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Resumen

La mama es el érgano externo mas distintivo de la anatomia femenina y de capital
importancia para el sustento del neonato durante la lactacién. Asimismo, se trata
de un érgano relevante en las relaciones sociales y afectivas de la mujer. Por estos
motivos, los estudios relacionados con la mama tienen una indudable importancia
social, lo que propicia la creaciéon de marcos pluridisciplinares de investigacién en
los que es necesaria la sinergia de las técnicas y los conocimientos médicos con los
ingenieriles.

La investigacién recogida en la presente tesis doctoral concierne al estudio y a
la simulaciéon computerizada de la biomecanica mamaria mediante el método de
los elementos finitos. En tanto que la mama es un 6rgano de gran complejidad,
este estudio se centra en los aspectos mecédnicos en dos situaciones clinicas reales
de sendas pacientes. En la primera se aborda el estado patoldgico de la mama
con un tumor, simulando una mamografia y comparando los resultados con los
obtenidos durante la préctica clinica. En la segunda, se presenta una metodologia
de simulacién de una mamoplastia de aumento partiendo del modelo por ordenador
de una paciente antes de ser intervenida.

Desde este punto de partida, se pone de manifiesto el papel de las simulaciones
computerizadas en la prediccion de los resultados clinicos en las dos situaciones
que se estudian. Por otro lado, si bien es cierto que la simulacién de mamografias
ha sido tratada extensamente en la bibliografia, este no es el caso de la simulacién
de mamoplastias de aumento, y tanto en uno como en el otro caso todavia quedan
muchos aspectos que estudiar dentro del marco computacional.

La mama femenina es un 6rgano heterogéneo, compuesto de varios tejidos blandos
que la dotan de un comportamiento mecdnico complejo. En esta tesis doctoral, y
con el fin de realizar correctamente las correspondientes simulaciones, se parte de
una formulacién hiperelédstica de los tejidos cuyos modelos de comportamiento se
implementan en modelos no lineales de elementos finitos. La posterior y necesaria
validacién de las simulaciones se realiza mediante comparacién con los resultados
clinicos de las pacientes en las que se basa esta investigacion.






Resum

La mama és I'organ més distintiu de 'anatomia femenina, i de capital importancia
per al sustent del nounat durant la lactacié. Aixi mateix, es tracta d’un organ
relevant en les relacions socials i afectives de la dona. Per aquests motius, els
estudis relacionats amb la mama tenen una indubtable importancia social, el que
propicia la creacié de marcs pluridisciplinars d’investigaci6 en els que és necessaria
la sinergia de les tecniques i els coneixements medics amb els enginyerils.

La investigacid recollida en la present tesi doctoral concerneix a l'estudi i a la
simulacié computeritzada de la biomecanica mamaria mitjancant el metode dels
elements finits. En tant que la mama és un organ de gran complexitat, aquest
estudi se centra en els aspectes mecanics en dues situacions cliniques reals de dues
pacients. En la primera s’aborda l’estat patologic de la mama amb un tumor,
simulant-se una mamografia i comparant els resultats amb els obtinguts durant
la practica clinica. En la segona, es presenta una metodologia de simulacié d’una
mamoplastia d’augment partint del model per ordinador d’una pacient abans de
ser intervinguda.

Des d’aquest punt de partida, es posa de manifest el paper de les simulacions
computeritzades en la prediccié dels resultats clinics en les dues situacions que
s’estudien. Per altra banda, si bé és cert que la simulacié de mamografies ha sigut
tractada extensament en la bibliografia, aquest no és el cas de la simulacié de
mamoplasties d’augment, i tant en un com en l'altre cas encara queden molts
aspectes per a estudiar dins del marc computacional.

La mama femenina és un organ heterogeni, composat de varis teixits tous que la do-
ten d’un comportament mecanic complexe. En aquesta tesi doctoral, i amb la finali-
tat de realitzar correctament les corresponents simulacions, es parteix d’una formu-
laci6 hiperelastica dels teixits, i els seus models de comportament s’implementen
en models no linials d’elements finits. La posterior i necessaria validacié de les
simulacions es realitza mitjancant comparacions amb els resultats clinics de les
pacients en que es basa aquesta investigacio.
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Abstract

The breast is the most distinctive organ of women’s anatomy, and it is vital to
support lactation. It is also an important organ in the social relations and affective
life of women. For these reasons, the studies related to women’s breasts have
an undoubtable social importance, and this fact propitiates the collaboration of
multidisciplinary research teams and synergy between medical and engineering
knowledge and techniques.

The research conducted in the present thesis addresses the study and computerized
simulations of breast biomechanics through the use of the finite element method.
Given that the breast is a complex organ, this study focuses on breast mecha-
nical aspects analyzed from two real clinical situations of two patients. The first
analysis consists of the study of a breast affected by a tumor. A mammography
is simulated, and the results of the simulation are compared with those obtained
during the clinical practice. In the second analysis, an augmentation mammoplasty
is simulated, describing the computer model of a patient before the intervention.

In this study, the role played by computer simulations in the prediction of clinical
outcomes in both case studies is enforced. There are a vast number of studies con-
cerning mammography simulations, but not in the field of augmentation mammo-
plasties. Moreover, there are still many computational aspects which need further
analysis and research.

Female breasts are heterogeneous organs consisting of soft tissues that provide a
complex mechanical response. In the present thesis, and with the aim of correctly
performing the corresponding computer simulations, a hyperelastic formulation of
the breast tissues is used, and the equations are implemented in non-linear finite
element models. The subsequent and necessary validation of the simulations is done
by comparing the simulation results with the clinical outcomes of the patients.
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Convenciones
En la medida de lo posible, se seguira la siguiente convencién:

= Para escalares, caracteres griegos en mintsculas, o bien caracteres latinos en
minusculas o mayusculas: a, ¢, J. ..

= Para vectores, caracteres latinos en negrita y en mintsculas: a, b, c. ..

= Para tensores de sequndo orden, caracteres latinos en negrita y en mayuscu-
las: A,B,C....

= Para tensores de orden superior, caracteres latinos huecos en mayuscula o
letra caligrifica: A,B,C....

= Para simbolos fuera de las categorias anteriores, letra caligrafica (A, B,C...)
o gotica (A,B,C...).

= Con el fin de distinguir entre cantidades expresadas en un sistema de coor-
denadas material o espacial se emplearan, respectivamente, caracteres en
mayusculas y en mintsculas, incluyendo los eventuales subindices y superindi-
ces de dichas cantidades.

= Para el operador derivada se seguird indistintamente la notacion de Leibnitz
y la notaciéon de Newton:

dr _

dt_f

= Kl operador gradiente y el operador divergencia pueden indicarse, indistin-
tamente, del siguiente modo:

gradu = Vu ; divv = Vv

XXV



Nomenclatura

Salvo excepciones, se seguird la notacion de Einstein: la existencia de un
subindice repetido en un mismo monomio implica el sumatorio respecto a
dicho indice en todo su rango de valores. Por ejemplo, parai=1...n:
a;Vi =a1Vy +asve + ... +a,vy,

En el caso de ecuaciones donde haya més de un simbolo igual (=), como:

u=coa=,b=nc (1)
una referencia a la misma del tipo (1) alude al segundo miembro a la derecha
del primer paréntesis, es decir, u = fb. La misma convencién se aplica
cuando haya més de una ecuacion en una referencia comin. Por ejemplo, en
el conjunto de expresiones (2):

u=oa; u=p3b; u=n~c (2)

se tiene que (1)2 se refiere nuevamente a u = Sb.

Notacion

Se presentan los caracteres empleados en la presente tesis, ordenados alfabética-
mente y agrupados por tipos. La notaciéon empleada es acorde con la mayoria de
textos de Mecdanica de los Medios Continuos. En aras de la concisién, se prescinde
de algunos de los subindices o superindices que algunas de las cantidades pueden
adoptar a lo largo del texto.

Caracteres griegos en mayusculas

CARACTER SIGNIFICADO

Generacién total de entropia

Temperatura absoluta

Energia potencial

Energia potencial (método de los multiplicadores de Lagrange)
Energia potencial (método del Lagrangiano aumentado)
Funcién densidad de energia de deformacion
Componente desviadora (isocérica) de ¥

Funcion densidad de energia de deformacién penalizada
Componente volumétrica de ¥

Dominio (configuracién del sélido deformable)
Conjunto de elementos finitos
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Caracteres griegos en minusculas

CARACTER SIGNIFICADO

@ Angulo girado

; Constantes del modelo hiperelastico de Ogden
09, Contorno de un dominio (o subdominio) €;
€ Deformacién

7 Ne Entropia por unidad de volumen

n Funcién de prueba

0 Angulo de rotacién

A Primer coeficiente de Lamé

Ai Deformacién principal i-ésima

Xi Deformacién principal modificada i-ésima

Segundo coeficiente de Lamé (mddulo de cortante)
Coeficiente de Poisson

Viscosidad

Coordenadas locales del elemento base (£,7, ()

Densidad del sélido deformable

Tension

Tensor de tensiones de Cauchy

Tension tangencial

Didmetro

Funcién movimiento (o movimiento) del sélido deformable

€ © 3 QD MM T

Caracteres latinos en mayiusculas

CARACTER SIGNIFICADO

A Area

A Campo vectorial de aceleraciones

B Campo vectorial de fuerza volumétrica

B Matriz discreta de un elemento finito

B Solido deformable

C? Continuidad de una funcién en i

C Tensor de deformacién de Cauchy-Green por la derecha
Caev Componente desviadora de C (tensor modificado)
Cool Componente volumétrica de C

C Tensor eldstico

Cgew Componente desviadora de C

Cyol Componente volumétrica de C

D Compresibilidad

D Forma matricial en la formulacién del MEF
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CARACTER SIGNIFICADO

E Modulo de elasticidad longitudinal o de Young
E, Energia interna total

E Tensor de deformacién de Green

& Tensor de permutacion de tercer orden
F(t) Fuerza actuante sobre el sélido deformable
F Tensor gradiente de deformacion

Fe Tensor gradiente de deformacion discreto
Fieo Componente desviadora del tensor F

Foo Componente volumétrica del tensor F

G Funcién monotdénica de decrecimiento de tension (elastografia)
G(J) Funcién de penalizacién

H Flujo entrépico de Piola-Kirchhoff

I; Invariante de deformacion i-ésimo

:fi Invariante desviador i-ésimo

1 Tensor identidad de segundo orden

I Tensor identidad de cuarto orden

J Jacobiano de la transformacién

J Vector momento cinético

Je Matriz jacobiana discreta

K Moédulo volumétrico o densidad aparente
Kr Matriz tangente

Energfa cinética

Vector cantidad de movimiento

Momento de las fuerzas externas sobre un sélido deformable
Masa del sélido deformable

Funcién de forma

Conjunto de nodos

Vector normal a una superficie

Presién aplicada

Particula del sélido deformable

Primer tensor de tensiones de Piola-Kirchhoff
Potencia mecanica

Tensor de proyeccion

Particula del sélido deformable

Tensor ortogonal de rotacién arbitraria

—~
~
~—

T

Flujo de calor

Variacién de entrada de entropia en una region de B
Tensor ortogonal de rotaciéon

Fuente de entropia por unidad de tiempo y volumen
Espacio Euclidiano n-dimensional

Superficie

Segundo tensor de tensiones de Piola-Kirchhoff

NLEDTOLOOLTVIIVTZ2= 220
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CARACTER

SIGNIFICADO

Svol

Hg<<SbRaaHARInn®

Parte volumétrica del tensor S

Tensor ficticio segundo de Piola-Kirchhoff
Parte desviadora del tensor S

Entropia total del sélido deformable
Tetraedro

Vector tensién

Vector tensién de Piola-Kirchhoff
Tensor de deformacién por la derecha
Campo vectorial de desplazamientos
Energia total

Subconjunto del sélido deformable B
Volumen

Campo vectorial de velocidades
Campo vectorial de aceleraciones
Tensor de deformacion por la izquierda
Vector de posicién

Caracteres latinos en minisculas

CARACTER

SIGNIFICADO

TIT M R

Ci, Cij

ol SRS ""Ehkh@('b&o

S
o

=T 0 B

Radio del transductor elastografico

Campo vectorial de aceleraciones

Tensor de deformacién de Cauchy-Green por la izquierda
Campo vectorial de fuerza volumétrica

Constantes de los diversos modelos constitutivos hipereldsticos
Vector de traslacién arbitraria

Distancia

Energia interna por unidad de volumen

Tensor de deformacién de Euler-Almansi

Funcion

Coeficiente isétropo de friccién (modelo de Coulomb)
Fuerza interna

Constante gravitatoria

Vector aceleracién de la gravedad

Constante de Boltzmann

Ntumero de cadenas poliméricas por unidad de volumen
Vector normal a una superficie

Vector nulo

Presion (hidrostética, de contacto...)

Vector de posicién
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XXX

CARACTER SIGNIFICADO

S Superficie

t Tiempo

t Vector tensién

t Campo vectorial de tensiones conocidas en el contorno 92
u Campo vectorial de desplazamientos

u; Direccién principal de deformacién i-ésima

u Campo vectorial de movimientos conocidos en el contorno 952
v Volumen de una region

v Campo vectorial de velocidades

v Campo vectorial de aceleraciones

w Factor multiplicador de la gravedad

Wint Potencia interna

X Vector de posicién

z Distancia al transductor elastografico

Operadores matemdticos

OPERADOR SIGNIFICADO

ad] Matriz adjunta (de una matriz)

d Derivada

det Determinante

D Derivada direccional o derivada de Gateaux
L Linealizacién

sim Parte simétrica

tr Traza (de una matriz)

A Linealizacién

é Magnitud o variacién virtual (desplazamiento, trabajo...)
0 Derivada parcial

: Doble contraccién

\Y Operador nabla (gradiente, divergencia...)
® Producto tensorial

Otros stmbolos

SIMBOLO SIGNIFICADO

0 Tensor nulo de segundo orden

Cy Tensor auxiliar (parte de un desarrollo)
I Tensor auxiliar (parte de un desarrollo)
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Siglario

SIGLAS SIGNIFICADO

3D Tridimensional

ACIS Alan, Charles, Ian’s System

AECC Asociacién Espanola Contra el Cancer

AEMPS Asociacién Espanola de Medicamentos y Productos Sanitarios
AP Anteroposterior

ASCII American Standard Code for Information Interchange
ASME American Society of Mechanical Engineering
ASPS American Society of Plastic Surgeons

ASTM American Society for Testing and Materials
BIRADS Breast Image Report and Database System

BMI Breast Mechanical Imaginer

CC Craneocaudal

CCA Contractura Capsular Adversa

CDI Carcinoma ductal infiltrante

CDIS Carcinoma ductal in situ

CLI Carcinoma lobular infiltrante

CMI Carcinoma mucinoso invasivo

CGR Compagnie Générale de Radiologie

CSM Coeficiente de Similitud de la Mama (en porcentaje)
CST Coeficiente de Similitud del Tumor (en porcentaje)
DIC Digital Image Correlation

DICOM Digital Imaging and COmmunication in Medicine
DTPA Acido dietilentriamino pentaacético

EEUU Estados Unidos

ERM Elastografia mediante Resonancia Magnética

FA Flip Angle (4ngulo de basculacién)

FDA Food and Drug Administration

GC Grado de Compresién (volumétrica, en porcentaje)
HU Unidades Hounsfield

IGES Initial Graphics Exchange Specification

IMC Indice de Masa Corporal

IR Distancia del pezén al arco submamario

LOPD Ley Orgénica de Proteccién de Datos de Caracter Personal
LR Distancia entre el pezon y el borde lateral del seno
MDA Medical Device Agency

MEF Método de los Elementos Finitos

MIE Modality Independent Elastography

ML Mediolateral

MLO Mediolateral Oblicua

MP Proyeccién mamaria anterior
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SIGLAS SIGNIFICADO

MR Distancia entre el pezén y el borde medial del seno
NURBS Non Uniform Rational B-Splines

OMS Organizacién Mundial de la Salud
PET Tereftalato de polietileno

PIP Poly Implant Prothese

PU Poliuretano

RM Resonancia Magnética

RMS Root Mean Square

RMS Root Mean Square (normalizado)

RSS Residual Sum of Squares

RSS Residual Sum of Squares (normalizado)
SAT Standard ACIS Text
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Capitulo 1

Preliminares

Este primer capitulo comienza con la definicion y el alcance de la Bio-
mecdnica. Con la ventaja de la perspectiva historica, se traza su recorrido
temporal, destacando los investigadores e hitos mds importantes. En este
contexto, se describen las simulaciones numéricas en Biomecdnica como me-
todologia de analisis, haciendo hincapié en el método de los elementos finitos
en tanto que vertebra la presente tesis. Con todo esto, se estd en situacion
de motivar la misma, justificando la eleccion de las dos partes de que consta
con datos estadisticos y otros aspectos de actualidad. Finalmente, se describe
el contenido, el alcance y los objetivos de la tesis.

1.1 Aproximacién a la Biomecanica

De entre todas las definiciones posibles del término Biomecdnica, una de las maés
completas fue enunciada en 1972 por la ASME! (Comin y otros, 1999):

Estudio del cuerpo humano como un sistema bajo dos conjuntos de
leyes: las leyes de la mecdnica newtoniana y las leyes bioldgicas.

El paso de la Mecénica a la Biomecanica es pequeno, pero trascendental: el cuerpo
animado no se considera idealmente rigido, sino que puede alterar sus propiedades
mecanicas, siendo necesaria su caracterizacién matematica mas alld del punto de
vista puramente mecénico (Roesler, 1987).

De la definicién anterior se desprenden dos aspectos importantes. El primero de
ellos es el cardcter antropocéntrico de los sujetos en estudio, lo que distingue a la
Biomecéanica frente a otras disciplinas. De hecho, la Biomecédnica pertenece a la
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Biologia, la Ciencia de la VidaZ, puesto que alcanza no sélo al cuerpo humano,
sino a todo sistema viviente. En segundo lugar se encuentra la naturaleza multi-
disciplinar de la Biomecanica. En ella concurren la Biologia y la Mecanica®, pero
estas dos ciencias tienen, a su vez, un caracter muy extenso. Dentro de la Mecanica
se incluyen, por ejemplo, los postulados de la Estéatica, la Dindmica o la Mecanica
de los Medios Continuos. Asi pues, el crisol cientifico de la Biomecanica es un
marco inmejorable para la bisqueda de respuestas a cuestiones relacionadas con
la naturaleza y el funcionamiento de los sistemas biolégicos. La perfeccion del di-
seno de los organismos vivos, junto a los complejos fenémenos que suceden en ellos
hacen que, en ocasiones, las investigaciones en Biomecanica pretendan formular
preguntas adecuadas més que encontrar respuestas concretas:

[...] la Biomecdnica intenta explicar los mecanismos de la vida y de
los seres vivos. Desde las moléculas hasta los organismos, todos deben
obedecer las leyes de la Mecdnica.

Esta frase de Y. C. Fung (Fung, 1993) no debe interpretarse pensando que la Bio-
mecédnica es una disciplina tedrica. Muchos de sus méas destacados investigadores
han dirigido sus esfuerzos a solucionar problemas directamente relacionados con la
salud y la calidad de vida de las personas. Curiosamente, la Biomecéanica también
ha llegado a inspirar ciertas formas de arte contemporaneo, como las obras del
artista suizo H. R. Giger (Savater y otros, 2007).

A menudo se considera la Biomecdnica como una ciencia (Figura 1.1), ya que de sus
métodos de razonamiento y observacién pueden deducirse leyes y principios?. En el
contexto de la presente tesis, prazis u objeto de estudio es un organismo vivo o una
parte del mismo. Como techné se entiende el conjunto de conocimientos aplicados
de indole tecnolégica — desde los métodos de laboratorio hasta los ensayos in silico
—. El saber o episteme comprende la plétora de conocimientos de las multiples y
dispares ciencias involucradas.

1.1.1 Trasfondo histérico

La Biomecédnica hunde sus raices en las grandes civilizaciones de la Antigiiedad.
Sin embargo, los espectaculares avances cientifico-técnicos de los tultimos tiempos
hacen pensar equivocamente que la Biomecanica es una disciplina reciente. Hallaz-
gos arqueoldgicos datados de miles de anos antes de Cristo demuestran que en el
Antiguo Egipto y en la India ya se corregian deformidades de la columna vertebral

2Término introducido en 1801 por el naturalista Lamarck para referirse a un gran conjunto
de disciplinas que tienen a los organismos vivos como objetos de estudio.

3La Mecénica es la rama de la Fisica que estudia el movimiento de los cuerpos, describiéndolo
por si mismo (Cinemdtica) o respecto a las fuerzas que lo provocan (Cinética). El empleo del
término Mecdnica — del griego mekhanike, que significa inventar o ingenio —, se atribuye a
Galileo, ya que aparecié por vez primera en 1638 como subtitulo de su obra Dos nuevas Ciencias.

4Pero esto es discutible, en tanto que la Biomecdnica carece de un cuerpo doctrinal propio.
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Techné

BIOMECANICA

Episteme Praxis

Figura 1.1: La Biomecédnica desde la perspectiva de una ciencia.

mediante dispositivos mecanicos que, aunque rudimentarios, eran sustancialmente
avanzados para el grado de desarrollo cientifico de la época.

Las primeras referencias escritas sobre este tema se encuentran en la Antigiiedad
Clasica. Hipderates (460-361 a.C.) realizé una descripcién anatémica rigurosa de
la. columna vertebral®, describiendo técnicas mecénicas para tratar ciertas defor-
midades. En la Antigua Grecia, el filésofo Aristételes es considerado como uno de
los pioneros de la Biologia por sus trabajos®.

Tras una Edad Media improductiva en la mayoria de los campos del saber, surgie-
ron durante el Renacimiento nuevas figuras que dieron a las ciencias un impulso
renovado y fuerte. Los investigadores de la Biomecanica en este periodo no desme-
recen el nombre de pioneros, puesto que sus logros sentaron unas bases cientificas
y técnicas que todavia perviven. Leonardo da Vinci (1452-1519), Figura 1.2a, pu-
blicé De Figura Humana basandose en el redescubierto tratado de Marco Vitrubio
Polién” (Figura 1.2b). Esta destacada obra de anatomia describia el funcionamien-
to de diversas partes del cuerpo, empleando a menudo razonamientos puramente
mecanicos. El médico y fisico Galileo Galilei (1564-1642), Figura 1.2c, descubrié la
constancia del periodo de un péndulo, estableciendo un principio de medida que
William Harvey (1578-1658) empleé para demostrar su teorfa de la circulacién
sanguinea. Pero una de las mayores contribuciones de Galileo a la Biomecanica
fue afirmar que eran las Matematicas la verdadera llave que abria las puertas de
la Naturaleza al conocimiento cientifico.

Esta afirmacion, tan contundente en su planteamiento como revolucionaria para
aquella época, inspir6 a René Descartes (1596-1650) a elaborar sus trabajos de

5En su obra Corpus Hippocraticum.
6Como por ejemplo De Partibus Animalium (las Partes de los Animales).
"Ingeniero romano del siglo T antes de Cristo.
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Florcntinus

Figura 1.2: (a) Leonardo da Vinci y su hombre de Vitrubio (b) (c. 1492). (c)
Galileo Galilei

fisiologia humana sobre bases matemaéticas y fisicas. Aunque sus resultados no
trascendieron maés allé de lo anecddtico, Descartes abrié una nueva via de razona-
miento cientifico.

Figura 1.3: (a) Giovanni Alfonso Borelli. (b) Una pégina de su obra De Motu
Animalium.

Giovanni Alfonso Borelli (1608-1679), Figura 1.3a, fue fisico, astrénomo y ma-
tematico®. Sus aportaciones a la Biomecénica vinieron de la mano de un contem-
poraneo suyo, Marcelo Malpighi (1628-1694), considerado el padre de la Anatomia
Microscépica o Histologia. Malpighi animé a Borelli a emprender estudios médicos,
y este aplicé leyes matematicas al estudio de los movimientos de los miembros y

8Y, a la sazén, también amigo de Galileo Galilei.
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de algunos 6rganos de cuerpo humano, como los intestinos. En su obra De Motu
Animalium (Figura 1.3b), considerada como el primer tratado de Biomecdnica,
estudié el aparato locomotor humano partiendo de la teoria de las palancas; asi,
miusculos débiles eran capaces de mover objetos pesados si contaban con brazos
de palanca lo suficientemente largos. También explicé desde un punto de vista
mecanico otros fenémenos como la contraccién muscular, la respiracién e incluso
el movimiento de los pajaros durante el vuelo. A Borelli se le atribuye la siguiente
frase, que hoy en dia sigue vigente:

Todo puede ser explicado mecdnicamente.

Del trabajo de los investigadores de la Mecédnica de los Medios Continuos se en-
cuentran grandes contribuciones al avance de la Biomecanica. Robert Hooke (1635-
1703) dejé como legado la ley constitutiva que lleva su nombre, ademds de ser el
primero en designar como células a las entidades elementales de la vida. Leonhard
Euler (1707-1783), conocido por su teoria del pandeo en elementos estructurales,
describié la propagacion de las ondas mecéanicas en las arterias. Thomas Young
(1773-1829), ademé&s de describir la naturaleza ondulatoria de la luz y los prin-
cipios de formacién de la voz humana, propuso la constante caracteristica de los
materiales que lleva su nombre, conocida como mddulo de elasticidad longitudi-
nal. Jean Poiseuille (1799-1869) enuncié la ley de flujo viscoso y midié6 la presion
sanguinea en la aorta con un manémetro de mercurio.

Con la llegada del siglo XIX la Biomecanica alcanza su madurez con nuevos e
importantes avances cientificos. Entre otros autores, destaca Etienne Jules Marey
(1830-1904) por sus estudios sobre la cinemdtica del aparato locomotor del cuerpo
humano y de algunos animales. El fisico holandés Balthasar Van der Pol (1889-
1959) cre6 un modelo no conservativo con amortiguamiento no lineal que, entre
otras multiples aplicaciones, permitié la obtencién de un grafico muy similar a lo
que posteriormente se conoceria como electrocardiograma.

En esta época, marcada por la Revolucién Industrial, la ingenieria se consolida
como un campo clave para el progreso de la Humanidad. No sin cierta timidez,
los conocimientos y las técnicas de la ingenierfa comienzan a interactuar con los
respectivos de la medicina, lo que se conoce actualmente como Bioingenieria. El
médico y fisico Hermann von Helmholtz (1821-1894), Figura 1.4, es considerado
como el padre de la Bioingenieria por sus numerosas e importantes aportaciones.
Entre ellas destacan las pertenecientes la Termodindmica — enuncié el principio
de conservacién de la energia, aplicindolo a los musculos —, Optica — inventé el
oftalmoscopio para estudiar el fondo del ojo —, Actstica — por el resonador
acustico que lleva su nombre, precursor de los actuales samplers musicales — e
incluso Electromagnetismo. Sus investigaciones en este ultimo campo permitieron
a su discipulo Heinrich Rudolf Hertz (1857-1894) describir por vez primera la
radiacién electromagnética.
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Figura 1.4: Hermann von Helmholtz, considerado el padre de la Bioingenieria.

Ademas de los avances cientificos y tecnolégicos impulsados en gran medida por
dos guerras mundiales, el siglo XX contemplé el auge y la aplicabilidad de los
métodos de célculo gracias al desarrollo de los ordenadores, lo que permiti6 el
avance de muchos campos cientificos.

No se pretende concluir este apartado sin citar a algunos de los investigadores mas
relevantes de las tltimas décadas que estan relacionados con el contenido de esta
tesis. Archibald Vivian Hill (1886-1977), Figura 1.5a, obtuvo el Premio Nobel de
Medicina en 1922 por sus investigaciones sobre la termodindmica muscular. Los
fisicos Melvin Mooney (1893-1968) y Ronald Rivlin (1915-2005) — Figuras 1.5b
y 1.5¢c, respectivamente — desarrollaron la Teoria de las Grandes Deformacio-
nes en elasticidad, necesaria para explicar el comportamiento mecanico de tejidos
bioldgicos — véase por ejemplo (Mooney, 1940) —.

Figura 1.5: (a) A. V. Hill. (b) M. Mooney. (c) R. Rivlin.
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1.1.2 La Biomecanica en la actualidad

Hoy en dia, las investigaciones en Biomecéanica se desarrollan fundamentalmente
a lo largo de cuatro ejes (Comin y otros, 1999), que se ilustran en la Figura 1.6:

= La Biomecdnica ocupacional, que estudia la interaccion mecédnica del cuer-
po humano con el entorno laboral o doméstico. De esta vertiente emana la
Ergonomia®, que busca mejorar el confort de los puestos de trabajo.

» La Biomecdnica deportiva, que tiene como finalidad la mejora del rendi-
miento de los deportistas desarrollando nuevas técnicas de entrenamiento y
equipamiento de altas prestaciones.

= La Biomecdnica de impacto, que estudia el comportamiento del cuerpo hu-
mano bajo fuerzas de este tipo — especialmente en accidentes de trafico —
y el desarrollo de dispositivos de proteccién en vehiculos a motor.

= La Biomecdnica médica, que estudia el cuerpo humano para comprender
mejor su funcionamiento en condiciones normales o patoldgicas, con el fin
de prevenir y establecer mecanismos de actuacion clinica ante estas tltimas.
Comprende tres perspectivas: la tedrica, la experimental y la de simulacion,
que se detallaran en la seccién 1.2.

Ocupacional De impacto
Ergonomia
BIOMECANICA
Deportiva Médica
tedrica
experimental

de simulacion
Figura 1.6: Lineas de investigacién en Biomecédnica en la actualidad.

La presente tesis doctoral se enmarca dentro de la Biomecdnica médica de simu-
lacion, un enfoque propiciado por el desarrollo en las ultimas décadas de nuevos
algoritmos numeéricos, asi como de las tecnologias informaéticas necesarias para su
implementacién y resolucién. De este modo, se han podido simular problemas bio-
mecanicos de gran complejidad, como aquellos de los que se ocupa la presente tesis
doctoral.

9Palabra que surge de la unién de los vocablos griegos ergon, trabajo y nomos, leyes naturales.
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1.2 Biomecanica médica de simulacién

El estudio de un sistema bioldgico requiere de cierto grado de abstraccion de la
realidad para construir un modelo de andlisis adecuado a los medios disponibles y
que satisfaga las necesidades del estudio a realizar.

En la Tabla 1.1 (Kecskémethy y otros, 2000) se resumen los modelos de presencia
mas habitual en Biomecénica, junto con sus ventajas e inconvenientes que conlle-
van su empleo.

MODELO APLICACIONES VENTAJAS DESVENTAJAS

FISICO Ensayo de implantes y ~ Sencillez, robustez y  Falta de biofidelidad
componentes economia

IN VITRO

Animales Estudios con cadave- Poca variabilidad en- Diferencias respecto a
res tre individuos los humanos

Humanos Estudios de funciones Propiedades reales de  Disparidad de datos
y disfunciones los tejidos entre individuos

IN VIVO

Animales Estudio de fenémenos Estudio de adaptacién  Diferencias respecto a
in vivo y tolerancia a medici- los humanos

nas experimentales

Humanos Estudios reales sobre Respuestas reales de No pueden estudiarse
el organismo tipo biomecéanico situaciones limite

MATEMATICO Situaciones que no Simulacién de fenéme-  Dificultades para vali-

pueden estudiarse con

nos complejos

dar los modelos

otros modelos

Tabla 1.1: Modelos de andlisis en Biomecanica

Como se ha indicado en el apartado 1.1.2, las investigaciones en Biomecéanica médi-
ca pueden abordarse desde tres enfoques distintos: el tedrico, el experimental y el
de simulacion. En el enfoque tedrico, se busca la obtenciéon de modelos analiticos
que trasladen la naturaleza del sistema fisico a sus propiedades analiticas, mante-
niendo una relacién directa entre el sistema y el modelo. Sin embargo, este tipo
de modelos resultan ser generalistas en exceso, y han sido escasamente estudiados
debido a su complejidad intrinseca (Federico y Herzog, 2008).

