u2

2 =
∫ p(R)

p∞

dp

ρ
. (1.83)
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Na equação acima, o termo p∞ corresponde a pressão a grandes distâncias da bolha.
Definindo a entalpia h com a integral da pressão p entre os pontos R e regiões do líquido
muito distantes da bolha p∞, pode-se escrever:

h(p) =
∫ p(R)

p∞

dp

ρ
. (1.84)

Considerando velocidades muito menores que a velocidade do som e que a última
não varia significativamente de seu valor constante no infinito (c∞), o potencial velocidade,
para ondas sonoras esféricas e divergentes, pode ser escrito como (105):

ϕ = 1
r

f
(

t − r

c∞

)
, (1.85)

na qual r corresponde à distância do centro da bolha f é uma função arbitrária, dependente
do tempo, da posição e da velocidade do som. Substituindo (1.84) e (1.85) na equação
(1.83) e calculando as derivadas obtém-se:

r

(
h + u2

2

)
= f

′
(

t − r

c∞

)
. (1.86)

Se a velocidade do fluido atinge frações consideráveis da velocidade do som, pode-se
assumir que r

(
h + u2

2

)
se propaga com velocidade c + u. Assim, derivando r

(
h + u2

2

)
em

relação ao tempo, tem-se:

r
Dh

Dt
+ ur

Du

Dt
+ (c + u)

(
h + u2

2 + rc
∂h

∂r
+ urc

∂u

∂r

)
. (1.87)

Negligenciando os termos de interação viscosidade-compressibilidade, as equações
(1.80) e (1.81), para o caso esfericamente simétrico, podem ser reescritas como:

Du⃗

Dt
= − ∂h

∂R
, (1.88)

∂u

∂r
+ 2u

r
= − 1

c2
Dh

Dt
, (1.89)

na qual c2 = dp

dρ
e dp

ρ
= h. Substituindo tais expressões nos termos com derivadas espaciais

na equação (1.88) é possível obter a relação para o fluxo em uma região esférica como se
segue:

r
Dh

Dt

(
1 − u

c

)
+ hc

(
1 − u

c

)
− rc

Du

Dt

(
1 − u

c

)
− 3

2cu2
(

1 − u

3c

)
= 0. (1.90)

Definindo letras maiúsculas para denotar o comportamento do fluido na parede da bolha,
a equação anterior pode ser reescrita de modo a representar a oscilação radial de uma
única bolha a partir da equação de Gilmore (105):

RR̈

(
1 − Ṙ

c

)
+ 3

2Ṙ2
(

1 − Ṙ

3c

)
= H

(
1 − Ṙ

c

)
+ R

c

dH

dR

(
1 − Ṙ

c

)
, (1.91)
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na qual R corresponde ao raio da bolha, Ṙ e R̈ são as suas derivadas de primeira e
segunda ordem em relação ao tempo, ou seja, a velocidade e aceleração da parede da bolha,
respectivamente, e c é a velocidade do som no meio.

A solução da equação (1.91) torna necessário conhecer a entalpia H e a velocidade
sonora c em função do tempo t e do raio R da bolha. (105) Além disso, a pressão p

geralmente é descrita como uma função de t e R. Para meios com tensão superficial σ e
viscosidade µ não desprezíveis, a pressão da parede da bolha p(R) é dada por:

p(R) = pg − 2σ

R
− 4µ

R
Ṙ, (1.92)

na qual pg corresponde a pressão do gás dentro da bolha. Considerando que a onda sonora
incidente é uma onda do tipo senoidal, a pressão no líquido longe da bolha é equacionada
como se segue:

p∞ = p0 − PA sin (2πft), (1.93)

na qual p0 corresponde à pressão ambiente do líquido, PA é a amplitude de pressão e f a
frequência da onda incidente.

As equações de Rayleigh-Plesset, Keller-Miksis e Gilmore representam três diferentes
formulações que podem ser utilizadas para descrever a dinâmica de bolhas de cavitação.
A partir do comportamento dinâmico das bolhas submetidas à ondas sonoras é possível
descrever o tipo de cavitação (inercial ou não inercial) a que a bolha está sujeita e,
consequentemente, quais serão os efeitos e consequências de tal dinâmica no meio em que
ela está inserida.

1.5.4 Tipos de cavitação

Uma das maneira de classificar a cavitação refere-se a taxa de colapso da bolha, que
pode ser descrito diretamente a partir da equação de movimento da bolha, dependendo da
pressão interna dos gases/vapores e da inércia do meio ao redor. (95)

Reescrevendo as equações de Rayleigh-Plesset, Keller-Miksis e Gilmore, é possível
obter uma equação para a aceleração da parede da bolha. A partir de tal equação é possível
descrever como será o comportamento dinâmico da bolha de cavitação. Assim, para a
equação de Rayleigh-Plesset, é possível obter a seguinte equação para a aceleração da
parede da bolha:

R̈ = 1
Rρ

[pB − p∞(t)] − 3Ṙ2

2R
. (1.94)

Na equação anterior, o primeiro termo à direita do sinal de igualdade é chamado
de termo de pressão, representando o equilíbrio entre as pressões internas e externas,
enquanto o segundo é dito termo inercial, se referindo à oposição do meio à expansão da
bolha. O termo predominante na equação da aceleração irá determinar o tipo de cavitação
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observada, definindo se a dinâmica de cavitação será inercial (ou transiente) ou não inercial
(estável). (120)

A intensidade da cavitação acústica é maior em meios com baixa pressão de vapor
(pv) e alta viscosidade (µ), densidade (ρ) e tensão superficial (σ). No entanto, como descrito
anteriormente, a formação de bolhas é facilitada em meios com alta pressão de vapor
e baixa viscosidade, densidade e tensão superficial. (121) O tipo de comportamento da
bolhas define o tipo de cavitação acústica do sistema: inercial ou não inercial.

De acordo com (95), o tipo de cavitação que será observada em um sistema está
relacionada com o termo predominante (pressão ou inercial) na equação para R̈. Se a
magnitude do termo inercial é maior do que a magnitude do termo de pressão conforme
a bolha se contrai, diz-se que a mesma está passando pelo regime de cavitação inercial,
colapsando de maneira rápida e violenta, como será descrito nas seções a seguir. Ao
contrário, se o termo de pressão for dominante, o sistema passa por oscilações mais suaves
e tem-se cavitação não inercial.

1.5.4.1 Cavitação não inercial

Na cavitação não inercial, também chamada de estável, a bolha oscila em um campo
acústica com baixa pressão durante vários ciclos acústicos, uma vez que a intensidade do
US incidente é menor do que a intensidade de limiar. Nesse tipo de cavitação as bolhas
expandem e contraem em torno de um mesmo raio de equilíbrio e possuem longo tempo
de vida. (102)

Conforme a pressão acústica a que o sistema está submetido aumenta as bolhas pas-
sam a oscilar de maneira não linear, gerando tensão de cisalhamento e micro-transmissão
nas regiões próximas. (122) Como resultado de tal comportamento, pode ocorrer o au-
mento da permeabilidade da membrana celular de células próximas as bolhas oscilantes,
rompimento de membranas celulares e até mesmo morte celular. (36)

1.5.4.2 Cavitação inercial

A cavitação inercial ou transiente ocorre quando a intensidade da onda ultrassônica
que chega nas bolhas é superior à pressão de limiar. Nesse caso, a bolha possui um curto
tempo de vida, oscilando por apenas alguns ciclos acústicos, nos quais a bolha cresce até
atingir um tamanho crítico, no qual a bolha já não é mais capaz de absorver energia.
Quando isso acontece, a bolha já não é mais capaz de manter sua estrutura gerando a
implosão da cavidade. (96)

A implosão da bolha pode ser rápida o suficiente para que o movimento seja
considerado adiabático. (42, 123) Além disso, ocorre uma liberação de energia responsável
por gerar aumentos de temperatura locais significativos (4000 a 25000 K) e pressão (acima
de 800 atm) e desencadear forças mecânicas, como micro-transmissão, micro-jatos e ondas
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de choque, por um curto período de tempo uma vez que devido ao pequeno tamanho das
bolhas a energia se dissipa rapidamente (36), além da fragmentação da bolha em bolhas
menores. (124)

As altas temperaturas e pressões atingidas pelo sistema podem dar origem à efeitos
sono-químicos, como sonoluminescência (emissão de luz) devido à alta compressão do gás
dentro da bolha (125–127), e a formação de ROS.

Conforme aumenta-se a pressão acústica, a bolha de cavitação colapsa de maneira
mais violenta, produzindo maiores efeitos sonoquímicos. Enquanto os efeitos mecânicos
pode ser gerados tanto pela cavitação não inercial quanto a inercial, apenas essa última é
capaz de gerar efeitos sonoquímicos. (122)

1.5.4.2.1 Limiar de cavitação inercial

Em situações experimentais, a medição dos termos inercial e de pressão, descritos
na subseção (1.5.4), pode ser complexa, tornando inviável a utilização de tal método na
determinação do tipo de cavitação pela qual o sistema está passando. Desse modo, faz-se
necessário o emprego de um procedimento alternativo que possa ser medido experimental-
mente. Para isso, os termos de pressão e inercial devem ser substituídos por outros critérios,
como o tamanho máximo alcançado pela bolha, velocidade da parede e a temperatura
atingida no interior da mesma.

No caso da cavitação inercial, o limiar de cavitação consiste nas condições que a
bolha precisa atingir para colapsar. O valor da pressão de limiar, ou seja, a pressão mínima
necessária para a bolha implodir, pode ser descrito com base da existência de um raio
crítico, a partir do qual a bolha sai do seu estado de equilíbrio e oscila até colapsar. No
caso de variações quase estáticas na pressão do meio, a pressão de limiar pode ser obtida
a partir de seu ponto de equilíbrio, o que delimita o começo da variação significativa do
raio da bolha e dá início ao regime de cavitação inercial, como exposto na seção (1.5.1).

No caso de variações significativas na pressão, o limiar de cavitação inercial pode
ser obtido a partir de imposições sobre a dinâmica da bolha, como por exemplo R/R0 = 2,∣∣∣∣∣dR

dt

∣∣∣∣∣ = c, R = R0/8, 25, Tmax = 5000 K, R/R0 ≤ 0, 01. (80,114,116,117,128) De acordo

com (129), temperaturas máximas entre 1000 K e 5000 K são uma boa estimativa para
inferir a produção de radicais livre.

Considerando a condição de cavitação
∣∣∣∣∣dR

dt

∣∣∣∣∣ = c, as equações (1.52) e (1.53) podem

ser reescritas em uma única equação como se segue:

−
(

pB − pg + 2σ

Rc

)
Rc

4µ
= dR

dt
= c. (1.95)
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Além disso, a pressão crítica na parede da bolha pode ser escrita como se segue:

pB = −4µc + 2σ

Rc

+ pg. (1.96)

Substituindo a equação acima da equação de Rayleigh-Plesset (1.51) e considerando a
condição de limiar estabelecida, pode-se escrever:

3
2c2 = 1

ρ

(−4µc − 2σ

Rc

+ pg − (p0 − PAc sin 2πft)
)

, (1.97)

na qual PAc corresponde ao valor da amplitude de US mínima necessária para a ocorrência
de cavitação inercial.