En contraposicién, los estudios de caracter experimental a los que se hace referencia
en la Tabla 1.1, requieren de muestras biolégicas in vitro'® o de organismos in
vivoll para llevarlos a cabo. Esto conlleva ademés una serie de dificultades de
indole tecnoldgica (necesidad de disponer de equipamiento avanzado y personal
altamente cualificado) y legal (como la obtencién de consentimientos escritos), por
citar las mas frecuentes.

10T¢cnica con la que se realiza un determinado experimento en un ambiente externo al de un
organismo vivo.
1 Experimentacién o ensayos realizados sobre un organismo vivo.
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En tercer lugar, la simulacién in silico (computerizada) en Biomecénica médica
constituye una buena alternativa por los siguientes motivos (Gilbertson y otros,
1995):

= Se trata de experimentos virtuales no invasivos de gran repetibilidad y repro-

ducibilidad.

= Su gran versatilidad, ya que permiten simular modelos numéricos con geo-
metrias muy complejas y de gran tamano gracias a la potencia computacional
disponible hoy en dia.

= La “exclusividad” que tiene un modelo numérico frente a los métodos cldsi-
cos de ensayo!'? para obtener la distribucién de variables internas (como
tensiones, deformaciones, etc.).

= Su capacidad para interactuar con otras técnicas de analisis, modelado, op-
timizacién de diseno o prototipado rapido.

= Las incertidumbres asociadas al estudio — la respuesta mecanica del medio,
la influencia de las condiciones de contorno, etc. — pueden soslayarse con
facilidad, variando los parametros de entrada del modelo.

= Su bajo coste en comparacion con el necesario para un enfoque experimental.

1.2.1 Contribuciones a la Ortopedia

Los logros mas espectaculares de la Biomecanica médica de simulaciéon en los
dltimos tiempos son quizés los relacionados con la Ortopedia'®. En este contexto
se han simulado el comportamiento mecanico de diversas prétesis y su interaccién
con el organismo, ademads de apoyar la planificaciéon quirdrgica.

Una prdtesis es un dispositivo fabricado con un biomaterial determinado cuya
funcion es restaurar una funcién biolégica o modificar un tejido, bien tras perder-
lo por una lesién, bien con fines estéticos. El requisito mas importante para un
biomaterial'* es su aptitud para integrarse en los tejidos del organismo, lo que se
materializa en el concepto de biocompatibilidad (Williams, 2008):

Capacidad de un biomaterial para desempenar su funcion prevista en
una situacion clinica, sin producir efectos indeseados locales o sistémi-
cos en el huésped, ademds de generar la respuesta tisular adecuada para
dicha situacion.

12Como el ensayo de traccién, el de indentacién, etc. tan caracteristicos en el dmbito de la
ingenieria.

13Rama de la Medicina que estudia la prevencién y la correccién de desérdenes del aparato
locomotor. Como se explicé en la seccién 1.1.1, es la aplicacién mds antigua de la Biomecdnica.

14 Algunos ejemplos de biomateriales son las aleaciones de titanio, el acero inoxidable, el PVC
o las siliconas.

11
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La respuesta que un biomaterial provoca en el organismo viene determinada por
una gran cantidad de variables (véase la Tabla 1.2) que condicionan su eleccién
para un caso clinico determinado:

Composicién a nivel aparente, micro- (o nano-)-estructural, morfologia

Cristalinidad y cristalografia

Constantes elasticas

Contenido en agua

Porosidad a diversas escalas

Composicién quimica de la superficie, gradientes quimicos, movilidad molecular superficial
Topografia superficial

Propiedades eléctricas y electrénicas

Parametros relacionados con la corrosién

Perfiles de degradacién y disolucién, productos derivados del proceso y toxicidad

Tabla 1.2: Variables que caracterizan un biomaterial.

Desde la tltima década del siglo XX la Biomecédnica médica de simulacién ha ido
cobrando un protagonismo creciente en una especialidad médica que parecia lejos
de su alcance: la Clirugia Pldstica y Reparadora. Con esto se abren nuevas lineas de
investigacion, y una de ellas es objeto de la Parte III de la presente tesis doctoral.

1.2.2 El método de los elementos finitos en Biomecanica

Para las simulaciones de la presente tesis doctoral se han elaborado modelos
numéricos analizados mediante el Método de los Elementos Finitos (en adelan-
te, MEF) asistido por ordenador. El MEF es un método numérico, posiblemente
el mas empleado en ingenieria y en Biomecanica médica de simulacién, basado en
los principios variacionales para la resolucién aproximada de ecuaciones diferen-
ciales'®. En la seccién 4.4 se encuentra una descripcién matemética del MEF.

Pese a tratarse de un método desarrollado en 1943 (Courant, 1943), su empleo en
la resolucién de problemas no fue posible hasta que las tecnologias informéticas
alcanzasen un grado suficiente de desarrollo, lo que no sucedié hasta la década de
1950. En 1956 se introdujo por primera vez el MEF para el estudio de estructuras
en la industria aerondutica, extendiéndose su uso a muchos otros ambitos de la
ingenieria en los afios subsiguientes!®. En 1967 se publicé la obra de Zienkiewicz
y Taylor (Zienkiewicz y Taylor, 1994) (Zienkiewicz y Taylor, 2000), considerada
como el primer compendio del método. La primera aplicacién biomecanica del

15Fn la dltima década han ido cobrando protagonismo los denominados métodos numéricos
sin malla. Se trata de una familia de métodos que se caracterizan porque la definicién de las
funciones de forma depende tGnicamente de las coordenadas nodales. Su aplicacién es de interés
en aquellos problemas que involucran grandes distorsiones de malla o geometrias muy complejas
para las que la obtencién de la malla es especialmente dificultosa — véase por ejemplo (Idelsohn
y Ofiate, 2006) (Doweidar y otros, 2010) —.

16Segtin un estudio de la base de datos PubMed, el niimero de estudios publicados por afio que
emplean el MEF como herramienta de investigacién se ha multiplicado por 70 en los iltimos 30
anos (Erdemir y otros, 2012).
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MEF fue en 1969, para simular la dindmica del flujo pulsatil cardiovascular. En
1970 y los anos siguientes se aplicé a la biomecdnica musculoesquelética, donde
gozé de gran popularidad entre la comunidad cientifica (Huiskes y Chao, 1983),
llegando también a usarse en campos tan alejados de la ingenieria como la Pa-
leontologia (Richmond y otros, 2005). Por otro lado, la cada vez mayor potencia
computacional de que se dispone ha reavivado en los 1iltimos tiempos el interés de
los investigadores por los problemas relacionados con la Mecanica de los Medios
Continuos aplicada a la biomecanica de los tejidos blandos.

La siguiente lista ilustra la capacidad del MEF asistido por ordenador para simular
casi cualquier problema relacionado con la Biomecanica médica:

Hueso trabecular (Van Rietbergen y otros, 1995) (Muller y Riiegsegger,
1995).

Prétesis. Como se ha adelantado en la seccién 1.2.1, los métodos numéricos
computerizados han servido de acicate para la investigacién y el desarrollo
de protesis para diversas partes del cuerpo: pelvis (Garcfa y otros, 1998),
discos intervertebrales (Galbusera y otros, 2008)a — Figura 1.7a —, tibia
(Chong y otros, 2010) — Figura 1.7b —, dientes (Merig y otros, 2011) —
Figura 1.7c —, por citar algunos de los muchos trabajos en este campo.

En el Capitulo 3 se citan especificamente los trabajos relacionados con la
simulaciéon computerizada de mamoplastias de aumento.

Corazén (Nash y Hunter, 2000) — Figura 1.7¢ —.

Articulacién temporomandibular (Perez del Palomar-Aldea y otros, 2003)
(Perez del Palomar-Aldea y Doblaré, 2008) — Figura 1.7e-f —.

Planificacién quirtrgica de tejidos blandos (Carter y otros, 2005).
Rodilla (Pena y otros, 2006a) (Pefia y otros, 2006b).

Segmento cervical de la columna vertebral (Ha, 2006) — Figura 1.7g —
(Perez del Palomar-Aldea y otros, 2008).

Suelo pélvico (Noakes y otros, 2008) — Figura 1.7h — (Parente y otros,
2009).

Tréquea (Teng y otros, 2008) (Trabelsi y otros, 2010).

Membrana timpénica (Volandri y otros, 2011).

Toda esta muestra de ejemplos, en absoluto exhaustiva, queda resumida en una
sola frase, nuevamente atribuida a Fung (Fung, 1993), que refleja el interés de la
comunidad cientifica internacional por las simulaciones computerizadas:

[ .. ] es necesario el uso de herramientas matemdticas complejas para
explicar el funcionamiento del cuerpo humano.
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wy=-38mm

Figura 1.7: Ejemplos de modelos de elementos finitos en Biomecénica. Préte-
sis: de disco intervertebral (a), tibial (b) y dental (c). (d) Corazén. Articu-
lacién temporomandibular: modelos bidimensional (e) y tridimensional (f),
indicada con una flecha. (g) Segmento cervical. (h) Suelo pélvico.
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1.3 Motivacién

La presente tesis doctoral se motiva en los dos escenarios clinicos que aborda.

1.3.1 Simulacion de mamografias

El céancer de mama'” es el tumor maligno con mayor tasa de incidencia'® y tasa de

mortalidad'® en la poblacién mundial femenina, y el segundo en frecuencia después
del céncer de pulmén si se consideran ambos sexos. Segtin la OMS??, solo en 2003 se
diagnosticaron 1,2 millones de nuevos casos. En los paises de la Unién Furopea se
estima que 1 de cada 8 mujeres desarrollara esta enfermedad antes de los 75 anos.
Al tratarse de un cancer tan frecuente se han desarrollado modelos predictivos
basados en las caracteristicas de las pacientes y en datos estadisticos aplicados a
funciones matematicas de crecimiento tumoral como el modelo de Gompertz —
véase por ejemplo (Carter y otros, 2003) —.

En Espafia, en 2006, el 16 % de las muertes por cdncer en mujeres se debié al cancer
de mama, con cerca de 6000 decesos. La tasa de mortalidad por cancer de mama
ha disminuido a un ritmo del 1,8 % anual en el periodo 1997-2006. Actualmente,
la tasa de incidencia del cdncer de mama en Espana se estima en 93,6, un valor
intermedio en el conjunto de los paises de la Unién Europea; la tasa de mortalidad
es de las més bajas (19,2) y la tasa de supervivencia®' (80,8) se encuentra entre
las més altas de la Unién Europea (Figura 1.8).

Las cifras expuestas justifican que el cancer de mama sea objeto prioritario de las
politicas sanitarias de salud piblica (Theofilou, 2012). Los factores de riesgo estan
ligados a la predisposicién genética, los antecedentes clinicos familiares, la edad??
y el nivel socioeconémico??. Los paises desarrollados establecen mecanismos para
la deteccién precoz del cancer de mama y la mejora de las tasas de supervivencia
y de mortalidad en forma de programas de cribado®*, que hacen que la tasa de

17Los datos estadisticos de este apartado se han obtenido en su mayor parte del estudio epide-
miolégico La situacion del cancer en Esparnia, 1975-2006, del Centro Nacional de Epidemiologia
del Instituto de Salud Carlos III y de la Asociacién Espafola Contra el Céncer (AECC).

I8Ntmero de casos nuevos de céncer de mama por aflo en una poblacién concreta.

19Ntmero de decesos por cédncer de mama por aflo en una poblacién concreta, con indepen-
dencia de cuando fue diagnosticado.

20Organizacién Mundial de la Salud

218e calcula en términos relativos, dividendo la supervivencia observada entre la supervivencia
esperada, teniendo en cuenta la mortalidad general de la poblacién para eliminar el efecto de la
mortalidad no relacionada con el cdncer de mama. Se calcula a los 5 anos del diagndstico.

22],a edad promedio de defuncién por céncer de mama en 2007 fue de 66,5 afios.

23Se han observado mayores tasas de incidencia de cdncer de mama en los paises mas desarro-
llados, en tanto que el estilo de vida en los mismos es causante de buena parte de la etiologia
de esta enfermedad: edad tardia del primer parto, sedentarismo, ciertas profesiones, exposicién
a radiaciones ionizantes, hdbitos alimentarios, envejecimiento de la poblacién, etc.

24En términos generales, el cribado o screening es la aplicacién de conocimientos de seleccién
(cuestionarios, exdmenes fisicos, etc.) a poblaciones de individuos aparentemente sanos para
identificar a los que pueden padecer una enfermedad en una fase preclinica.
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Figura 1.8: Incidencia, supervivencia y mortalidad del cancer de mama en
algunos paises de la Unién Europea en 2006: tasas ajustadas por 100.000
habitantes de la poblacién estandar europea.

incidencia aumente lentamente. En Espana se anima a las mujeres de mas de
50 afios a someterse a una revisién bianual?®. Estas politicas preventivas se han
extendido a paises de bajas tasas de incidencia, como Turquia (Koggil y Baykal,
2007). Se ha demostrado que la incorporacién de métodos computerizados a la
diagnosis del cdncer de mama resulta en un menor numero de falsos positivos,
pudiendo reducirse su categoria BIRADS?S (Giannakopoulou y otros, 2010).

1.3.2 Simulacion de mamoplastias de aumento

La preocupacién y el interés por el aspecto externo del cuerpo ha sido una cons-
tante en la historia humana. En los 1iltimos anos, periodo al que algunos sociélogos
se refieren como estado del bienestar, la estética ha cobrado una creciente impor-
tancia para los estandares sociales asi como las relaciones interpersonales. Esto es
particularmente aplicable a la mama, el rasgo més caracteristico de la feminidad,
que juega un papel importante en la vida social y afectiva de la mujer.

25En algunas comunidades se adelanta a los 45 afios (El Mundo, 18/04/2007).

26BIRADS es el acrénimo de Breast Image Report and Database System, un sistema interna-
cional de clasificaciéon de las lesiones sospechosas de la mama. Describe 7 categorias numéricas
segun la estadificacién del tejido afectado: 0, incertidumbres en el diagnéstico, recomendandose
evaluaciones adicionales; 1, sin malignidad; 2, hallazgos benignos; 3, benignidad probable con
control a los 6 meses; 4 biopsia (véase el Capitulo 2) sugerida, con sospecha (baja, media o alta)
de malignidad; 5, alta sospecha de malignidad; 6, malignidad comprobada mediante biopsia.
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La Cirugia Plastica y Reparadora es la especialidad médica que posiblemente mas
competa al estudio y a los tratamientos clinicos relacionados con la mama. En
Espafia®’, se define su alcance como:

[--.] una rama de la Cirugia que se ocupa de la correccidn quirirgica
de todo proceso congénito, adquirido, tumoral [...] que requiera repa-
racion o reposicion de estructuras superficiales que afectan a la forma
y funcion corporal [...]. La actuacidn quirdrgica, sobre desviaciones
de la normalidad y aun del aspecto estético, ademds de sobre procesos
patoldgicos, singulariza esta especialidad.

Esta especialidad, en el caso de la mama, tiene dos vertientes distintas:

» La Cirugia Reparadora, cuyos descriptores inciden en los procedimientos
quirirgicos de reconstruccién mamaria tras una mastectomia®® como res-
puesta quirurgica para paliar las repercusiones fisicas y psicoldgicas. En 2011
se realizaron més de 96000 reconstrucciones de mama en Estados Unidos??,
un pais en el que la tasa de incidencia de cancer de mama es de 99.4 casos
por 100000 habitantes y ano, segiin un estudio de la AECC en 2005.

= La Cirugia Fstética, cuyos contenidos tedricos y practicos estéan relacionados
con esta tesis doctoral y en particular la mamoplastia de aumento, una inter-
vencién quirirgica cuyo objetivo es la modificacién de la forma y el volumen
de la mama con fines predominantemente estéticos (Figura 1.9). A menudo

se relaciona con la reconstruccién mamaria3°.

La Figura 1.103! ilustra la evolucién del nimero de intervenciones quirirgicas
mamarias en la ultima década. Se observa que la mamoplastia de aumento es
la cirugia mamaria con un mayor ntmero de intervenciones, observandose una
demanda creciente aunque con un valle reciente, posiblemente a causa de la crisis
econémica global. Este tltimo fenémeno se observa también en las mamoplastias
de reduccién®?, pero su niimero contrasta notablemente con las de aumento para
un mismo ano. Por tltimo, el aumento del niimero de reconstrucciones mamarias
parece guardar una relacién directa con el aumento de la tasa de incidencia y la
implementacién de politicas de diagndstico precoz.

27La Cirugfa Plastica y Reparadora est4 comprendida en el catdlogo de especialidades médicas
del Real Decreto 127/84. Su programa de estudios fue revisado por la Comisién Nacional de
Especialidades Médicas y aprobado en 1996 por la Secretaria de Estado de Universidades e
Investigacién del Ministerio de Educacién y Ciencia

28Reseccién total o parcial de un seno a causa de un cancer de mama.

292011 plastic surgery statistics report: national clearinghouse of plastic surgery procedural
statistics. American Society of Plastic Surgeons (ASPS).

30En un estudio realizado entre mujeres inglesas por Hardwicke y colaboradores se concluyé que
la percepcién piblica de las mamoplastias de aumento estd maés relacionada con los fines estéticos
que con los reconstructivos (Hardwicke y otros, 2007)

310Obtenida a partir de estadisticas de la ASPS en Estados Unidos en el afio 2000 y en el
periodo 2005-2011

32Cirugfa con la que se corrige la hipertrofia mamaria por motivos estéticos o de salud.
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Figura 1.9: Caso clinico de una paciente antes (superior) y después (inferior)
de someterse a una mamoplastia de aumento. Fuente: Blackhawk plastic sur-

gery. San Francisco, CA, USA.
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Figura 1.10: Nimero de intervenciones mamarias realizadas en Estados Uni-

dos en el ano 2000 y en el periodo 2005-2011.
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1.4 Descripcién, objetivos y alcance de la tesis

El objetivo general de la presente tesis doctoral es desarrollar modelos
numeéricos de elementos finitos de la mama femenina, basados en casos
clinicos reales, para profundizar en el conocimiento de la biomecdnica
de este drgano a través de simulaciones numéricas computerizadas.

Con este objetivo, se han escogido dos casos clinicos diferenciados, aunque suscep-
tibles de ser estudiados mediante la citada metodologia. En el primero se estudia
el caso de una paciente a la que se le ha diagnosticado un tumor maligno en
una mama (Parte II, capitulos 5 y 6), mientras que el segundo se centra en una
mamoplastia de aumento realizada con fines estéticos (Parte III, capitulos 7 y 8).

Del objetivo general se desprenden los siguientes objetivos especificos:

1. Rastrear la posicién de un tumor en la mama a partir de un modelo numérico
que simule la practica clinica de la mamografia.

2. Predecir el aspecto final de una paciente que vaya a someterse a una mamo-
plastia de aumento.

Los objetivos de esta tesis es de interés para la practica clinica de casos similares
a los estudiados. Por lo tanto, como alcance de esta tesis se fija alcanzar una
metodologia de simulacion que pueda trasladarse a la arena clinica en un futuro,
lo que obliga a sacrificar algunas particularidades del modelo en aras de la sencillez
y de la independencia con respecto a las caracteristicas mecanicas de los tejidos
de las pacientes a las que se aplique.

Ademsés del objeto de estudio, los objetivos especificos comparten una misma fe-
nomenologia: el significativo cambio de forma de la mama ante causas externas.
Este rasgo mecanico de la mama justifica la metodologia empleada para la presente
tesis doctoral.

El presente documento se estructura formalmente en 4 partes, que contienen un
total de 9 capitulos, y 3 anexos. Cada capitulo tiene su propia estructura, y sus
contenidos, junto con los objetivos operativos que persiguen, se describen en esta
seccién.

Parte I: Generalidades

Esta parte contiene la introduccién y la informaciéon que sustentan los estudios
llevados a cabo en esta tesis.

En el Capitulo 2, “Aspectos médicos”, se describe la mama desde tres puntos de
vista: el anatomico-fisioldgico, el histolégico y el clinico. En este 1iltimo se hace un

especial hincapié en las técnicas radiolégicas de obtencion de imagenes, en tanto
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que constituirdn la base para el desarrollo de los modelos de elementos finitos y
del planteamiento de las correspondientes metodologias de simulacién.

Los objetivos del Capitulo 2 son:

= Describir y conocer la mama desde la perspectiva médica.
» Estudiar la influencia de los tejidos en la respuesta mecanica de la mama.

= Describir y evaluar las técnicas radioldgicas que permiten obtener distintos
tipos de imagenes médicas.

= Describir la préctica clinica de la mamografia.

= Esbozar las técnicas quirirgicas de una mamoplastia de aumento.

En el Capitulo 3, “Estado del arte”, se realiza una revisién bibliografica relacionada
con la simulaciéon computerizada de la mama, seleccionando aquellos trabajos que,
a juicio del autor, resultan més relevantes para la presente tesis doctoral.

Los objetivos del Capitulo 3 son:

= Resumir los trabajos previos de investigacion relacionados con la simulacién
computerizada de mamografias y mamoplastias de aumento.

= Considerar tanto las contribuciones como las carencias de dichos trabajos en
los objetivos, el alcance y la metodologia de la presente tesis doctoral.

En el Capitulo 4, “Planteamiento numérico”, se describe el trasfondo matematico
en el que se basan las simulaciones computerizadas dentro de la presente tesis
doctoral.

Los objetivos del Capitulo 4 son:

= Describir la Teoria de la Elasticidad en Grandes Deformaciones y su imple-
mentacién en el método de los elementos finitos.

= Formular y justificar los modelos constitutivos y las hipdtesis de calculo que
resulten adecuadas para caracterizar los tejidos mamarios y los materiales
en los modelos numéricos.

Parte II: Simulaciéon de mamografias

En esta parte se describe la metodologia y el modelo numérico para la simulacién
computerizada de la mamografia.
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En el Capitulo 5, “Modelo de cédlculo para la simulacién de mamografias”, se
describe la generacién del modelo a partir de las imagenes médicas del caso clinico
que se estudia.

Los objetivos del Capitulo 5 son:

= Modelizar la geometria especifica de la mama de la paciente.

= Representar de forma adecuada los distintos tejidos que se incluyen en el
modelo.

= Justificar la idoneidad de los casos de carga y las condiciones de contorno
consideradas.

= Implementar el modelo en un software comercial de analisis.

En el Capitulo 6, “Rastreo de tumores en mamogramas”, se evalia la metodologia
y los resultados de la simulacién computerizada de la mamografia.

Los objetivos del Capitulo 6 son:

= Validar el modelo y la metodologia propuesta.

= Rastrear la localizaciéon de un tumor en los mamogramas obtenidos en fase
clinica.

= Relacionar las variables mecanicas con aspectos clinicos relevantes.

Parte III: Simulacion de mamoplastias de aumento
Esta parte se ocupa de la simulaciéon computerizada de mamoplastias de aumento.

En el Capitulo 7, “Modelo de cdlculo para la simulacién de mamoplastias de au-
mento”, se describe la generacién del modelo numeérico especifico para una paciente
en particular. Los objetivos de este capitulo son andlogos a los enumerados en el
Capitulo 5, si bien la metodologia es distinta.

En el Capitulo 8, “Resultados: prediccién del aspecto final de la mama”, se evaliian
los resultados de la simulacién de la mamoplastia de aumento.

Los objetivos del Capitulo 8 son:

= Validar el modelo numérico y la metodologia planteada para su simulacién.

s Establecer un marco de simulacién con el método de los elementos finitos
para una paciente dada.

= Relacionar las variables mecénicas con aspectos clinicos relevantes.
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Parte IV: Revision de la tesis

En el Capitulo 9, “Conclusiones y futuros desarrollos”, se describen las conclu-
siones mas relevantes obtenidas a partir de los resultados de esta tesis, las apor-
taciones originales a la comunidad cientifica internacional y las futuras lineas de
investigacion que pueden emanar de este trabajo.

Anezxos

En el Anexo A, “Constantes eldsticas”, se resumen los valores de los pardmetros
mecanicos que definen los tejidos involucrados en las simulaciones a partir de los
trabajos revisados en el Capitulo 3.

En el Anexo B, “Algoritmo de rastreo del tumor”, se describe el algoritmo em-
pleado para apoyar la simulacién de mamografias y la obtencién de resultados en
el Capitulo 6.

En el Anexo C, “Célculo de volimenes en modelos deformados de elementos fini-
tos” se describe el algoritmo de cédlculo para determinar el volumen ocupado por
una protesis en una fase intermedia de simulacién del Capitulo 8.



Capitulo 2

Aspectos médicos

En el presente capitulo se describe la mama femenina desde tres enfoques
distintos. El primero, tras establecer un sistema referencia adecuado, se rea-
liza desde una perspectiva anatdmica y fisioldgica, ya que la mama es un
drgano funcional. El sequndo enfoque se plantea a escala microscépica o his-
toldgica, describiendo los tejidos blandos que constituyen la mama (adipo-
so, glandular, conjuntivo y piel). El tercero se realiza desde la perspectiva
clinica, describiendo las patologias de la mama, las técnicas radioldgicas de
diagndstico y la mamoplastia de aumento.

2.1 Sistemas de referencia del cuerpo humano

Con el cuerpo humano en posicion anatomica — erecto, con los ojos y las palmas
hacia delante — el centro de gravedad se sitiia aproximadamente frente a la porcién
superior del hueso sacro. En las mujeres se encuentra, por término medio, mas por
debajo que el de los hombres a causa del distinto tamafio de la pelvis®.

2.1.1 Ejes, direcciones y planos anatémicos

La Figura 2.1 ilustra el sistema de referencia trirrectangular cartesiano de ejes
anatomicos cuyo origen se asume en el centro de gravedad del cuerpo.

En primer lugar, se determina la linea media trazando una recta por el centro de
gravedad y perpendicular al plano del suelo?.

IDe poco se equivocé Vitrubio al afirmar que el centro natural del cuerpo humano es el
ombligo (Ortiz y Sanz, 1992)

2La linea media no puede asimilarse a un eje de simetria, ya que por causas naturales el cuerpo
humano es asimétrico fisiolégica y anatémicamente.
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Figura 2.1: Sistema de referencia y direcciones anatémicas del cuerpo hu-
mano.

La linea media del cuerpo define el eje anatémico longitudinal (Z), cuyo sentido
positivo se toma en contra de la accién de la gravedad. El eje anteroposterior
(Y) se obtiene rotando 90° el eje longitudinal, de modo que su sentido positivo
se dirija hacia la parte anterior del cuerpo. Por dltimo, el eje transversal (X) se
dispone de modo que el sistema de referencia resultante sea un triedro directo. La
nomenclatura XYZ para el sistema de ejes anatémicos es habitual en matemaéticas
e ingenieria.

En Anatomia, los ejes anatomicos se interpretan mediante el recorrido de las di-
recciones anatomicas respecto de cada eje, basandose en las ubicaciones de los
extremos del cuerpo (véase la Figura 2.1).

Para el eje transversal (X), las direcciones anatémicas son :

= Medial o interna: que conduce a la linea media del cuerpo.

= Lateral o externa: que se aleja de la linea media del cuerpo.
Para el eje anteroposterior (Y):

= Ventral o anterior: hacia el frente, segin la linea de visién.



2.1 Sistemas de referencia del cuerpo humano

= Dorsal o posterior: hacia la parte posterior del cuerpo.
Para el eje longitudinal (Z):

= Craneal o superior: hacia la cabeza.

= Caudal o inferior: hacia el suelo.

Se habla también de sentido prozimal cuando se toma una referencia dirigida hacia
una articulacion, denominandose sentido distal en caso contrario. Esta designacién
tiene una especial utilidad, ya que es independiente del sistema de referencia.

Es posible definir tres planos ortogonales paralelos a los ejes coordenados, conoci-
dos como planos anatémicos, que dividen al cuerpo humano en dos (Figura 2.2):

Plano sagital Plano coronal Plano transversal
Figura 2.2: Planos anatémicos
= Un plano sagital® divide al cuerpo en la parte izquierda y la parte derecha.
En el caso de que contenga la linea media se denomina plano mediosagital.
= Un plano coronal divide al cuerpo en la parte anterior y la parte posterior.

= Un plano transversal o azial divide al cuerpo en la parte superior y la parte
inferior.

3Del latin sagitas, flecha.

25



Capitulo 2. Aspectos médicos

26

2.2 Anatomia fisiolégica de la mama

La descripcién de la anatomia de la mama es deudora de los trabajos de Sir
Astley Paston Cooper, quien durante el siglo XIX aporté grandes contribuciones
diseccionando las mamas de mujeres que habian fallecido durante el periodo de
lactancia (Figura 2.3a).

La mama es un 6rgano superficial situado en la parte anterior del téorax, y que
no presenta una estructura de soporte dseo o cartilaginoso (Putz y Pabst, 1994)
(Figuras 2.3b,c). Existen dos mamas, situadas a cada lado del plano mediosagital.
La forma y el tamano medio de la mama varia segin la persona, la edad, la raza y
durante determinadas situaciones particulares como el embarazo, la menstruacién
o los eventuales cambios de peso (Poplack y otros, 2004). A menudo, presentan
diferente forma o tamano en una misma mujer, lo que carece de relevancia clinica.

@ )

Figura 2.3: (a) Sir Astley Paston Cooper (1768-1841). Aspecto externo de la
mama femenina: (b) vista ventral, (c) vista lateral.

Las mamas se forman en el embrién a partir de la cresta ectodérmica, hacia la
primera semana de gestacién (Sadler, 1986). Existen en ambos sexos, aunque en
el varén se mantienen rudimentarias durante toda la vida. En la mujer, la mama
se desarrolla a partir de la pubertad, en relaciéon con el incremento de produccion
de estrogenos en los ovarios, experimentando cambios notables durante el ciclo
menstrual (Lorenzen y otros, 2003). El grado méximo del desarrollo mamario tiene
lugar en los 1ltimos meses del embarazo, y a partir del parto es capaz de producir
y secretar leche para el sostén del neonato (Geddes, 2007).

Las componentes de una mama premenopausica se muestran en la Figura 2.4
(Netter, 2001), en la que se aprecia su gran complejidad. La mama se extiende en
medida variable por la cara lateral del térax desde la base de la segunda o tercera
costilla hasta la sexta o séptima. A la altura del cuarto cartilago costal, discurre
en sentido lateral desde el borde del esternén hasta la proximidad de la linea
axilar media, descansando sobre la fascia tordcica y los musculos serrato mayor
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y oblicuo externo. En su parte medial, la mama se sitia fundamentalmente sobre
el musculo pectoral mayor y los cartilagos costales (Williams y Warwick, 1986)
(Lippert, 1999) (Van de Graaf, 2001). Su porcién superior se prolonga craneal y
lateralmente hasta la axila, formando la prolongacién azilar*, que se extiende a lo
largo del borde interior del miisculo pectoral mayor.

El sistema linfdtico del cuerpo humano transporta la linfa un fluido claro, rico
en glébulos blancos, que defiende al cuerpo frente a organismos patogenos. El
sistema linfatico estd compuesto por vasos y ndédulos linfaticos, y un grupo muy
importante de estos ultimos se encuentra cerca de la mama, bajo la axila (Figura
2.5). El sistema linfdtico de la mama tiene un interés muy especial por su relacién
con el cdncer de mama (véase la seccién 2.5).

Las fibras sensoriales de la mama contribuyen a los nervios situados entre el se-
gundo y el sexto espacio intercostal. Estos nervios también transportan las fibras
simpéticas del misculo suave de la areola (véase la seccién 2.3.4). De la arteria
tordcica, que riega las costillas por su cara interior, surgen algunas ramas para
la irrigacion de la mama, cobrando especial importancia durante la lactancia. Las
arterias intercostal y toracoacromial, que arrancan de la arteria axilar, también
contribuyen al riego mamario. La sangre venosa de la mama llega a las venas tri-
butarias de las venas axiliar, tordcica interna y cefdlica. En tanto que los vasos
linfaticos, sanguineos y los nervios entran en la mama por sus bordes, la conexién
de ésta con la axila reviste una especial atencién desde el punto de vista quirirgico.

2.3 Histologia de la mama

En los apartados siguientes se describen los tejidos que constituyen la mama (Faw-
cett, 1989). Los tejidos son agregaciones celulares especializadas, cuyo origen es
distinto segun las capas germinativas embrionarias de las que provienen (Sadler,
1986): la epidermis de la piel de la mama proviene del ectodermo, mientras que el
tejido adiposo lo hace del mesodermo. Este origen distinto, junto a la distribucién,
composicion y funcién propias de cada tejido, hacen que la mama sea un érgano
heterogéneo, condicionando su comportamiento biomecanico.

2.3.1 Glandula mamaria

El tejido glandular, o la gldindula mamaria propiamente dicha, es el 6rgano sub-
cutaneo cuya funcion es la produccion y secreciéon de leche tras el parto. Se trata de
un tejido epitelial glandular, formado por un conjunto de glandulas ldcteas exocri-
nas® de aspecto tuboalveolar, que son glandulas sudoriparas apocrinas®, dilatadas
y modificadas por especializacion del tejido cutaneo. En las glandulas lacteas

4También denominada cola de Spence.
5Ya que excretan la leche al exterior a través de conductos durante la lactacién.
6 Aquellas en las que parte de las células corporales se pierden durante la secrecién.
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Figura 2.4: Diseccién anterolateral y seccién sagital de la mama.

28



2.3 Histologia de la mama

Figura 2.5: La mama y su relacién con el sistema de vasos linfaticos.

indexglandulallictea, la leche” se acumula en la superficie de la célula secretora
(Figura 2.6a-b).

Seno galactéforo s== Acinos

Tejido conectivo

Fibras de Tejido conectivo =%

colageno

Figura 2.6: Histologia de la gldndula mamaria (Kuehnel, 2003). (a) Sin lac-
tancia. (b) Con lactancia.

A nivel macroscépico, el tejido glandular tiene un aspecto arracimado (Figura
2.4). Se compone de 12 a 25 lobulillos, gldndulas 14cteas individuales de 2 a 4,5
mm de didmetro separadas entre si por el tejido conectivo (véase la seccién 2.3.2).
Los lobulillos contienen de 10 a 100 acinos de 0,12 mm de didmetro, donde se
encuentran las células productoras de leche. A su vez, los lobulillos se agrupan
formando de 15 a 20 l6bulos, presentando un sistema ramificado de tubos secretores
ordenado alrededor de los conductos galactiforos, unos conductos finos de 1,2 a 2,5
mm de didmetro que transportan la leche hacia el pezén (véase la seccién 2.3.4),
dilatdndose en los senos galactéforos poco antes de desembocar en el exterior. El

"La composicién de la leche materna es: agua (88 %), lactosa (7%), grasa (4%), proteinas
(1%), iones (Ca, Na, K...), vitaminas e inmunoglobulinas.
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sistema de conductos de la mama femenina se muestra en la Figura 2.7 (Cooper,
1840).

Figura 2.7: Diseccién post mortem de conductos galactéforos mamarios inyec-
tados con cera coloreada.

La gléndula mamaria constituye cerca del 40 % de la masa total de la mama en
mujeres adultas premenopdusicas, estimandose el valor de referencia para el peso
de ambas mamas en 500 g (Valentin, 2002). Su distribucién en la mama resulta
ser mas abundante en el cuadrante superior externo, lo que esta relacionado con
la mayor frecuencia de aparicién de céncer en dicha zona (seccién 2.5).

2.3.2 Tejido conectivo

La glandula mamaria estd embebida en una matriz extracelular o estroma® de tipo
fibroso. La célula mas abundante es el fibroblasto, que produce una reticula densa,
rica en coldgeno® y glicoproteinas, cuya cantidad y organizacién influyen directa-
mente en la biomecanica de la mama. El estroma mamario forma cavidades donde
se insertan la glandula mamaria y la grasa, asi como extensiones que se adhieren a
la capa mas profunda de la piel, los ligamentos suspensores o ligamentos de Cooper
que dotan de firmeza a la mama. En su parte més profunda, el estroma presenta
ramificaciones que adhieren la mama a la fascia'® del misculo pectoral mayor. Es-
to se ilustra en la Figura 2.8a, (Cooper, 1840) y en la Figura 2.8b (Guinebretiére

8El estroma es el tejido conectivo reticular que forma el entramado de todo el cuerpo como
un material de relleno, sosteniendo e integrando las distintas estructuras del organismo.

9ncluye varios tipos de coldgeno. Por ejemplo, el tipo I es abundante en la dermis y propor-
ciona resistencia. El tipo III sostiene los érganos expandibles, como la glandula mamaria. El tipo
IV subyace en la gldndula mamaria, a la que dota de capacidad de filtracién. El tipo VI sirve de
anclaje de las células en su entorno.

10La fascia es una envoltura de tejido conectivo fibroso que recubre y protege un misculo u
érgano.
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y otros, 2005), en la que se observa que los lobulillos y los conductos galactéforos
estan rodeados de tejido fibroso y adiposo con una distribucién irregular, lo que
justifica que las fibras de coldgeno pueden optimizarse adoptando una orientacién
més apropiada para resistir el tipo de carga dominante (Jasinoski y otros, 2010).

YR Pezén

Ligamentos de Cooper

Cavidades para
almacenar grasa

Figura 2.8: (a) Seccidén de la glandula mamaria a través del pezén. (b) Imagen
histolégica del tejido conectivo.

2.3.3 Tejido adiposo

El tejido adiposo o grasa se reparte por todo el cuerpo y se concentra alrededor
de los rifiones y las mamas. Es un tejido conectivo que ha perdido su capacidad
para formar fibras, y que reside bajo la capa dérmica de la piel. La grasa contiene
grandes cantidades de adipocitos, células adiposas redondeadas y de gran tamano
(unos 80 pm), ricas en agua. A escala histolégica, el aspecto del tejido adiposo
semeja un sélido celular en cuyas cavidades se insertan los adipocitos (Figura 2.9).
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Figura 2.9: Imagen obtenida por microscopia electrénica de barrido que mues-
tra la disposicién celular del tejido adiposo.

La grasa conecta y protege diversas estructuras corporales, ademas de almacenar
nutrientes para el organismo!!. La grasa constituye la mayor parte de la mama, a
la que proporciona volumen y es parcialmente responsable de su aspecto exterior.
De hecho, la grasa presenta una densidad muy baja con respecto a los restantes
tejidos mamarios, ya que es practicamente liquida a temperatura corporal'?. La
grasa mamaria se encuentra compartimentada por los ligamentos de Cooper y la
glandula mamaria: los adipocitos forman 16bulos encapsulados por el estroma fi-
broso, que forma los denominados septa interlobulares. Esta estructura de tipo
celular proporciona tenacidad al tejido adiposo (Comley y Fleck, 2010b), aunque
a escala microscopica: la fraccién de volumen de los septa interlobulares es de-
masiado baja como para tener una contribuciéon notable a la tenacidad a escala
macroscopica.

La distribucién heterogénea de la glandula y del tejido adiposo, asi como las va-
riaciones de proporcién encontradas de unas mujeres a otras — incluso dentro de
una misma raza y rango de edad — dificulta la cuantificacién del volumen de cada
tipo de tejido dentro de la mama. Vandeweyer y Hertens (Vandeweyer y Hertens,
2002) realizaron mediciones al respecto en muestras procedentes de mujeres mas-
tectomizadas. El porcentaje de volumen de grasa con respecto al volumen total de
la mama varié ampliamente — entre el 7% y el 56 % — mientras que el peso de
la grasa con respecto al peso total de la mama lo hizo del 3,6 % al 37,6 %. Para
las muestras estudiadas no se encontré una correlacién estadistica significativa de
estos valores con la edad y el indice de masa corporal de las pacientes, aunque
si que se encontré una elevada correlacion entre el peso del cuerpo y el volumen de
la mama. Ademds, es un hecho que demostrado que la proporcién de la glandula
mamaria disminuye con la edad.

111 kg de grasa tiene un valor de combustién de 39 MJ.
121,a temperatura corporal es de 10 a 15 °C superior a la temperatura ambiente en condiciones
estandar.
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2.3.4 Piel

La piel o inteqgumento es el 6rgano mas extenso del cuerpo humano. Su &rea es
de unos 1,7 m? y su peso de unos 4 kg, constituyendo alrededor del 5,5% de
la masa corporal (Edwards y Marks, 1995). Se trata de una ldmina morfol6gica
y fisiolégicamente especializada que ejerce multiples funciones necesarias para el
organismo, como por ejemplo:

= Comunicar el organismo con el medio ambiente a través de terminaciones
somaticas.

= Protegerlo frente a agresiones mecdnicas, térmicas, osméticas, quimicas o
biolégicas.

= Participar en la termorregulacion del organismo, especialmente su capa mas
externa (Xu y otros, 2008).

= Producir melanina, para proteger la piel frente a las radiaciones.

Las caracteristicas de la piel difieren entre las zonas del cuerpo (Smalls y otros,
2006). De hecho, es capaz de especializarse formando anejos cutdneos como pelos,
unas, glandulas sebaceas y glandulas sudoriparas. Las propiedades mecéanicas de
la piel varfan ademds con la edad (Agache y otros, 1980).

La estructura tipica de la piel se divide en tres capas desde el punto de vista
fisiolégico e histoldgico, ya que cada una de ellas tiene un origen embrionario
distinto: la epidermis, la dermis y la hipodermis (Figura 2.10).

= La epidermis es tejido epitelial simple, escamoso y plano, procedente del
ectodermo embrionario. Carece de irrigacién, nutriéndose por difusién de
los capilares del tejido subyacente a través del liquido tisular que ocupa un
extenso sistema de espacios intercelulares. La epidermis presenta unas carac-
teristicas unicas, puesto que las células superficiales, pese a estar muertas,
van sustituyéndose progresivamente. El cumplimiento de las funciones de la
piel dependen en gran medida de las propiedades epidérmicas.

Su estrato mas exterior contiene queratina, una proteina responsable de la
resistencia del tejido, ademéas de impermeabilizar la piel y protegerla fren-
te a agentes bacterianos. El espesor normal de la capa queratinizada es de
0,07 — 0,12 mm (el 5% del espesor total de la piel), siendo mayor en las pal-
mas de las manos o las plantas de los pies. La presién mecdnica intermitente
y la abrasién estimulan la produccion de nuevas células queratinizadas. La
epidermis, asi como la piel en su conjunto, se mantiene hidratada y blan-
da gracias al sudor y al sebo excretados respectivamente por las glandulas
sudoriparas y las sebéceas.

= La dermis (corién) es una capa de tejido conectivo fibroso procedente del
mesodermo embrionario. Constituye alrededor del 95 % del espesor total de

33



Capitulo 2. Aspectos médicos

FOLICULO PILOSO

Terminaciones
nerviosas
Tallo dfl libres Corpiisculo  Estrato -
Melanocito P€'© de Meissner COrneo Estrato licido o)
=
Misculo erector del pelo / Poro s
Glandula sebicea p / / Estrato granuloso S
. N = = : oy o Estrato espinoso e
Cuticula = i : 1% e - Iy
Vaina interna : — : Estrato basal =R
Vaina externa, JReseAncesascsafZregie g b B e By~ T T 7]
Membrana vitrea Papila dérmica
Lamina de tejido de l:‘l lamina 2]
. papilar
conectivo b=
ot
=
Lamina papilar [=)
Cuticula del pelo
Glandula
sudoripara ? B - e e e e _
Matriz del pelo
g
Papila del =
foliculo piloso E

Corpusculo de

Pacini Arteria

Vena Arteria y venas

Nervios sensitivos subcuténeas

. fons Nervio cutaneo
Fibras elasticas

Ligamentos cutaneos Nervio motor

auténomo

Figura 2.10: Seccién esquematica de la piel (Netter, 2001).

la piel. Estd muy irrigada, sobre todo en su capa mds superficial. En la cara
profunda de la epidermis hay un conjunto de irregularidades, las crestas
dérmicas, que se ajustan a las papilas dérmicas de la cara superior de la
dermis, las cuales tienen un patrén muy similar.

La dermis constituye un tejido resistente, flexible y muy eldstico, debido a
la presencia de fibras eldsticas y de coldgeno'®. El espesor promedio de la
dermis se estima en 1—2 mm, aunque no puede medirse con exactitud puesto
que su unién con la epidermis y con la hipodermis no presenta unos limites
claramente definidos.

La hipodermis es un estrato de tejido conectivo laxo, que constituye la con-
tinuacién en profundidad de la dermis. Es una capa que presenta grandes
vasos sanguineos y troncos nerviosos. Sus fibras eldsticas y de coldgeno se
contintian directamente con las de la dermis, discurriendo preferentemente
en direccién paralela a la superficie de la piel. En muchas partes del cuerpo

13Con la edad, las fibras elésticas se atrofian, con lo que la piel pierde parte de su elasticidad
y consecuentemente se arruga

SUBCUTANEO
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la hipodermis estd transformada en tejido adiposo subcutdneo, en una capa
que es un 8 % més gruesa en las mujeres que en los hombres.

La densidad media de la piel humana se estima en 1,1-10% kg/m®. En la Tabla 2.1
se muestran los espesores promedio de las diversas capas de la piel (Van de Sompel
y otros, 2009). Sin embargo, en las simulaciones computerizadas de la mama se
considera la piel a escala macroscopica, luego se toman para el espesor valores
promedio, como se muestra en el Anexo A.

CAPA ESPESOR (mm)
Epidermis 0,075
Dermis 1,500
Grasa subcutdnea 3,425

Tabla 2.1: Espesores de las capas de la piel.

En las mamas, la piel envuelve en su totalidad el parénquima mamario'®, separada
de este por una capa de grasa subcutanea. El espesor de la piel de los senos varia
de unas mujeres a otras. Ulger y colaboradores (Ulger y otros, 2003) midieron el
espesor de la piel en diferentes localizaciones mamarias en 144 mujeres median-
te técnicas ultrasénicas y mamograficas, concluyendo que el rango de espesores
cutdneos en condiciones no patolégicas estaba comprendido entre 0,5 y 3,0 mm.
Asimismo, no encontraron diferencias de espesores entre las mismas localizacio-
nes de ambas mamas, pero si en distintas zonas dentro de una misma mama. Se
constatd asimismo la disminucién del espesor de la piel de la mama con la edad.

La piel en las mamas posee una caracteristica particular, ya que se especializa
formando el pezon y la areola, unos anejos cutdneos de importancia crucial para
la lactacién, que se describen en las secciones siguientes.

Pezon

El pezon es una protuberancia cilindrica de color rosaceo, que se origina en la
superficie anterior de la mama. En su parte central estd atravesado por 15-20
conductos galactéforos distribuidos radialmente. Durante la lactacion, el pezén se
erecta por contacto en virtud de una red helicoidal de fibras musculares cono-
cida como muisculo esfinter papilar. Asimismo, las papilas del pezén facilitan la
adhesién de los labios del neonato.

El pezén se conecta con la glandula mamaria con una estructura fibroeldstica que
lo dota de cierta flexibilidad y controla la apertura de los orificios de descarga de
los conductos galactoforos en funcién de la presion de la leche acumulada.

14Se conoce como parénquima al conjunto de tejidos que hacen que un érgano sea una entidad
funcional. En la mama, el parénquima estd constituido por los tejidos glandular y fibroso.
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Avreola

La areola es una zona de la piel fuertemente pigmentada que rodea al pezdn, que
se oscurece y aumenta de tamano durante el embarazo. Al igual que el pezén,
la areola dispone de papilas para favorecer la adhesién del neonato. La areola
presenta ademads unas gldndulas sebaceas — gldndulas de Montgomery — que la
humedecen y la engrasan. No hay grasa inmediatamente por debajo de la areola.

2.4 Biomecanica de la mama

La mama no presenta ninguna estructura soporte, con lo que cuelga hacia abajo
estando el cuerpo en posicién anatéomica. El grado de elasticidad de la piel es
responsable, junto con la grasa, de la forma que adopta la mama. Con el paso del
tiempo, la gravedad provoca que la parte alta de la mama se vacie y que la parte
baja se rellene y se descuelgue, adquiriendo una forma maéas convexa. Este efecto
se acentua con la edad, a causa de la disminucién de la elasticidad de la piel, y
también a consecuencia del embarazo y la lactancia.

El estudio de los movimientos de la mama es de importancia, tanto en su vertiente
estética como en la localizacién de masas sospechosas!'®. Los movimientos de la
mama estan intimamente relacionados con el misculo pectoral mayor, un musculo
plano que se sitia inmediatamente detras de la glandula mamaria, separado de la
misma por una capa de grasa de 0,5 — 2,5 cm de espesor. Segin lo comentado en
la seccién 2.3.2, la glandula mamaria se sujeta a la fascia del musculo pectoral en
virtud de los ligamentos de Cooper, que son responsables del aspecto firme que
presentan las mamas de las mujeres jévenes. Sin embargo, para comprender mejor
la biomecanica mamaria es necesario describir con detalle su relacién con la fascia
del misculo pectoral mayor (Figuras 2.11a y b).

En la regiéon mamaria, la fascia pectoral y el misculo pectoral mayor deben con-
siderarse como una tnica unidad miofascial'®. La fascia pectoral es una red tridi-
mensional de tejido conectivo que reviste y compartimenta los musculos toracicos
para que su expansién no se propague mas alld de lo permisible, ya que en caso
contrario podrian comprimirse las venas. La fascia se deforma por la contraccion
de los musculos subyacentes, transmitiendo esfuerzos a distancia al conectar los
mitsculos pectorales mayores de los lados izquierdo y derecho, permitiendo la sin-
cronizacién de ambos. El hecho de que la fascial pectoral sea delgada y elastica!”
le permite expandirse con la elongacion del musculo pectoral mayor, para luego
retornar a su estado basal. Entre la mama y la fascia existe una zona de tejido
conjuntivo laxo, el espacio retromamario, cuya existencia permite que la mama
tenga un pequeno movimiento relativo con respecto al musculo pectoral mayor.

15E incluso en Biomecénica deportiva para el desarrollo de ropa interior femenina — véase por
ejemplo (Campbell y otros, 2007) —.

16Término que indica que los musculos y la fascia tienen una organizacién funcional precisa.

17E] espesor de la fascia pectoral se estima en 182 & 97,4 um (Stecco y otros, 2009).
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(b)

Figura 2.11: Relacién de la mama con el misculo pectoral mayor: (a) Muscu-
los toracicos (Williams y Warwick, 1986) y (b) detalle de la fascia del misculo
pectoral mayor en una diseccién post mortem (Stecco y otros, 2009).

Las restantes estructuras de la mama (vasos sanguineos, nervios y sistema linfati-
o), no contribuyen de forma significativa a la biomecanica de la mama, por lo que
no seran tenidas en cuenta a lo largo de la presente tesis doctoral.

2.5 Enfermedades de la mama

La aparicién de tumores benignos — que no generan metastasis — es la causa
mas frecuente de enfermedades de la mama. La displasia mamaria es un cambio
en los tejidos de la mama que afecta a mas del 60 % de las mujeres a partir de
los 30 anos de edad, siendo su incidencia muy baja en mujeres premenopausicas.
Se caracteriza por formar masas que tienen una textura algo mas dura que los
tejidos circundantes, aunque pueden moverse dentro de la mama. El fibroadenoma
es el quiste benigno mamario mas comun, asi como el tumor maés frecuente en
mujeres de menos de 35 anos. Es indoloro, de textura gomosa e incluso puede tener
cierto grado de movilidad dentro de la mama. Otro tipo de quiste es el papiloma
intraductal, que crece dentro del conducto galactéforo. La mastitis, o inflamacion
de la glandula mamaria por agentes viricos o bacterianos, presenta unos sintomas
similares a los del cancer de mama, debiendo hacerse un diagnéstico diferencial de
esta patologia.
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2.5.1 Cancer de mama

Las causas del cdncer de mama son desconocidas, pero existen factores de riesgo
como la edad, los antecedentes clinicos familiares, la etnicidad y la predisposicién
genética'®, ademds de lo comentado en la seccién 1.3. La influencia hormonal es
asimismo un factor de riesgo. Como la glandula mamaria es un érgano endocrino
que estd mantenido por estrégenos, cuando la mujer alcanza la menopausia'® el
nivel de estrégenos desciende, provocando la atrofia y la consiguiente desaparicién
del tejido glandular, dejando en su lugar piel y grasa. Recientemente, se investiga
la relacién existente entre asimetria de la distribucién de tejidos mamarios y la
probabilidad de desarrollar céncer de mama (Wang y otros, 2011).

Existen diversos tipos de cancer de mama (Figura 2.12). El més comun es el car-
cinoma ductal, que se origina en los conductos galactéforos, seguido del carcinoma
lobulillar, que se forma en los 16bulos productores de leche. La zona de la mama
en la que el cdncer aparece con mayor frecuencia es el cuadrante superoexterno,
el més cercano a la axila, ya que la mayoria de tumores drenan en los ganglios
linfdticos que alli se encuentran (Figura 2.13).
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Figura 2.12: Distribucién de los tipos histolégicos de cdncer de mama (1997-

1998). Fuente: AECC.

Tanto los tumores benignos como el cadncer de mama en su fase precoz son, por lo
general, indoloros?°. Por este motivo, es altamente aconsejable que las mujeres a

18E] gen BCRA2 es un gen muy implicado en el cidncer de mama.

19Cese permanente de la menstruacién y declinacién de la secrecién de estrégenos por pérdi-
da de la funcién folicular. La terapia sustitutiva estrogénica en mujeres postmenopiusicas es
asimismo otro factor de riesgo de aparicién de cdncer de mama.

20Pero no por ello asintométicos: distensién de los ligamentos de Cooper (lo que se traduce en
la formacién de hoyuelos en la piel), aparicién de tumoraciones axiales indoloras, cambios en el
tamano de la mama, secreciones anormales del pezén, etc.
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Figura 2.13: Cuadrantes de la mama y porcentajes de frecuencia de aparicién
del cancer. Fuente: Instituto Quimico Biolégico, Atlas de Ginecologia.

partir de cierta edad se sometan a un examen periédico de sus mamas. Algunas
de las técnicas clinicas para este fin se describen en el apartado siguiente.

2.6 Técnicas de diagnéstico mamario

En este apartado se describen las técnicas de diagnéstico més habituales?! (véase la
Figura 2.14) en las que se generan imdgenes médicas que, como las tomografias®?,
permiten un diagnéstico riguroso?® —. Pero el diagnéstico mamario comienza con
la palpacion y la inspeccion visual, realizada por el clinico o por la propia paciente,
para advertir cualquier cambio en el contorno o la textura de la mama, y para
detectar posibles protuberancias inusuales dentro del umbral tactil.

2.6.1 Resonancia magnética

En resonancia magnética se emplea un campo magnético estatico, cuya intensidad
es de varios 6rdenes de magnitud superior al del campo magnético terrestre. El
campo magnético hace que los protones de los atomos de hidrégeno de los tejidos
se alineen en su direccién. Cuando esto sucede, se suministra energia mediante un
pulso de radiofrecuencia que obliga a los protones a desalinearse. Si se detiene el
pulso, los protones recuperan la alineacién del campo magnético, perdiendo energia

218e obvian algunas, como el TEP o Tomografia por Emisién de Protones (Berman, 2007).

22Imagen de un corte axial de la zona del organismo en estudio.

23En la actualidad se desarrollan técnicas informdticas de procesamiento de imagenes para la
deteccidn y el diagnéstico certero de masas sospechosas en la mama — véase por ejemplo (Braz
Junior y otros, 2009), (Borges Sampaio y otros, 2011) o (Malar y otros, 2012).
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Figura 2.14: Técnicas radiolégicas de diagndstico mamario. Resonancia
magnética: (a) dispositivo, (b) imagen tomografica con contraste (la flecha
indica la presencia de un tumor). Ecografia: (c) inspeccién y (d) imagen en
la que se muestra la presencia de un quiste benigno (Fuente: Science Pho-
to Library). Biopsia mamaria: (e) Mesa de SIEMENS para la realizacién de
biopsias y (d) imagen de biopsia guiada por ultrasonidos. Obsérvense las di-
ferencias en la posicion de las pacientes en las distintas técnicas.
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en forma de una senal de radiofrecuencia, que puede medirse y con la que se genera
la imagen de resonancia magnética (RM) de los tejidos (DeVries y Manne, 2003)24.

Los protones de cada tejido emiten sefiales de radiofrecuencia particulares, lo que
permite obtener imagenes RM de contraste entre tejidos, que es de 10 a 100 veces
superior al obtenido con el empleo de rayos X. La exactitud requerida para localizar
el tumor mas pequeno visible en esta modalidad estd comprendida entre 3 y 5 mm.
La habilidad del clinico en la manipulaciéon de diversos parametros resulta crucial
en la diagnosis mamaria (Figura 2.14a y b), ya que debe adaptar un protocolo
de diagnéstico a la paciente particular, lo que se conoce como potenciacion?®. Por
ejemplo, con la secuencia de pulsos mas comun, conocida como espin eco (SE), se
pueden obtener distintos tipos de imagenes con distintos contrastes tisulares.

En la diagnosis de patologias mamarias mediante RM, suele ser necesario aumentar
el contraste entre los tejidos blandos, con lo que se le administra gadolinio a la
paciente por via intravenosa?®, potencidndose asi las estructuras vasculares y las
zonas particularmente sospechosas de malignidad.

Las ventajas del uso de la resonancia magnética en la diagnosis mamaria son evi-
dentes: puede localizar un tumor mamario y medir su tamano con gran precision,
y tiene una elevada sensibilidad que le permite detectar pequenas masas. Como
contrapartidas, su baja especificidad?” dificulta la distincién entre tumores benig-
nos y malignos. Ademas, se trata de una técnica de elevado coste, del orden de 4
veces superior al de una mamografia (véase la seccién 2.6.5).

2.6.2 Ecografia

Esta técnica de ultrasonidos, también conocida como sonografia, tiene su origen
en el sénar desarrollado durante la IT Guerra Mundial. Involucra el uso de ondas
sonoras de alta frecuencia emitidas por un transductor aplicado sobre la piel. Las
ondas rebotan en los tejidos, y el eco resultante es recogido por el transductor,
formandose una imagen de la estructura interna.

En diagnosis mamaria (Figura 2.14c y d), la ecografia se emplea para detectar
masas sospechosas. Es 1til en pacientes con abundancia de tejido glandular, para
las que mamografia no es tan eficaz. Su principal ventaja es que no emplea radia-

24Como dos terceras partes del cuerpo humano son de hidrégeno, las tomografias RM més
nitidas son las correspondientes a los tejidos blandos hidratados.

251,05 pardmetros de potenciacién son extrinsecos a los tejidos que se estudian. Entre dichos
pardmetros se encuentran: el tiempo de repeticién (TR) es el tiempo entre dos pulsos de ra-
diofrecuencia sucesivos; el tiempo de eco (TE) es el que transcurre entre un pulso y su eco, y
el dngulo de basculacion o flip angle (FA) es el dngulo de desalineacién de los protones con el
campo magnético.

26E1 gadolinio-DTPA (4cido dietilentriamino pentaacético) es una tierra rara con propiedades
paramagnéticas.

27En este contexto, la especificidad es la relacién entre el nimero de pacientes con sospecha
de enfermedad benigna y aquellas con confirmacién histolégica de tal enfermedad.
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ciones ionizantes, y permite diferenciar muy bien entre tumores sélidos (malignos)
y liquidos (benignos). En contrapartida, no tiene una resolucién espacial tan alta
como la mamografia, puesto que no es capaz de detectar masas menores de 1 cm de
didmetro, y no puede identificar microcalcificaciones®® (Alvarenga y otros, 2010).

2.6.3 Biopsia mamaria

Cuando se localiza una masa sospechosa en una mama, y las imagenes médicas re-
sultan insuficientes para diagnosticar su grado de malignidad, a menudo se precisa
obtener una muestra del tejido afectado para su posterior anélisis histopatolégico.

La biopsia mamaria se realiza por puncién mediante una aguja, estando la paciente
en posicién deciibito prono?® (Figura 2.14e). Durante la insercion de la aguja, el
clinico se vale de iméagenes médicas como guia. En el proceso, suele ser necesario
comprimir la mama para minimizar los eventuales movimientos del tumor durante
la puncién, puesto que la aguja es roma.

2.6.4 Tomografia axial computerizada

En la tomografia axial computerizada (TAC) la paciente se coloca en posicién
decubito supino, y la zona de interés se irradia con rayos X que, emitidos desde
varios dngulos, son parcialmente absorbidos por los tejidos organicos que atraviesan
en funcién de su densidad. La radiacién restante es detectada y reconstruida en
forma de imagen, que se corresponde a un plano axial en particular.

Este procedimiento proporciona imagenes mas detalladas del organismo que las
radiografias convencionales, en especial de los tejidos densos como los huesos. En la
mama, el tejido fibroglandular es méds denso y absorbe més radiacién, mostrandose
en color blanco, y el tejido adiposo aparece en negro ya que su densidad es similar
a la del agua. Aunque esta técnica no es frecuente en la diagnosis mamaria, se
emplea no obstante en la Parte III de esta tesis doctoral.

2.6.5 Mamografia

Consiste en comprimir la mama en dos direcciones — craneocaudal (CC) y medio-
lateral oblicua (MLO), Figura 2.15 —, en las que se irradia la mama para obtener
sendas imagenes bidimensionales proyectadas, denominadas mamogramas.

Los mamogramas deben tener un nivel suficiente de contraste para poder identificar
la eventual presencia de masas sospechosas. En las radiografias convencionales de la

28] a sintomatologia radiogréfica del cdncer de lama comprende tres signos principales: densi-
dad, desorganizacién tisular y la presencia de microcalcificaciones, es decir, regiones mintsculas
de tejido calcificado. Su aparicién puede ser un indice de crecimiento tumoral en fase temprana.

29 Deciibito significa en posicién tumbada. Prono denota boca abajo, y supino boca arriba.
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() (d)

Figura 2.15: Compresiones y mamogramas durante una mamografia. Com-
presiones: (a) direccién CC y (b) direccién MLO. Mamogramas: (c) direccién
CC y (d) direccién MLO (Fuente: Science Photo Library).

mama, se aprecian fundamentalmente el tejido conjuntivo y los vasos sanguineos,
mientras que los rayos X atraviesan facilmente el tejido adiposo, que apenas se
muestra en la imagen. Por lo tanto, para que todos los tejidos puedan visualizarse
en el mamograma, la mama debe comprimirse en grado suficiente. La compresién
ejercida sobre la mama es elevada — de un 20% a un 30 % del tamano inicial —.
aunque necesaria para identificar lesiones, ademas de reducir la elevada movilidad
de la mama y minimizar la dosis de radiacién recibida. De este modo, los tumores se
detectan con mas facilidad en tanto que su densidad es varios 6rdenes de magnitud
superior a la de los tejidos sanos circundantes.
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La duracién de cada compresion es corta, del orden de los 10 segundos. La compre-
sion de la mama se realiza de forma manual o automatica, cuyo grado lo controla
el clinico que lleva a cabo el examen. Sullivan y colaboradores (Sullivan y otros,
1991) midieron la fuerza aplicada durante la realizacién de una mamografia en
una cohorte de 560 pacientes, obteniendo un valor medio de 127 N para un rango
de 49 — 186,2 N, y el espesor de las mamas comprimidas resulté ser de 46,5 mm
de valor medio para un rango de 10 a 88 mm. Los autores concluyeron que es
posible obtener mamogramas de calidad sin necesidad de compresiones excesivas
que produzcan dolor en la paciente3?. Sin embargo, en el citado estudio no se ob-
tuvo una correlacion estadistica entre la fuerza aplicada y el espesor de la mama
comprimida, con lo que los valores de las fuerzas de compresién deben considerarse
como limites generales.