1.5.5 Efeitos da cavitação

Dentre os efeitos mecânicos causados pela cavitação não inercial pode-se citar:

• Tensão de cisalhamento: ocorre devido às oscilações não lineares geradas pelo aumento
na pressão acústica. Isso gera tensão mecânica no meio ao redor das bolhas suficiente
para aumentar a permeabilidade celular (sonoporação) e também para causa o
rompimento das mesmas (35);

• Micro-transmissão: quando as bolhas passam a oscilar mais intensamente e geram
fluxo do fluido e promovem forças de radiação nas partículas. (102)

No caso da cavitação inercial, podem existir efeitos mecânicos e químicos. Em
relação ao primeiro, pode-se citar:

• Microjatos: quando as bolhas oscilam próximas a uma superfície sólida, as oscilações
tornam-se assimétricas. Nesse caso, a pressão do meio na superfície da bolha próxima
à superfície sólida se torna menor do que a pressão no lado da bolha distante da
superfície. Isso faz com que a bolha se vire sobre si mesma, adquirindo a forma
parecida com um torus e gerando um jato que penetra no interior da bolha e atinge
a superfície sólida podendo penetrá-la. (35)

• Ondas de choque: para bolhas com tamanho de submicrons, o gás no interior da
cavidade pode desacelerar o movimento da parede da mesma. Isso faz com que
ocorra uma liberação significativa de pressão seguida por ondas de choque, capazes
de romper mecanicamente a membrana de células próximas. (102)

Já em relação ao efeitos químicos gerados pela cavitação inercial, tem-se:
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• Geração de ROS: a geração de espécies reativas de oxigênio ocorre devido elevação
de temperatura no interior da bolha, se houver a presença de vapor de água e e
oxigênio eles podem se dissociar e formar especies oxidantes, como: OH−, H+, HO2

e H2O2. (130,131)

• Sonoluminescência: consiste na produção de luz devido a grande elevação de energia
durante o processo de implosão da cavidade (132–134), podendo gerar a ativação
de fármacos SS fotoativos, excitando tais moléculas do estado energia fundamental
até um estado singleto com curto tempo de vida, podendo desencadear a geração
de ROS. De acordo com (36) o fenômeno de sonoluminescência pode ser observado
em meios cuja frequência do ultrassom incidente varia de 20 kHz até 3 MHz, sendo
influenciado pela pressão acústica, temperatura e propriedades do meio, e tipo de
gás.

Assume-se que as cavitações inerciais e não inerciais, e processos relacionados com
o US, como micro-transmissão acústica e cisalhamento hidrodinâmico, podem causar danos
ao citoesqueleto e membranas celulares. Este último pode aumentar a permeabilidade de
tecidos e células, permitindo a maior entrada do fármaco sensibilizador. (24,135)

As ondas mecânicas do US assim como o aquecimento do meio devido à implosão
de bolhas de cavitação, é capaz de quebrar as moléculas sonossensibilizadoras e moléculas
de água, gerando radicais livres, como H+ e OH−, e outras ROS, ou ainda passar por
uma transformação oxidativa, cujos produtos são dependentes do sensibilizador.

1.5.6 Cavitação acústica e SDT

A implosão das bolhas de cavitação geradas pela incidência de ondas ultrassônicas
também pode ser responsável pela geração de sonoluminescência, ou seja, a formação de
um ponto luminoso que pode potencializar os efeitos químicos associados à PDT. (36)
Tais efeitos incluem a excitação do fotossensibilizador por fótons que, juntamente com o
oxigênio singleto, podem gerar ROS e radicais livres, como radicais hidroxila, superóxidos
e peróxidos de hidrogênio.

Além disso, uma de maneira capaz aumentar a efetividade da SDT consiste, por
exemplo, em conjugar a molécula sensibilizadora à microbolhas lipídicas sensibilizadoras.
(136) A irradiação de tumores com US de baixa intensidade durante a administração
sistêmica de microbolhas sensibilizadoras causa a cavitação inercial e potencializa a ativação
do sensibilizador. (137)

Uma vantagem da administração de microbolhas sensibilizadoras está no fato de
que a cavitação pode promover transporte de massa em microescala através de tecidos
impermeáveis, o que também pode aumentar a entrega do fármaco sensibilizador através
do tumor. (138,139)



69

De acordo com estudos realizados em (140) para o tratamento de câncer pancreático,
a aplicação de SDT mediado por bolhas permite o controle do crescimento das células
tumorais tanto dentro quanto fora do alvo. (139)

1.6 Condições e probabilidades para a nucleação e cavitação acústicas no tecido
biológico

De acordo com os resultados descritos na literatura, como em (8,36,141) dentre
outros, é possível verificar que certas condições do US levam à morte celular, ou seja, há
indícios da existência de efeitos sonodinâmicos tanto em modelos in vitro como in vivo. Os
valores comumente utilizados para os parâmetros ultrassônicos de finalidade terapêutica
consistem em frequências entre 1 e 3 MHz, máximos de amplitude de pressão entre 0,1 e 1
MPa, ciclo de trabalho de 50% e 100% e tempo de irradiação variando de 2 a 30 minutos.

Os efeitos sonodinâmicos em meios biológicos, são gerados por uma combinação de
fenômenos físicos e químicos que ocorrem no tecido devido à interação do US com o SS no
meio. (8, 141)

Os fenômenos descritos e observados, como sonoluminescência, pirólise, ondas de
choque e de cisalhamento, tem sua origem a partir da nucleação e das cavitações inercial e
não inercial, o que torna fundamental o entendimento de todas as etapas e parâmetros
necessários para a sua ocorrência.

Desse modo, com base em modelos já estabelecidos deseja-se compreender as
condições necessárias e as probabilidades de ocorrência dos fenômenos de nucleação e
cavitação no tecido biológico, para que assim seja possível ter maior controle e efetividade
na SDT.
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2 OBJETIVOS

2.1 Objetivos gerais

Compreender os mecanismos de nucleação e cavitação acústicas em tecidos biológi-
cos, com parâmetros típicos da SDT.

2.2 Objetivos específicos

• Compreender os mecanismos básicos de nucleação e cavitação acústicas em água e
meios aquosos aproximadamente homogêneos, com parâmetros acústicos típicos da
SDT.

• Simular as pressões de limiar para nucleação e cavitação inercial em água e no tecido
biológico.

• Estimar possíveis ajustes nos parâmetros e equações teóricas de nucleação e cavitação
acústicas capazes de explicar a observação de tais fenômenos na água e no tecido
biológico.
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3 MATERIAL E MÉTODOS: LEVANTAMENTO BIBLIOGRÁFICO E CORRE-
ÇÕES DOS PARÂMETROS ACÚSTICOS

3.1 Levantamento bibliográfico

Para que fosse possível obter um entediamento base sobre os conceitos de nucleação
e cavitação acústicas, bem como os avanços nas pesquisas nessa área nos últimos anos,
inicialmente foi realizado um levantamento bibliográfico visando selecionar os principais
trabalhos a respeito de nucleação e cavitação acústica, em especial dos modelos teóricos
da dinâmica de nucleação e cavitação acústicas, que levavam em consideração ocorrência
de tais fenômenos em meios aquosos aproximadamente homogêneos e no tecido biológico,
para que também fosse possível encontrar possíveis questões em aberto nos mesmos.

Foi realizada uma busca na plataforma Google Scholar e foram selecionados artigos
que possuíam uma das seguintes palavras-chaves: Acoustic Nucleation, Acoustic Cavitation
e Ultrasound Therapy. A partir do levantamento inicial, trabalhos de áreas distintas
daquela de interesse, como tratamento de alimentos, metalurgia, hidráulica, saneamento
e aerodinâmica foram desconsiderados. Trabalhos puramente teóricos e que haviam sido
publicados antes do ano de 2002 também não foram considerados na análise.

A partir destes critérios foi também feita uma seleção de artigos que relatavam a
aplicação de três das principais equações utilizadas para descrever a dinâmica de bolhas de
cavitação. Para tal foram selecionados artigos com alguma das seguintes palavras-chave:
Cavity dynamics, Inertial cavitation, Cavitation threshold. A partir de tal levantamento
foram selecionados apenas os artigos que mencionavam alguma das três equações dinâmicas
de interesse: equação de Rayleigh-Plesset, Keller-Miksis e Gilmore.

Ao final da triagem, foram selecionados 20 artigos principais, publicados entre o
ano de 2002 e junho de 2022. Os artigos selecionados foram utilizados para a elaboração
do presente trabalho.

3.2 Correções nas equações e parâmetros teóricos de nucleação e cavitação acústi-
cos

A partir dos resultados obtidos com as soluções das equações teórica encontradas
na literatura (11, 24, 55, 142–145) e com base nos resultados obtidos em procedimentos
experimentais in vitro e in vivo descritos na literatura, foi possível verificar a necessi-
dade de realizar correções nos parâmetros utilizados nas equações teóricas, para que
os valores de pressão de limiar para nucleação pudessem se adequar aos valores obtidos
experimentalmente e também aos valores alcançados pelos equipamentos de US terapêutico.

A correção realizada e implementada em todos os cálculos realizados no trabalho
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foi feita na tensão superficial dos meios analisados, uma vez que foi verificada a forte
dependência de tal parâmetro com os resultados obtidos (vide equações no capítulo (1)),
em especial, no cálculo do valor da pressão de limiar de nucleação acústica.

As equações de tensão superficial corrigida foram solucionadas nos softwares Wol-
fram Mathematica® e MATLAB® e, a partir de tais soluções, foi possível obter os gráficos
ilustrando o comportamento da tensão superficial da água e sangue/tecido mole/pele em
função da temperatura, bem como os valores corrigidos de tensão superficial nos mesmos
softwares.

3.2.1 Correção da tensão superficial

A partir dos trabalhos (146–148) foi possível verificar que um dos possíveis ajustes
no valor da tensão superficial poderia ser feito considerando que tal parâmetro não é
constante como obtido previamente, mas dependente da temperatura.

A partir do levantamento bibliográfico e do estudo teórico apresentado no capítulo
(1), é possível verificar que a tensão superficial do meio é um parâmetro importante para a
formação dos núcleos de cavitação, sendo um dos componentes principais na determinação
da taxa de nucleação, uma vez que pequenas variações neste parâmetros podem provocar
mudanças de algumas ordens de grandeza na taxa de nucleação de bolhas submetidas a
uma mesma amplitude de pressão acústica.

Uma vez que a tensão superficial corresponde a uma representação macroscópica
da coesão da matéria (13, 74), a formação de bolhas de nucleação em meios com altos
valores de tensão superficial exige quantidades muito elevadas de energia para que a taxa
de nucleação apresente valores da ordem de 100 Pa, corresponde aos valores de pressão e
intensidade comumente atingidos pelos aparelhos de ultrassom terapêutico.

De acordo com a literatura, a CNT apresentada no capítulo (1) assume que a tensão
superficial da bolha σr é igual a tensão superficial macroscópica da interface plana σ∞, ou
seja, σ = σr = σ∞, conhecida como “aproximação capilar”. (70,74,75) Tal aproximação
costuma gerar erros significativos na taxa de nucleação, o que faz com que o modelo em
questão falhe em predizer o real valor de energia necessária para desencadear o fenômeno
de nucleação, uma vez que os valores medidos experimentalmente são muito inferiores
àqueles previstos pela teoria descrita até aqui. (2, 70, 74, 81, 89, 149, 150). Devido a isso,
surge a necessidade de que sejam feitas correções na tensão superficial considerada, que
pode ser oriunda do fato de que a presença de impurezas, bem como a temperatura do
meio, podem alterar localmente a tensão superficial do tecido biológico.