La mamografia es un método de diagnéstico rapido, barato y eficaz, que es el mas
usado en programas de cribado (véase la seccién 1.3.1). Su sensibilidad es del 90 %
para mujeres de 50 anos o més, aunque es menor en mamas de mujeres jévenes en
las que predomina el tejido fibroso, para las que la deteccién de tumores es mas
diffcil. Asimismo, los mamogramas tienen una elevada resolucién espacial (de 50
a 100 pm) en virtud a la corta longitud de onda de los rayos X, lo que facilita
enormemente la deteccién de microcalcificaciones.

Como contrapartidas se tiene que el proceso es ionizante, sensible al ruido de la
senal, y los mamogramas ofrecen un bajo contraste de las lesiones con los tejidos
sanos circundantes (Moayedi y otros, 2010). Si el contraste del mamograma es
bajo, su interpretacién puede ser compleja, un hecho que suele intensificarse porque
los contornos de las masas anémalas no suelen estar bien definidos y porque los
tejidos mamarios se pliegan unos sobre otros durante el proceso. Asimismo, en
el caso de detectarse microcalcificaciones, clasificarlas como benignas o malignas
depende de su forma y de su distribucién tridimensional, lo que queda enmascarado
por la naturaleza bidimensional de los mamogramas (Yam y otros, 2001). En la
actualidad, se investigan diversas técnicas basadas en la informacién de imagen de
los mamogramas para detectar lesiones (Eltoukhy y otros, 2010) (El Zaart, 2010).

2.6.6 Técnicas multimodales de diagnéstico

Las técnicas descritas tienen sus propias fortalezas y debilidades. En un estudio
estadistico basado en 413 pacientes afectadas de distintas patologias mamarias con-
firmadas histolégicamente — 185 cénceres invasivos, 38 carcinomas in situ y 254
tumores benignos — (Malur y otros, 2001) se determind la sensibilidad®! de distin-
tas técnicas para la diagnosis del cdncer mamario invasivo: 83,7 % (mamografia),

30Las recomendaciones clinicas para la practica de la mamografia en EEUU en la época en la
que se publicé el trabajo sugerian un valor de al menos 160 N, sin alcanzar nunca los 200 N.

31La sensibilidad es uno de los pardmetros que caracterizan la aptitud de una determinada
técnica de diagndstico mamario, y es la relacién entre el nimero de pacientes con sospecha de
una patologia con el nimero de pacientes con confirmacién histolégica de la misma.
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89,1 % (ecografia) y 94,6 % (mamografia basada en resonancia magnética). Al ser
esta ultima técnica la més cara por paciente, su uso se restringe a casos altamente
sospechosos de padecer cancer. En este estudio se concluyé que la combinacién
de las técnicas diagndsticas conduce a los mejores resultados para la deteccién de
tumores malignos. Por ejemplo, si se combina la mamografia con la resonancia
magnética, se obtienen unas claras ventajas gracias a la naturaleza tridimensional
de las tomografias RM, ya que ofrecen informacién tnica sobre la extension de la
lesién, su estadio y su recurrencia. Asimismo, se mejora la aplicabilidad de la ma-
mografia convencional, ya que pueden estudiarse las mamas densas, con cicatrices
o con implantes.

La combinacion de técnicas de diagnéstico, involucrada en la Parte IT de la presente
tesis doctoral, proporciona informacién patoldgica complementaria, maximizando
las posibilidades del clinico de obtener un diagnéstico fiable. Asimismo, la gran
movilidad de la mama supone un problema para la diagnosis de enfermedades. Por
este motivo, la fusidn de informacion procedente de imagenes médicas multimoda-
les requiere de una considerable experiencia por parte del clinico, ademéas de una
adecuada plataforma de visualizacién. En los iltimos anos se han desarrollado al-
goritmos semiautomatizados que facilitan la tarea de integrar la informacion de las
imagenes médicas. Tales algoritmos se desarrollan dentro del marco de procesado
de imédgenes — denomindndose de forma genérica técnicas de registro de imdgenes
— y suelen apoyarse en simulaciones computerizadas de modelos numéricos. Los
trabajos de investigacion mas relevantes al respecto, y dentro del alcance de la
presente tesis doctoral, se citan en el Capitulo 3.

2.7 Mamoplastia de aumento

La mamoplastia de aumento es una intervencién quirurgica en la que se modifica
el volumen y la forma de la mama con la insercién de una protesis. Constituye la
respuesta a la necesidad de la mujer de mejorar su aspecto estético a causa de:

= La correccién de malformaciones congénitas de la mama32.

= La recuperacién de la mama perdida tras una mastectomia.

= La propia voluntad de la mujer, sin episodios patolégicos previos.

En este apartado se describen los aspectos clinicos mas relevantes de una mamo-
plastia de aumento en relacién con la dltima de las causas anteriores, de la que se
ocupa la Parte III. Las dos primeras causas estan fuera del alcance de la presente
tesis doctoral en tanto que involucran técnicas quirtirgicas complejas como las re-
construcciones autélogas? y la expansién de los tejidos con implantes hinchables
— véase por ejemplo (Zeng y otros, 2003) y (Zeng y otros, 2004) —, entre otras.

32Como la asimetria o la hipoplasia (desarrollo insuficiente de los senos).
33Reconstruccién de la mama mediante movilizacién tisular de la propia paciente, como el
colgajo TRAM (siglas en inglés de misculo cutdneo del recto abdominal transverso).
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2.7.1 El implante mamario

Casi todos los implantes mamarios responden a un mismo concepto de disefio, que
ha proporcionado buenos resultados en la practica (Figura 2.16).

Capas elastoméricas

Barrera protectora

Material de relleno

Figura 2.16: Estructura de un implante mamario tipo (NATRELLE).

La geometria de un implante mamario puede ser redondeada o anatémica, esta
ultima también conocida como forma de lagrima.

Un implante mamario esta constituido la envoltura y la sustancia de relleno, cuyas
diferentes combinaciones constituyen las distintas tipologias existentes.

Envoltura

Se trata de una capsula elastomérica impermeable, compuesta de varias capas de
silicona sélida o poliuretano. Su funcién principal es confinar el material de relleno.
En algunos modelos, la superficie interior de la envoltura estd cubierta por una
capa protectora adicional que actiia como barrera para que los compuestos libres
de la sustancia de relleno no permeen al exterior.

La superficie de los implantes reviste una gran importancia, puesto que es la que
entra en contacto directo con los tejidos de la mama. Las texturas superficiales
pueden ser de dos tipos:

» Lisa. La superficie exterior del implante carece de irregularidades, por lo que
su adherencia al tejido circundante es limitada.

= Rugosa o texturizada. La superficie presenta microporos que facilitan la ad-
herencia del implante a los tejidos mamarios. Es la que presentan la mayoria
de los implantes actuales.
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Sustancia de relleno

Es la responsable de la forma de la mama. Se distribuye en uno o varios compar-
timentos estancos dentro del implante. Las més utilizadas hoy en dia son:

» Gel de silicona (Figura 2.17). Puede ser liquido o cohesivo — este ultimo
de diversos grados: bajo, medio o alto —. El primero es fluido, y dota al
implante de una consistencia blanda, en tanto que cambia de forma segtin la
posicion de la mama. Con el gel cohesivo, por el contrario, la mama conserva
siempre su forma, aunque a menudo la dotan de una excesiva rigidez. Los
rellenos de gel de silicona cohesivo son los mas utilizados en la actualidad,
ya que consiguen los mejores resultados estéticos.

» Suero salino (Figura 2.18). Estos implantes®® se introducen vacios en la
mama, llendndose a continuacién a través de una valvula, lo que permite
un ajuste mas fino del volumen final. En un porcentaje reducido — menos
del 16 % de los casos — se han dado problemas por deflacién del implante.

= Miztos. Se trata de prétesis dotadas de varias cavidades, en las que se com-
binan rellenos de gel de silicona y de suero salino.

En la Figura 2.19 se muestran las caracteristicas de algunas protesis comerciales.

@ (e)

Figura 2.17: Prétesis redondas rellenas de suero salino. (a) Texturizada (de-
socupada). (b) Lisa (desocupada). (c¢) Detalle de véalvula de llenado. Llenado
de prétesis: (d) parcial y (e) total.

340s implantes de suero salino se emplean sobre todo en cirugia reconstructiva.
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Figura 2.18: Prétesis rellenas de gel de silicona. (a) Redonda lisa. (b) Redonda
lisa (rota). (c) Redonda texturizada. (d) Anatémica texturizada. (e) De perfil
bajo. (f) De perfil alto.
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Figura 2.19: Tablas de especificaciones de prétesis de silicona de la compania
EUROSILICONE (La Peyroliére, Francia). (a) Perfil bajo. (b) Perfil medio.
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Ademsis de biocompatibilidad — véase la seccién 1.2.1 —, el principal requisito
exigido a un implante mamario es que replique a largo plazo las caracteristicas
fisicas del parénquima mamario, en tanto que afectan la forma y el volumen del
seno.

En la actualidad, las autoridades sanitarias obligan a que las prétesis mamarias
pasen rigurosos controles de calidad para que puedan ser aprobadas para uso clini-
co, sometiéndose a diversos ensayos de tension, rotura, resistencia al impacto y
resistencia al desgaste.

2.7.2 Procedimiento quirirgico

En este apartado se describen las fases del proceso quirirgico de una mamoplastia
de aumento (Fischer, 2007).

Toma de datos

Previamente a la intervencién, se lleva a cabo un estudio psicolégico y antro-
pométrico de la paciente. En este ultimo se incluye la constitucion fisica, las di-
mensiones y la forma de las mamas y del térax, la localizacién del arco submamario,
las caracteristicas del conjunto pezén-areola y las propiedades de los tejidos, es-
pecialmente el espesor y la elasticidad de la piel y la cantidad de tejido adiposo.
Ademis, se recopila la informacion clinica necesaria para realizar la intervenciéon
segun los protocolos quirurgicos vigentes.

Posteriormente, el cirujano informa a la paciente sobre la intervencién, acon-
sejandola sobre el tipo, las caracteristicas y el tamano de los implantes que pueden
emplearse. Berry (Berry y otros, 2010) sostiene que la eleccién final del implante
es una responsabilidad compartida entre la paciente y el cirujano, para evitar pro-
blemas de caracter legal si la paciente no queda satisfecha con el resultado de la
intervencion.

Desde un punto de vista clinico, la elecciéon de la prétesis mamaria esta condicio-
nada a los siguientes pardmetros (Bostwick III, 1990):

= La geometria.
= El tipo y el volumen de material de relleno.

= Kl didmetro de la base de la mama. Este valor constituye el criterio primario
de selecciéon del implante, ya que, si el didmetro de la prétesis es mayor que
el de la mama, el resultado estético final no sera el deseado.

= La proyeccion o perfil del implante con respecto a la base, que puede ser
bajo, medio, alto o muy alto.

= La textura de la envoltura de la protesis.
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Planificacion preoperatoria

El enfoque tradicional de la planificacién preoperatoria de una mamoplastia de
aumento incluye las siguientes variables:

1. Posicién de la protesis. La prétesis puede situarse en 3 planos distintos,
atendiendo al tejido que haya en la parte anterior de la mama:

s Posicién subglandular (Figura 2.20a). La prétesis se aloja en el espacio
retromamario, entre la glandula mamaria y la zona muscular, dado que
no existen vasos o nervios que conectan la fascia del musculo pecto-
ral mayor con la mama. Esta posicién es adecuada para mamas con
bastante espesor de tejido blando.

= Posicién subpectoral (Figura 2.20b). La prétesis se aloja en un bolsillo
creado bajo el musculo pectoral mayor. Hoy en dia es la mas escogida
por sus mejores resultados estéticos. Permite ademés una serie de ven-
tajas clinicas: reduce la frecuencia de aparicién de contractura capsular
y no dificulta la mamografia. Asimismo, es la posicién més recomenda-
ble para pacientes con una cantidad muy pequena de tejido mamario o

bien con cierto grado de ptosis mamaria?®®.

= Posicién biplanar. La protesis se aloja parcialmente bajo el musculo
pectoral mayor, con el fin de elevar la mama.

(a) (b)

Figura 2.20: Posiciones de la prétesis. (a) Posicién subglandular. (b) Posicién
subpectoral.

2. Incision. Una incisién en la mama tiene una longitud de 3,5 a 5,0 cm, segtn el
tipo de implante que debe pasar a través de ella. Las incisiones mas comunes
son de 3 tipos, segin las preferencias del cirujano y del tipo y tamano de las
prétesis (Figura 2.21).

35Cafda del seno, un fenémeno que se agrava con el tiempo
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Figura 2.21: Tipos de incisiones en mamoplastias de aumento.

Una vez se realiza la incision, el cirujano busca el plano adecuado para empla-
zar la protesis. Durante la intervencién, el cirujano debe asegurarse que, una vez
colocados (Figura 2.22), las mamas presenten un aspecto simétrico. Tras la inter-
vencion, la mama tarda varios meses en obtener su forma definitiva; el cuerpo debe
adaptarse a un aumento de peso, y la piel debe hacerlo para un volumen mayor.

Figura 2.22: Insercién de la prétesis (Fuente: Science Photo Library).

2.7.3 Complicaciones clinicas

Las complicaciones clinicas de una mamoplastia de aumento son, por un lado,
comunes a toda intervencién quirtrgica3%. Algunas mujeres experimentan cam-
bios en la sensibilidad de los senos, por lo general transitorios. Sin embargo, una
mamoplastia de aumento conlleva el riesgo de aparicién de algunos problemas
particularmente graves, que se describen a continuacion.

36Hematomas, seromas, infecciones, rechazo a los implantes, etc.
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Contractura capsular adversa

Se trata de la complicacién grave mas comin de las mamoplastias de aumento.
Afortunadamente, su incidencia en la actualidad es muy baja, de menos del 10 %.

Con la inserciéon de un cuerpo extrano en el organismo, este reacciona creando
alrededor del mismo una cépsula de tejido fibroso a modo de reacciéon protectora
inmunitaria. Si se tiene en cuenta que los implantes mamarios son las protesis méas
grandes que se colocan, este fenémeno adquiere una importancia significativa. La
capa fibrosa, en condiciones normales, ni causa molestias ni altera el resultado
estético del seno. Sin embargo, en un bajo porcentaje de casos, esta cdpsula se
desarrolla en exceso®”, ejerciendo presién sobre el implante. Este fenémeno se
conoce como fibrosis constrictiva o contractura capsular adversa (CCA), y ocasiona
asimetria, distorsién, firmeza excesiva y dolor en la mama (Figura 2.23).

Figura 2.23: Contractura capsular adversa en la mama izquierda de una pa-
ciente (a) antes y (b) después de corregirse quiriurgicamente. (c) Envoltura
del implante y cdpsula fibrosa calcificada retirada de una paciente. (d) Tomo-
grafia RM axial de una contractura capsular.

Al contraerse la capsula, disminuye la relacién entre el volumen contenido y el drea
de la envoltura, incrementandose la presién interna del implante, que adquiere una

37Se han reportado casos de capas fibrosas de hasta 1 cm de espesor (Hodgkinson, 1999).



2.7 Mamoplastia de aumento

forma esférica (obsérvese la Figura 2.23a) ya que esta geometria permite obtener
la minima drea superficial para un volumen dado (Baker y otros, 1976).

Se desconocen con exactitud los mecanismos de formacién de la CCA (Berry y
otros, 2010), aunque las causas mds probables son una combinacién de factores
como los siguientes (Jones, 2005):

= Los implantes de superficie lisa son méas proclives a la CCA.

= El empleo de implantes rellenos de gel de silicona reporta mayores inciden-
cias de CCA con respecto a los rellenos de suero salino. Los implantes con
sustancias alternativas de relleno — como el hidrogel o el gel de soja —
han quedado fuera del mercado por su elevada incidencia en CCA, como se
explica en el apartado 3.1.2.

= La posicién subpectoral del implante reduce la aparicién de la CCA de un
58 % a un 9%, a causa del efecto de masaje que ejerce el musculo pectoral
mayor sobre la prétesis.

= En pacientes previamente irradiadas se ha reportado una mayor incidencia
de CCA.

= Otros fenémenos a nivel histolégico (Jatoi y otros, 2006).

La clasificacién de la gravedad de la CCA se realiza segun la escala cualitativa de
Baker (Baker, 1975), que hace referencia al aspecto del seno y a los sintomas de
la paciente (Tabla 2.2). Cuando la CCA es de grado III o de grado IV, resulta
necesaria la cirugia para retirar los implantes.

CCA ASPECTO DEL SENO DESCRIPCION

Grado I Blando y forma natural No existe contractura capsular notable
Grado II Firmeza notable y aspecto natural = Contractura capsular minima

Grado III  Muy firme y aspecto anormal Contractura capsular moderada
Grado IV~ Duro y deformado Contractura capsular severa

Calcificacién de la cdpsula
Presencia de dolor

Tabla 2.2: Escala de Baker para medir el grado de contractura capsular ad-
versa.

Rotura del implante

El deseo de producir implantes con una consistencia mas natural ha conducido a
disenos con envolturas mas delgadas, lo que a menudo ha derivado en la rotura del
implante por causas como traumatismos, CCA o desgaste por la edad3®. En los

38Se recomienda el reemplazo de las prétesis cada 20-25 afios.
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implantes rellenos de suero salino, pese a su aparente mayor seguridad, la valvula
de llenado puede fallar, lo que ocasiona, bien la deflacién del implante o bien el
efecto inverso (Wolfram y otros, 2007).

La colocacion de las protesis durante una mamoplastia de aumento y su periodo de
permanencia en el organismo afectan a las propiedades mecénicas de la envoltura3®
(Brandon y otros, 2000) (Brandon y otros, 2002). Pese a los avances actuales, se
desconoce el grado de fiabilidad a largo plazo de las prétesis de silicona, ya que no
estan lo suficientemente claros todos los fenémenos involucrados en su rotura. En
estudios recientes se identificé que una de las posibles causas del debilitamiento
de la envoltura elastomérica del implante era la perfusién de componentes de bajo
peso molecular procedentes del gel de silicona (Necchi y otros, 2011).

Sangrado del gel

Sucede cuando pequenas gotas de silicona atraviesan la envoltura del implante
hacia el tejido mamario adyacente, lo que adema&s se sospecha como causa de la
CCA y es asimismo responsable de la aparicién de granulomas y adenopatias®C.

Rizado

Se trata de una complicacién de menor indole, aunque perjudica el aspecto estético
final del seno. Consiste en la formacion de arrugas o pliegues en la envoltura del
implante a causa del movimiento de la sustancia de relleno, lo que se traduce en
el abultamiento o el rizado de la piel.

39La ASTM (American Society for Testing and Materials) prescribe que la elongacién de la
envoltura de un implante mamario no debe ser inferior al 350 %.
40Tumefaccién, aumento de volumen o inflamacién de los ganglios linfaticos.



Capitulo 3

Estado del arte

Este capitulo comienza por los recorridos histdricos de la mamografia y la
mamoplastia de aumento, las dos lineas de investigacion que vertebran la
presente tesis doctoral sobre la biomecdnica de la mama. Se constata que la
evolucion de la mamografia ha venido motivada por la necesidad de consequir
un medio fiable de diagndstico mamario, mientras que la evolucion de la ma-
moplastia de aumento ha ido jalonada por el desarrollo de nuevos materiales
para los implantes y el perfeccionamiento de las técnicas quirirgicas. A con-
tinuacion, se presenta la revision bibliogrdfica sobre la que se cimenta esta
tesis doctoral, dado que ningun trabajo de investigacion comienza de cero.
Se han seleccionado aquellos trabajos que estudian el comportamiento bio-
mecdnico de los tejidos mamarios, la simulacion de técnicas diagndsticas, el
registro de imdgenes médicas y la simulacion de mamoplastias de aumento,
siendo los trabajos en esta ultima linea mds bien escasos.

3.1 Perspectiva histérica

3.1.1 Desarrollo de las mamografias

En la época actual, sorprende recordar que a la comunidad médica le costé més
de medio siglo aceptar la mamografia como técnica de diagnéstico del cancer de
mama (Gold y otros, 1990) (Van Steen y Van Tiggelen, 2007).

Los origenes de la mamografia datan de 1913, cuando Salomon radiografié 3000
muestras de mujeres mastectomizadas para demostrar la extension del cancer de
mama a los nodos linfaticos axilares. En las tres décadas siguientes, unos pocos
investigadores comunicaron sus experiencias con la radiologia en el diagnéstico de
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patologias mamarias in vivo: Kleinschmidt (1927) y Vogel (1930) en Alemania,
Goyanes (1929) en Espana y Warren (1930) y Gershon-Cohen y Stickler (1938)
en Estados Unidos. Estos tltimos constataron que era necesario un considerable
refinamiento de los medios radiolégicos antes de que pudiesen dar lugar a técnicas
capaces de detectar eficaz y precozmente el cdncer de mama, pero toparon con el
escepticismo de sus colegas ante aquel innovador planteamiento clinico.

En 1949, Leborgne emple6 medios radiolégicos para detectar microcalcificaciones
en un 30% de casos de cdncer de mama, y fue el primero en relacionarlas con
la neoplasia mamaria. Desde este época hasta la década de 1970, el desarrollo
de la mamografia fue lento. Leborgne reconocié la importancia de la compresién
mamaria para mejorar la calidad de la imagen radiolégica para diferenciar asi las
lesiones benignas de las malignas. Egan, en 1960, describié un refinamiento de la
técnica mamogréfica, obteniendo excelentes resultados en 1000 pacientes. A Egan
se le atribuye la popularizacién de esta técnica dentro de la comunidad médica,
ademads de ser el primero en proponer programas de cribado dirigidos a mujeres
sin sintomas evidentes de enfermedades mamarias.

En 1963, gracias a la mamografia, Dodd llevé a cabo la localizacién de masas
no palpables en la mama mediante la combinacién de compresién mamogréfica y
puncién. Un gancho de alambre quedaba insertado en la mama, permitiendo la
reseccion precisa del tejido afectado.

Entre 1963 y 1966 se pusieron en préctica los primeros programas periédicos de cri-
bado de cancer de mama entre la poblacién estadounidense mediante mamografia.
A los 5 afios se detecté una reduccion de casi un tercio en la tasa de mortali-
dad por cancer de mama. En esta década, la sinergia del mundo industrial con el
médico alumbré diversos dispositivos para la deteccién de patologias mamarias.
La compania Xerox desarrollé unidades zeromamogrdficas' para obtener imagenes
de la mama con baja irradiacién, aunque su uso fue més bien efimero. En 1965,
Gros y la compaiifa CGR? desarrollaron el sendgrafo, precursor de los actuales
mamografos, que adquirié una gran popularidad mundial (Figura 3.1).

Gallager y Martin presentaron en 1968 un detallado estudio en el que se verificaban
los hallazgos en mamogramas con analisis histolégicos de muestras procedentes de
mastectomias, lo que puso de manifiesto la importancia de la mamografia en la
detecciéon del cdncer de mama.

En la década de 1970, diversos estudios realizados por prestigiosos institutos de
investigacion contra el cancer incidieron en la necesidad de institucionalizar pro-
gramas de cribado mediante mamografias entre la poblacién femenina. Se corro-
boré que, ademas de las microcalcificaciones, la asimetria o el aumento de la densi-
dad de los tejidos eran indicadores indirectos de la presencia de tumores malignos.
Los posteriores avances en las técnicas radioldgicas permitieron disminuir la dosis

1Los principios de la xerografia constituyen la base de las actuales fotocopiadoras.
2 Compagnie Générale de Radiologie.
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Figura 3.1: Primeros dispositivos mamograficos. (a) Sendgrafo, construido por
Gros. (b) Primera miquina mamogriafica construida por CGR.

de rayos X empleada para obtener los mamogramas, cuya posterior informatiza-
cién e inclusion en bases de datos supuso una formidable fuente de informacién y
un considerable ahorro econémico.

En la década de 1980, Tabar, en Suecia, que contaba con una gran experiencia en
programas de cribado mamografico, fue el primero en emplear imagenes desde dos
direcciones distintas, obteniendo asi sendos mamogramas complementarios, lo que
se ha venido haciendo hasta la época actual. Asimismo, Tabar propuso disminuir
el periodo transcurrido entre dos chequeos sucesivos para aumentar la tasa de
supervivencia frente al cdncer de mama.

En la actualidad, la mamografia se combina con otras técnicas para el diagnéstico
de patologias mamarias.

3.1.2 Origenes y evolucion de las mamoplastias de aumento

No existen cdnones de belleza establecidos en cuanto al volumen y la forma de la
mama ideal, salvo los que establecen las modas y las costumbres de cada época. Sin
embargo, la preocupacién por la propia estética ha sido una constante histérica.

Las intervenciones quirtrgicas de la mama datan de los albores de los tiempos. La
mitologia griega habla de las legendarias amazonas, que se cortaban o quemaban
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un pecho® para poder disparar mejor un arco, arma que debia tensarse hasta la
altura del esternén (Figura 3.2a).

Figura 3.2: (a) Idealizacién de una amazona (nétese la ausencia del pecho en
el lado del brazo que tensa el arco); (b) y (c) ilustraciones de pin-ups (década
de 1940).

En un plano maés real, las primeras resecciones mamarias que se documentan tu-
vieron lugar en la Antigua Grecia. Segin Hipdcrates, se realizaban mediante cau-
terizacién de forma reglada, presumiblemente para tratar la hipertrofia mamaria?.
Glicenstein (Glicenstein, 2005) sitiia en el siglo XX el auge de las mamoplastias de
aumento. En Europa, y hasta el primer tercio de siglo, las operaciones de reduccién
mamaria eran numerosas, ya que la voluptuosidad no se consideraba un canon de
belleza. En la II Guerra Mundial, el ejército estadounidense enviado a combatir
a suelo francés importd el modelo de mujer exuberante: entre los soldados eran
muy populares las postales con fotografias y dibujos de pin-ups, que mostraban
a sugerentes mujeres, tanto ficticias como populares (Figura 3.2b y c¢). Tras la
contienda, la imagen de la mujer voluptuosa se convirtié en el modelo estético a
seguir.

No obstante, los primeros intentos quirirgicos para modelar la forma y el tamano
de los senos datan de finales del siglo XIX (Van Zele y Heymans, 2004), respon-
diendo a necesidades méas reconstructivas que estéticas. En 1854, Velpeau fue el
primer cirujano que describié técnicas para modificar la forma y el tamano de
las mamas®. Los métodos y materiales empleados resultaron tan grotescos como
desastrosos fueron los resultados: se trataba de introducir todo tipo de sustancias

3 Amazona se compone de la particula privativa a- que precede a mazos, seno.

4Condicién patolégica consistente en un desarrollo excesivo de la mama, que puede produ-
cir alteraciones anatémicas en la columna, deterioro funcional respiratorio e incluso desajustes
psicolégicos ligados al menoscabo de las relaciones sociales.

5En su obra Traité des maladies de sein et de la region mammaire.
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en las mamas para generar volumen adicional, desde tejidos orgénicos (cartilago
de buey, grasa procedente de la propia paciente, etc.) hasta sustancias artificiales
como marfil, cristal, lana o caucho. Gersuny, en 1889, infiltré parafina liquida en la
mama. Aunque se observaba un buen resultado inicial, posteriormente aparecian
cuadros clinicos sumamente graves, como la formacién de nédulos cancerigenos
(parafinomas), fistulas cutdneas y embolias.

En 1895, Czemy extirpé un tumor benigno fibroso de la espalda de una paciente
y lo implant6 en sus mamas para aumentarlas de tamano con fines estéticos. Esta
practica se realizé durante varias décadas, con resultados muy dispares. Lexer, en
1924 y Berson en 1944 estudiaron casos de remodelacién mamaria en los que se
habian empleado injertos grasos procedentes de los gliteos de la propia paciente.
Concluyeron que los resultados eran imprevisibles, reportando la apariciéon de un
50 % de atrofia o la formacién de calcificaciones gigantes.

El escaso éxito de las tentativas con sustancias artificiales se debio6 a la poca bio-
compatibilidad de los materiales empleados (véase el apartado 1.2.1). La formacién
de una cépsula fibrosa alrededor del cuerpo introducido (véase el apartado 2.7.3)
y el dolor y las complicaciones clinicas posteriores disuadian a los cirujanos de
emplear sustancias exdgenas. Los materiales preferidos eran los trasplantes pro-
cedentes de las propias pacientes, tratdndose a menudo de una remodelacién o
autoplasia del tejido adiposo mamario. En estos casos, la biocompatibilidad de los
tejidos hacia que el cuerpo acabase por reabsorberlos con el tiempo, perdiendo el
efecto estético obtenido. A pesar de estos problemas, se siguieron empleando im-
plantes grasos procedentes del propio cuerpo hasta a mediados del siglo XX. Sin
embargo, esto no fue dbice para que en el campo de la cirugia plastica se probasen
nuevos materiales procedentes de la industria quimica — que experimentaba un
fuerte auge — aunque los primeros resultados distaron mucho de ser los deseados.

En 1951, Pangman emple6 una prétesis mamaria esponjosa realizada a partir de un
derivado de alcohol polivinilico. Se pretendia que la integracién de la protesis con
el tejido mamario permitiese su crecimiento dentro de los poros de la esponja. Su
uso fue efimero, ya que se reportaron problemas clinicos graves. En 1958, McClay
y Edgerton emplearon sin éxito otro tipo de esponja sintética encapsulada en una
bolsa de polietileno.

A medida que se buscaba un material apto para ser empleado en implantes ma-
marios, se definieron las caracteristicas que debia reunir para lograr la biocompa-
tibilidad® entre la prétesis y el organismo. Todas estas condiciones las reunia una
familia de materiales recientemente descubiertos: las siliconas. Estos compuestos
de silice procedente de la roca de cuarzo calentada en presencia de carbén se sinte-
tizaron por primera vez en 1938. Los primeros usos practicos de la silicona datan de
la década de 1940 con la fabricacién de aislantes eléctricos por la empresa Corning

6Que los tejidos circundantes no la alterasen fisica o quimicamente, que fuese esterilizable, de
material no carcinégeno, con la suficiente resistencia mecanica y que pudiese fabricarse segin la
forma deseada.
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Glass Works, ya que la silicona mantenia sus propiedades mecanicas y eléctricas
hasta los 250 °C. Se descubrié que la silicona tenia una bioreactividad muy baja
a la par que una resistencia mecénica adecuada (Tabla 3.1), lo que propicié su
uso médico en forma de revestimientos para agujas hipodérmicas, hilos de sutura,
catéteres, lentes oculares y valvulas cardiacas, entre otros.

RESISTENCIA ELONGACION DE DUREZA

BIOMATERIAL AXIAL (MPa) ROTURA (%)  SHORE A
PET 42-80 50-300 97-210
PU 7-55 100-700 55-95
Silicona 3-11 100-1500 20-95

Tabla 3.1: Propiedades mecanicas de algunos biomateriales. PET = Terefta-
lato de polietileno. PU = Poliuretano.

En la década de 1950, la silicona comenzd a usarse en mamoplastias de aumento,
inyectandola directamente en la mama en estado liquido. Pero la gran movilidad
de la silicona producia efectos peligrosos en las pacientes, como nédulos de silicona,
edemas y calcificaciones. En algunos casos, los cuadros clinicos resultaron ser tan
graves que las mujeres precisaron de una mastectomia radical. Aun asi, esta técnica
sigue empleandose en zonas subdesarrolladas de Asia y Africa.

En 1943, la empresa Corning Glass Works se fusion6 con la Dow Chemical Trust
de la industria quimica, para formar la compania Dow Corning, que inicialmente
se especializo en la fabricacién de lubricantes para aviacién y pinturas resistentes
a altas temperaturas. Con los anos, la compania fue introduciéndose en el sector
biomédico. Impulsados por la Dow Corning, los cirujanos Thomas Cronin y Frank
Gerow inventaron en 1963 una prétesis mamaria formada por una fina envoltura
elastomérica hidrofoba de silicona, rellena a su vez de un gel de silicona blando
pero consistente. Este diseno revolucioné los implantes mamarios al verse reducidas
espectacularmente las complicaciones clinicas en las pacientes, ademas de lograr
unos excelentes resultados estéticos (Figura 3.3).

El propio Cronin habia ideado en 1959 una protesis formada por una envoltura
de silicona rellena de suero salino, que se implanté por primera vez en 19627. A
partir de entonces se popularizé el uso de estos implantes, convirtiéndose la Dow
Corning en la primera empresa fabricante. En 1969, Cronin y Gerow inventaron
el implante anatomico, con el que la mama adquiria un aspecto més natural.

Después de un periodo que se podria calificar como optimista, se detectaron al-
gunos problemas como la deformacién y una firmeza excesiva en los senos. Muy
a menudo se detectaban casos de contractura capsular adversa. Como respuesta
a estos problemas, Arion cre6 en 1965 las primeras prétesis hinchables, que se

"La estadounidense Timmie Jean Lindsey fue la primera mujer de la historia en aumentar
sus pechos por medio de implantes, en una intervencién dirigida por los propios Cronin y Gerow
como cirujanos.
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Figura 3.3: Primeras proétesis de silicona inventadas por Cronin y Gerow

rellenaban in situ con dextrano tras colocarlas en la paciente. En 1971, Jenny
sustituyé el dextrano por suero salino, obteniendo exitosos resultados.

Durante las décadas de 1970 y 1980, los problemas clinicos fueron solucionandose
de forma paulatina, al mejorarse el diseno de los implantes, las técnicas quirurgicas,
la composicién y las propiedades fisicas de los biomateriales. Hacia 1970, ensayos
realizados con animales demostraron que el empleo de implantes con envolturas
texturizadas disminuia el riesgo de aparicién de la contractura capsular adversa.
Asimismo, Ashley incorporé en 1970 un revestimiento adicional de espuma de po-
liuretano a la envoltura de silicona, disminuyendo el riesgo de contractura capsular
adversa a menos de un 15 %, en comparacién al 59 % que aparecia con el empleo
de implantes de superficie lisa. Sin embargo, el poliuretano podia degradarse en
productos carcinégenos de la familia del tolueno y, pese a que no se reportaron ca-
sos de cancer en pacientes provistas de este tipo de prétesis, su uso se abandoné en
1991, aunque en la actualidad estan volviendo a aparecer en el mercado.

A pesar del éxito obtenido por los implantes permanentes de silicona, los implantes
hinchables siguieron su propio desarrollo al ser més adecuados para reconstruccio-
nes mamarias. En 1973, Hartley cred un implante hinchable de doble cavidad, con
una bolsa elastomérica rellena de gel de silicona envuelta a su vez por una segun-
da bolsa hinchable con suero salino, existiendo también la configuracién opuesta.
En 1978, Radovan cre6 un expansor tisular hinchable, que debia reemplazarse
posteriormente con una prétesis permanente. Becker, en 1987, cre6 un diseno de
implante hinchable permanente, apto tanto fines reconstructivos como estéticos.

En Estados Unidos, a principios de la década de 1980, se desatd la alarma ante
supuestas evidencias clinicas de que los implantes de silicona provocaban canceres
y otras graves enfermedades como la esclerosis multiple. Ante estas presiones, la
FDAS® reclasificé estos implantes en 1988 como de categoria III o de riesgo alto —

8 Food and Drug Administration.
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en virtud de la cual los fabricantes se veian obligados a probar su seguridad antes de
comercializarlos — ordenando su retirada total del mercado el 6 de enero de 1992,
restringiendo su uso a mujeres mastectomizadas o con deformaciones congénitas
(Collins y Sharpe, 1998). Los implantes de suero salino fueron los tinicos permitidos
con fines estéticos, puesto que se los creia inocuos, ya que ante una eventual rotura
de la envoltura la solucién salina liberada era rapidamente absorbida por los tejidos
circundantes, a diferencia del gel de silicona. No obstante, también se reportaron
ciertos problemas con implantes rellenos de suero salino (Goldberg y Habal, 2003).

La prohibicién se mantuvo en Estados Unidos hasta 2005, y se extendié a otros
paises como Canadd y Francia. No obstante, la alarma social que se generé ca-
recia de fundamento cientifico. Estudios epidemiolégicos realizados en 1994 por la
Clinica Mayo descartaron que los implantes de silicona provocasen desérdenes en
el tejido conectivo. El Colegio Americano de Reumatologia anuncié en 1995 que
dichas protesis no provocaban enfermedades sistémicas, y en 1997 la Academia
Americana de Neurologia no hall6 relacién alguna entre los implantes de silicona
y ciertos desoérdenes neurolégicos de los que se crefa que eran causantes.

En la actualidad, los implantes de gel de silicona cuentan con la aprobacién de
las autoridades sanitarias de los paises miembros de la Unién Europea, aunque
las criticas, con o sin fundamento, siguen acompanando a su uso. En la década de
1990 se realizaron experimentos con sustancias de relleno alternativas, como el gel
de soja. Pese a conseguir una consistencia muy similar a la de la mama, revelaron
la posibilidad de de crecimiento bacteriano en los aceites vegetales y potenciales
propiedades mutagénicas de las moléculas resultantes de la peroxidacién de la
grasa. En Gran Bretaiia, en 2000, la MDA? lanzé una sefial de alerta recomendando
la retirada de las prétesis rellenas de gel de soja en las mujeres receptoras entre 1995
y 1999 (Berry y Davies, 2010). Otros experimentos fueron finalmente abandonados,
como el relleno de prétesis mamarias con aire, o las remodelaciones que empleaban
tejido mamario de pacientes ajenas a la receptoral®.

En los ultimos anos, los estudios més rigurosos contintian sin encontrar que exis-
ta una mayor tasa de incidencia de cancer de mama en mujeres con implantes
mamarios (Gerszten, 1999). Sin embargo, en relacién con la deteccién precoz del
céncer de mama, la radiolucencia!l de los implantes dificulta la realizacién de ma-
mografias, debiendo emplearse otras técnicas — como la resonancia magnética —-
para establecer un diagnéstico fiable (Stivala y otros, 2012).

En 2010, las prétesis de silicona PIP12 fueron retiradas del mercado en Espaia
y Francia en 2010 a causa de su elevado indice de rotura — hasta un 12% en 3

9 Medical Device Agency.

10Cabe indicar que, en julio de 2008, se realizaron con éxito en Espafia reconstrucciones ma-
marias en mujeres mastectomizadas mediante movilizaciones de sus propios tejidos. Este tipo de
autoplastias, abandonadas a mediados del siglo XX en aras de las prétesis exégenas a causa de
los malos resultados obtenidos, han vuelto a popularizarse gracias a los avances quirirgicos.

1 Transparencia o escasa capacidad de atenuacién a los rayos X.

12 poly Implant Prothése
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anos en comparacién al 1% en protesis de otros fabricantes —, pero la verdadera
alarma salté a principios de 2012 cuando se difundié la noticia de que la silicona
de relleno contenia derivados de lubricantes industriales, entre otras sustancias. La
Agencia Espanola de Medicamentos y Productos Sanitarios (AEMPS), a tenor de
los ensayos realizados sobre las prétesis PIP, informé que la sustancia de relleno
no era toxica ni carcinégena, recomendando la explantacién solamente en caso de
rotura de la prétesis. No obstante, la enorme alarma social desatada ha vuelto ha
vuelto a poner a los implantes mamarios en el punto de mira de la sociedad.

3.2 Revision bibliografica

Los trabajos seleccionados, que configuran el estado del arte de la presente tesis
doctoral, se han dividido en cinco grupos segin su objeto de estudio, aunque en
su mayor parte involucran el uso del MEF. Esta divisién es algo arbitraria, ya que
algunos de los trabajos pueden pertenecer a dos o mas de las anteriores categorias.

1. Propiedades mecénicas de los tejidos de la mama.
2. Simulacién de mamografias.

3. Registro de imagenes médicas.

4. Simulacién de mamoplastias.
5

. Otras técnicas.

Esta seccion enlaza directamente con el Anexo A, en el que se resumen los modelos
constitutivos y las constantes eldsticas empleadas por los distintos investigadores
para caracterizar la biomecanica de la mama.

3.2.1 Propiedades mecanicas de los tejidos de la mama

Actualmente, el grado de caracterizacion de las propiedades mecédnicas de los te-
jidos bioldgicos blandos es més bien escaso, sobre todo en aquellos que, como los
que integran la mama, no tienen una funcién mecanica activa.

Los tejidos blandos presentan propiedades biorreolégicas que hacen que la deter-
minaciéon de sus propiedades mecdnicas no sea trivial, luego la escasez de datos
sobre los tejidos mamarios radica en la dificultad de medir sus propiedades elasti-
cas mediante métodos convencionales de laboratorio. En la literatura cientifica se
encuentran pocos modelos de comportamiento obtenidos a través de ensayos, que
ademads varian de unos autores a otros a causa de las distintas técnicas de ensayo
empleadas.

Uno de los primeros intentos de caracterizar el comportamiento mecanico de los
tejidos mamarios se basa en la elastografia. Esta técnica, surgida en la década de
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1990, emplea pulsos ultrasénicos emitidos desde un transductor que comprime el
tejido, obteniendo la distribucién del médulo de elasticidad en un medio elastico
en forma de una imagen bidimensional denominada elastograma (Ophir y otros,
1991) (Ophir y otros, 1994). El médulo de elasticidad longitudinal E(z) de un
tejido, medido a una distancia z del transductor, viene dado por la expresién:

E(z) = o(z) siendo o(z) =0(0)-G (f)

a

donde:

= 0(0) es la tensién aplicada por el transductor;
= q es el radio del transductor;

= (G es una funcién monoténica que expresa el decrecimiento de la tensién con
la profundidad z del tejido;

» £(z) expresa la deformacién local en el eje del transductor, y se estima me-
diante técnicas de correlacién a partir de los ecos digitalizados de las denomi-
nadas lineas de radiofrecuencia A medidas antes y después de la compresion,
que permiten obtener los movimientos locales del medio.

El uso clinico de esta técnica se justifica en el hecho de que algunas patologias
mamarias implican cambios en la rigidez tisular'®. Por ejemplo, el fibroadenoma
es facilmente detectable por palpacién'4, pero no asi el carcinoma ductal, cuya
rigidez es muy similar al de la grasa, por lo que solamente es detectable mediante
el empleo de técnicas como la mamografia.

En un elastograma de la mama, las microcalcificaciones se identifican en forma de
zonas con valores locales elevados del médulo de elasticidad. Este hecho propicia
el diagnéstico precoz del cdncer de mama, en tanto que las microcalcificaciones no
tienen propiedades ecogénicas. Asimismo, un elastograma proporciona un contras-
te entre tejidos benignos y malignos mucho mayor que las tomografias RM. Como
contrapartida, la elastografia es muy sensible al ruido. Existen dos modalidades
elastograficas: la cuasiestdtica y la armonica. En la primera no suele obtenerse la
distribucién del médulo de elasticidad — se considera unicamente una imagen de
deformaciones como aproximacion — aunque si en la segunda.

Krouskop (Krouskop y otros, 1998) obtuvo valores del médulo de elasticidad de
142 muestras ez vivo'® de tejido mamario fibroso, glandular y adiposo en estado

13Este fenémeno no es exclusivo de una patologifa. Las variaciones de la rigidez del tejido
fibroglandular durante el ciclo menstrual pueden llegar a un 35% (Lorenzen y otros, 2003).

14L0 que ha permitido crear dispositivos alternativos a la palpacién, como los que se citan en
la seccién 3.2.5.

15 ,0cucién que, en este contexto, hace referencia a los experimentos realizados sobre tejidos
en un medio artificial, externo al organismo del que forman parte.
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normal y patolégico, asumiendo un medio homogéneo, isétropo e incompresible. Se
plante6 un modelo lineal tensién-deformacién comin para todos los tejidos, aun-
que dependiente del campo de deformaciones obtenido para cada uno mediante
mamografia. La validacién del modelo se realizé a partir de un phantom'®, some-
tiendo muestras cilindricas de gel de silicona a compresién. Las muestras de tejido
fibroso y glandular se comportaron linealmente para deformaciones menores del
10 %, pero al aumentar la deformacién hasta un 30 %, sus respectivos médulos de
elasticidad aumentaron con la deformacién, revelando asi su verdadero caracter
no lineal. Las muestras de tejido adiposo exhibieron comportamiento lineal inclu-
so a niveles elevados de deformacion, siendo este tejido el menos rigido de los que
constituyen la mama. Los ensayos de las muestras de tejido glandular y adiposo
revelaron médulos eldsticos similares a bajas deformaciones, siendo el del tejido
glandular ligeramente mayor. El médulo del tejido fibroso fue muy superior al de
los demas tejidos, asi como tumores, cuya rigidez era varios 6rdenes de magnitud
la de los tejidos sanos circundantes'”.

En dicho estudio también se evalué la naturaleza viscoeldstica de los tejidos mama-
rios, para determinar hasta qué punto era valida la asuncién del comportamiento
elastico y lineal. Las muestras estudiadas se sometieron a un campo sinusoidal de
deformaciones a tres frecuencias distintas (0.1, 1.0 y 4.0 Hz), midiendo la tensién
resultante en forma de onda asimismo sinusoidal. El desfase observado entre la
onda excitatriz y la resultante corroboré el comportamiento viscoeldstico no lineal
de los tejidos mamarios, si bien result6 ser lo suficientemente pequeno como para
validar la asuncién de comportamiento eldstico y lineal para los tejidos'®.

Una variante de la elastografia convencional es la Elastografia mediante Resonancia
Magnética (ERM) (Kruse y otros, 2000), que emplea una técnica de contraste
molecular de RM para obtener una imagen de la propagacién de los ultrasonidos
por un tejido. En la ERM se induce el movimiento en un tejido por estimulacién
mecanica mediante un oscilador, y la deformacién resultante se mide mediante
RM que, a su vez, sirve para calcular la distribucién cuantitativa del médulo de
elasticidad del tejido mediante una técnica de inversién o de optimizacién no lineal.
El empleo de la ERM esta claramente justificado en el hecho de que no existe
una correlacion directa entre el contraste molecular discernible en una tomografia
obtenida mediante RM y las propiedades mecanicas del tejido.

Sinkus y colaboradores (Sinkus y otros, 2000) realizaron estudios para demostrar
que el uso de la ERM era adecuada para la deteccién de tumores mamarios. Los
autores combinaron técnicas analiticas y modelos bidimensionales de elementos

16Dispositivo que simula el cuerpo humano o una parte del mismo, y se emplea para calibrar
un detector. Se seguird empleando el término anglosajon a falta del equivalente en espanol.

17Es necesario indicar que los valores del médulo de elasticidad se incrementaron significativa-
mente con el nivel de precompresién aplicado durante los ensayos, lo que condicioné fuertemente
los resultados obtenidos. Para més informacién de este aspecto, crucial para los ensayos de labo-
ratorio, puede consultarse una comunicacién de Cheng y colaboradores (Cheng y otros, 2009)

18 Aun con todo, esta afirmacién resulté ser vélida para las frecuencias estudiadas. La extra-
polacién de conclusiones a otro rango de frecuencias podia ser errénea.
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finitos para establecer la direccién del haz. El tumor se supuso 3 veces mas rigido
que el tejido sano circundante, cuyo moédulo de elasticidad se fijéo de manera arbi-
traria y homogénea en un medio supuesto como incompresible. De los resultados
de las simulaciones se obtuvieron los correspondientes elastogramas (Figura 3.4)
asi como el tensor de elasticidad de una muestra de tejido mamario afectada por
un tumor. El anélisis de los valores propios del tensor elastico revelé la anisotropia
del tumor en contraste con la isotropia manifiesta del tejido sano circundante. Es-
ta observacién fue corroborada en un estudio posterior de Ophir y colaboradores
(Ophir y otros, 2001), para quienes el comportamiento no lineal de algunos tejidos
— en particular, la variacién de la rigidez con el nivel de deformaciones — era un
posible indicador para discernir los tejidos patolégicos de los sanos. La ERM se
revel6 capaz de detectar zonas rigidas en la mama a partir de los 6 mm.

Figura 3.4: Elastogramas obtenidos mediante ERM. Obsérvense los valores
propios E; 23 del tensor de elasticidad (a, b, ¢) en una muestra de tejido
mamario afectada de un tumor (indicada mediante un circulo blanco). (d)
Elasticidad del medio isétropo.

Van Houten y colaboradores (Van Houten y otros, 2001) afirmaron que la correcta
caracterizacion de las propiedades mecédnicas heterogéneas de un tejido mediante
ERM requeria conocer el campo tridimensional de desplazamientos. Esto se es-
tudié mediante simulaciones con el MEF. Los autores presentaron un algoritmo
de reconstruccion tridimensional con el que se buscaba discernir la distribucién
de los parametros mecanicos del elastograma de un tejido supuestamente eldstico
con una resoluciéon andloga a la de la RM. Las simulaciones de geometrias phan-
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tom permitieron detectar inclusiones rigidas de 1 cm de didmetro con un contraste
eldstico de 2.5x con el tejido circundante. El algoritmo se probé in vivo en mamas
en estado sano y patoldgico (Van Houten y otros, 2003), obteniendo valores de los
modulos de elasticidad de los tejidos mamarios y de los tumores, que resultaron
ser del mismo orden de magnitud a los ya reportados anteriormente (Krouskop y
otros, 1998) (Kruse y otros, 2000) (Sinkus y otros, 2000). Las diferencias entre los
modulos de elasticidad obtenidos para cada tipo de tejido se adujeron al precon-
dicionamiento previo a los ensayos. Lorenzen y colaboradores (Lorenzen y otros,
2002) obtuvieron valores medios del médulo de elasticidad de tejidos mamarios
(sanos y con lesiones) empleando asimismo la ERM. Aunque el nimero de mues-
tras tomadas fue relativamente escasa (n = 15), corroboraron que el médulo de
elasticidad de los tejidos sanos y el de las lesiones benignas era similar, mientras
que el de los tumores malignos invasivos era varias veces superior.

Samani y colaboradores (Samani y Plewes, 2004) (O’Hagan y Samani, 2008) desa-
rrollaron un sistema para medir los parametros mecanicos de pequenas muestras
de tejido mamario exr wvivo. Asumieron para las muestras un modelo constituti-
vo hipereldstico'®, y realizaron ensayos de indentacién?’, comprimiendo pequefios
bloques no confinados de tejido para medir la respuesta fuerza-desplazamiento no
lineal. A partir de estos resultados, se ajusté una funcién polinomial de densidad
de energia de deformacién y se obtuvieron las constantes caracteristicas del mo-
delo, planteandose un problema de inversién a partir de una formulacién no lineal
de minimos cuadrados. Para resolver este problema, se empleé un modelo tridi-
mensional de elementos finitos, cuya entrada era el perfil de indentacién obtenido
en una muestra. El medio en estudio se supuso homogéneo e incompresible. En
un trabajo posterior (Samani y otros, 2007) se empleé la misma metodologia para
obtener los valores del médulo de elasticidad de 169 muestras de tejidos mamarios
en estado normal y patolégico. Se demostré que los médulos de elasticidad de los
tejidos adiposo y fibroglandular eran similares a pequenas deformaciones. Por otro
lado, los tumores malignos presentaban rigideces de 3 a 13 veces mayores que las
anteriores. Los andlisis estadisticos realizados revelaron que la distribucién entre
algunos de los tipos de tejidos estudiados no era estadisticamente significativa?!.

Los ensayos de indentacién habian sido empleados anteriormente por Wellman
(Wellman, 1999), donde los valores de los mddulos de elasticidad de los tejidos se
obtuvieron a partir de deformaciones mediante indentacién, asumiendo que estas
se relacionaban de forma exponencial con las tensiones.

Sinkus y colaboradores (Sinkus y otros, 2005) estudiaron las propiedades vis-
coelasticas de lesiones mamarias in vivo en 15 pacientes mediante ERM. En la

19Para més informacién sobre modelos constitutivos hipereldsticos, constltese el Capitulo 4.

20La, indentacién es una técnica que fue concebida por J. A. Brinell hacia 1900, que se emplea
para cuantificar las propiedades mecénicas de un material, especialmente su dureza. En (Zhang
y otros, 1997) se describe el ensayo de indentacién aplicado a tejidos blandos.

21Gegiin este estudio, la similitud entre los valores de los médulos de elasticidad de los tejidos
adiposo y fibroglandular implica que no es necesaria su distincién en un modelo numérico.
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estimacién de los pardmetros viscoeldsticos?? se desprecié la propagacién de las
ondas ultrasénicas longitudinales por el medio, supuesto incompresible e isétro-
po. En los resultados obtenidos del médulo de cortante de diversas lesiones se
constatd que este parametro era adecuado para distinguir lesiones benignas de
malignas.

En la actualidad, se estdn investigando distintas modalidades de la elastografia
cuando se emplea con otras técnicas. La elastografia y los rayos X pueden emplearse
conjuntamente para obtener el campo de deformaciones de los tejidos mamarios
en una imagen denominada elastograma mamario (Lee y otros, 2011).

Otra modalidad de la elastograffa (Washington y Miga, 2004) es la Modality In-
dependent Elastography (MIE), que combina el MEF con otras técnicas.

3.2.2 Simulacién de mamografias

La simulacién de los movimientos de la mama mediante modelos de elementos
finitos requiere de una atencién especial. Desde un punto de vista mecdnico, las
fuerzas de compresion aplicadas durante la palpacién o la mamografia equivalen a
fuerzas de baja frecuencia, en las que se desprecia el comportamiento viscoeldstico
de los tejidos. Teniendo en cuenta las elevadas compresiones alcanzadas durante
una mamografia, se justifica el empleo de la Teoria de la Elasticidad en Grandes
Deformaciones para simular este problema (véase el Capitulo 4). De este modo,
la simulacién computerizada constituye una necesidad, méas que una herramienta,
para resolver el problema matematico subyacente.

La mama presenta una geometria compleja. Samani y colaboradores (Samani y
otros, 2001b) presentaron dos técnicas distintas para generar la malla de un mo-
delo de elementos finitos de la mama: la técnica basada en vizeles (VB) y la
técnica de interpolacidn transfinita (TI). A partir de una imagen médica, en VB
se asigné a cada véxel?® un elemento finito hexaédrico de 8 nodos. Para evitar ex-
cesivas distorsiones de la malla se empled la T1, cuyo modelo resultante permitia
obtener una malla mas refinada. Se sometié un phantom de agarosa a compresién,
comparando los resultados experimentales con los obtenidos mediante simulacio-
nes de 3 modelos computerizados con la misma geometria — mallados mediante
VB, TI y un procedimiento manual, respectivamente — obteniéndose con la se-
gunda simulacién las menores diferencias con los valores experimentales. En ambas
técnicas se tuvo en cuenta el tejido adiposo, el fibroglandular y la piel, esta tltima
representada por elementos planos con comportamiento mecdnico de membrana.

Para simular una compresién mamografica con ambos tipos de malla, se incorpo-
raron modelos constitutivos en grandes deformaciones para los tejidos, aunque sin

22El médulo de cortante i, medido en kPa, y la viscosidad &, medida en Pa - s.
23FE] equivalente tridimensional de un pixel para una tomograffa. La tercera dimensién es la
distancia comprendida entre dos imagenes sucesivas.
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realizar una validacion cuantitativa. Tanto la grasa como el tejido fibroglandular
se supusieron incompresibles con un comportamiento hipereldstico neo-Hookeano.
El comportamiento de la piel se supuso elastico y lineal. Los autores pusieron de
manifiesto la necesidad de simular correctamente el problema mecanico de con-
tacto entre la piel y las placas compresoras de la mamografia. Se concluyé que el
modelo de elementos finitos era apropiado para predecir los movimientos de una
mama sometida a biopsia tras ser comprimida por mamografia, pese a que la ma-
ma se comprimié s6lo 8 mm, un valor muy lejano a la compresion alcanzada en la
préactica clinica. La simulacién tampoco se validé en fase clinica (Figura 3.5).

Figura 3.5: Una de las primeras simulaciones de mamografias mediante el
MEF. (a) Malla de la mama con la técnica VB. (b) Malla de la piel. (c) Malla
de la mama con la técnica TI. (d) Simulacién de la mamografia.

Posteriormente, estos autores (Samani y otros, 2001b) describieron una técnica
para obtener el médulo de elasticidad de una lesién con respecto al médulo de
elasticidad del tejido sano circundante. Los autores asumieron las hipdtesis de in-
compresibilidad y homogeneidad — segiin la cual el médulo de elasticidad se man-
tenia constante para cada tipo de tejido — asi como un comportamiento mecénico
lineal. Los tejidos se estimularon mecanicamente imitando una compresiéon ma-
mografica, y los desplazamientos resultantes se midieron empleando ERM. Las
distribuciones de tensiones se obtuvieron de manera iterativa mediante simulacio-
nes con el MEF| calculandose el médulo de elasticidad de los tejidos a partir de los
resultados. La técnica empleada se revelé robusta, aunque tampoco se validé clini-
camente. Al igual que en el trabajo precedente, los niveles de compresion fueron
muy bajos, del orden de 5 mm.

Con el fin de mejorar el rendimiento de las biopsias mamarias, Azar y colaboradores
(Azar y otros, 2001) (Azar y otros, 2002) plantearon crear un modelo de elemen-
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tos finitos personalizado a cada paciente, con el que se simulaba el movimiento de
un tumor mamario durante la compresion mamografica previa a la puncién. Se
escogié como criterio que tanto el modelo como la simulaciéon debian realizarse en
menos de 30 minutos, un tiempo adecuado para la aplicabilidad clinica del método.
Se implementé a tal fin un cédigo propio para obtener un modelo tridimensional
de elementos finitos de la mama en posicién decubito prono, partiendo de una serie
de tomografias de RM en las que se segmentaron los tejidos glandular, adiposo,
tumoral y la piel. El modelo conté con elementos finitos lineales hexaédricos para
los tres primeros tejidos y elementos triangulares para la piel. Los tejidos incor-
porados al modelo se asumieron homogéneos, incompresibles, isétropos y con un
comportamiento en grandes deformaciones. La hipotesis de homogeneidad permi-
ti6 definir el comportamiento mecanico de la mama empleando un tnico médulo
de elasticidad con una relacién exponencial tensién-deformacion, con el fin de te-
ner en cuenta el comportamiento no lineal de los tejidos, al igual que en trabajos
previos (Fung, 1993) (Wellman, 1999). El modelo de comportamiento de la grasa
se modificé para incluir el efecto compartimentador de los ligamentos de Cooper,
que supuestamente aumentan la rigidez de la grasa durante la compresién hasta
que alcanza un valor similar al del tejido fibroglandular (Bakic, 2000).

El comportamiento del modelo se supuso en grandes deformaciones. No obstante,
el proceso de compresién se dividié en un niimero elevado de intervalos, a cada uno
de los cuales se aplicé la Teoria de la Elasticidad en Pequenas Deformaciones por
motivos de simplicidad computacional. Para tener en cuenta el comportamiento
no lineal de los tejidos, se calculé al final de cada intervalo el incremento del
modulo de elasticidad en aquellos elementos finitos cuyas direcciones principales
se hubiesen modificado con respecto al intervalo previo. En las simulaciones de
este trabajo no se especific el porcentaje de compresién de la mama, pero los
modelos fueron capaces de predecir con razonable exactitud los desplazamientos
de lesiones mamarias de tamano superior a los 5 mm. Aunque la geometria de
los modelos mamarios resulté ser excesivamente simplista — ya que se empleaban
solo 8 tomografias de RM para su generacién (Figura 3.6) — y la formulacién
empleada no era la més apropiada para simular un comportamiento en grandes
deformaciones, las simulaciones se realizaron en un tiempo clinicamente aceptable.

Un posterior anélisis de sensibilidad de parametros revelé que el modelo era mas
sensible a la geometria que a las constantes adoptadas para los modelos de com-
portamiento de los materiales. Posteriormente, Tanner y colaboradores realizaron
un exhaustivo estudio paramétrico de simulaciones mamarias, en el que se eva-
lué la exactitud con que los modelos eran capaces de predecir los desplazamientos
tisulares en una situacién clinica real, donde siempre existen incertidumbres para
la correcta definicién de las condiciones de contorno y las propiedades mecdnicas
(Tanner y otros, 2006). Se realizaron modelos de dos pacientes que se sometie-
ron a una compresion del 20 %, y se tomaron tomografias RM antes y después de
la compresién. Se evalué la capacidad de los modelos computerizados para pre-
decir la localizacién de 12 marcadores anatémicos, considerando la influencia de
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Figura 3.6: Tomografia RM (arriba) y modelo de elementos finitos (abajo)
para la simulacién de mamografias: (a) antes de la compresién y (b) después
de la compresiéon. La lesion se indica, respectivamente, mediante una flecha
blanca y un elemento finito de color oscuro.

los siguientes aspectos caracteristicos de toda simulaciéon computerizada, y mas
concretamente sobre la mama:

1. Modelos de comportamiento de los tejidos adiposo, fibroglandular y piel:
lineales, cuasi-lineales e hipereldsticos (neo-Hookeano y Mooney-Rivlin).

2. Coeficiente de Poisson, tomando valores de 0,1 a 0,499 en los modelos lineales
y en los cuasi-lineales.

Solvers de elementos finitos.
Densidades de malla.

Inclusion de la piel en el modelo.

S vk w

Condiciones de contorno.
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Las simulaciones resultaron ser mas sensibles ante variaciones del coeficiente de
Poisson — que gobierna en gran medida la condicién de incompresibilidad — y
de las condiciones de contorno impuestas al modelo. Los solvers y la densidad de
malla no mostraron tener influencia notable en la exactitud de los resultados, pero
sf la presencia de la piel. La robustez de las simulaciones ante las variaciones de las
constantes elasticas se atribuyé al modelado de pocos tipos de tejido. Los modelos
hipereldsticos incompresibles arrojaron resultados similares a los obtenidos con
modelos lineales y cuasilineales que emplearon un coeficiente de Poisson cercano
a 0,5, una formulacién en pequenas deformaciones y una restriccion impuesta de
conservacion de volumen. Pero las conclusiones obtenidas en este trabajo se limitan
al contexto del mismo, y deben extrapolarse a otros escenarios de simulacién con
mucha cautela.

Chung y colaboradores (Chung y otros, 2008a) concibieron una metodologia para
rastrear la posicion de un tumor mamario en el curso de una compresién ma-
mografica mediante un modelo de elementos finitos genérico que podia adaptarse
la geometria de una paciente en particular. La malla del modelo se formaba a
partir de elementos finitos hexaédricos con funciones cibicas hermiticas con las
que interpolar los campos de desplazamiento tridimensionales, obteniendo de este
modo configuraciones deformadas del modelo con continuidad suave en C'!'. El ma-
llado era poco denso, ahorrando en coste computacional. La adaptacion ad hoc del
modelo genérico a una paciente en concreto se llevé a cabo adaptando los nodos
periféricos del modelo a la superficie cutanea de la mama, segmentada a partir de
tomograffas RM?%. Para validar la idoneidad de tales modelos adaptables de ele-
mentos finitos, se simularon compresiones mamograficas en un phantom de gel de
silicona (Figura 3.7), del que también se obtuvo un modelo particular de elementos
finitos con la metodologia descrita anteriormente.

medio-lateral axis

crani dal axi

Figura 3.7: Modelo de un phantom de gel de silicona para la simulaciéon de
compresiones mamograficas.

24Tales algoritmos de generacién de la malla ya se habian probado con resultados favorables
en trabajos previos sobre el pulmén (Tawhai y otros, 2000) y la mama (Rajagopal y otros, 2004).
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En la simulaciéon de la compresiéon del phantom se asumié un comportamiento
hiperelastico neo-Hookeano en grandes deformaciones para un medio homogéneo,
isotropo e incompresible. La constante caracteristica c; del modelo se determiné me-
diante una técnica de optimizacién no lineal. El modelo computerizado era capaz
de predecir con precisién submilimétrica los movimientos de la superficie externa
del phantom, poniéndose de manifiesto la necesidad de definir correctamente las
condiciones de contacto de la mama con las placas. Con esta motivacién, en un
nuevo trabajo (Chung y otros, 2008b) se incorporé la ley de friccién de Coulomb
en el contacto entre la mama y las placas compresoras, comparando dos métodos
con los que implementar el contacto: el método de las penalizaciones y el méto-
do del Lagrangiano aumentado, este iltimo més exacto aunque de mayor coste
computacional. Los resultados de las simulaciones con ambos métodos se compa-
raron con los obtenidos en mamografias sobre el phantom de gel de silicona (Figura
3.7), concluyendo que ambos proporcionaban resultados similares. Los errores en
la prediccién de la localizacién de marcadores fueron inferiores a 5 mm.