A superestimação do modelo teórico torna necessária a correção dos parâmetros
de tensão descritos no processo de formação de núcleos gasosos, para que as limitações
do mesmo possam ser superadas. De acordo com experimentos realizados (70,74,151), σr
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pode ser expresso como uma função de parâmetros experimentais, como a temperatura do
meio.

Diante disso, foi implementada uma correção no parâmetro de tensão superficial do
meio, que deixou de ser considerado constante e passou a ser dependente da temperatura.
As correções utilizadas foram descritas na literatura por (147,152). No caso do sangue, a
tensão superficial corrigida, dada em função da temperatura, é:

σ(T ) = (−0, 473T + 70, 105) × 10−3. (3.1)

A equação acima foi obtida experimentalmente (147) a partir da curva de ajuste do
diagrama da tensão superficial em função da temperatura do sangue. De acordo com a
revisão de 1994 da IAPWS (148), para meios aquosos, a correção da tensão superficial em
função da temperatura pode ser escrita como equacionada em (3.2).

σagua(T ) = 235, 8 × 10−3(1 − T/Tc)1,256 [1 − 0, 625(1 − T/Tc)] , (3.2)

na qual Tc corresponde à temperatura crítica da água (74), cujo valor é 647,15 K. Uma
vez que os valores de σ encontrados na literatura para os mais diversos tecidos humanos
são aproximados para o valor da tensão superficial do sangue, a equação será utilizada
para os demais tecidos biológicos abordados neste trabalho.

Comparações com experimentos de nucleação realizados em meio aquoso, mostram
que correções por um fator de escala entre 23% e 28% no valor da tensão superficial planar
geram resultados semelhantes àqueles experimentais. (2, 74,153–155) Desse modo, o fator
de escala dependente da temperatura para a correção da tensão superficial é calculado de
modo que:

σE(T ) = cE(T )σ∞(T ). (3.3)

A equação acima concorda de maneira aproximada com resultados experimentais encon-
trados na literatura para meio aquoso e com valores esperados pera tecido biológico.

Os valores de cE combinam fatores cinéticos dependentes da pressão e temperatura,
de modo a obter a dependência linear de cE com a temperatura em fluidos. (74) Para
temperaturas entre 0◦C < T < 90◦C, tem-se a seguinte relação:

cE(T ) = 0, 4869 − 6, 1425 × 10−4(T + 273, 15), (3.4)

na qual T corresponde à temperatura em graus Celsius. Desse modo, a tensão superficial
efetiva para processos de nucleação induzidos por ondas ultrassônicas é aproximadamente
σE(T ) = cE(T )σ∞(T ). Tal correção, obtida a partir de dados experimentais, parece
concordar de maneira mais precisa com os valores de limiar de pressão encontrados na
literatura (70, 74) para diversos valores de temperatura de meios submetidos a campos
acústicos.
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As correções descritas pelas equações (3.2.1), (3.2), (3.3) e (3.4) serão utilizadas
no presente trabalho para o cálculo da tensão superficial efetiva da água e sangue/tecido
mole/pele e para a análise do comportamento da variação da tensão superficial do meio
em função do tempo.
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4 RESULTADOS E DISCUSSÃO: LEVANTAMENTO BIBLIOGRÁFICO E COR-
REÇÕES

4.1 Levantamento bibliográfico

A partir do levantamento bibliográfico realizado foi possível selecionar 20 artigos
principais que foram utilizados como base teórica do presente trabalho. Tais trabalhos,
publicados entre os anos de 2002 e junho de 2022, discutiam sobre nucleação homogênea
ou heterogênea, cavitação não inercial ou cavitação inercial, em água, sangue, phantom
ou tecido biológico in vivo/ex vivo. Dentre as metodologias utilizadas pelos autores dos
trabalhos analisados, tem-se modelagem teórica, por meio de soluções computacionais,
ou experimentais. O resumo dos principais elementos de interesse presentes nos artigos
selecionados estão expostos na tabela (7).

4.2 Tensão superficial efetiva

4.2.1 Tensão superficial efetiva

A partir da análise teórica e das equações descritas na seção (3.2.1) é possível
analisar a variação da tensão superficial para diferentes valores de temperatura. A figura (5)
mostra a curva de comportamento da tensão superficial corrigida em função da temperatura
para água e sangue/tecido mole/pele, obtidos a partir das equações (3.2.1), (3.2), (3.3) e
(3.4).

(a) Água (b) Sangue/tecido mole/pele

Figura 5 – Gráfico da tensão superficial corrigida em função da temperatura para água
(5a) e para sangue/tecido mole/pele (5b).

Fonte: Elaborada pela autora.

As curvas obtidas mostram que o valor da tensão superficial corrigida decai aproxima-
damente de modo linear com o aumento da temperatura tanto para água quanto para o



78

Tabela 7 – Resumo dos fenômenos acústicos, meios e metodologias utilizadas nos trabalhos
selecionadas (2002-junho/2022) no levantamento bibliográfico.

Fenômeno
acústico Meio Metodologia Referência

Nucleação homogênea
Cavitação inercial Água, sangue

Modelagem teórica
Experimental CHURCH. (13).

Nucleação homogênea Phantom Modelagem teórica
DE ANDRADE,

et al. (74)
Nucleação homogênea Água Modelagem teórica QUIN, et al. (70)
Nucleação homogênea

Cavitação inercial
Phantom

Tecido ex vivo Experimental
VLAISAVLJEVICH

et al. (2)
Nucleação homogênea
Cavitação não inercial Água Experimental

HERBERT; BALIBAR;
CAUPIN. (81)

Cavitação inercial

Líquidos,
phantom,

tecido ex vivo
Modelagem teórica

Experimental
MAXWELL,

et al. (71)
Cavitação não inercial

Cavitação inercial
Água, sangue,

tecido Modelagem teórica
YANG;

CHURCH. (116)
Cavitação não inercial

Cavitação inercial
Água, sangue,

tecido Modelagem teórica SUO, et al. (117)

Cavitação não inercial
Cavitação inercial

Água, urina,
sangue, tecido mole,

músculo, pele Modelagem teórica
CHURCH; ABUDA;

NIGHTINGALE. (80)

Cavitação inercial
Phantom,

tecido in vivo
Modelagem teórica

Experimental PAHK, et al. (106)
Cavitação não inercial

Cavitação inercial
Sangue,

tecido in vivo Experimental XU, et al. (11)

Nucleação heterogênea
Tecido mole

in vivo Experimental GATEAU, et al. (149)
Cavitação não inercial

Cavitação inercial
Água, sangue

tecido
Modelagem teórica

Experimental KOOIMAN, et al. (138)

Nucleação heterogênea Sangue
Modelagem teórica

Experimental GATEAU, et al. (156)

Nucleação homogênea Água Modelagem teórica
DELALE; HRUBY;

MARSIK. (153)
Cavitação não inercial

Cavitação inercial Água Modelagem teórica
KERBOUA; HAMDAOUI.

(118)
Nucleação homogênea
Nucleação heterogênea Meio aquoso Modelagem teórica LIU. (90)
Cavitação não inercial

Cavitação inercial Água Modelagem teórica SMIRNOV, et al. (151)
Cavitação não inercial

Cavitação inercial Tecido Experimental
CHOI; RAJORA;

ZHENG. (97)
Nucleação homo/

heterogênea; Cavitação
inercial/não inercial

Água, sangue,
phantom

Modelagem teórica
Experimental

BADER; MAXWELL;
VLAISAVLJEVICH. (55)

Fonte: Elaborada pela autora.

sangue/tecido mole/pele, ou seja, elevações de temperatura nos meios analisados geram
redução do valor da tensão superficial ou coesão do meio.

A partir da equação (3.2), considerando a temperatura do meio igual a T = 310 K
= 36◦C e a temperatura crítica da água igual a Tc = 647, 15 K, o cálculo da correção da
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tensão superficial da água resulta em, aproximadamente,

σE,agua = 70 × 10−3 N/m. (4.1)

Além disso, considerando a aproximação do tecido biológico para um fluido homogêneo, é
possível calcular a tensão superficial corrigida do sangue/tecido mole/pele a partir das
equações (3.2.1), (3.3) e (3.4). Considerando a temperatura T = 36◦C, que corresponde a
temperatura normal aproximada do corpo humano, o valor da tensão superficial corrigida
é:

σE,sangue = 15, 76 × 10−3 ≈ 16 × 10−3 N/m. (4.2)

Os valores de tensão superficial efetiva obtidos estão sumarizados na tabela (8).
Tais valores foram implementados nas soluções das equações presentes neste trabalho bem
como nos gráficos obtidos a partir das mesmas, afim de que fosse possível obter resultados
energéticos de US mais próximos daqueles verificados experimentalmente nos estudos com
SDT.

Tabela 8 – Valores da tensão superficial inicial e corrigida para água, sangue,
tecido mole e pele.

Meio
Tensão superficial

inicial (mN/m)
Tensão superficial
corrigida (mN/m)

Água 72 70
Sangue/tecido mole/pele 56 16

Fonte: Elaborada pela autora.
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5 MATERIAL E MÉTODOS: SOLUÇÃO DOS MODELOS TEÓRICOS

5.1 Solução das equações teóricas de nucleação e cavitação

A partir da análise bibliográfica realizada, foi possível obter as principais equações
teóricas, descritas na Introdução deste trabalho, bem como os valores dos parâmetros
comumente utilizados na descrição dos fenômenos de nucleação e cavitação acústicas
em meios aquosos aproximadamente homogêneos e no tecido biológico. Os valores dos
principais parâmetros característicos dos meios de interesse analisados (água, sangue,
tecido mole e pele), estão listados na tabela (9).

Tabela 9 – Parâmetros dos diferentes meios utilizados na solução das equações de
nucleação e cavitação acústicas.

Parâmetro / Meio Água Sangue Tecido mole Pele (valor médio)
Tensão superficial (σ, mN/m) 70 16 16 16

Densidade (ρ, kg/cm2) 1000 1060 1060 1070
Velocidade do som (c, m/s) 1500 1540 1540 1615

Viscosidade (µ, mPa.s) 1,0 5,0 5,0 130,0
Rigidez (G, MPa) 0,000 0,000 0,450 4,000

Fonte: Adaptada de FOSECA et al. (157); CHURCH; LABUDA; NIGHTINGALE. (80)

Além disso, para a solução das equações teóricas, o tecido biológico foi aproximado
para um fluido não newtoniano. A temperatura considerada na solução de todas equações
foi T = 310 K, que corresponde ao valor da temperatura normal do corpo humano de
36◦C. Ademais, a frequência foi fixada em 1 MHz por ser o valor comumente utilizado no
US terapêutico, e a análise foi feita considerando-se um único ciclo acústico.

Além disso a água foi aproximada para um fluido incompressível, uma vez que,
segundo experimentos realizados por Fine e Milero (1973) (158), em condições normais
de pressão e temperatura, sua compressibilidade varia de 4,4 até 5,1×10−10 Pa−1. A
aproximação de fluido incompressível (ou aproximadamente incompressível) também foi
feita para o sangue, uma vez que, sob as mesmas condições, ele possui compressibilidade
próxima à da água. (159)

O tecido biológico foi considerado um fluido aproximadamente homogêneo, por
ser a aproximação comumente utilizada do ponto de vista biológico, como foi possível
verificar pelo levantamento bibliográfico realizado. A heterogeneidade considerada para os
cálculos da nucleação heterogênea foi a porfirina (Rp = 1, 6 × 10−5 m) , uma vez que a
mesma corresponde a um possível SS a ser empregado na SDT e, consequentemente, uma
potencial heterogeneidade presente no meio biológico durante terapias dinâmicas com US.