Hasta ahora, en las simulaciones de mamografias se ha planteado la resolucién del
llamado problema directo, en el que se obtiene la configuraciéon deformada de la
mama desde una configuracién inicial supuestamente indeformada, sin considerar
la accién gravitatoria sobre la mama. Rajagopal y colaboradores (Rajagopal, 2007)
(Rajagopal y otros, 2007a) (Rajagopal y otros, 2007b) demostraron que era posible
determinar una configuracion de referencia indeformada y libre de tensiones a
partir de una configuraciéon deformada y las condiciones de carga y de contorno.
La solucién de este problema inverso — constltese la seccion 4.5 —, ya resuelto
para elastémeros, se obtuvo mediante una formulacién Lagrangiana en grandes
deformaciones, validada con simulaciones mediante el MEF y experimentos con
phantom. Los autores llegaron a encontrar diferencias de un 70 % si se determinaba
previamente la configuracién de referencia.

Los modelos numéricos de la mama se obtienen a partir de imagenes médicas to-
madas con la paciente en posicién deciibito prono, luego incorporan las tensiones y
las deformaciones. Para elaborar un modelo cuya configuracién inicial fuese inde-
formada y libre de tensiones, Rajagopal y colaboradores (Rajagopal y otros, 2008)
obtuvieron tomografias RM de dos pacientes en posicién decubito prono, con las
mamas sumergidas en agua (Figura 3.8). Asumiendo la hipdtesis de homogenei-
dad para las mamas, y que su densidad es cercana a la del agua®®, el empuje del
agua contrarresté la accién de la gravedad — segun el principio de Arquimedes —,
obteniendo asi la configuraciéon de referencia de las mamas. Este procedimiento,
aunque interesante, carece de interés en fase clinica al aumentar el coste — tanto
en lo temporal como en lo econémico — de adquisicién de las imagenes médicas.

Para cada paciente se creé un modelo de elementos finitos adaptado a sus respec-
tivas geometrias mediante funciones ctibicas de Hermite (Figura 3.9). Se restrin-
gieron los desplazamientos en la interfaz mama-musculo pectoral mayor.

25Cuya densidad est4 dentro del 5% de la densidad aparente de la mama (Valentin, 2002).
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Figura 3.8: Obtencién de la configuraciéon indeformada y libre de tensiones de
las mamas. Tomografias RM de la paciente: (a) con las mamas bajo la accién
gravitatoria y (b) con las mamas sumergidas en agua. La maxima distancia
entre la pared toracica y el pezon se indica mediante una flecha.

ST

Figura 3.9: Obtencién de un modelo de elementos finitos de la mama especifico
para una paciente. (a) Segmentacién de los tejidos a partir de imigenes RM
con puntos blancos (superficie de la piel) y rojos (superficie del misculo
pectoral). (b) Superposicién. (c) Ajuste del modelo genérico sélido a la nube
de puntos obtenida. (d) Modelo de elementos finitos.
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Para los modelos de elementos finitos se asumieron las hipétesis de incompresibili-
dad y homogeneidad, sin distinguir unos tejidos mamarios de otros. Se adopté un
modelo de comportamiento neo-Hookeano, cuya constante caracteristica c; para
cada paciente se calculé empleando la técnica de optimizacion no lineal empleada
por Chung y colaboradores (Chung y otros, 2008b). Los resultados obtenidos para
dos pacientes cuyas mamas se sometieron a la accion gravitatoria arrojaron buenos
resultados en términos de errores de valores cuadraticos medios entre marcadores
superficiales (4,2 y 3,6 mm para ambas pacientes) e internos (3,7 y 4,7 mm).

3.2.3 Registro de imagenes

El registro de imdgenes es el conjunto de técnicas que determina la transformacion
entre una imagen fuente y una imagen destino, obteniendo la correspondencia
espacial entre dos puntos homologos cualesquiera con el minimo error posible.

Con este objetivo, se busca una funcién 6ptima, denominada campo de deforma-
cidn, que permita la alineacion espacial de las imédgenes y la posterior fusion de
la informacién que contienen (Maintz y Viergever, 1998) (Guo y otros, 2006). En
diagnosis mamaria, el registro de imédgenes se emplea para localizar la posicién
exacta de una masa sospechosa, comparando las imagenes médicas obtenidas con:

= Una unica técnica de diagndstico. En el caso de la mamografia, es necesario
establecer una correspondencia entre los mamogramas obtenidos en las di-
recciones CC y MLO. La complejidad de este proceso estriba en el hecho de
que el mamograma es una proyecciéon bidimensional de la mama altamente
deformada?®.

= Distintas modalidades de diagndstico. Este es el caso de la mamografia y la
RM. Los mamogramas y las tomografias RM — de naturaleza tridimensio-
nal — no pueden combinarse directamente para localizar la posicién de un
tumor, sino que debe definirse una correspondencia entre las imagenes.

Las técnicas de registro de imédgenes de la mama pueden clasificarse en:

= Técnicas de registro rigido. Emplean transformaciones, por lo general linea-
les: rigidas (traslaciones y rotaciones), afines (se preserva el paralelismo de
las lineas), proyectivas (las lineas se corresponden con lineas) y de escalado.

» Técnicas de registro deformable. Emplean transformaciones no lineales, co-
mo las deformaciones libres basadas en B-Splines®” o en la Teoria de la
Elasticidad.

26Y resulta todavia mayor si existen incertidumbres en la mamografia acerca del angulo de
incidencia de los rayos X, la cantidad de tejido irradiado y el grado de compresién ejercido.

27Un spline es una curva definida a tramos mediante polinomios, que puede expresarse co-
mo una combinacién lineal de B-Splines del mismo grado y suavidad sobre la misma particién
del dominio. Los B-Splines, que se han empleado para modelizar cuerpos deformables en 3D,
permiten obtener geometrias con transiciones suaves en cO.

(0]
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Ambas técnicas suelen emplearse dentro de un mismo problema de registro de
imdgenes mamarias?®. El registro rigido reproduce los movimientos globales de la
mama, pero no basta para caracterizarlos completamente, con lo que se emplea
en conjuncién con el registro deformable — para el que la aplicacién a la mama
constituye el problema arquetipico —, que reproduce los movimientos locales. De
acuerdo con Rueckert y colaboradores (Rueckert y otros, 1999), la biisqueda del
campo 6ptimo de deformaciones puede formularse como un problema de minims-
zacion multidimensional de una funcion de coste asociada a los pardametros de las
transformaciones locales y globales de la mama. Esta funcién de coste comprende
a su vez dos términos: el primero se asocia al grado de similitud entre las imége-
nes, cuantificando su alineamiento mediante técnicas como la transinformacion?®,
y el segundo regulariza la suavidad de los movimientos locales introduciendo un
término de penalizacién.

Las diversas técnicas de registro rigido y deformable se apoyan en tres métodos
distintos para obtener la transformacion espacial entre dos imégenes:

= Métodos basados en marcadores, situados en la superficie de la piel, el pezon,
el musculo pectoral, etc. La deformacién de la imagen queda bien determina-
da en los marcadores, aunque puede existir cierto grado de error en el resto
de la imagen.

= Métodos directos, basados en las imagenes crudas, como los niveles de inten-
sidad de los pixeles en un mamograma o los véxeles en tomografias RM.

s Métodos combinados de los dos anteriores.

Dada la complejidad de la biomecénica de la mama — debida a su geometria, su
movilidad, la naturaleza no homogénea y anisétropa de sus tejidos, sus cambios con
el tiempo y sus variaciones entre individuos — el registro de imagenes de la mama
es un problema complejo y abierto a la investigacién. Pese a lo prometedor de sus
posibilidades, existe el riesgo de obtener campos de deformaciones que no sean
fiables, bien porque los algoritmos empleados son de tipo heuristico, bien porque
las transformaciones obtenidas no sean fisicamente plausibles. Para paliar estos
inconvenientes, las simulaciones mediante el MEF se han incorporado con éxito al
registro de imagenes como apoyo a la obtencién del campo de deformaciones de
la mama (Botello y Marroquin, 2003). En los parrafos siguientes se describen las
contribuciones mas relevantes de los 1iltimos anos, cuyos modelos tienen en comun
la inclusién de todos los tejidos mamarios (adiposo, fibroglandular y piel), supues-
tos isétropos e incompresibles. Segin Rohlfing y colaboradores (Rohlfing y otros,

28 Aunque también se han empleado en otras situaciones clinicas, como en el registro 2D-3D
de imégenes médicas para comprobar la posicién de implantes en la rodilla tras una intervencién
(Kim y otros, 2011).

29La transinformacidn o informacidn mutua entre dos variables aleatorias es la cantidad que
mide su dependencia mutua. Se basa en el concepto de la Teoria de la Informacién, y expresa la
cantidad de informacién de la imagen fuente que contiene la imagen destino.
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2003), la incorporacién de la hipétesis de incompresibilidad — y con ella la con-
servacién del volumen de la mama — garantiza la obtencién de transformaciones
espaciales fisicamente plausibles en los algoritmos de registro.

Uno de los primeros modelos de elementos finitos empleados en el registro de
imdgenes mamarias corresponde a Samani y colaboradores (Samani y otros, 2000),
donde la geometria, validada mediante phantom, se gener6 a partir de los algorit-
mos descritos anteriormente (Samani y otros, 2001a). El modelo se comprimié 48
mm — un valor bajo en comparacién con los alcanzados en la practica clinica —
considerando un problema de contacto en tres dimensiones. Su deformada se com-
paré con las tomografias RM reales de la mama comprimida. Pese a las limitaciones
del modelo y a la inexactitud de las constantes elasticas empleadas — los autores
indicaron que el no considerar el comportamiento no lineal de los tejidos blandos
era una posible fuente de errores —, en este trabajo se manifest6 la trascendencia
del papel jugado por el método de los elementos finitos en el registro de imagenes
de la mama. En un trabajo posterior (Samani y otros, 2001b) se emplearon los
campos de desplazamientos obtenidos para la simulacién de una mamografia.

Ruiter y colaboradores (Ruiter y otros, 2002) simularon una mamografia para re-
gistrar mamogramas con tomografias RM. El campo de desplazamientos obtenido
mediante RM se aplicé al modelo de elementos finitos de la mama sin deformar.
En diversos experimentos, se combinaron diversas asunciones para los tejidos del
modelo (homogéneo, no homogéneo, lineal y no lineal), que se validé mediante
phantom. En contra de lo afirmado por Samani acerca de la necesidad de incluir el
comportamiento hiperelastico de los tejidos, los resultados de este trabajo demos-
traron que con el empleo de formulaciones eldsticas y lineales se lograba localizar
una lesién con un error de 3,8 mm (Figura 3.10).

En un estudio posterior (Ruiter y otros, 2003), estos autores caracterizaron la ma-
ma como un medio homogéneo con un médulo de elasticidad ficticio, cuyo valor
era la relacién entre los médulos de elasticidad de los tejidos adiposo y fibroglan-
dular. Se simulé una compresiéon mamografica variando dicha relacién de 1 a 6,7
y considerando tres modelos de comportamiento (eldstico y lineal, exponencial e
hipereldstico neo-Hookeano), concluyendo que el tercero proporcionaba resultados
mas proximos a la realidad.

Schnabel y colaboradores (Schnabel y otros, 2003) presentaron un método de va-
lidacién de algoritmos de registro no rigido basado en simulaciones mediante el
MEF. Se realizaron tres modelos de sendas pacientes afectadas de tumores ma-
marios, adoptando modelos comportamiento eléstico y lineal para los tejidos y los
tumores, pero no se evalué la capacidad de los modelos para predecir los movi-
mientos de la mama durante una mamografia.

Miga (Miga, 2003) propuso un nuevo enfoque a la elastografia a partir del registro
de imégenes, combinando la transinformacién con las simulaciones computeriza-
das. Se tomaron dos imédgenes de una mama con un tumor, en la que la imagen

7
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Figura 3.10: Correspondencia multimodal entre imégenes. Izquierda: mamo-
grama. Derecha: proyeccién de la imagen MR (el contorno del mamograma
se muestra como una linea a trazos). Nétese asimismo la superposicién de las
imdagenes de una lesién.

fuente correspondia a la mama sin deformar y la imagen destino a la mama defor-
mada. A partir de un modelo de la imagen fuente, se realizaron simulaciones para
estimar el campo de deformaciones de la mama, que luego se aplic6 a dicha imagen
para deformarla de modo que coincidiera con la imagen destino. En las simula-
ciones, se variaron las propiedades mecanicas — inicialmente basadas en datos de
trabajos previos como el de Krouskop y colaboradores (Krouskop y otros, 1998)
— para ajustar el campo de deformaciones.

En una nueva contribucién de Ruiter y colaboradores (Ruiter y otros, 2006), se
usaron simulaciones para registrar automaticamente mamografias y tomografias
RM mediante tres enfoques. En el primero, se tomaron dos series de imdgenes RM
de una paciente, la primera serie sin deformar y la segunda bajo una compresién
mamografica del 21 %. Se gener6é un modelo a partir de la primera serie de imdge-
nes y se simuld la misma compresién mamografica, proyectando la configuracién
deformada para obtener un mamograma virtual que podia ser comparado con el
mamograma real de la paciente (Figura 3.11). Los autores no incluyeron la piel
en el modelo, y se tomaron modelos de comportamiento de estudios anteriores de
otros autores (lineal, eldstico, exponencial e hipereldstico neo-Hookeano). Con el
fin de determinar el modelo de comportamiento de material mas idéneo, la de-
formada del modelo numérico se comparé con las tomografias RM de la mama
comprimida. Midiendo distancias entre marcadores, los autores reportaron unos
mejores resultados si se empleaba un modelo hiperelastico neo-Hookeano.
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4) Sinmlacion
mediante MEF

3) Parametrizacidn del modelo (pro-

piedades tisulares, deformacion...)

Figura 3.11: Estrategia de registro de imagenes con apoyo del MEF. Tomo-
grafias RM (1la) y mamograma (1b). 2) Malla de elementos finitos. 3) Defini-
cién del modelo. 4) Simulacién. 5) Deformada del modelo. 6) Proyeccién de
la imagen RM de la mama deformada sobre la del modelo.

En un segundo enfoque, se evalué cémo simular la compresién en el modelo, apro-
ximando la forma de la mama en las tomografias RM a semi-elipsoides, midiendo
los correspondientes 3 ejes en la configuracion indeformada y los 2 ejes en el elipsoi-
de del mamograma. En virtud de la hipétesis de incompresibilidad, y resolviendo
para el tercer eje en la configuracion deformada, se obtuvo la reduccién del espesor
de la mama tras la compresion, tomandose este valor como criterio para finalizar
la compresién simulada. Tras simular la mamografia, se obtuvo un mamograma
virtual que, superpuesto al mamograma real, permitié el célculo de las distancias
entre los contornos de ambos. Estos desplazamientos se aplicaron como condicio-
nes de contorno al modelo en una nueva simulacién, que dio como resultado un
nuevo mamograma virtual con el mismo contorno que el real.

Por tdltimo, se evalué la influencia de la piel, modelada como una membrana, con
distintas condiciones de friccién. Empleando valores de trabajos precedentes (Sa-
mani y otros, 2000), se observé que la presencia de la piel mejoraba los resultados
obtenidos en las simulaciones. Esta metodologia se comprobé en 6 casos clinicos,
en los que se conocia la localizacién de una lesién en los mamogramas y en las
tomografias RM. El centro de las lesiones se localiz6 con unos desplazamientos me-
dios de 3,9 + 0,9 para los mamogramas CC, 4,8 + 1,2 para los mamogramas MLO
vy 3,9+ 1,8 para las imdgenes RM. Los valores medios estan dentro del maximo de
5 mm requerido en la préctica clinica.

Pathmanathan y colaboradores (Pathmanathan y otros, 2008) realizaron un es-
tudio similar que, pese a ser muy completo, carecia de validacién en fase clinica.
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Elaboraron un modelo de elementos finitos en el marco de la Teoria de Elasticidad
en Grandes Deformaciones — asumiendo un comportamiento hiperelastico para
los tejidos e incluyendo la presencia de un tumor — a partir de tomografias RM
de una paciente y empleando técnicas descritas en estudios previos (Rajagopal y
otros, 2008). Se tomaron valores reportados en trabajos anteriores para los tejidos
adiposo y fibroglandular (Samani y Plewes, 2004), asi como para la piel (Veronda
y Westmann, 1970). Se asumié que el musculo pectoral no se desplazaba y que no
existia friccién entre la piel y las placas compresoras. De este modo se obtuvo la
configuracion de referencia de las mamas.

A continuacién, se simul6 una compresiéon mamografica, obteniendo mamogramas
virtuales en direcciones CC y MLO, para los que se determiné la correspondencia
de un tumor en la proyeccién CC con su correspondiente en la proyeccién MLO.
Para ello, conociendo la distancia entre el pezdén y el tumor en la proyeccion CC,
se obtuvo el lugar geométrico de puntos — una curva — a esa misma distancia
del pezon en la proyecciéon MLO (Figura 3.12).

{a) (b)

Figura 3.12: Mamogramas virtuales obtenidos por simulacién mediante el
MEF. (a) Mamograma CC. (b) Mamograma MLO (el punto blanco representa
la posicién del tumor).

A partir de una simulacién del modelo para pasar de posicién dectubito prono a
dectibito supino, se realizé un analisis de sensibilidad de las constantes elasticas
empleadas para los tejidos adiposo y fibroglandular. Los resultados mostraron que
el comportamiento del modelo era mas sensible ante pequenas variaciones de los
pardametros de la grasa, hecho que apoya el supuesto de que la grasa juega un
mayor papel biomecanico que el del tejido fibroglandular. En cuanto a la piel,
se concluy6 que la rigidez de esta tenia un efecto limitado en la deformacién del
modelo, teniendo en cuenta que se habia modelado como una membrana pasiva.
Sin embargo, en el cuerpo humano la piel estd sometida a tensiones residuales, y
se desconoce la manera mas adecuada de incluirla en un modelo computerizado.
Por ultimo, la presencia de un tumor no afecté significativamente a la mama. Este
hecho debe aceptarse con cautela, ya que la presencia de un tumor provoca ciertos

__ cambios en la rigidez de los tejidos circundantes.
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Lee y colaboradores (Lee y otros, 2010) demostraron que la combinacién de simu-
laciones de modelos de elementos finitos con técnicas de registro no rigido basadas
en deformaciones libres obtenia mejores resultados que su uso por separado, segin
demostraron al simular deformaciones de la mama en el paso de la posiciéon deciibi-
to prono a dectbito supino.

En los tdltimos anos se han propuesto métodos de registro no rigidos alternativos.
Ong y colaboradores (Ong y otros, 2010) propusieron la resolucién de las ecuacio-
nes de difusion de Laplace mediante modelos computerizados de la superficie de la
mama sin deformar (fuente) y deformada (objetivo). Las simulaciones y los expe-
rimentos phantom realizados demostraron que este método era capaz de registrar
superficies comprimidas de 6 a 36 mm con un error medio de 0,5 a 5,7 mm. La
compresién aplicada fue muy inferior a la alcanzada en la practica clinica, aunque
este enfoque abre nuevas perspectivas al registro de imagenes mamarias.

Tanner y colaboradores (Tanner y otros, 2011) estudiaron cémo simular las de-
formaciones de compresiones mamograficas de manera realista. Se obtuvieron dos
series de tomografias RM de las mamas de 11 pacientes, antes y después de com-
primirlas en direccién mediolateral, tal y como se procede durante una biopsia
mamaria. Se emplearon técnicas de registro no rigido tridimensional entre cada
serie para cuantificar la deformacién de las mamas. A partir de las series ob-
tenidas antes de las compresiones, se construyeron modelos de elementos finitos
con elementos tetraédricos de 10 nodos que representaban los tejidos fibroglandu-
lar, adiposo, cutaneo, muscular y tumoral. Se consideraron propiedades materiales
lineales para todos los tejidos, asumiendo relaciones de tipo potencial entre el
modulo de elasticidad de cada uno con respecto del de la grasa. El medio se su-
puso incompresible y anisétropo, en el que la rigidez de los tejidos en la direccion
anteroposterior diferia de la del plano coronal también en una relacién potencial.

Para cada modelo, la compresién mamogréfica se simulé imponiendo a los nodos
superficiales los desplazamientos obtenidos en el registro no rigido. Los pardme-
tros de los materiales se optimizaron durante el proceso para reproducir dichas
compresiones de la manera maés fiel posible a la realidad.

La bondad de los modelos para replicar las compresiones mamograficas se estu-
di6 en una nueva cohorte de pacientes sometidas a mamografias en la direccién
CC. En este caso, se compararon los contornos de los mamogramas reales y los
obtenidos mediante simulacién 3.13). Los resultados indicaron que al caracterizar
un medio mamario como isétropo se obtenian peores resultados que si el medio se
suponia anisotropo.

El comportamiento anisétropo de la mama ya habia sido observado por los auto-
res durante las mamografias CC, en las que la deformacién en la direccién de la
compresién era considerablemente mayor que en las otras dos. Segun los autores,
las causas de este comportamiento se debian principalmente a la presencia de los
ligamentos de Cooper, junto con el efecto de pretensién de la piel sobre la mama.
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Figura 3.13: Superposicién de mamogramas CC reales y simulados en funcién
de la caracterizacién del medio: (a) isétropo y (b) anisétropo. La linea gruesa
representa el perfil del mamograma real.

Han y colaboradores (Han y otros, 2012) simularon las compresiones mamogréaficas
mediolaterales de la misma cohorte del trabajo anterior mediante un problema de
contacto — es decir, simulando la interaccion entre las placas compresoras y los
tejidos de la mama — en lugar de la imposicién de un campo de deformaciones. A
partir de las tomografias RM de las pacientes se construyeron modelos de elementos
finitos especificos para cada geometria, empleando un proceso semiautomatizado
de segmentacién y mallado (Figuras 3.14a y 3.14b).

Para los tejidos incluidos en el modelo — tejidos fibroglandular, adiposo, muscular
y tumoral — se consideraron un modelos hiperelasticos de tipo neo-Hookeano. La
grasa y la piel se consideraron como un tinico tejido basdndose en trabajos anterio-
res — (Azar y otros, 2001) (Ruiter y otros, 2006) (Tanner y otros, 2006) — en los
que se supuso que la influencia de la piel en el comportamiento biomecanico de la
mama era despreciable. Para solventar la dificultad de determinar los parametros
de los materiales in vivo, se desarroll6 una técnica de optimizacion de parame-
tros basada en la correspondencia entre las tomografias RM antes y después de la
compresion.

Se consider6é que la deformacion del modelo de la mama durante la simulacién
(Figuras 3.14c y 3.14d) era causada por los valores relativos de las constantes
elasticas de los materiales. Se tomé la grasa como material de referencia, con un
modulo de elasticidad de ' = 10 kPa, y el rango de valores de los médulos de
elasticidad de los restantes tejidos fue (100 Pa — 1 MPa). Para el coeficiente de
Poisson se consideré el rango (0,45 — 0,4999). Se consideraron asimismo modelos
homogéneos y heterogéneos — tanto isdtropos como anisétropos — en la simu-
laciones. Con los modelos heterogéneos y anisétropos se obtuvieron los mejores
resultados — cuantificados mediante distancias entre marcadores —, lo que, una
vez més, puede explicar el papel de los ligamentos de Cooper en el comportamiento
biomecéanico de la mama.
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Fibroglandular
tissue

Muscle

Figura 3.14: Simulacién de una compresién mamografica mediante un pro-
blema de contacto. (a) Superficies perimetrales de los tejidos. (b) Modelo
de elementos finitos. Simulacién del problema de contacto: (c) antes y (d)
después de la compresion.
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3.2.4 Simulacion de mamoplastias

En la actualidad no existe ningiin método con el que predecir de forma exacta el
aspecto y el tamano de la mama tras una mamoplastia. De hecho, el resultado de
la intervencion depende principalmente de las habilidades del cirujano.

De este modo, los métodos computerizados de cirugia virtual y de planificacién
quirdrgica constituyen una opcién interesante para mejorar la prognosis quirirgica
en una paciente. En contrapartida, y para conocimiento del autor de la presente
tesis, existen pocos estudios publicados acerca de simulacién computerizada de la
mama en el &mbito de la Cirugia Pléastica, Reparadora y Estética.

Williams y colaboradores (Williams y otros, 2003) elaboraron modelos tridimen-
sionales de la mama — tanto realistas como idealizados — empleando modelos
de elementos hexaédricos lineales hibridos y el MEF para simular reconstrucciones
mamarias autdlogas y mediante implantes. Se incluyeron la piel y el tejido adiposo,
supuestos homogéneos, con un comportamiento mecanico representado mediante
el modelo de Mooney-Rivlin (véase el apartado 4.3.5). Las cargas aplicadas en los
modelos dependian de la técnica de reconstruccién que se simulaba. Este trabajo
carecia de validacién clinica.

Roose y colaboradores (Roose y otros, 2005) simularon la inclusién de una préte-
sis mamaria subglandular en un caso clinico real mediante dos tipos de modelos
numéricos: uno basado en resortes®® y otro de elementos finitos tetraédricos de
4 nodos. La razén de emplear el primero radicaba en su sencilla implementacion
y su bajo coste computacional en comparacién con el segundo. Se compararon
ambos métodos simulando el desplazamiento de un modelo de una placa que era
presionada por un implante (Figura 3.15) obteniendo diferencias menores de 1
cm. Los autores optaron finalmente por el modelo de muelles para simular un ca-
so clinico real, obteniendo un error maximo de 8,5 mm con la realidad (Figura
3.16). Se desconocen sin embargo la parametrizacién del modelo, y tampoco se
describié cémo se realizé la comparacion de la deformada del modelo con el caso
clinico real. Cabe indicar que los autores introdujeron factores de penalizaciéon que
exigian un excesivo coste computacional, lo que lo convertia al modelo basado en
resortes en inviable frente al de elementos finitos para un uso clinico. Es necesario
hacer notar dos conclusiones interesantes emanadas de dicho estudio. La primera,
que no era necesario elaborar un modelo heterogéneo — diferenciando los distintos
tejidos mamarios — para obtener unos resultados aceptables, y la segunda que las
constantes elasticas adoptadas para dicho tejido podian tener un valor arbitrario.

Los autores notaron que, durante el proceso de validacién del modelo con los datos
de la paciente en la que se basaba, los errores encontrados eran tanto mayores
cuanto mas lo eran los niveles de tensiones. Esto se se adujo a la presencia de

30F] tejido se discretizé en n nodos, dotado cada uno de una masa m; e interconectados
mediante muelles eldsticos y amortiguadores. Segun los autores, estos modelos ya se habian
empleado para simular ciertos musculos y el estémago.
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efectos biolégicos no considerados en la simulacién, como la atrofia o la contractura
capsular. Esta ultima afirmaciéon debe tomarse con cautela, ya que los autores no
hicieron constar la incorporacién de comportamientos basados en la Mecédnica del
Dano. La tension en la piel aumentaba con el tamano del implante, lo que es un
factor de gran importancia, sobre todo para las intervenciones de reconstruccién
mamaria, en las que suelen emplearse dispositivos de expansién cutanea.

Figura 3.15: (Modelo de elementos finitos de mamoplastia de aumento. (a)
Implante y placa de tejido sin deformar. (b) Deformada del modelo después
de colocar el implante.

Figura 3.16: (a) Superposicién de una imagen 3D de la paciente antes de la
intervencién con la deformada del modelo (alambrica). (b) Visualizacién de
las diferencias de prediccién entre el modelo y la realidad (los puntos oscuros
representan las zonas de mayor error).
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En un estudio posterior de los mismos autores (Roose y otros, 2006) se mejoré el
modelo basado en resortes, empleando modelos de tensores de masas (Figura 3.17).
Se puso hincapié en definir unas adecuadas condiciones de contorno para mejorar
la fidelidad del modelo a los casos clinicos reales de mamoplastias de aumento,
algo ya comentado previamente (Tanner y otros, 2006).

_ Adquisicién ~ Modelo del
de imagenes implante
— -
o |

J J

~ Malla de _ Uolocacidn __ Condiciones ___ Resultados de __
tetraedros del implante de contorno la simulacién

7

> \

Figura 3.17: Diagrama de flujo que ilustra la generacién de un modelo basado
en Tensores de Masas para simular una mamoplastia de aumento.

En el modelo se considerd para el parénquima mamario un material homogéneo,
elastico y lineal en base a trabajos previos, modelado con elementos tetraédricos.
En un estudio preliminar elaborado con 4 pacientes se obtuvo un error medio
entre la geometria simulada y la real menor de 4 mm, con un maximo de 9 mm.
Se registraron, sin embargo, diversas discrepancias en la comparacién de ambas
geometrias. Asimismo, se estimé la localizacién del implante en el modelo sin
conocer su posicion exacta, ya que no se reporté el uso de tomografias.

Pérez del Palomar y colaboradores (Perez del Palomar y otros, 2008) elabora-
ron un modelo de elementos finitos para predecir las deformaciones en la mama.
Se elaboraron 2 modelos para sendos casos clinicos distintos: una mamoplastia
de reduccién y una mamoplastia de aumento. Para los tejidos mamarios se asu-
mi6 un comportamiento hipereldstico neo-Hookeano. Para evitar el bloqueo de los
tetraedros durante el analisis, se empleé una teoria estandar mixta. Las formas
resultantes se compararon con imégenes multimodales, comparandose los movi-
mientos de la mama con marcas manuales e imagenes tridimensionales. El modelo
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se aproximé muy bien a la respuesta real de la mama ante fuerzas gravitatorias,
como se aprecia en la Figura 3.18.

() (d)

Figura 3.18: Imégenes y modelo de elementos finitos de una paciente antes de
someterse a una mamoplastia de reduccién. (a) Paciente en posicién dectibito
supino. (b) Paciente en posicién anatémica nétese la elevada deformabilidad
de la mama). (c) y (d) Modelo de elementos finitos, con las configuraciones
referidas a las imégenes (a) y (b), respectivamente.

3.2.5 Otras técnicas

Pese a los avances en las técnicas informaéticas y la obtencién de imégenes médicas,
las propiedades mecéanicas de los tejidos mamarios estan todavia lejos de su carac-
terizacién definitiva. Para paliar este hueco, en la ultima década se han investigado
técnicas experimentales alternativas a la palpacién y la elastografia, entre las que
se encuentran las siguientes:

s Wellman (Wellman y otros, 1999) construyé un dispositivo dotado de sen-
sores de presion y de posicién, que al comprimir la mama permitia conocer
la extension y la rigidez del tejido subyacente, generando una imagen tdactil
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de la mama. En las pruebas clinicas realizadas, este dispositivo resulté ser
altamente sensible, revelando la presencia de masas sospechosas que habian
permanecido ocultas en la inspeccién mediante ecografia.

= El dispositivo designado como BMI3!' permite la obtencién de una imagen
mecdnica de un modo similar a la obtenida mediante elastografia (Egorov y
Sarvazyan, 2008).

» Existen técnicas novedosas basadas en el registro tridimensional de la de-
formacién de una superficie y el MEF, como la DIC?3? que abren nuevas
perspectivas al estudio de las propiedades mecéanicas in vivo de los tejidos
mamarios (Moerman y otros, 2009).

31 Breast Mechanical Imaginer.
32 Digital Image Correlation



Capitulo 4

Planteamiento numeérico

Los tejidos bioldgicos blandos erperimentan niveles elevados de deforma-
ciones a tensiones relativamente bajas, tanto en ciertas situaciones clinicas
como en su estado fisioldgico normal, debido principalmente a su natura-
leza histoldogica y, en el caso de la mama, a la ausencia de restricciones
fisicas externas. Por este motivo, las ecuaciones constitutivas que describen
su comportamiento mecanico deben formularse en un marco adecuado. En
el presente capitulo, se justifican las hipdtesis asumidas para el medio ma-
mario y se formula la Teoria de la Elasticidad en Grandes Deformaciones
en este contexto, ademds de su planteamiento numérico en el método de los
elementos finitos para su posterior implementacion in silico.

4.1 Caracterizacién del medio mamario

La mayoria de los tejidos bioldgicos in vivo tienen una naturaleza bifdsica, pre-
sentan actividad metabdlica, termodinamica e hidrodindmica y sus propiedades
mecanicas varian con factores como la edad o los niveles de deformacién. Con to-
do, la estructura y las propiedades de los tejidos vivos depende de la escala a la
que se estudian?.

La consideracion simultanea de éstos y otros factores en un mismo modelo cons-
titutivo es una tarea excesivamente amplia para los objetivos propuestos en esta
tesis doctoral, en la que solamente se tendran en cuenta los fenémenos de tipo
mecanico. Sin embargo, es necesario establecer un conjunto de hipdtesis simplifi-
cativas de cara a la caracterizacién fisico-matematica de los tejidos mamarios.

ILa estructura de los tejidos vivos estd fuertemente jerarquizada (Meyers y otros, 2011). La
universalidad domina a escala microscépica — o nanoscépica —, y la diversidad lo hace en la
macroscépica (Buehler, 2011).
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4.1.1 Generalidades

Desde el punto de vista mecénico, los tejidos bioldgicos son heterogéneos, anisétro-
pos v viscoelasticos?. Al ser ricos en agua intersticial muestran efectos reolégicos,
y algunos de ellos, como la piel, estdan sometidos a tensiones residuales. La Figura
4.1 — (Holzapfel y otros, 2000) (Meyers y otros, 2008), adaptada — ilustra la
respuesta tensién-deformacion uniaxial de un tejido blando genérico.

Comportamiento en los primeros ciclos
Comportamiento repetible
mr_o1v
Inelastico
Z
\9 A
Z 2
€3 Elastico EO
= =
&
B
8
=
i)
w0
<)
&)
H
g 8 J
=] Tﬁ v
;2
8% .
S DEFORMACION

Deformacién plastica
residual

Figura 4.1: Respuesta tensién-deformacion no lineal de un tejido blando
genérico

En la Figura 4.1 se distinguen varias zonas de comportamiento:

1. Una zona inicial que parte de un estado libre de deformaciones — no necesa-
riamente libre de tensiones — y finaliza en el punto I. Su trazado se aproxima
al de una exponencial, poniéndose de manifiesto un aumento de la rigidez
de caracter viscoeldstico, que es mds pronunciado en tejidos fibrados®. En

2Un medio viscoso presenta una resistencia al flujo por cortante. Un medio eldstico se deforma
instantdneamente ante una perturbacién, que cuando cesa regresa su estado inicial. En un medio
viscoeldstico la deformacioén varia con el tiempo, de modo que el medio se endurece con la misma
a causa de la componente viscosa.

3El nimero de fibras de coldgeno que se alinea con el eje de méxima deformacién aumenta
con el nivel de tensiones, incrementandose progresivamente la rigidez tisular.
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este tramo, si se somete una muestra de tejido a sucesivos ciclos de carga
y descarga, se observan histéresis y relajacion de tensiones en los primeros
ciclos. Estos efectos disminuyen con la repeticion de los ciclos hasta que el
tejido exhibe un comportamiento casi repetible, alcanzandose el precondicio-
namiento del tejido, un aspecto de gran importancia para la realizacién de
ensayos de laboratorio (Cheng y otros, 2009), citado en el Capitulo 3.

2. Una vez alineadas todas las fibras de coldgeno del tejido, el aumento de la
rigidez tisular con la tension se debe a la deformacién de las fibras, como
muestra la porciéon de la curva comprendida entre los puntos I y II, donde
se pone de manifiesto el cardcter eldstico-lineal o viscoeldstico del tejido®.

3. A partir del punto II, el nivel de tensiones no puede considerarse dentro
del rango fisiologico. Entre los puntos II y III tiene lugar un comportamien-
to elastopléstico, ya que al cesar la carga aparecen deformaciones plasticas
residuales, asociadas a mecanismos de dano tisular.

4. Entre los puntos III y IV, los sucesivos ciclos de carga-descarga conllevan
nuevamente la aparicion de relajacion de tensiones.

En definitiva, se pone de manifiesto la complejidad del comportamiento mecéni-
co de los tejidos blandos, lo que justifica que los modelos constitutivos que los
describen no admitan, en la mayoria de los casos, las formulaciones cerradas tan
habituales en ingenieria.

4.1.2 Homogeneidad

En la hipétesis de homogeneidad se asume que la composicién y la densidad se
distribuyen uniformemente por todo el medio continuo, y son independientes del
nivel de deformacién, del tiempo o de la posicién de las fuerzas aplicadas.

4.1.3 Continuidad

La asuncién de la mama como un medio continuo se sostiene por la escala ma-
croscopica en la que se realizan las simulaciones de la presente tesis doctoral. Pese
a esto, la formulacién de los modelos constitutivos de los tejidos mamarios debe
basarse en un conocimiento adecuado de su estructura histomorfolégica.

Es interesante observar que la consideracién de un medio continuo implica que las
transformaciones geométricas no involucran cambios de materia, existiendo una
correspondencia biunivoca entre el estado inicial y el estado final del sélido. Como
se vera en la seccidn 4.3, el uso de ecuaciones constitutivas derivadas de una funcién
densidad de energia de deformacién resulta adecuado en este sentido.

4Fung denominé pseudo-elasticidad al comportamiento de este tipo de tejidos, y desarrollé un
modelo constitutivo al respecto. Véase (Fung, 1993) o (Athesian y Costa, 2009).
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4.1.4 Incompresibilidad

Se asume la incompresibilidad del medio cuando su volumen se mantiene préactica-
mente constante a lo largo de cualquier proceso de deformacién, lo que se traduce
en movimientos de caracter isocérico. Esta hipotesis se justifica en el hecho de que
los tejidos blandos son ricos en agua intersticial, que es incompresible.

Sin embargo, y en aras de la simplicidad, en los modelos constitutivos considerados
para los tejidos mamarios no se incluirdn las teorias poroeldsticas que tienen en
cuenta las interacciones de la fase sélida con la fase fluida — para mas informacién
al respecto, véase (Perez del Palomar-Aldea y Doblaré, 2006) —.

4.1.5 Isotropia

No existe un consenso unanime en la literatura acerca del grado de anisotropia
de los tejidos mamarios. Esto se debe a razones relacionadas con las restricciones
impuestas, a su vez, por la escala de estudio.

Desde un punto de vista histolégico, la presencia de fibras de refuerzo en la matriz
extracelular dota a los tejidos mamarios de cierto grado de anisotropia®. A nivel
macroscépico, las diversas estructuras de la mama (como los vasos sanguineos,
el sistema linfatico, los ligamentos de Cooper® y la distribucién de la grasa y el
parénquima) infieren una respuesta biomecanica anisétropa. Este fenémeno, que
Ruiter y colaboradores designaron como anisotropia macroscopica de la mama
(Ruiter y otros, 2006), fue observado en el transcurso de simulaciones de una
mamografia, en las que el efecto Poisson” de la mama era ligeramente distinto del
esperado.

A pesar de esto, puede asumirse la hipétesis de isotropia para los tejidos mamarios
por las siguientes razones:

= La escala de estudio considerada, que al ser macroscopica permite prescin-
dir del efecto direccional de las fibras de coldgeno. A este respecto, Miller
afirmé que la asuncién de isotropia de un medio era vélida para tamanos de
muestra superiores a 1 mm (Miller, 2005).

= La aleatoriedad en la distribuciéon de las fibras de coldgeno en los tejidos
mamarios, que hace que la respuesta mecanica de la mama no dependa de
la direccién de las fuerzas actuantes®.

5Existen modelos constitutivos basados en la distribucién estadistica y la densidad de las
cadenas moleculares en la red de fibras de coldgeno, como el propuesto para la piel por Bischoff
y colaboradores (Bischoff y otros, 2000).

6Estas estructuras son dificiles de discernir en imégenes médicas, con lo que no suelen incluirse
en los modelos computerizados.

"El alargamiento de la mama en los dos ejes perpendiculares al de compresién.

8Un medio presenta isotropia transversal cuando la respuesta mecénica es independiente en
todas las direcciones perpendiculares a una dada, como en la difisis de los huesos largos. Cuando
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= Se considera que las simetrias internas de un determinado material no se
modifican con la deformacién del medio a cualquier escala, y particularmente
en la macroscopica.

= Como parte de los objetivos de la presente tesis doctoral, para obtener mo-
delos numéricos que conjuguen la simplicidad con la reproducibilidad del
comportamiento real de la mama.

4.1.6 Régimen

Las deformaciones experimentadas por la mama durante una mamografia o una
mamoplastia de aumento son muy grandes, lejos del rango del 0-10% asumido
tipicamente para la elasticidad en pequenas deformaciones. Se asume que al inte-
rrumpirse dichas practicas la mama recupera su forma inicial sin que se observen
deformaciones permanentes.

Estas respuestas mecdnicas ponen de manifiesto que el comportamiento de los teji-
dos mecédnicos puede asumirse eldstico en un régimen no lineal de grandes deforma-
ctones. En cuanto a otros aspectos no lineales, se prescindira del comportamiento
viscoso de los tejidos mamarios, puesto que en las simulaciones computerizadas se
aplican fuerzas cuasiestaticas de poca duracion, para las que la respuesta mecanica

de la mama no depende de la historia de su deformacién®.

4.2 Teoria de la Elasticidad en Grandes Deformaciones

A partir de las hipétesis asumidas para el medio, se describen en este apartado los
aspectos generales del comportamiento mecanico de la mama dentro de la Teoria
de la Elasticidad en Grandes Deformaciones. Para méas informacién al respecto,
constltese, entre otros (Fung, 1965) (Malvern, 1969) (Spencer, 1971) (Holzapfel,
2000).

Definicién. Sélido deformable. Segin la Mecdnica de los Medios Continuos, el
dominio conocido como sélido deformable B es un subconjunto abierto Q C R3,
formado por un nimero infinito de particulas que se identifican mediante sus coor-
denadas respecto de un sistema cartesiano arbitrario de referencia.

Definicion. Configuracion. La configuracion € de un solido deformable es el
lugar geométrico de coordenadas que ocupan las particulas en cierto instante t € R.

Sea una funcién movimiento vectorial, biunivoca (g, y de continuidad hasta C*
que, aplicada sobre la configuracién §2; que ocupa el sélido B en un instante de

existen tres direcciones ortogonales preferentes de distinta respuesta mecénica se dice que el medio
presenta ortotropia.

9 Ademés, los tejidos in vivo tienen propiedades eldsticas que son poco sensibles a la velocidad
de deformacién hasta que esta alcanza varios ordenes de magnitud (Fung, 1993).

93



Capfitulo 4. Planteamiento numérico

referencia to = 0, asigna tres valores a cada particula P € §;, que corresponden a
sus coordenadas iniciales respecto al sistema de referencia escogido:

po: Q=R po(P)=X

La funcién ¢y define la denominada configuracion de referencia €y del soélido,
también conocida como configuracion indeformada.

4.2.1 Cinematica

La deformacién de un sélido implica el movimiento de las particulas que lo cons-
tituyen, cuyas coordenadas, al igual que la funcién ¢, se modifican durante el
proceso. En este caso, el movimiento del s6lido puede considerarse como una fami-
lia de configuraciones dependientes del tiempo, de modo que para cierto instante ¢
v la configuracion deformada €y correspondiente, las coordenadas de las particulas
se definen respecto del sistema de referencia segin la funcién movimiento ;:

@tiQt%RS; %Ot(P):X

La expresion x = ¢(X, t) particularizada para una particula P constituye la ecua-
cién de la trayectoria de esta a lo largo de t.

Campos vectoriales: desplazamiento, velocidad y aceleracion

Siempre que el movimiento sea regular'® es posible definir campos tensoriales
respecto a la configuracién de referencia o a cualquier configuracién deformadal?
y un tnico sistema de referencia trirrectangular cartesiano!'2.

De este modo — consiiltese la Figura 4.2 (Oliver y Agelet de Saracibar, 2000),
adaptada —, el movimiento puede caracterizarse a partir de un campo vectorial
de desplazamientos segin dos descripciones distintas:

= Descripcion material o formulacion Lagrangiana. El campo vectorial U, de
desplazamientos se define con respecto a las coordenadas materiales X =
X(X1, X2, X3) de las particulas en la configuracién de referencia:

Ui 0o(Q) = RY5 Ui(po(P)) = ¢e(P) — ¢o(P)

10T,as implicaciones de un movimiento regular son la conservacién de lineas y superficies conexas
antes y después de la transformacién cinemaética

11En la hipétesis de pequefias deformaciones, toda configuracién deformada siempre se identi-
fica con la configuracién de referencia.

12Luego no resulta necesaria la distincién entre entidades covariantes y contravariantes, salvo
necesidad expresa.
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Trayéctoria
x =6 (X, 1)

Xy x4
Figura 4.2: Caracterizacién del movimiento en un sélido deformable.

Y las componentes de U; que definen la posicion de una particula ¢ en
cualquier configuracion son:

Ui(th) = Ii(Xa t) - X;

= Descripcion espacial o formulacién Fuleriana. De forma anédloga, puede de-
finirse el campo vectorial de desplazamientos u; con respecto a las coorde-
nadas espaciales x = x(x1, 22, x3,t) de los puntos del espacio ocupados por
las particulas en un instante ¢:

ug s o (Q) - R?; w (0t (P)) = pi(P) — po(P)
ui(x,t) = x; — Xi(x,1)

De este modo, las coordenadas espaciales asociadas a una particula P para
un tiempo dado t; pueden corresponder a una particula P’ distinta en un
tiempo to. El movimiento en ambas descripciones se relaciona segin (4.1):

Ut (X, t) = U (X, t) (41)

Por otro lado, la primera y segunda derivadas del movimiento ¢ con respecto al
tiempo ¢ — manteniendo X fijo — proporcionan, respectivamente, los campos vec-
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toriales en descripcién material de velocidad V' y aceleracion A para una particula
P:

V(X,t) = w ; A(X,t) =

0p* (X, 1)
o2

En descripcién espacial, y por analogia a (4.1), se obtienen las correspondientes
expresiones de los campos de velocidad v y de aceleracién a (Holzapfel, 2000):

V(X,t) =v(x,t); A(X,t) = a(x,t)

De este modo, el objetivo clasico de la Teoria de la Elasticidad en Grandes De-
formaciones consiste en encontrar la solucién x que representa la posicion de las
particulas del sélido B en una configuracion deformada 2;. Dado que la deforma-
cién se asume continua, no es necesario considerar los estados intermedios entre la
configuracion de referencia y la configuracion deformada del sélido, aceptandose
la existencia de un gradiente de deformacion que se describe matematicamente de
forma tensorial.

Tensor gradiente de deformacion

Dado un movimiento ¢, se define el tensor gradiente de deformacion F como el
siguiente campo tensorial sobre la configuraciéon de referencia:

F:o(%) € R — R? x R?
F(P)=F(X)=F; = X, = ax,
8.%‘1 al‘l 6371
00X, 0Xy 0X3
(91‘2 3562 (91’2
0X1 00Xy  0X3
(9{)33 81‘3 81'3
00X, 0Xy 0Xj

El tensor gradiente de deformacién incorpora todos los efectos cineméticos de las
particulas del cuerpo deformable, tanto los asociados a la deformacién como los
relacionados con el movimiento de sélido rigido.

Sean dos particulas Py @ de ®B separadas a una distancia dX en la configuracién
de referencia €y y a una distancia dx en cierta configuracién deformada Q; (Figura
4.2). El tensor gradiente de deformacién relaciona ambas distancias a partir de la
expresion:
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dx =F-dX

Al ser el movimiento regular, la funcién ¢; es uniformemente continua en C° y
C1, asumiéndose la existencia de la inversa del gradiente de deformacion (F~1),
que es un nuevo campo tensorial definido sobre la configuracién deformada:

F':p(Q) eR* = R3xR?
_ _ _1 Opi(x)  0X;(x)
1 _ -1 _ 1_ Y% _ J
F(P)=F'(x) = (F);) = =50 = =5
0X, 0Xi 00Xy
8%‘1 8.132 81‘3
0X 0X 0X
-1 _ 2 2 2
(F)ji B (9£E1 81‘2 81173 (43)
0Xs 0X3 0X3

6331 5):52 (9,%3

para el que se verifica que:
FF'=F'F=1I

siendo I el tensor identidad de segundo orden.

Como se detallara en la seccién 4.2.3, toda transformacién cinemaética en un sélido
deformable debe satisfacer el principio de conservacién de la masa, en virtud del
cual la densidad de las particulas se mantiene finita y positiva en el proceso.
Matematicamente, es condicién necesaria y suficiente que el determinante de F —
denominado Jacobiano J de la transformacion — sea siempre positivo:

J=detF >0

Con el Jacobiano de la transformacién se establece una correspondencia biunivoca
entre un elemento diferencial de volumen dV en la configuracion de referencia con
el mismo elemento dv en la configuracion deformada:

dv = JdV (4.4)
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Descomposicion polar del tensor gradiente de deformacion

Con el fin de excluir los efectos de movimiento de sélido rigido del tensor gradiente
de deformacion, para que este incluya solamente los términos de la deformacién
del medio, se realiza la siguiente descomposicion polar de F':

F=RU=WR (4.5)

donde R es el tensor ortogonal de rotacion, de determinante igual a la unidad, que
representa las rotaciones de sélido rigido, y U y W son sendos tensores simétricos
definidos positivos denominados tensor de deformacion por la derecha y tensor
de deformacion por la izquierda, respectivamente, que contienen una descripcién
completa de la deformacién del medio.

Tensores de deformacion

A partir de (4.5); puede definirse un nuevo campo tensorial sobre la configuracién
de referencia que es independiente de los movimientos de sélido rigido, denominado
tensor de deformaciones de Cauchy-Green por la derecha, C:

C: o) = R? x R3
C=FTF = (RU)TRU = UTRTRU = U'U (4.6)

Andlogamente, a partir de (4.5)5 se define el tensor de deformaciones de Cauchy-
Green por la izquierda b como un campo tensorial andlogo al anterior, pero sobre
la configuracion deformada:

b: () — R x R?
b=FF' = WR(WR)T = WRR"WT = ww"” (4.7)

Puede demostrarse que los tensores C y b tienen los mismos autovalores, cuyos
cuadrados se denominan deformaciones principales (A\3,3,A3). En el espacio tri-
dimensional, los tensores C y b pueden expresarse en forma de una matriz 3x3,
admitiendo la existencia de tres invariantes'® (I1, Is, I3) que son combinaciones
escalares de sus entradas. En funcién del tensor de Cauchy-Green por la derecha,
los invariantes adquieren la forma:

1
I =trC; I, = 5 [(trC)2 - trCQ} ; I3 = detC (4.8)

13Reciben este nombre porque no dependen del sistema de referencia, y son importantes para
la descripcién de la deformacién en un medio isétropo.
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Cuando se presenta una transformacion trivial — carente de movimiento de sélido
rigido o de deformacion — se tiene:

F=C=1

y con esta premisa se definen por conveniencia los tensores de deformacion para
que resulten en el tensor nulo 0 cuando tengan lugar tales transformaciones tri-
viales. Este es el caso del tensor de deformaciones de Green E (4.9) y del tensor
de deformaciones de Euler-Almansi e (4.10):

E=_(C-1) (4.9)

DN | =

(1-F'F 1 (4.10)

| —

e =

expresados, respectivamente, en descripcién material y en descripcién espacial.

4.2.2 Cinética

La deformacién del solido deformable 8 a partir del movimiento de las particulas
que lo forman da lugar a interacciones entre las mismas. Considerando exclusiva-
mente las de tipo mecanico, una de ellas es la tension en un punto, que es la fuerza
ejercida por unidad de superficie cuando esta tiende a cero y proporciona una idea
de la intensidad de dicha fuerza.

Concepto de tension

Para ilustrar el concepto de tensién, considérese la Figura 4.3. Sea un sélido de-
formable B en la configuracién de referencia Qg en ¢ = 0, sobre el que actiian unas
fuerzas externas, no representadas, sobre su superficie 02, que lo deforman hasta
alcanzar una nueva configuracién en equilibrio ); para cierto instante t.

Supdngase que el cuerpo se secciona en dos mediante un plano que pasa por una
particula P del mismo en la configuracién de referencia, identificada mediante el
vector de posicién X (P’ y x respectivamente en la configuracién deformada). En
la vecindad de dicha particula se toma un elemento diferencial de area dS en la
configuracion de referencia y ds en la configuracion deformada. En esta tltima se
postula la existencia de una fuerza resultante df (no representada) de las fuerzas
internas que aparecen en los puntos por donde el plano ha seccionado a B, las
cuales garantizan el equilibrio de cualquiera de las dos partes del sélido.

De acuerdo con la Figura 4.3, para cualquier elemento diferencial de superficie se
cumple:
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df = tds = TdS (4.11)

t =t(x,t,n); T = (X,t,N) (4.12)

donde t representa el wvector tension “real” — puesto que se define respecto a
la configuracién deformada —, que acttia en la particula P’, siendo n el vector

perpendicular y en sentido saliente a ds. El vector tensién T estd referido a la
configuracion de referencia, siendo N y dS los homoélogos en dicha configuracion.

X5 x4

Figura 4.3: Vectores tensién actuando sobre una particula.

Tensores de tension

El concepto de tension en un punto puede generalizarse definiendo un campo

tensorial de segundo orden conocido como tensor de tensiones:

t(x,t,n) =o(x,t)n; T(X,t,N)=P(X,{)N (4.13)

en las configuraciones deformada (4.13); y de referencia (4.13)s.

14Un tensor de tensiones debe obedecer las leyes de transformacién de coordenadas requeridas
para un tensor, luego sus componentes no son, en general, componentes fisicas de la tensién.
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El tensor o se denomina tensor de tensiones de Cauchy. Su sentido fisico se deduce
a partir de sus componentes ¢;;, donde el subindice 7 identifica la direccién del
vector normal n de la superficie en la que actia la tensién, y su direccion se indica
mediante el subindice j.

Habitualmente, la configuracién deformada de un sélido no es conocida de ante-
mano, por lo que resulta conveniente formular tensores de tensién respecto a la
configuracién de referencia. En (4.13)s, el tensor P es el primer tensor de tensiones
de Piola-Kirchhoff, y representa la fuerza medida en la configuracién deformada
que actua por unidad indeformada de area.

Si se considera la formula de Nanson, que relaciona vectores elementales de areas
infinitesimales en la configuracién actual (ds) y de referencia (d.S):

ds = JF~1dS (4.14)

entonces el primer tensor de tensiones de Piola-Kirchhoff puede escribirse en fun-
cién del tensor de tensiones de Cauchy:

P=JoF T (4.15)

deduciéndose por lo tanto que el primer tensor de tensiones de Piola-Kirchhoff no
es simétrico. Para facilitar la posterior linealizacion de las ecuaciones del problema
eldstico (seccién 4.4.3), se introduce a continuacién el sequndo tensor de tensiones
de Piola-Kirchhoff, S, definido también respecto a la configuracién de referencia
y relacionado con los anteriores segin la expresién (Holzapfel, 2000):

S=JF'oF T=F'P=8" (4.16)

4.2.3 Leyes de conservacion

Los principios de la Mecanica de los Medios Continuos se asientan sobre unas leyes
de conservacidn que deben satisfacerse siempre para todo material (Marsden y
Hughes, 1983), y que se caracterizan matemédticamente en los apartados siguientes
dentro del contexto de la presente tesis doctoral.

En lo sucesivo, el sélido deformable 8 se asimila a un sistema cerrado, constituido
por una tUnica fase en la que no existen fuentes, sumideros o flujos de masa. El
movimiento del sélido — y por lo tanto su configuraciéon en cada instante — se
determina exclusivamente a partir de la funcién ¢, (X,t) € R? de Qq, que hace
corresponder a cada punto en X su posicién deformada x = ¢;(X,t) para cada
instante t.
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Conservacion de la masa

Dado el movimiento ¢;(X,t) de un cuerpo B, sea pg = po(X) el campo escalar
densidad en la configuracién de referencia, y p = p(x,t) la densidad en una con-
figuracion deformada en un instante t. Sea g C B un subconjunto abierto del
sélido en la configuracién de referencia, con Uy = ¢ (Lho, t) dicho subconjunto en
una configuracién deformada. Se asume que i tiene un contorno suave Ol

La ley de conservacion de la masa establece que la masa 91 de 4 se mantenga
constante a lo largo del proceso de deformacién, es decir:

M(8hy) = ML) /u po(X)dV = /u p(x.t) dv

Dado que la eleccién de 4 es arbitraria, considerando la expresién (4.4) se obtiene:

po=4Jp (4.17)

Con el fin de expresar (4.17) en funcién de los campos vectoriales cineméticos, se
recurre al concepto de derivada material de una propiedad, con la que se expresa su
variacion respecto al tiempo para una particula especifica del sélido. Al aplicarse
al campo escalar J se obtiene (Wu, 2005):

% = Jdivv (4.18)

. ov; . . . .
donde divv = Vv = —, representa la divergencia de v para un instante ¢ fijo.

8Z‘i

Si se aplica el operador derivada material a (4.17) y se considera (4.18) se obtiene
la siguiente ecuacion de continuidad:

dp
L 4 pVv=0 4.19
3 teVY (4.19)

Por otro lado, la derivada material de p = p(x,t) puede expresarse como:

dp Op
- F 4.2
TRy +vVp (4.20)

siendo los dos sumandos, respectivamente, la derivada local y la derivada convec-
tiva de p. La primera representa la variacién de la densidad con el tiempo en un
punto fijo del espacio, y la segunda estd relacionada con el transporte de masa.
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Sustituyendo (4.20) en (4.19) se obtiene:

dp B
5% +V(pv)=0 (4.21)

en la que el término (pv) puede interpretarse como el flujo mdsico. Integrando
(4.21) en un volumen arbitrario l; € B y aplicando el teorema de la divergencia'®,

la ley conservacion de la masa se reescribe finalmente como:

9p = — v) -nds =
/utat(x,t)dv /m(p) ds =0 (4.22)

donde n es un vector normal a ds, que es un elemento de area del contorno 94 de
3, v se ha aplicado el supuesto inicial de inexistencia de flujo masico.

Conservacion de la cantidad de movimiento y del momento cinético

Se considera que las particulas de 9 se encuentran en una configuracién €; de
superficie de contorno 02, para un instante t. A partir del movimiento ¢y, la
densidad espacial p(x,t) y el campo espacial de velocidades v(x,t), se define la
cantidad de movimiento del sélido como la siguiente funcién vectorial:

L(t):/Qp(x,t)v(xj)dv:/Q po(X)V(X,t)dV (4.23)

El momento cinético (momento de la cantidad de movimiento) respecto a un punto
fijo caracterizado por el vector de posicién r, es el siguiente campo vectorial:

J(t) = /Qr X p(x,t)v(x,t)dv = /Q r x po(X)V(X,t)dV (4.24)

donde:
r(x) =x—xg9 = ¢(X,t) — x¢

Empleando el operador derivada material pueden obtenerse las expresiones de las
leyes de conservacion de la cantidad de movimiento y del momento cinéticol® (se
prescinde de los argumentos de las funciones para una mayor claridad):

15 Designacién abreviada del Teorema de Gauss-Green-Ostrogradski.
16Que son, respectivamente, generalizaciones del primer y el segundo principios del movimiento
de Newton al contexto de la Mecénica de los Medios Continuos.
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]L(t)zi(t):g/pvdv:g poV dV
a ot/ dt Jo, w2)
:/p\'fdv:/ poV dV = F(t)
Q Q0
J(t):wzi/rxpvdv: d/ rx poVdV
a ot dt Jo, @26

:/rxp\}'dv:/ r x poVdV = M(t)
Q Q0

siendo vy V el campo de aceleraciones en descripcion espacial y material, respecti-
vamente. Las fuerzas de inercia por unidad de volumen deformado y de referencia
se denotan por pv y pgV, respectivamente.

El conjunto de fuerzas que actia sobre el sélido deformable se caracteriza por me-
dio de su torsor cinemdtico, constituido por F(¢) y M(t) en las expresiones (4.25)
y (4.26). Sea una configuracién Q del sélido deformable 9B en un instante ¢ dado,
sobre cuya superficie 992 actia un campo vectorial de tensiones t = t (x,¢,n), de-
finido en (4.12);. Se considera asimismo un campo vectorial espacial b = b (x, t)
denominado fuerza volumétrica, que se define por unidad de volumen de la confi-
guracién deformada Q'7 y se supone actuando sobre todas las particulas de $B.

De este modo, las expresiones siguientes describen la fuerza resultante F(t) y el
momento resultante M(¢) en descripcién espacial, para un instante ¢ dado:

F(t):/mth/QBdU (4.27)
M(t):/mrxtds+/gr><5dv (4.28)

y al igualarlas, respectivamente, con (4.25) y (4.26) dan como resultado:

/ tds+/5dv:/p\'/dv (4.29)
0 Q Q

/ rxtds—i—/rxt_)dv:/rxp\'ldv (4.30)
a0 Q Q

Las ecuaciones (4.29) y (4.30) pueden expresarse en descripcién material si se con-
sidera una nueva fuerza volumétrica B = B (X, t) que acttia sobre la configuracién

17Este es el caso del peso propio del cuerpo: b = pg, siendo g el vector aceleracién de la
gravedad, siendo su médulo la constante gravitatoria g = 9,8 m/seg?.
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€ de B en un instante ¢ considerado, medida con respecto a la posicién de referen-
cia X, y que representa la fuerza aplicada por unidad de volumen de referencia.
Considerando (4.4) y x = ¢(X,t) se obtiene:

b(x,t)dv = b(p(X,t),t) JdV = B(X,t)dV

Retomando la descripcién material del vector tension T = T (X,¢,N) segin
(4.12)2, las ecuaciones (4.29) y (4.30), expresadas respecto a la configuracién de
referencia, son:

/ TdS+/ BdV:/ poV dV (4.31)
00 Qo Qo

/ rdeS+/ prdV:/ rx poVdV (4.32)
0Qo Qo Qo

A continuacién se obtendran las ecuaciones del movimiento en elastostatica para
el medio mamario en descripcién espacial, existiendo las andlogas en descripcién
material. Para que se satisfagan las ecuaciones (4.29) y (4.30), es condicién necesa-
ria y suficiente que exista el campo tensorial o de tensiones de Cauchy introducido
en (4.13);. Aplicando el teorema de la divergencia a (4.29):

/ t(x,t,n)ds:/ a(x,t)nds:/diva(x,t)dv
o0 a0 Q

se obtiene la primera ecuacion de Cauchy del movimiento:

/ (dive+b—pv)dv=0 — dive+b=pv (4.33)
o0
doij |+ .
— b = pi 4.34
oz, +b; = pi (4.34)

que se cumple para toda particula situada en x de ; en cualquier instante de
tiempo t. Las componentes o,, del tensor de tensiones de Cauchy se definen a
partir de unas ecuaciones constitutivas adecuadas que relacionen las deformaciones
impuestas con las tensiones en el medio. Asumiendo que se trata de un problema
elastostatico con v = 0, la primera ecuacién del movimiento de Cauchy resulta:

divo+b=o0

que es claramente no lineal, ya que o depende en general del campo de desplaza-
mientos u = x — X.
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Por otro lado, a partir de (4.30) y aplicando nuevamente el teorema de la diver-
gencia, se obtiene (Holzapfel, 2000):

/rxtds:/ rxands:/(rxdiva'JrE:o-T)dv
a0 a0 Q

donde £ es el tensor de permutacion de tercer orden. Operando, se tiene:

/ rx(p\}'fbfdivo')dv:/é':ojdv
1) Q

E:0l =0

es decir, el doble producto escalar £ : 7 da como resultado un vector de compo-
nentes E.pc00p que debe ser el vector nulo o, lo que se satisface si, y sélo si:

A este resultado se le conoce como la segunda ecuacion de Cauchy del movimiento.