Seguindo os resultados de (160), o tecido mole foi considerado um meio pouco
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compressível, devido à grande quantidade de água em sua composição, enquanto a pele
(161) foi considerada como meio compressível. Com base em tais considerações, a equação
dinâmica utilizada para descrever o comportamento oscilatório da bolha, bem como a
energia mínima necessária para a ocorrência de cavitação inercial em água e sangue foi
a equação de RP, que assume meios incompressíveis. Já para o tecido mole e a pele,
foi utilizada a equação de KM, por considerar meios compressíveis em sua descrição
matemática.

É sabido que a propagação do US depende da compressibilidade do meio, devendo
haver uma substância ou meio sendo comprimida para que as ondas sonoras possam se
propagar. Desse modo, para que o som seja transmitido em água, ela não pode, de fato, ser
um meio totalmente incompressível. No entanto, tal aproximação é comumente utilizada
na literatura (100,114,162) e também será empregada no presente trabalho.

As equações obtidas foram solucionadas nos softwares Wolfram Mathematica®

e MATLAB® e, a partir de tais soluções, foi possível obter os gráficos ilustrando o
comportamento das variáveis de interesse nos mesmos softwares.

Os cálculos foram realizados para o caso de uma onda sinusoidal, limitando-se a
análise de um único ciclo acústico, representando um transdutor operando em um ciclo
contínuo e emitindo uma onda de pressão senoidal em um meio fluido homogêneo e em
um meio com heterogeneidade.

com a duração de um ciclo acústico, representando um transdutor operando em
um ciclo pulsado e emitindo um pulso de pressão senoidal em um meio fluido homogêneo
e em meios com heterogeneidades.

Apesar de ter sido considerado apenas um pulso senoidal, outros tipos de onda
poderiam ser utilizados, desde que conhecidas suas expressões matemáticas e parâmetros.
A consideração foi feita por simplicidade, uma vez que o tipo de onda não estava sob
análise no presente trabalho.
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6 RESULTADOS E DISCUSSÃO: SOLUÇÃO DOS MODELOS TEÓRICOS

6.1 Nucleação acústica

6.1.1 Nucleação homogênea

O comportamento da energia necessária (Wn) para a formação dos núcleos de gasosos
em sangue/tecido biológico em função de seu raio (r) pode ser descrito matematicamente
a partir da equação (1.7). A figura (6) representa o comportamento de Wn em função do
raio (r) em água, sangue, tecido mole e pele.

(a) Água (b) Sangue/tecido mole/pele

Figura 6 – Diagrama da energia necessária para a formação de cavidades em função do
raio em água (6a), com tensão superficial (σ) de 70 mN/m e sangue/tecido
mole/pele (6b), com tensão superficial (σ) de 16 mN/m, pressão hidrostática
(ph) de 0,1 MPa e quatro valores de amplitude de pressão acústica (PA): 1, 0,
-1 e -2 MPa.

Fonte: Elaborada pela autora.

De acordo com a figura (6), na ausência de campo acústico PA = 0 a energia
necessária para que a bolha cresça e cavite aumenta de maneira ilimitada para todos os
meios considerados. Tal resultado também é obtido na fase de compressão acústica, ou
seja, quando PA > 0, para todos os meios analisados. Já nos períodos de descompressão
acústica ou rarefação (PA < 0) em água e sangue/tecido mole/pele uma quantidade finita
de energia é necessária para gerar bolhas de nucleação. Além disso, quando a pressão
acústica é igual a -1 MPa, o raio crítico de formação bolhas instáveis em sangue/tecido
mole/pele é, aproximadamente, 0,13 µm e corresponde à energia de Wn = 3, 60 × 10−15

J. Já para a pressão acústica de -2 MPa, a energia máxima na concavidade é igual a
7, 83 × 10−16 J e corresponde ao raio crítico de 0,065 µm. Para a água, à pressão de -1
MPa, o valor de energia máxima na concavidade é 7, 68 × 10−15, com raio correspondendo
a 0,16 µm. À pressão de -2 MPa, o raio crítico para a formação de bolhas instáveis é,
aproximadamente 0,080 µm, e a energia máxima correspondente é 1,74 ×10−15 J.

De acordo com os valores obtidos é possível verificar que conforme a amplitude
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de pressão acústica se torna mais negativa, a energia necessária para a formação de raios
críticos diminui, assim como os tamanhos dos núcleos instáveis formados. Já nos períodos
em que a amplitude de pressão acústica é positiva, ou seja, nas fases de compressão, não
ocorre a formação de núcleos críticos para os meios considerados.

Analisando o diagrama da energia de formação dos núcleos em função do raio
(figura (6)), é possível verificar que a amplitude de pressão acústica mínima necessária
para que a curva formada seja uma parábola, ou seja, para que o evento de nucleação
possa ocorrer é de aproximadamente −0, 95 × 10−5 = - 0,095 MPa, em sangue/tecido
mole/pele. Já para a água tal valor é - 0,11 MPa, indicando que meios com maior tensão
superficial precisam de mais energia para a geração de núcleos críticos.

No entanto, é importante ressaltar que, apesar de tal valor representar a energia
mínima necessária para a formação de um núcleo crítico, ondas ultrassônicas que possuem
a energia mencionada podem não ser capazes de gerar os núcleos, uma vez que seu
comportamento e formação são governados por processos estatísticos, como mencionado
anteriormente.

Considerando que as bolhas de nucleação surgem apenas nas regiões de pressão
negativa, ou seja, a cada meio ciclo da onda ultrassônica, a análise do comportamento do
raio e da energia críticas necessários para a formação dos núcleos é feita em meio ciclo do
período acústico, como exposto nas figuras (7) e (8).

(a) Água (b) Sangue/tecido mole/pele

Figura 7 – Raio crítico necessário para a formação de núcleos gasoso em função do tempo.
As curvas foram obtidas para três amplitudes de pressão distintas: 500 k, 1
M e 2 M Pa, frequência de 1 MHz, temperatura de 310 K e tensão superficial
de 70 mN/m, correspondendo a água (7a) e tensão superficial de 16 mN/m,
correspondendo ao sangue/tecido mole/pele (7b).

Fonte: Elaborada pela autora.

As figuras (7) e (8) descrevem o comportamento do raio crítico e energia crítica em
função do tempo equivalente a meio período do ciclo acústico. De acordo com os figuras
(7) e (8) tem-se que o raio crítico e energia crítica necessários para a formação dos núcleos
gasosos atingem seu valor mínimo em 0,25 períodos acústicos, correspondendo ao instante
de tempo em que a pressão acústica atinge seu valor mínimo. Além disso, amplitudes de
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(a) Água (b) Sangue/tecido mole/pele

Figura 8 – Energia crítica de formação de núcleos gasoso em função do tempo. As curvas
foram obtidas para três amplitudes de pressão distintas: 500 k, 1 M e 2 M Pa,
frequência e 1 MHz, temperatura de 310 K e tensão superficial de 70 mN/m,
corresponde a água (8a) e tensão superficial de 16 mN/m, corresponde ao
sangue/tecido mole/pele (8b).

Fonte: Elaborada pela autora.

pressão menores demandam raios críticos maiores e exigem mais energia para formação de
cavidades.

Tendo em vista que os valores mínimos do raio crítico (rc) e da energia mínima para
a ocorrência de nucleação (Wn,max) ocorrem em um quarto do período acústico, fixando tal
instante de tempo é possível obter o valor mínimo que permite a formação de um núcleo de
cavitação. Além disso, como a dependência temporal do sistema se encontra no argumento
de uma função senoidal, uma vez fixado que t = T/4, no qual T corresponde ao período
de propagação da onda acústica, o valor da frequência não influencia significativamente na
intensidade mínima de US necessária para a ocorrência de nucleação.

6.1.1.1 Taxa de nucleação

Uma vez que a taxa de nucleação está relacionada com probabilidade de formação
de núcleos críticos, é importante verificar a partir de qual valor de pressão tal probabilidade
ultrapassa o valor 1/2, que corresponde ao valor a partir do qual pode-se considerar que
ocorreu nucleação.

A partir das equações (1.11), (1.12) e (1.15), é possível obter a figura da taxa de
nucleação em função do tempo de meio ciclo da onda ultrassônica, como exposto nas
figuras (9).

As figuras (9a) e (9b) foram obtidas apenas para o sangue/tecido biológico e pele,
pois no caso da água pura, devido a sua elevada tensão superficial, a taxa de nucleação,
sob as condições adotadas, se torna significativa, ou seja, atinge Σ = 1 apenas para valores
de pressão superiores a 125 MPa, que corresponde a valores muito superiores àqueles que
podem ser utilizados no domínio terapêutico de baixa intensidade (ordem de 1 MPa),
empregado na SDT. É importante ressaltar que para a ocorrência de nucleação em água
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(a) Sangue/tecido mole (b) Pele

Figura 9 – Taxa de nucleação em função do tempo, considerando a tensão superficial
efetiva do sangue/tecido mole (9a) e da pele (9b) (vide subseção (4.2.1)), com
três amplitudes de pressão: 10 M, 15 M e 20 MPa, f = 1 MHz e T = 310 K.
Para o sangue/tecido mole foram considerados c = 1540 m/s e ρ = 1060 kg/m3,
e para a pele, c = 1615 m/s e ρ = 1070 kg/m3. A linha horizontal representa a
taxa de nucleação igual a 1, ou seja, a formação de um núcleo gasoso. O eixo
das ordenadas está em escala logarítmica.

Fonte: Elaborada pela autora.

não pura, o valor mínimo da amplitude de pressão acústica é significativamente inferior ao
valor de 125 MPa mencionado. Além disso, comparando as imagens (9a) e (9b), é possível
notar que as curvas obtidas em ambas as figuras são muito semelhantes, de modo que sua
análise pode ser feita em conjunto. A semelhança entre as figuras ocorre devido a igualdade
numérica de suas tensões superficiais, o que evidencia a prevalência deste parâmetro na
determinação da taxa de nucleação quando comparada com outros, como a densidade do
meio e a velocidade do som.

De acordo com as figuras em (9), a maior taxa de nucleação ocorre no tempo de um
quarto do período acústico (t = 1/4T), ou seja, no instante de tempo no qual a amplitude
de pressão é mínima. Além disso, a partir do diagrama da taxa de nucleação é possível
obter a pressão de limiar do sistema, ou seja, a pressão a partir da qual a taxa de nucleação
passa a ser igual ou superior a 100 m−3s−1 núcleos.

Uma vez que a tensão superficial é um fator determinante para a análise da
distribuição de núcleos e, como visto, para a água pura, segundo o modelo utilizado, a
nucleação ocorre de maneira significativa apenas para valores muito elevados de pressão
acústica (PA > 125 MPa), as próximas análises não serão realizadas para este meio. Além
disso, considerando que as tensões superficiais corrigidas do sangue/tecido mole e pele
são as mesmas, será realizada a análise conjunta desses meios nas próximas subseções
relacionadas a distribuição/probabilidade de nucleação.

A partir das expressões obtidas para a taxa de nucleação é possível obter o
comportamento da mesma em função da amplitude de pressão acústica, de modo a obter-se
o valor teórico mínimo de energia necessário para a formação de núcleos críticos. Tal
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resultado está ilustrado na figura (10) considerando-se os parâmetros para o sangue/tecido
mole/pele.

Figura 10 – Taxa de nucleação em função da pressão, considerando a tensão superficial
efetiva do sangue/tecido mole/pele (vide (4.2.1)), com f = 1 MHz, T = 310
K, c = 1540 m/s. A linha horizontal representa Σ = 1, ou seja, a formação de
um núcleo crítico. O eixo das ordenadas está em escala logarítmica.

Fonte: Elaborada pela autora.

De acordo com o diagrama (10), a pressão a partir da qual a taxa de nucleação
excede o valor de 100 em sangue/tecido mole e pele a uma temperatura de 310 K é,
aproximadamente, 13,69 MPa. O valor encontrado está próximo aos resultados disponíveis
na literatura para nucleação em meios aquosos, cujos valores variam de 12 MPa a 30 MPa.
(2,74,81,83,149,150,156)

6.1.1.2 Pressão de limiar de nucleação

De acordo com a equação (1.19), a pressão de limiar necessária para a formação de
núcleos gasosos instáveis é muito sensível à variações na tensão superficial (σ) do meio,
tornando importante a análise da dependência entre a amplitude de pressão acústica
necessária para a formação de cavidades e a tensão superficial do meio.

A figura (11) ilustra a relação entre a pressão de limiar necessária para a formação
de núcleos gasosos instáveis e a tensão superficial (σ) em quatro tipos de meio distintos:
água, sangue/tecido mole e pele.

A figura (11) tem como resultado a sobreposição das curvas que mostram a depen-
dência da amplitude de pressão acústica com a tensão superficial da água, sangue/tecido
mole e pele. Pela curva obtida é possível ver que a variação de outros parâmetros acústicos,
como a velocidade do som e a densidade do meio, não afetam de maneira significativa os
valores da pressão, evidenciando a suposição de que a pressão de limiar para a ocorrência
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Figura 11 – Amplitude de pressão de limiar de nucleação em função da tensão superficial
do meio, à temperatura de 310 K e número de núcleos críticos (Σ) igual a 1,
em água (c = 1500 m/s, ρ = 1000 kg/m3), sangue/tecido mole (c = 1540 m/s,
ρ = 1060 kg/m3) e pele (c = 1615 m/s, ρ = 1070 kg/m3).

Fonte: Elaborada pela autora.

de nucleação acústica depende principalmente da tensão superficial do meio, sendo este
o parâmetro determinante para a obtenção do valor de amplitude de pressão mínima
necessária para a ocorrência de nucleação.

Além disso, ainda de acordo com a figura (11) é possível ver que, com o aumento
da tensão superficial do meio, a amplitude de pressão acústica mínima necessária para
a formação de núcleos críticos varia de maneira aproximadamente linear, respeitando a
relação: PA ∝ σ3/2.

6.1.1.3 Probabilidade de nucleação

Considerando que no processo de nucleação não há a formação de uma única bolha,
mas sim de uma distribuição de núcleos (nuvem de bolhas), sua formação pode ser descrita
probabilisticamente, uma vez que existirão diferentes tamanhos de raio e uma distribuição
de diferentes limiares de nucleação. Desse modo, a partir da expressão (1.20) é possível
obter a figura da probabilidade de nucleação em função da amplitude de pressão acústica
(vide figura (12)).

De acordo com a figura (12), a probabilidade de nucleação atinge 50% em san-
gue/tecido mole e pele quando a amplitude de pressão acústica atinge, aproximadamente,
PA = 1, 54 × 107 Pa. Para amplitudes de pressão inferiores, a probabilidade de nucleação
é aproximadamente nula, enquanto para valores pouco acima de PA = 1, 54 × 107 Pa a
probabilidade é aproximadamente igual a 1. Além disso, a realização desta análise para
a água não gerou valores de probabilidade significativos para o range de amplitudes de
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Figura 12 – Probabilidade de nucleação, em sangue/tecido mole (c = 1540 m/s, ρ = 1060
kg/m3) e pele (c = 1615 m/s, ρ = 1070 kg/m3), em função da amplitude de
pressão, considerando a tensão superficial efetiva (σ = 16 mN/m), T = 310K
e f = 1 MHz. A linha horizontal corresponde à probabilidade de formação de
núcleos igual a 1/2, descrita na literatura como o sendo o valor acima do qual
pode-se considerar a ocorrência de nucleação.

Fonte: Elaborada pela autora.

pressão considerado.

A distribuição de probabilidade encontrada na figura (12) indica que a população
de núcleos no sangue/tecido mole e pele não compreende apenas um tipo de núcleo em
altas concentrações, estando em concordância com os resultados obtidos por Gateau et al.
(156) em experimentos feitos com amostras de sangue de porco in vitro.

Os valores de amplitude de pressão acústica mínimos para a geração de nucleação
homogênea no tecido indicam que a probabilidade de ocorrência de tais núcleos é muito
baixa, principalmente se tratando da geração de nucleação a partir de aparelhos de
US terapêutico de baixa intensidade, utilizados na SDT. Apenas tecidos com tensões
superficiais muito baixas (inferiores a 30 mN/m) podem ser considerados pontos potenciais
de nucleação homogênea em situações terapêuticas, cujos valores de pressão comumente
variam entre 0,1 MPa e 1 MPa, assim como previsto na literatura. (163)

Desse modo, devem existir outros mecanismos significativos para a formação e
crescimento de bolhas acústicas que envolvam a redução na barreira de tensão superficial
e valores inferiores de pressão. Um dos possíveis mecanismo corresponde à nucleação
heterogênea, caracterizada pelo crescimento de bolhas pré-existentes, estabilizadas em
fissuras e superfícies hidrofóbicas ou pela formação facilitada de bolhas devido à presença
de gases dissolvidos no meio. Os resultados de tal modelo estão expostos na seção seguinte.



90

6.1.2 Nucleação Heterogênea

Considerando que existem heterogeneidades no meio, é esperado que os valores
limite para a ocorrência de nucleação sejam alterados, uma vez que a presença de impurezas
e imperfeições pode modificar localmente a tensão superficial do meio. Para verificar tal
suposição, pode-se substituir a equação (1.23) na equações (1.11), (1.19) e (1.20), obtidas
para a descrição do caso homogêneo, e obter a taxa, pressão de limiar e probabilidade de
nucleação para meios heterogêneos, respectivamente. A partir dos resultados da taxa de
nucleação em função da amplitude de pressão acústica (figura (13)) e da probabilidade de
nucleação em função de tal amplitude (figura (14)) é possível analisar o efeito da impureza
porfirina (sonossensibilizador) no meio sobre a pressão de limiar de nucleação.

Figura 13 – Taxa de nucleação sob a influência de heterogeneidades em água (curva azul),
sangue/tecido mole e pele (curva laranja) em função do pressão, considerando
a tensão superficial efetiva dos meios analisados (vide (4.2.1)), com f = 1
MHz, T = 310 K. A linha horizontal (curva verde) representa a Σ = 1, ou
seja, a formação de um núcleo crítico. O eixo das ordenadas está em escala
logarítmica.

Fonte: Elaborada pela autora.

De acordo com a figura (13) é possível ver que a pressão a partir da qual a taxa de
nucleação heterogênea excede o valor de 100 em sangue/tecido mole e pele (σ(T ) = 16
mN/m) a uma temperatura de 310 K é, aproximadamente, 1,61 MPa (curva laranja). Para
valores de amplitude de pressão inferiores, a taxa de nucleação (J) é aproximadamente
nula, e para amplitudes de pressão ligeiramente superiores, o valor de J salta para 1040

m−3s−1. Além disso, para água (σ(T ) = 70 mN/m) a taxa de nucleação excede 1 quando
a amplitude de pressão acústica atinge 14,8 MPa (curva azul).

Já de acordo com a figura (14) a probabilidade de nucleação em sangue/tecido
mole/pele (σ(T ) = 16 mN/m) é igual a 50% quando a amplitude de pressão acústica
atinge, aproximadamente, PA = 1, 61 × 106 Pa (curva laranja). Para amplitudes de pressão
inferiores, a probabilidade de nucleação é aproximadamente nula, enquanto para valores
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Figura 14 – Probabilidade de nucleação em água (curva azul) e sangue/tecido mole (curva
laranja) considerando o modelo heterogêneo, em função da pressão, conside-
rando a tensão superficial efetiva dos meios analisados, T = 310K e f = 1MHz.
A linha horizontal (curva verde) corresponde à probabilidade de nucleação
heterogênea igual a 1/2.

Fonte: Elaborada pela autora.

pouco acima de PA = 1, 61 × 106 Pa a probabilidade é aproximadamente igual a 1. Além
disso, o valor de PA aqui obtido apresenta uma melhor correspondência com os valores de
pressão acústica alcançados por aparelhos de US terapêutico (0,1 MPa < PA < 1 MPa). Já
em água (σ(T ) = 70 mN/m), a probabilidade de nucleação atinge 50% quando a amplitude
de pressão acústica é igual a 15,6 MPa (curva azul).

Ademais, devido ao valor superior de tensão superficial da água quando comparado
com a do sangue/tecido mole/pele, a amplitude de pressão acústica mínima necessária
para que a taxa e probabilidade de nucleação atinjam valores significativos, ou seja, para
a ocorrência de nucleação, é maior em água do que nos meios biológicos analisados.
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6.2 Nucleação homogênea vs. heterogênea

Comparando os resultados obtidos na análise das probabilidades de nucleação em
meios homo e heterogêneos (figuras (12) e (14), respectivamente) é possível obter uma
figura conjunta de ambas as situações. As figuras das nucleações homo e heterogêneas
para os 4 meios analisados estão expostos na figura (15).

(a) Água (b) Sangue/tecido mole/pele

Figura 15 – Probabilidade de nucleação, em água (15a) e sangue/tecido mole/pele (15b)
considerando os modelos homo (curva azul) e heterogêneos (curva laranja),
em função da pressão. A tensão superficial efetiva da água é σ = 70 mN/m e
do sangue/tecido mole/pele é σ = 16 mN/m, T = 310K e f = 1MHz. A linha
horizontal (curva verde) corresponde à probabilidade igual a 1/2 de ocorrer
nucleação.

Fonte: Elaborada pela autora.

Analisando as figuras em (15) é possível ver que ocorre uma diminuição de cerca
de uma ordem de grandeza na amplitude de pressão acústica necessária para que a
probabilidade de nucleação atinja 50% quando se compara meios homo (curva azul) e
heterogêneos (curva laranja), tanto em água (figura (15a)) quanto em sangue/tecido
mole/pele (figura 15b). Em sangue/tecido mole/pele, a amplitude de pressão acústica PA

para a qual a probabilidade de nucleação de atinge 1/2 é, aproximadamente 15,4 MPa em
meios homogêneos, enquanto para meios heterogêneos esse valor cai para 1,61 MPa. Além
disso, em água, a probabilidade atinge 1/2 em meios homogêneos quando PA = 15, 6 × 107

Pa. Já para meios heterogêneos tal valor corresponde à PA = 1, 77 × 107 Pa.

O comportamento ilustrado na figura (15) evidencia a importância da presença de
heterogeneidades no meio para a redução da energia mínima necessária para ocorrência
de nucleação em água e meios biológicos. Ademais, as amplitudes de pressão acústicas
são cerca de uma ordem de grandeza em água quando comparada com sangue/tecido
mole/pele, devido ao elevado valor de tensão superficial daquele meio.

O raio da impureza escolhida para ser utilizado nos cálculos foi o mesmo de uma
molécula de porfirina (Rp = 1, 6 × 10−5 m) , uma vez que a mesma corresponde a um
possível SS a ser empregado na SDT e, consequentemente, uma potencial heterogeneidade
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presente no meio biológico durante terapias dinâmicas com US.

Os resultados de pressão e intensidade de limiar, necessários para a ocorrência de
nucleação homo e heterogênea, segundo os valores de energia crítica, taxa e probabilidade
de nucleação estão resumidos na tabela (10).

Tabela 10 – Valores de pressão e intensidade necessários para a ocorrência de nucle-
ação homo e heterogênea em água e sangue/tecido mole/pele, segundo
a energia crítica, taxa e probabilidade de nucleação.

Modelo Parâmetros Meios Pressão Intensidade
(MPa) (W/cm2)

Nucleação Energia Água 0,11 0,40
homogênea critica Sangue/tecido mole/ 0,095 0,28

pele
Taxa Água Não observado Não observado

Sangue/tecido mole/ 13,69 57,40
pele

Probabilidade Água >150 >750
Sangue/tecido mole/ 15,4 76,24

pele
Nucleação Taxa Água 14,8 73,01

heterogênea Sangue/tecido mole/ 1,61 4,04
pele

Probabilidade Água 15,6 78,12
Sangue/tecido mole/ 1,67 4,284

pele
Fonte: Elaborada pela autora.
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6.3 Cavitação acústica

6.3.1 Modelo de Blake

Para sistemas submetidos a perturbações geradas por ondas ultrassônicas, a pressão
imediatamente fora da bolha nucleada (pB) é descrita matematicamente pela equação
(1.36). A partir de tal equação é possível obter a figura que descreve o comportamento da
pressão na parede da bolha (pB) em função de seu raio (R), como representado na figura
(16).

Figura 16 – Pressão do meio na parede da bolha (pB) em função de seu raio instantâneo
(R), em água (σ = 70 mN/m) e em sangue/tecido mole/pele (σ = 16 mN/m),
considerando os parâmetros R0 = 1µm, p0 = 1 kPa, κ = 1, 4 (processo
isobárico) e pv = 2, 3 kPa.

Fonte: Elaborada pela autora.

Na figura (16), o ponto mínimo corresponde aos valores do raio e da pressão
críticas. Quando a bolha ultrapassa seu raio crítico devido à quantidades adequadas de
pressão acústica, ela passa a crescer indefinidamente e adquire equilíbrio instável. Quando
submetida a pressões inferiores à pressão crítica, a bolha se torna instável, se desfazendo
após sua formação.

Pela curva obtida na figura (16), o valor mínimo de pB para água (σ = 70 mN/m) é
-4,82 kPa, e ocorre quando R é igual a 15,33 µm. Já para o sangue/tecido mole/pele (σ = 16
mN/m), o valor mínimo de pB ocorre em -3,40 kPa, quando R = 15,69 µm, evidenciando
a influência da tensão superficial do meio no valor da energia mínima necessária para a
formação de bolhas e sua dinâmica.

A partir da equação (1.39) é possível analisar o comportamento do raio crítico (Rc)
da cavidade em função de seu raio inicial (R0). A figura (17) ilustra a relação entre as
variáveis.

A partir da figura (17) é possível observar que o valor do raio crítico aumenta
aproximadamente linearmente com o aumento do raio inicial. Além disso a tensão superficial
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Figura 17 – Raio crítico de Blake (Rc) em função do raio de equilíbrio (R0), para uma
bolha imersa em água (σ = 70 mN/m) e em sangue/tecido mole/pele (σ = 16
mN/m) sob a ação dos seguintes parâmetros: p0 = 1 kPa, κ = 1.4, pv = 2, 3
kPa.

Fonte: Elaborada pela autora.

do meio não parece ter grande influência na relação entre Rc e R0, uma vez que a variação
em tal parâmetro gerou pouca alteração no comportamento das curvas obtidas.

Além disso, calculando a razão entre o raio crítico Rc e o raio de equilíbrio R0 é
possível verificar que Rc/R0 ≈ 1, 72 em todos os meios analisados (água, sangue/tecido
mole e pele) para raio de equilíbrio variando de 0, 01 × 10−6 a 10 × 10−6, como exposto na
figura (18). A razão aqui obtida corresponde, aproximadamente, ao valor de Rc/R0 ≈ 2
encontrado na literatura (84,101), correspondendo ao limiar de cavitação não inercial para
todos os meios analisados no presente trabalho.

Figura 18 – Razão entre o raio crítico de Blake e o raio de equilíbrio da bolha (Rc/R0) em
função do raio de equilíbrio (R0), em água (σ = 70 mN/m) e sangue/tecido
mole/ pele (σ = 16 mN/m), considerando os parâmetros p0 = 1 kPa, κ = 1.4
e pv = 2,3 kPa.

Fonte: Elaborada pela autora.
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Para que a bolha comece a se expandir é necessário que seja fornecida uma
quantidade mínima de energia, ou seja, o US deve ter uma amplitude de pressão negativa
mínima ou pressão de limiar. A partir da equação (1.41) é possível obter a figura (19).

Figura 19 – Amplitude de pressão de limiar sob a condição de Blake, em função do raio de
equilíbrio, para uma bolha imersa em água (σ = 70 mN/m) e em sangue/tecido
mole/pele (σ = 16 mN/m) sob a ação dos seguintes parâmetros: p0 = 1 kPa,
κ = 1.4, pv = 2, 3 kPa.

Fonte: Elaborada pela autora.

A figura (19) representa a variação da pressão de limiar, ou seja, a quantidade
mínima de energia que o US deve entregar ao meio para que ocorra a expansão de bolhas
de cavitação, segundo o modelo de Blake em função do raio inicial da bolha em água
(σ = 70 mN/m) e em sangue/tecido mole/pele (σ = 16 mN/m).

De acordo com as curvas obtidas na figura (19) é possível observar que para o
sangue/tecido mole/pele (σ = 16 mN/m) a pressão de limiar é superior à da água (σ = 70
mN/m) para todos os valores de raio inicial analisados. Considerando bolhas com raio
inicial de R0 = 1µm, a pressão de limiar para a condição de Blake é -53,38 kPa em água e
-35,89 kPa em sangue/tecido mole/pele.

Apesar da pressão de limiar crescer com o aumento da tensão superficial do meio, as
curvas obtidas possuem valores muito próximos para raios entre 1 nm e 2 µm para ambos
os valores de tensão superficial, mostrando uma dependência menos significativa entre a
pressão de limiar da cavitação e a tensão superficial do meio quando comparada com o
fenômeno de nucleação. Além disso, o valor da pressão de limiar decai exponencialmente
com o aumento do raio inicial, indicando que núcleos maiores precisam de menos energia,
em módulo, para que comecem a cavitar.

6.3.2 Modelo senoidal

Para amplitudes de pressão acústica não elevadas (da ordem de 1 MPa), a amplitude
de deslocamento do raio da cavidade é proporcional à frequência ultrassônica e inversamente
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proporcional à amplitude de pressão do US (vide equação (1.43)). A partir das equações
(1.43) e (1.44) é possível obter a figura da amplitude de deslocamento da bolha em função
da razão da frequência f e da frequência de ressonância f0 da bolha.

Figura 20 – Amplitude de deslocamento (ξ) de uma bolha preenchida com gás em função
da razão entre da frequência e a frequência de ressonância (f/f0) para 4
valores distintos de constante de amortecimento (δ) em água, sangue/tecido
mole e pele.

Fonte: Elaborada pela autora.

A figura (20) corresponde ao diagrama da variação da amplitude de deslocamento
da bolha em função da razão da frequência para diferentes valores de constante de
amortecimento. A partir das curvas obtidas é possível observar que o deslocamento do raio
da cavidade possui um pico quando f = f0, ou seja, quando o sistema está em ressonância,
decaindo significativamente para valores acima de 1,5 e abaixo de 0,5. Além disso, conforme
aumenta-se a constante de amortecimento, o valor máximo da amplitude de deslocamento
diminui, sendo aproximadamente constante quando δ = 1.

Fixando f/f0 = 1 é possível analisar a relação entre a amplitude de deslocamento
do raio da bolha e a amplitude de pressão acústica, como mostrado na figura (21).

De acordo com a figura (21) tem-se que a amplitude de deslocamento do raio
da cavidade varia linearmente com a amplitude de pressão acústica. A inclinação da
reta torna-se mais íngreme conforme se diminui o valor da constante de amortecimento,
indicando que meios com menor amortecimento permitem maior deslocamento do raio da
bolha.

6.3.3 Modelo de Rayleigh-Plesset

Uma vez que a equação de RP é válida apenas para meios não compressíveis, ela
pode ser utilizada para descrever a dinâmica de bolhas de cavitação em água e em sangue.
Assim, a partir dos resultados apresentados na subseção (6.3.1), tem-se que o limiar para
que a bolha se expanda e comece a oscilar em água e em sangue é aquele para o qual a
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Figura 21 – Amplitude de deslocamento (ξ) de uma bolha preenchida com gás em função
da amplitude de pressão acústica (PA) para 4 valores distintos de constante
de amortecimento (δ) em água, sangue/tecido mole e pele.

Fonte: Elaborada pela autora.

razão entre o raio crítico de Blake (equação (1.39)) e o raio inicial da bolha cavitada é,
aproximadamente igual a Rc/R0 ≈ 1, 72.

Considerando que durante a oscilação, a bolha aumenta e diminui seu raio, tem-se
que quando a razão entre o raio máximo atingido pela mesma e o raio inicial for igual
ou superior a 1,72 (Rc/R0 = 1, 72) a bolha analisada entra em regime de cavitação não
inercial. Portanto, na análise do comportamento dinâmico de bolhas de cavitação descrito
pela equação de RP, o valor Rmax/R0 ≥ 1, 72 equivale ao limiar de cavitação não inercial.

A partir dos critérios comumente encontrados na literatura para descrever o limiar
de cavitação inercial apresentados na subseção (1.5.4.2.1), pode-se considerar que bolhas
cavitadas entram em regime de cavitação inercial quando o sistema atinge os seguintes

valores:
∣∣∣∣∣dR

dt

∣∣∣∣∣ = c e Tmax = 5000 K.

Resolvendo a equação (1.95), é possível obter o valor do raio crítico em função do
raio inicial da bolha em água e em sangue. Desse modo, o raio crítico obtido considerando-
se que o colapso da bolha ocorre quando a velocidade de oscilação da mesma é igual a
velocidade de propagação do som no meio é, aproximadamente, Rc/R0 ≈ 0, 04 para a água
e Rc/R0 ≈ 0, 30 para o sangue.

6.3.3.1 Cavitação não inercial para modelo RP

A partir da equação de RP, é possível obter o comportamento dinâmico de uma
bolha de cavitação em um meio elástico, viscoso e incompressível, a partir da análise da
variação do raio da cavidade em função do tempo.

Substituindo as equações (1.55), (1.52) e (1.53) em (1.51), e fixando valores para
os parâmetros acústicos é possível resolver a equação de RP numericamente no software
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Mathematica e obter o diagrama da variação do raio da bolha em função do tempo.
Fixando os valores dos parâmetros em PA = 1,61 Pa, f = 1 MHz, pg = 1, 01 × 105 Pa (gás
ideal), p0 = 1, 01 × 105 Pa, κ = 1,4, R0 = 1µ m, para a água ρ = 1000 kg/m3, σ = 70
mN/m, µ = 0,001 Pa.s, c = 1500 m/s, G = 0,000 Pa, e para o sangue ρ = 1060 kg/m3, σ

= 16m N/m, µ = 0,005 Pa.s, c = 1540 m/s é possível obter a figura (22) para a variação
da razão entre o raio e o raio inicial da bolha em função do tempo em água e no sangue.

(a) Água (b) Sangue

(c) Água, em escala logarítmica (d) Sangue, em escala logarítmica

Figura 22 – Variação do raio da bolha com o tempo, em água e em sangue, submetida aos
seguintes parâmetros: f = 1 MHz, p0 = 1, 01 × 105 Pa, κ = 1,4, R0 = 1µ m.
Para a água ρ = 1000 kg/m3, σ = 70 mN/m, µ = 0,001 Pa.s, c = 1500 m/s,
G = 0,000 Pa (22a, 22c), e para o sangue ρ = 1060 kg/m3, σ = 16 mN/m,
µ = 0,005 Pa.s, c = 1540 m/s e G = 0,000 (22b, 22d). As diferentes curvas
corresponde a três diferentes valores de amplitude de pressão: 0,5 MPa (curva
azul), 0,28 MPa (curva amarela), 0,2 MPa (curva verde). A reta vermelha
representa a razão mínima entre Rmax/R0 para a qual ocorre cavitação não
inercial.

Fonte: Elaborada pela autora.

As retas horizontais nas imagens (22) indicam o critério utilizado para descrever
a cavitação não inercial das bolhas. Desse modo, uma vez que a razão Rmax/R0 = 1, 72
é atingida, diz-se que as bolhas estão cavitando não inercialmente para os valores de
parâmetros escolhidos.

Em água (figura (22a)), a pressão acústica mínima a que o sistema deve estar
submetido para que as bolhas entrem em regime de cavitação não inercial é PA = 0, 28
MPa. Para pressões inferiores a bolha não possui energia suficiente para oscilar, enquanto
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para pressão superiores ela pode permanecer oscilando por alguns ciclos acústicos ou passar
para o regime inercial. Para bolhas gasosas em sangue (figura 22b) a pressão de limiar
da cavitação não inercial também corresponde à PA = 0, 28 MPa. Além disso, a bolha
apresenta um aumento em seu raio de, aproximadamente, 6 vezes, em água, e 5 vezes, em
sangue, em relação ao seu valor inicial, seguida de uma rápida diminuição em seu tamanho
no tempo 1,50 ×10−6s após o início do ciclo acústico.

6.3.3.2 Cavitação inercial para o modelo RP

Tomando as razões Rmin/R0 = 0, 04 e Rmin/R0 = 0, 30 como os valores de limiar
para que ocorra a cavitação inercial em água e sangue, respectivamente, sob a condição de∣∣∣∣∣dR

dt

∣∣∣∣∣ = c, é possível obter as figuras (23).

(a) Água (b) Sangue

(c) Água, ampliada no limiar de cavitação (d) Sangue, ampliada no limiar de cavitação

Figura 23 – Variação do raio da bolha com o tempo, em água e em sangue, submetida as
seguintes parâmetros: f = 1 MHz, p0 = 1, 01 × 105 Pa, κ = 1,4, R0 = 1µ m.
Para a água ρ = 1000 kg/m3, σ = 70 mN/m, µ = 0,001 Pa.s, c = 1500 m/s,
G = 0,000 Pa (23a, 23c), e para o sangue ρ = 1060 kg/m3, σ = 16 mN/m,
µ = 0,005 Pa.s, c = 1540 m/s e G = 0,000 (23b, 23d). As diferentes curvas
corresponde a três diferentes valores de amplitude de pressão: 1,61 MPa (curva
azul), 1 MPa (curva amarela), 0,5 (curva verde). A reta vermelha representa
a razão mínima entre Rmax/R0 para a qual ocorre cavitação inercial.

Fonte: Elaborada pela autora.

As retas horizontais nas imagens (23) indicam o critério que pode ser utilizado para
descrever a cavitação inercial das bolhas. Desse modo, uma vez que a razão de limiar é
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atingida, diz-se que as bolhas estão cavitando inercialmente para os valores de parâmetros
escolhidos.

Em água (figura (23a)), a pressão acústica mínima a que o sistema deve estar
submetido para que as bolhas entrem em regime de cavitação inercial é PA = 1, 61 MPa.
Para pressões inferiores a bolha não possui energia suficiente para implodir, enquanto para
pressões superiores ela oscila e implode. Para bolhas gasosas em sangue (figura (23b)) a
pressão de limiar da cavitação inercial também corresponde à PA = 1, 61 MPa. Além disso,
a bolha apresenta um aumento em seu raio de, aproximadamente, 16 vezes, em relação ao
seu valor inicial em todos os meios analisados, seguida de uma rápida diminuição em seu
tamanho em, aproximadamente 1,60 ×10−6s após o início do ciclo acústico.

Outro critério que pode ser utilizado para determinar a ocorrência de cavitação
inercial é o valor máximo de temperatura atingida no interior da bolha no momento que
ela atinge seu raio mínimo. Analisando a variação de temperatura e do raio da bolha
de cavitação submetida a pressão de limiar de cavitação inercial, no intervalo de tempo
próximo ao instante que o raio mínimo é atingido, é possível obter as figuras (24) para
água e sangue.

(a) Água (b) Sangue

Figura 24 – Variação da temperatura e do raio da bolha com o tempo em água e em
sangue, submetida a pressão de limiar e descrita pelos seguintes parâmetros:
PA = 1,61 MPa, f = 1 MHz, p0 = 1, 01 × 105 Pa, κ = 1,4, R0 = 1µ m, para a
água ρ = 1000 kg/m3, σ = 70 mN/m, µ = 0,001 Pa.s, c = 1500 m/s, G =
0,000 Pa, e para o sangue: ρ = 1060 kg/m3, σ = 16 mN/m, µ = 0,005 Pa.s, c
= 1540 m/s e G = 0,000. As curvas azuis correspondem as variações no raio,
enquanto a curva roxa representa a variação de temperatura entre Rmin/R0
para a qual ocorre cavitação inercial.

Fonte: Elaborada pela autora.

De acordo com a figura (24b) o critério de temperatura máximo é alcançado, uma
vez que no instante que a bolha atinge seu raio mínimo a temperatura em seu interior
ultrapassa 13000 K. Já de acordo com a figura (24a), tal critério não é satisfeito. Isso pode
ser decorrente do fato de que o alto valor de tensão superficial água exige valores mais
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elevados para a ocorrência de cavitação inercial.

6.3.4 Modelo de Keller-Miksis

Em meios compressíveis equação de RP deixa de ser uma boa aproximação para
descrever o comportamento dinâmico das bolhas, a menos que sejam inseridos fatores de
correção. Um modelo matemático que pode ser utilizado para descrever meios compressíveis
é dado pela equação de KM. Tendo isso em vista, no presente trabalho, o modelo de KM
é utilizado para resolver a dinâmica da bolha em tecido mole e pele.

Assim como no modelo de RP, a partir dos resultados apresentados na subseção
(6.3.1), tem-se que o limiar para que a bolha se expanda e comece a oscilar em tecido mole
e na pele é aquele para o qual a razão entre o raio crítico de Blake (equação (1.39)) e o
raio inicial da bolha cavitada é, aproximadamente, igual a Rc/R0 ≈ 1, 72. Desse modo,
para raios iguais ou maiores a 1, 72R0, diz-se que a bolha entra em regime de cavitação
não inercial. Assim, para o modelo de KM, o valor Rmax/R0 ≥ 1, 72 equivale ao limiar de
cavitação não inercial.

Considerando os mesmos critérios apresentados na subseção (1.5.4.2.1) para a
descrição do limiar de cavitação inercial, pode-se considerar que bolhas cavitadas entram

em regime de cavitação inercial quando o sistema atinge os seguintes valores:
∣∣∣∣∣dR

dt

∣∣∣∣∣ = c e

Tmax = 5000 K.

Resolvendo a equação (1.95) para a equação dinâmica (1.69), é possível obter o
valor do raio crítico em função do raio inicial da bolha em tecido mole e em pele. Desse
modo, considerando-se que o colapso da bolha ocorre quando a velocidade de oscilação
da mesma é igual a velocidade de propagação do som no meio, tem-se que os limiares de
cavitação inercial são, aproximadamente, Rc/R0 ≈ 0, 18 para o tecido mole e Rc/R0 ≈ 0, 80
para a pele.

6.3.4.1 Cavitação não inercial para modelo de KM

O comportamento dinâmico de uma bolha de cavitação em um meio elástico, viscoso
e compressível pode ser analisado por meio do estudo da variação do raio da cavidade
em função do tempo descrito pela equação de KM. Assim, substituindo as equações
(1.55), (1.52) e (1.53) em (1.69), e fixando valores para os parâmetros acústicos é possível
resolvê-las numericamente no software Mathematica e obter a figura da variação do raio
da bolha em função do tempo para o tecido mole e para a pele.

Fixando os valores dos parâmetros em f = 1 MHz, pg = 1, 01 × 105 Pa (gás ideal),
p0 = 1, 01 × 105 Pa, κ = 1,4, R0 = 1µ m. Além ndisso, considerando para o tecido mole
ρ = 1060 kg/m3, σ = 16 mN/m, µ = 0,005 Pa.s, c = 1540 m/s, G = 0,450 Pa, e para
a pele ρ = 1070 kg/m3, σ = 16 mN/m, µ = 0,130 Pa.s, c = 1625 m/s, G = 4,000 Pa é
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possível obter a figura (25) para a variação da razão entre o raio e o raio inicial da bolha
em função do tempo em tecido mole e pele.

(a) Tecido mole (b) Pele

(c) Tecido mole, em escala logarítmica (d) Pele, em escala logarítmica

Figura 25 – Variação do raio da bolha com o tempo, no tecido mole e na pele, submetida
as seguintes parâmetros: f = 1 MHz, p0 = 1, 01 × 105 Pa, κ = 1,4, R0 = 1µ m.
Para o tecido mole ρ = 1060 kg/m3, σ = 16 mN/m, µ = 0,005 Pa.s, c = 1540
m/s, G = 0,450 MPa, e para a pele ρ = 1070 kg/m3, σ = 16 mN/m, µ =
0,130 Pa.s, c = 1615 m/s e G = 4,000 MPa. Foi analisado o comportamento
dinâmico da bolha sob o efeito de três amplitudes de pressão distintas para
cada meio: 1 MPa, 0,65 MPa e 0,5 MPa em tecido mole, e 10 MPa, 5,2 MPa e
2 MPa na pele. As retas vermelhas representam o valor no limiar de cavitação
não inercial (Rmax/R0 = 1, 72).

Fonte: Elaborada pela autora.

As retas horizontais nas imagens (25) indicam o critério que pode ser utilizado
para descrever a cavitação não inercial das bolhas. Desse modo, uma vez que a razão
Rmax/R0 = 1, 72 é atingida e/ou superada, diz-se que as bolhas estão cavitando não
inercialmente para os valores de parâmetros escolhidos.

No tecido mole (figuras (25a) e (25c)), a pressão acústica mínima a que o sistema
deve estar submetido para que as bolhas entrem em regime de cavitação não inercial é
PA = 0, 65 MPa. Para pressões inferiores a bolha não possui energia suficiente para oscilar,
enquanto para pressão superiores ela pode permanecer oscilando ou passa para o regime
inercial. Para bolhas na pele (figura 25d) a pressão de limiar da cavitação não inercial
corresponde à PA = 5, 2 MPa. Além disso comparando os resultados no tecido mole e na
pele entre si, é possível observar que a pele precisa de energias muito maiores do que o
tecido mole para entrar em regime de cavitação não inercial. Uma vez que seus valores de
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tensão superficial são iguais, e de velocidade do som e densidade são muito próximos entre
sim, tem-se que a viscosidade e rigidez desempenham um papel importante na pressão de
limiar para cavitação não inercial.

6.3.4.2 Cavitação inercial para modelo de KM

Tomando as razões Rmin/R0 = 0, 18 e Rmin/R0 = 0, 80 como os valores de limiares
para que ocorra a cavitação inercial no tecido mole e na pele, respectivamente, sob a

condição de
∣∣∣∣∣dR

dt

∣∣∣∣∣ = c, é possível obter as figuras (26).

(a) Tecido mole (b) Pele

(c) Tecido mole, em escala logarítmica (d) Pele, em escala logarítmica

Figura 26 – Variação do raio da bolha com o tempo, no tecido mole e pele, submetida as
seguintes parâmetros: f = 1 MHz, p0 = 1, 01 × 105 Pa, κ = 1,4, R0 = 1µ m.
Para o tecido mole ρ = 1060 kg/m3, σ = 16 mN/m, µ = 0,005 Pa.s, c = 1540
m/s, G = 0,450 MPa, e para a pele ρ = 1070 kg/m3, σ = 16 mN/m, µ =
0,130 Pa.s, c = 1615 m/s e G = 4,000 MPa. Foi analisado o comportamento
dinâmico da bolha sob o efeito de três amplitudes de pressão distintas para
cada meio: 1,5 MPa, 0,9 MPa e 0,5 MPa em tecido mole, e 10 MPa, 5,6 MPa e
2 MPa na pele. As retas vermelhas representam o valor no limiar de cavitação
inercial (Rmax/R0 = 0, 18 para o tecido mole e Rmax/R0 = 0, 08 para a pele).

Fonte: Elaborada pela autora.

As retas horizontais nas figuras (26) indicam o critério que pode ser utilizado para
descrever a cavitação inercial das bolhas no tecido mole e na pele. Uma vez que a razão
de limiar é atingida, diz-se que as bolhas estão cavitando inercialmente para os valores de
parâmetros escolhidos.
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No tecido mole (figuras (26a) e (26c)), a pressão acústica mínima a que o sistema
deve estar submetido para que as bolhas cavitem inercialmente é PA = 0, 9 MPa. Para
pressões inferiores, a bolha não possui energia suficiente para implodir, enquanto para
pressões superiores ela oscila e implode. Para bolhas gasosas na pele (figura (26d)) a pressão
de limiar da cavitação inercial corresponde à PA = 5, 6 MPa. Além disso comparando
os resultados no tecido mole e na pele entre si, é possível observar que a pele precisa de
energias muito maiores do que o tecido mole para entrar em regime de cavitação inercial.
Uma vez que seus valores de tensão superficial são iguais, e a velocidade do som e densidade
são muito próximos entre sim, tem-se que a viscosidade e rigidez desempenham um papel
importante na pressão de limiar para cavitação inercial, assim como no caso não inercial.

O valor máximo de temperatura atingida no interior da bolha no momento em que
ela atinge o raio mínimo também pode ser utilizado como critério para a determinação da
cavitação inercial. Analisando a variação de temperatura e do raio da bolha de cavitação
submetida a pressão de limiar de cavitação inercial, no intervalo de tempo próximo ao
instante que o raio mínimo é atingido, é possível obter as figuras (27).

(a) Tecido mole (b) Pele

Figura 27 – Variação do raio da bolha com o tempo, no tecido mole e pele, submetida à
pressão de limiar da cavitação inercial e aos seguintes parâmetros: f = 1 MHz,
p0 = 1, 01 × 105 Pa, κ = 1,4, R0 = 1µ m. Para o tecido mole ρ = 1060 kg/m3,
σ = 16 mN/m, µ = 0,005 Pa.s, c = 1540 m/s, G = 0,450 MPa, e para a pele
ρ = 1070 kg/m3, σ = 16 mN/m, µ = 0,130 Pa.s, c = 1615 m/s e G = 4,000
MPa. As curvas azuis correspondem as variações no raio, enquanto a curva
roxa representa a variação de temperatura entre Rmin/R0 para a qual ocorre
cavitação inercial.

Fonte: Elaborada pela autora.

De acordo com a figura (27a) o critério de temperatura máximo fica próximo de ser
alcançado, uma vez que no instante que a bolha atinge seu raio mínimo, a temperatura
em seu interior chega a cerca de 3800 K. Já de acordo com a figura (27b), tal critério não
é satisfeito. Isso pode ser decorrente do fato de que o alto valor de viscosidade e rigidez na
pele, quando comparada com o tecido mole, exige valores mais elevados de pressão para a
ocorrência de cavitação inercial.
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Os resultados das pressões e respectivas intensidades de US de limiar para ocorrência
de cavitação inercial e não inercial em água e sangue, segundo o modelo de RP, e em
tecido mole e pele, segundo o modelo de KM, estão expostos na tabela (11).

Tabela 11 – Valores de pressão e intensidade necessários para a ocorrência de cavitação
inercial e não inercial em água, sangue, tecido mole e pele, segundo os modelos
de RP e KM.

Modelo Parâmetros Meios Pressão (MPa) Intensidade (W/cm2)
Rayleigh-Plesset Cavitação Água 0,28 2,61

não inercial Sangue 0,28 2,40
Cavitação Água 1,61 6,40

inercial Sangue 1,51 6,08
Keller-Miksis Cavitação Tecido mole 0,65 2,94

não inercial Pele 5,2 23,44
Cavitação Tecido mole 0,9 3,18

inercial Pele 5,6 27,38
Fonte: Elaborada pela autora.
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7 CONCLUSÕES

A partir do levantamentos bibliográfico realizado foi possível observar que, apesar
da vasta quantidade de artigos sobre o nucleação e cavitação acústicas no tecido biológico,
ainda há uma falta de completeza nos mesmos no que diz respeito às discrepâncias entre
valores obtidos teoricamente, por meio de modelagens computacionais, e valores reais, e à
falta da análise dos resultados experimentais tendo como base modelos teóricos. Apesar
disso, pesquisa bibliográfica permitiu obter os modelos teóricos de nucleação homo e
heterogênea, e cavitação inercial e não inercial utilizados e analisados no presente trabalho,
bem como os valores experimentais dos parâmetros do US terapêutico necessários para
gerar nucleação e cavitação no tecido.

Em relação ao cálculos efetuados, foi possível observar que, para que seja possível
obter valores de taxa e probabilidade de nucleação próximos aos reais, é preciso que sejam
feitas correções nas equações teóricas ou em seus parâmetros. Uma vez que a tensão
superficial do meio é determinante para a ocorrência de nucleação, o ajuste foi realizado
em tal parâmetro, para que fosse possível descrever sistemas reais com maior precisão.

A partir da correção realizada na tensão superficial dos diferentes meios, tal
parâmetro passou a ser um parâmetro dependente da temperatura do meio e não uma
constante, como comumente encontrado na literatura. A tensão superficial corrigida
permitiu reduzir em uma ordem de grandeza a amplitude de pressão acústica mínima para
a ocorrência de núcleos gasosos. No entanto, a pressão de limiar obtida ainda é alta (da
ordem de 10 MPa) quando comparada com os valores atingidos pelo US terapêutico de
baixa intensidade, comumente empregado na SDT.

Incluindo a presença de heterogeneidades no meio, a pressão mínima para a
formação de bolhas instáveis no meio decai mais uma ordem de grandeza e assume,
aproximadamente, os valores PA = 15 MPa e PA = 1, 5 MPa, em água e sangue/tecido
mole/pele, respectivamente, reduzindo significativamente a energia mínima necessária para
a ocorrência de nucleação acústica e evidenciando a importância da tensão superficial na
geração de bolhas nucleadas.

Em relação aos modelos dinâmicos utilizados para descrever a cavitação acústica,
a análise foi feita a partir da solução das equações de Rayleigh-Plesset e Keller-Miksis.
Considerando tais soluções foi possível obter que a pressão de limiar de cavitação não
inercial para a água e sangue é, aproximadamente, 0,28 MPa, enquanto o limiar de cavitação
inercial para os mesmos meios é cerca de 1 MPa. Já para tecido mole e pele, a pressão de
limiar da cavitação não inercial é cerca de 0,65 MPa e 5,2 MPa, respectivamente, enquanto
para a cavitação inercial, o valor de limiar é 0,9 MPa para o tecido mole e 5,6 MPa para a
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pele.

Os resultados evidenciam a dependência da viscosidade e rigidez do meio para
a obtenção do limiar de cavitação inercial, uma vez que meios com maiores viscosidade
e rigidez, como a pele, precisam de mais energia para que bolhas presentes possam
cavitar e implodir. Ademais, dado que os modelos considerados dependem de uma série
de parâmetros do tecido, como densidade (ρ), tensão superficial (σ), elasticidade (G),
viscosidade (µ) e pressão de equilíbrio (P0), é necessário que sejam realizadas medidas
adequadas dos mesmos para que seja possível obter melhores resultados teóricos no tecido
biológico.

Além disso, a implosão de bolhas cavitadas pode gerar aumentos significativos de
temperatura no interior da bolha, chegando a atingir mais de 3000 K, como observado em
sangue e tecido biológico. Este aumento de temperatura pode causar danos ao tecido e a
geração de ROS, cujos efeitos são importantes para a efetividade da SDT.

Apesar dos resultados aqui obtidos a partir das correções serem mais próximos
daqueles utilizados no US terapêutico, ainda são necessários refinamentos na teoria descrita
neste trabalho, para que os valores dos parâmetros ultrassônicos se assemelhem ainda mais
com aqueles comumente utilizados em experimentos e que, apesar de menores do que os
aqui encontrados, são capazes de gerar efeitos biológicos devido a ocorrência de cavitação,
em especial, a inercial.

Assim, como perspectiva futura para a continuidade deste trabalho destaca-se a
solução numérica e análise do modelo de Gilmore para a dinâmica de bolhas de cavitação, o
implemento de correções em outros parâmetros importantes para a descrição da nucleação
e cavitação acústicas, como a viscosidade e a rigidez do meio, e também nas próprias
equações dinâmicas analisadas. Além disso, o estudo da propagação do US no tecido
biológico, tendo em vista o melhor entendimento de como ocorrem os efeitos de perda
de energia ultrassônica ao percorrer o tecido, são possíveis passos futuros para o melhor
entendimento do comportamento do US no corpo humano e a melhoria da efetividade e
segurança da SDT, para sua aplicação no tratamento do câncer de pele.
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