Conservacion de la energia

En este apartado se describen las ecuaciones de conservacién de la energia en
un sélido deformable monofédsico B. En primer lugar, se introduce la descripcién
material de tres magnitudes escalares relacionadas con la energia mecdnica, que
es el tnico tipo de energia considerado en este trabajo.

La potencia mecdnica interna P;n; describe la velocidad de cambio del trabajo
producido por las tensiones. Se puede expresar en funcién del primer tensor de
tensiones de Piola-Kirchhoff, P como:

Pint(t) = / P FdV = / tr (PTF) av (4.35)
Qo Q0

La energia cinética K del sélido deformable 96 puede entenderse como una genera-
lizacion de la mecanica newtoniana a la Mecéanica de los Medios Continuos. Para
cierto instante ¢ viene dada segin:

K(t) = /Q poV - Vv (4.36)

La potencia mecdnica externa Pe,: realizada por las tensiones superficiales y las
fuerzas volumétricas B en la configuracién de referencia €2 es:
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Peat(t) = T-VdS+ [ B-VdV (4.37)
390 Q0

A partir de estas definiciones, la conservacion de la energia mecdnica en un sélido
deformable puede expresarse como:

d
a’C(t) + Pmt(t) = Port (438)

y sustituyendo (4.37), (4.35) y (4.36) en (4.38) se obtiene:

1 .
i/ fp0V~VdV—|—/ P:FdV = T-VdS + B-VvVdV (4.39)
dt Jo, 2 Q0 Q0 Q0

A continuacién se introduce una nueva variable de estado'® e, la energia interna'®

por unidad de volumen, que representa la suma de todas las formas de energia del
solido a nivel microscopico. La energia interna en una configuraciéon deformada €2
y en la configuracion de referencia €2y se expresa como:

Et(t):/Qe(x,t)dv:/Q (X, 0,07V = [ X,V (4.40)

en la que para la obtencién de (4.40)3 se ha considerado (4.4) y x = ¢(X, t). Como
solo se considera la energia mecéanica, se tiene que la potencia mecanica interna
Pint debe ser igual a la variacion temporal de la energia interna:

d

Pint = &

E(t)

y en este caso, (4.38) puede expresarse como:

d d
E’C(t) + &Et(t) - Pezt (441)
que, a su vez, resulta en:
d 1
< (p0V~V+e> aww=/[ T-vds+ [ B-vav (4.42)
dt Jo, \2 290 Qo

18Magnitud fisica que caracteriza el estado de un sistema termodindmico en equilibrio.
19E] término energia interna fue introducido por Clausius y Rankine en el siglo XIX.
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La ecuacién (4.42), para un sistema en ausencia de flujo de energia térmica, consti-
tuye la expresion del primer principio de la termodindmica, que gobierna la trans-
ferencia energética en un proceso termodindmico. Asimismo, su miembro izquierdo
expresado de la forma siguiente para un instante t:

Ut) = /Q (;pOV-VJre) av

caracteriza la energia total U(t) de B con respecto a su configuracién de referencia,
y es la suma de las energias cinética e interna. Se pone asi de manifiesto que las
contribuciones a la energia total se deben exclusivamente a las fuerzas externas
aplicadas a través del término Pe..

Una expresién alternativa para Pj,: es win:, dada por las identidades (4.43):
wi =P :F=S:E (4.43)

en las que la doble contraccién de un tensor de tensiones con la variacién del tensor
asociado de deformaciones es proporcional a la potencia fisica real por unidad de
volumen de referencia.

Se asume que el sistema mecanico es conservativo, es decir, que la suma de la
energia potencial total IT del sistema y la energia cinética U se mantiene constante
en todo instante ¢ de tiempo. La energia potencial puede expresarse como la suma
de Il..: v IL;,:, dos funciones escalares que representan la energia potencial de
las fuerzas externas y la energia potencial interna del cuerpo, respectivamente. De
este modo, se llega a:

eyt (t) + ine () + K(t) = const (4.44)

Alternativamente, la energia potencial interna del sélido deformable puede repre-
sentarse en la configuracion de referencia segun:

Wine(t) = /Q vV (4.45)

donde W representa la funcion densidad de energia de deformacion almacenada en
el medio por unidad de volumen de referencia, que sera tratada con mas detalle
en la seccién 4.3.2.

A partir de este punto, se considera una nueva variable de estado del sélido, la
entropia, que cuantifica la aleatoriedad microscépica y el desorden del medio:
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ne =nc(x,t);  n=n(X,1) (4.46)

donde se expresa por unidad de volumen en las configuraciones deformada (4.46);
y de referencia (4.46)3, en un cierto punto e instante t. La entropia total S del
cuerpo en una configuraciéon deformada puede expresarse como:

S(t):/ﬂnc(x,t) dv:/Q n(gp(X,t),t)JdV:/ n(X,t)dV (4.47)

Qo

Se define a continuacién la variacion de entrada de entropia Q en descripcion
material, aplicada a cierta region del sélido, que es la diferencia entre el valor de
la entropia que se transfiere a través de la superficie de contorno 0€)g y la entropia
generada en dicha regién:

ot) = — H-NdS+ [ RdV (4.48)
890 QO

donde el campo escalar R = R(X,t) denota la fuente de entropia por unidad
de tiempo y de volumen en la configuracién de referencia. El campo vectorial
H = H(X,t) es el flujo entrdpico de Piola-Kirchhoff que atraviesa la superficie de
contorno 0§y, por unidad de tiempo y de superficie. El vector N se define como
saliente a 0, lo que explica el signo negativo del primer término de (4.48);.

La diferencia entre la velocidad de variacién de la entropia S y la velocidad de
entrada de entropia Q en B determina la generacion total de entropia por uni-
dad de tiempo I'(t). Se postula que, para todos los procesos termodindmicos, la
produccién de entropia jamas puede ser negativa, lo que se traduce en la expresién:

d

= 51 - Q(t) >0 (4.49)

I'(t)

que se conoce como el sequndo principio de la termodindmica. A diferencia del
primero, no se trata de una conservacién, sino que caracteriza la direccion de
la transferencia energética. Por ejemplo, en virtud del segundo principio de la
termodinamica, la energia mecédnica puede transformarse en energia calorifica por
friccién, pero nunca puede darse el caso inverso: a este tipo de procesos se les
conoce como irreversibles. De forma maés explicita, se tiene la expresién:

d -
F(t):a/ ndV + H'Nde/ RdAV >0 (4.50)
Qo Qo [
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La variacién de la velocidad de entrada de entropfa estd estrechamente relacionada
con el flujo de calor Q. Introduciendo el campo escalar dependiente del tiempo
conocido como temperatura absoluta®® © = ©(X,t) > 0 se obtiene:

Q - R
H=—; R=— 4.51
5 5 (4.51)
y si se introducen en (4.50) asumiendo un proceso adiabdtico con Q =0:
d R
F(t):—/ ndV—/ Ravs>o (4.52)
det Qo Qo e

expresion conocida como desigualdad de Clausius-Duhem en descripcion material,
necesaria para desarrollar de los modelos constitutivos de los materiales. Aplicando
la regla de Leibnitz y considerando que el volumen V' no depende de ¢:

R
L
n 9=

Por otro lado, si se emplea la funcién densidad de energia de deformacién ¥ intro-
ducida en (4.45) en un régimen termodindmico que incorpore variables térmicas
como O o 7, a ¥ se la denomina funcion de energia libre de Helmholtz, que mide
el trabajo util que puede obtenerse de un sistema cerrado:

U =¢—0p (4.53)

con VU, e y n expresadas por unidad de volumen en 2. Aplicando el operador
derivada material a (4.53), y sustituyendo en (4.52), se concluye que ¥ = e para
procesos termodinamicos isotermos, adiabéticos y reversibles en los que no existe
produccién de entropia (I'(t) = 0).

4.2.4 Condiciones de contorno

Las leyes de conservacion deben satisfacerse para todo conjunto de condiciones de
contorno dependientes del tiempo en el sélido deformable B, que pueden ser:

1. Condiciones de contorno tipo Dirichlet. Se trata del campo vectorial @ de
movimientos conocidos en puntos de la superficie de contorno 9€2:

u=1u

20Se denomina asf cuando la temperatura se expresa en la verdadera escala desde un punto de
vista termodindmico, es decir, en grados Kelvin.
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2. Condiciones de contorno tipo von Neumann. Es el campo vectorial t de
tensiones conocidas en puntos de la superficie de contorno 9€:

t=0-n=t; t = t(x,t,n)

4.3 Modelos constitutivos hiperelasticos

Una vez descritas la cinematica y la cinética del medio, es posible describir su natu-
raleza fisica a través de unas ecuaciones constitutivas que relacionen las variables
de estado intervinientes en las leyes de conservacion, describiendo el comporta-
miento macroscépico resultante de la constitucién interna del medio. Un conjunto
dado de ecuaciones constitutivas configura el modelo constitutivo de un material
determinado.

Para los tejidos mamarios, y en el contexto de la presente tesis, se ha optado por
emplear modelos constitutivos hipereldsticos, dado que resultan adecuados para
describir el comportamiento de materiales idealmente eldsticos en un régimen no
lineal de grandes deformaciones. Por otro lado, este régimen de comportamiento se
asume habitualmente para los tejidos biolégicos blandos (véase la seccién 4.1.6),
lo que se justifica en parte porque su formulacién es apropiada para su implemen-
tacién en el Método de los Elementos Finitos (Holzapfel, 2000) (Karami y otros,
2009).

4.3.1 Principios fundamentales de los modelos constitutivos

Todo modelo constitutivo debe satisfacer los siguientes principios fundamentales
(Malvern, 1969) (Ayneto, 2006):

1. Principio de determinismo. El comportamiento del medio queda definido por
el estado actual de sus variables.

2. Principio de accion local. El comportamiento de una particula del medio no
se ve influenciado por el de las particulas alejadas de su vecindad.

3. Principio de objetividad. El modelo constitutivo es independiente del sistema
de referencia, justificindose asi el uso de tensores en la formulacién de las
ecuaciones constitutivas.

4. Principio de equipresencia. Una variable de estado que estd presente en cier-
ta ecuacion constitutiva para un material dado debe estar presente en otras
ecuaciones constitutivas derivadas para dicho material, a menos que su pre-
sencia contradiga una asuncién de simetria o cualquier otro principio funda-
mental.

5. Principio de admisibilidad fisica. Los modelos constitutivos deben ser con-
sistentes con los principios de la termodinamica.
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4.3.2 Funcion densidad de energia de deformacién
Para esta seccién, considérese la siguiente definicién (Toupin, 1962):

Definicion. Material eldstico. Un material se dice que es elastico de grado 1
si la tension en un punto x = ¢(X) del medio depende solamente del gradiente
de deformacion F en dicho punto. Los cambios en su estado natural, o libre de
tensiones, son una respuesta a la variacion de su configuracion.

A partir de esta definicién, un material hipereldstico puede entenderse como una
generalizacién del concepto de material elastico a la Teoria de la Elasticidad en
Grandes Deformaciones.

Definicién. Material hipereldstico*'. Dado un sistema conservativo de fuerzas,
un material hipereldstico es un material eldstico que admite una funcion escalar o
de grado 0, continua, denominada funcién densidad de energia deformacién ¥, a
partir de la cual pueden derivarse las tensiones para cada punto X.

En lo sucesivo, la funcién densidad de energfa de deformacién ¥ (4.45) se supone
independiente del tiempo, de la temperatura y de la historia de las cargas®?. Asu-
miendo la hipdtesis de homogeneidad del medio — véase la seccién 4.1.2 — todas
las particulas se comportan igual para un mismo estado de deformaciones, luego
¥ solo dependerd del tensor gradiente de deformacion F. La funcién densidad de
energia de deformacién se asume policonveza®®, lo que garantiza la existencia de
la solucién del problema del sélido deformable (Marsden y Hughes, 1983).

Por conveniencia, se requiere que la funcién densidad de energia de deformacién
se anule en la configuracién de referencia g del sélido B (es decir, F = I), luego:

A la expresién (4.54) se la conoce como condicidn de normalizacion, y a (4.55)
como condicion de crecimiento. De ambas se desprende que las tensiones en la
configuracion de referencia )y han de ser necesariamente nulas, lo que se asume
en lo sucesivo.

La condicién de crecimiento (4.55) debe satisfacer unas restricciones adicionales
para evitar modos espurios de deformacion:

21También conocido como material eldstico de Green

22Es decir, que no produce entropfa, aunque un modelo constitutivo hipereldstico puede ex-
tenderse para considerar otras caracteristicas mecdnicas, como el comportamiento viscoso tisular
(Amin y otros, 2002) o incluso aspectos relacionados con la Mecénica del Daiio (Volokh, 2007).

23 es una funcién policonveza porque existe una funcién g convexa cuyos argumentos son F,
adjF (la matriz adjunta de F) y det F de modo que ¥ = g(F, adjF,det F).
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detF — cot

W(F) = o0 Sl{ det F — 0F

es decir, se requiere una cantidad infinita de energia de deformacién para expandir
el sélido deformable hasta el infinito o para comprimirlo hasta anular su volumen.

Por otro lado, bajo el principio de objetividad, se tiene que, ante cualquier cambio
del sistema de referencia — mediante una traslacién o rotacién de sélido rigido —,
la cantidad de energia de B debe permanecer constante:

¥(X,F) = ¥(X,QF) (4.56)
U(X,F(X)) =¥(X + ¢, F(X +c)) (4.57)

siendo Q un tensor ortogonal de rotacion y ¢ un vector de traslacion, ambos
arbitrarios.

Se pone asi de manifiesto que ¥ depende solamente de la componente de defor-
macién de F, es decir, de los tensores U y W de la expresién (4.5). Entonces, ¥
puede expresarse en funcién del tensor de Cauchy-Green por la derecha C y del
tensor de deformaciones de Green-Lagrange E:

Si se restringe la respuesta hipereldstica del material asumiendo la hipétesis de
isotropia — véase 4.1.5 —, se anade una nueva condicién de objetividad:

¥(X,C) = ¥(X,QCQ") (4.58)

y en este caso se dice que ¥(C) es una funcidn escalar isétropa del tensor C.

Descripcion en términos de invariantes

Considérese el siguiente teorema (Truesdell y Noll, 2004):

Teorema. Teorema de representacion para invariantes. Si una expresion escalar
en funcion de un tensor es invariante bajo una rotacion, dicha expresion puede
formularse en términos de los invariantes principales del tensor del argumento.

Junto a la expresién (4.58), se tiene que los invariantes retienen su valor y su forma
bajo toda rotacién de coordenadas. Para medios is6tropos, la funcién densidad de
energia de deformacién puede reescribirse del siguiente modo (Spencer, 1971):

113



Capfitulo 4. Planteamiento numérico

114

¥ = V[[;(C), I2(C), I35(C)] (4.59)
y los invariantes de C son:
11 =trC
1 2
I=3 [(trC) —tr(C: C)} (4.60)
I3 =det C

que pueden también obtenerse a partir de las deformaciones principales segin las
relaciones siguientes:

I = M2 4+ N2+ 252
L=\ 24+ X2+ X7
I3 = A2 X% \s2

Las deformaciones principales \; (i = 1,2, 3) se definen como:
)\i:\/ui-U:U~ui

siendo U? = FT : F y u; una direccién principal de U.

Hiperelasticidad en materiales cuasi-incompresibles

La funcién densidad de energia de deformacién puede emplearse para describir el
comportamiento de materiales hipereldsticos cuasi-incompresibles, caracteristica
que se ha asumido para los tejidos mamarios — véase la seccién 4.1.4 — en los
que Is =J ~ 1.

En este caso, la funcién densidad de energia de deformacién (4.59) queda en fun-
cién de los dos primeros invariantes. Sin embargo, implementar un medio de estas
caracteristicas con la formulacién estandar de elementos finitos presenta dificulta-
des de tipo numérico. Como se vera en la seccién 4.4, la dilatacién contribuye de
manera elevada en los términos de la diagonal principal de la matriz de rigidez, lo
que conlleva un mal condicionamiento de la misma, la apariciéon de modos espurios
de deformacién o eventuales bloqueos de la solucién (Crisfield, 1991). Para evitar
estos problemas se recurre a la descomposicion volumétrico-desviadora del tensor
gradiente de deformacion:

F = FouFueo (4.61)
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siendo Fpp = JY3I la componente volumétrica, asociada al cambio de volumen,
V Fiep = (J)_1/3F la componente desviadora o isocorica, asociada al cambio
de forma a volumen constante. De sus respectivas definiciones, se cumple que
det Fdev =1.

Del mismo modo se tiene:

detf‘ = X1X2X3 =1
Xi:J_l/S)\i; i:1,2,3

donde \; son las deformaciones principales modificadas. Un material que requiera
mucha maés energia de las fuerzas aplicadas externas para cambiar su forma que
para modificar su volumen es un material cuasi-incompresible.

La descomposicion volumétrico-desviadora puede aplicarse al tensor de deforma-
cién de Cauchy-Green por la derecha C = FTF:

C =C,uCuev (4.62)
siendo en este caso Cuo = J2/31 y Cgev = F;‘ﬂedeey7 andlogamente a (4.61), es el

tensor modificado de Cauchy-Green o tensor desviador.

Para caracterizar un proceso mecanico, isotermo y a temperatura constante, puede
plantearse una representacién desacoplada de la funcién densidad de energia de
deformacién ¥ = ¥(C) a partir de (4.62), obteniéndose (Simo y Taylor, 1991):

\D(C) = lI/vol(t]) + \I/dev(cdev) (4.63)
donde W01 (J) ¥ U ger (Caer) son funciones escalares que cumplen los requisitos de

objetividad v describen las respuestas volumétrica y desviadora del material®*.

Para medios isétropos incompresibles, la funcién densidad de energia de defor-
macién en funcién de los invariantes de deformacién — expresién (4.59) —, y en
analogia con (4.3.5), puede reformularse del siguiente modo (Spencer, 1971):

U =V,, + \I/dev(flafZ) _p(f?; - 1) (464)

donde .71 y E son los dos primeros invariantes del tensor desviador introducido
en (4.62), denominados invariantes desviadores. Se definen de manera andloga a
(4.3.2), pero expresados en funcién del tensor desviador C e, (Weiss y otros, 1996):

24En materiales incompresibles, la componente volumétrica puede entenderse como una funcién
de penalizacién que, anadida a la parte isocérica, fuerza la incompresibilidad.
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fl = trCyep = J 2/34rC

J74/3
(tTCdev)Q —tr (Cdev : Cdev):| == 9

fg =detCgep =1

h=s [(trC?) —rC?]  (4.65)

Por otro lado, el término p de (4.64) es un multiplicador Lagrangiano indetermi-
nado, que puede ser interpretado como una presion hidrostdtica.

4.3.3 Ecuaciones constitutivas

En este apartado se formulan las ecuaciones constitutivas tension-deformacion para
un material hipereldstico en descripcion material. En primer lugar, se deriva ¥ con
respecto del tensor C, para lo que se requiere que W(F, 4) sea diferenciable con
respecto a todos los componentes Cy 4. De este modo, se obtiene una relaciéon de
la funcién densidad de energia de deformacién con el segundo tensor de tensiones
de Piola-Kirchhoff S:

S = 28\1(;270) (4.66)
Planteando para S una descomposicién similar a la seguida en (4.63):
S = Syol + Sdew (4.67)
donde:
Suo =220l
Sacv = 27‘9\?;‘2&3“) = J2Pp:S

siendo p la presion hidrostdtica en el tejido y S el tensor ficticio sequndo de Piola-
Kirchhoff, definidos mediante una ecuacién constitutiva, y IP es el tensor de cuarto
orden denominado tensor de proyeccion en la configuracién de referencia:

d\I]vol(J) . g _ Qa@iso(cdev) . P=1— 10_1 ® C

P="q; 9Cun 3

La expresién (4.67) se plantea en términos de los invariantes desviadores derivando
(4.64) respecto de C y aplicando la regla de la cadena al término isocérico:
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aq]dev(llaIQ) _ a\yiev 811 : i = 1,273
oC a1, 0C

Considerando las siguientes relaciones:

ol ol  ~

— =1; —=LI-C

9C oC 1 dev

y teniendo en cuenta que I3 & 1 para materiales hiperelasticos cuasi-incompresibles,
se obtiene la ecuacién constitutiva:

S=—pC'I+2 (5)?,’ + Tla—gﬁ - 28?0)
ol ol, ol

4.3.4 Tensor elastico

Para materiales isétropos hiperelasticos se introduce el tensor eldstico C en funcién
del segundo tensor de Piola-Kirchhoff y del tensor de deformaciones de Cauchy-
Green:

9S(C) _ ,0*¥(C)

C=27%c ~*%cac

(4.68)

habiéndose adoptado (4.66) para la obtencién de (4.68)q. El tensor eldstico esta-
blece una relaciéon no lineal entre el tensor de tensiones y el de deformaciones en
descripcién material. Se puede demostrar que dicho tensor tiene simetrias mayo-
res — es decir: C = CT —, con 21 elementos independientes para cada estado de
deformacién?®. La simetria mayor de C es muy importante dentro del concepto
de linealizacion (véase 4.4.3), y se asocia con la simetria de la matriz de rigidez
tangente obtenida durante el proceso de discretizaciéon en el contexto del MEF
(véase 4.4.4).

El tensor elastico C admite asimismo una descomposiciéon en una parte puramente
volumétrica y otra parte puramente desviadora (isocdrica):

aSﬂuol aSdev
C=Cuot +Cher =2 2
1+ Ca 9C + Ele
Realizando una serie de operaciones — consuiltese (Holzapfel, 2000) para més

informacién sobre el desarrollo — se obtiene:

25Esta condicién se toma a menudo como definicién de hiperelasticidad.
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_ oJ Op oCc!
Cypor = 2C71 — — +2Jp———
l ®(pac+‘]ac+ 1756 >
4 —4/3 al]:/iso -1 -1 lI/iso
ev — T o ar~ C C
Cd 3J <8Cdev ® dev + dev ® aCdev
44z [ O¥iso 1 T ) -1 —4/3
- : I - 7
+ 5 <80dev Cuv | (Ic' +35C @ CT ) +U745Cq

1
donde ]I(_jl =-3 (C’i;lC’j_l1 + C’iij_kl) y Cg es la parte de Cﬁch’j_ll procedente

de la segunda derivada de ¥ con respecto a Cge,.

De los principios de la termodinamica se sabe que el trabajo realizado sobre un
material debe ser positivo o nulo. Para que se cumpla esta restricciéon en materiales
elasticos, es condicion necesaria y suficiente que el tensor eldstico sea simétrico y
definido positivo (Cowin, 1986). Asimismo, para medios is6tropos, se demuestra
que el nimero de parametros independientes del tensor eldstico se reduce a 2.
Dichos parametros se discuten en mayor detalle en la seccién siguiente.

4.3.5 Expresiones funcionales en hiperelasticidad

Tras establecer el marco analitico general para un medio hiperelastico, deben ob-
tenerse expresiones funcionales especificas de la funcion densidad de energia de
deformacion, para que puedan incluirse en los correspondientes modelos constitu-
tivos. Esto se realiza segun dos enfoques:

= Considerando la microestructura del medio. Esta escala posibilita que los
modelos constitutivos obtenidos simulen el comportamiento del tejido con
una exactitud razonable. Sin embargo, las expresiones matematicas resultan
excesivamente complejas — véase, por ejemplo (Ramezani y otros, 2009) —.

s A partir de datos experimentales o de simulacion a escala macroscépica.
Los resultados obtenidos se ajustan a un modelo constitutivo previamente
propuesto. Esta es la practica mas empleada en la biomecanica de la mama,
tal y como se se puso de manifiesto en los trabajos citados en el Capitulo 3.

En los apartados siguientes se describen algunas de las expresiones funcionales mas
empleadas. Algunos de estos modelos fueron inicialmente concebidos para simular
el comportamiento de plasticos y gomas, extendiéndose a la caracterizacion de los
tejidos bioldgicos blandos. La eleccion de un modelo para la simulacién de campos
de deformaciones no es trivial (Meunier y otros, 2008), pero que puede soslayarse
para la mama en virtud de la caracterizacién del medio (véase la seccién 4.12°).

26En los modelos hiperelasticos presentados no se tienen en cuenta efectos de segundo orden.
Para més informacién al respecto, puede consultarse (Van Dyke y Hoger, 2000).
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Modelo neo-Hookeano

7

La funcién densidad de energfa de deformacién en un modelo neo-Hookeano?7 es:

U = C1 (I1 - 3) (469)

donde c; es la constante neo-Hookeana, que tiene dimensiones de tension y cu-
yo valor debe determinarse a partir de ensayos?®. I; es el primer invariante del
tensor de deformaciones de Cauchy-Green por la derecha, C. Se trata del modelo
constitutivo hiperelastico mas simple.

Dos de las constantes que caracterizan un medio eldstico son los coeficientes de
Lamé (A, p). Mientras que A carece de interpretacién fisica, la constante neo-
Hookeana c; estd relacionada con el mddulo de cortante u del siguiente modo:

E

CTee (4.70)

cL = g siendo W=

donde en la expresién de p aparece el par de constantes (E, v) que también carac-
terizan un medio eldstico: el mddulo de elasticidad longitudinal E y el coeficiente

de Poisson v. Otro par de constantes es (K, D), siendo K el mddulo volumétrico®
v D la compresibilidad del medio:
E 2
K=—+. - D== 4.71
3(1—2v)’ K (471)

De (4.71) se desprende que, si el coeficiente de Poisson se acerca a 0,5, el médulo
volumétrico tiende a infinito y la compresibilidad a cero, lo que tiene lugar en
medios cuasi-incompresibles3°.

Teniendo en cuenta la expresién del modelo neo-Hookeano y (4.71), la expresion de

la funcién densidad de energia de deformacién desacoplada puede escribirse como:

1
\II(C) = \I’vol + ‘Ildev = 5 +c (Il - 3)

27Propuesto por Ronald Rivlin en 1948.

28] ,a constante neo-Hookeana puede definirse desde un punto de vista puramente entrépico a
partir de la estructura molecular de las cadenas poliméricas (Holzapfel, 2000), con ¢1 = nck®©,
siendo n. el nimero de cadenas por unidad de volumen, k la constante de Boltzmann y © la
temperatura absoluta.

29También se denomina densidad aparente o global, esto es, la densidad por unidad de volumen
de un material incluyendo los poros, que no son tenidos en cuenta en la densidad real p.

30Los tejidos blandos exhiben una resistencia muy alta a los cambios volumétricos en com-
paracién a la que muestran frente a los cambios isocéricos. La razén de este fenémeno puede
observarse en la relacién entre el médulo volumétrico y el médulo de cortante, que es de varios
érdenes de magnitud, lo que se traduce en una respuesta cuasi-incompresible.
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En la grafica 4.4 se ilustra, para un modelo constitutivo neo-Hookeano, la relacién
entre la constante ¢; y la compresibilidad D del medio para diversos valores del
coeficiente de Poisson v. Puesto que ¢; es directamente proporcional a la rigidez
(4.70)1, cuando esta aumenta la compresibilidad D tiende asintéticamente a 0,
de forma mds rapida cuanto més se acerca v al valor de 0,5 (medio totalmente
incompresible).

0,45

0,40 1
\ =045

0,35

0,30

Compresibilidad D (kPa)*

0,00

0,00 0,50 1,00 1,50 2,00 2,50 3,00 3,50 4,00 4,50

Constante neo-Hookeana ¢, (kPa)

Figura 4.4: Relacién entre la constante neo-Hookeana y la compresibilidad.

Modelo de Mooney-Rivlin

En el modelo de Mooney-Rivlin, la funcién densidad de energia de deformacién
depende de los invariantes primero y segundo del tensor de Cauchy-Green C:

U =c (Il — 3) + c2 (12 — 3) (472)

donde el sentido fisico de las constantes c¢; y co, en el limite de las pequenas
deformaciones, viene dado segin la expresién:

Cl+02:g
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Si ¢; = 0 se obtiene el modelo constitutivo conocido como Mooney-Rivlin extre-
mo, el cual, junto al neo-Hookeano, constituyen las “cotas” superior e inferior del
comportamiento hipereldstico de los materiales reales (Miller, 2005).

Modelo polinomial

En el modelo polinomial, la expresién de la funcién densidad de energia deforma-
cién es:

N

U= > cij(IL—3) (I —3) (4.73)
i+j=1

siendo N el orden del polinomio en funcién de los invariantes del tensor de Cauchy-
Green C. Para el caso particular de N = 1, se obtiene la siguiente expresion:

N
U = Z Cij (I1 — 3)1 ([2 — 3)J = C10 (Il — 3) + Co1 ([2 — 3) (474)
i+7=1

de la que a su vez se deduce el modelo de Mooney-Rivlin tomando c19 = ¢1 y
Cpo1 = C2.

Modelo de Ogden

La expresion de la funcion densidad de energia deformacién en el modelo de Ogden
es:

N 3
1% )
U= £ @i _ :
DD BCER) (1.75)
i+j=1 a=1

Este modelo puede reducirse al modelo neo-Hookeano (N = 1, & = 2) o al modelo
de Mooney-Rivlin (N =2, a1 =2, ag = —2). Por lo tanto, el modelo de Ogden
resulta practico para simular el comportamiento de tejidos hipereldsticos®! (El
Sayed y otros, 2008).

Ademas de los descritos en este apartado, existen otros modelos constitutivos
hiperelésticos planteados por diversos autores (Arruda-Boyce, Gent, Yeoh o Blatz-
Ko, entre otros) de escasa presencia en la bibliografia sobre modelos numéricos de
la mama.

31E] modelo de Ogden ha sido adoptado, entre otros, para el modelado de tejido cerebral
(Miller y Chinzei, 1997) (Karami y otros, 2009).
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4.4 Implementacion en el Método de los Elementos Finitos

Las ecuaciones que caracterizan las leyes de conservacion descritas en la sec-
cién 4.2.3 carecen generalmente de solucién analitica, puesto que incorporan no-
linealidades de caracter geométrico — a causa de la cinematica del cuerpo — y
material — debido al modelo constitutivo considerado —. Se justifica asi el empleo

de técnicas numéricas de resolucion aprorimada, como el método de los elementos
finitos (MEF).

El MEF se basa en la formulacién variacional de las ecuaciones expresadas en for-
mulacion débil o integral. La posterior discretizacion de dicha forma débil conduce
a un sistema algebraico de ecuaciones no lineales, cuya incégnita es el campo de
desplazamientos u que, aplicado a las coordenadas X de las particulas del sélido en
la configuracién de referencia €2y, resultan en las coordenadas x de las particulas
en la configuracion deformada 2. Para resolver el sistema se emplea habitualmente
mediante el método de Newton-Raphson, con el que se obtiene una convergencia
cuadratica cerca del punto de la solucién.

En esta seccién se esboza en lineas generales el planteamiento numérico del pro-
blema. Para més informacién, pueden consultarse las referencias (Crisfield, 1991)
(Zienkiewicz y Taylor, 1994) (Zienkiewicz y Taylor, 2000) (Bonet y Wood, 1997)
(Belytschko y otros, 2000) y (Wriggers, 2008), entre otras.

4.4.1 Principios variacionales

Definicién. Principio variacional Un principio variacional especifica una can-
tidad escalar (funcional) expresada en forma débil, cuyas incdgnitas son cierto
numero de funciones. La solucion para el problema continuo consiste en encontrar
tales funciones de modo que el variacional sea estacionario respecto a variaciones
pequenas de dichas funciones.

El uso de los principios variacionales se justifica en que resulta mas sencillo resol-
ver el problema en formulacién integral que en formulacién fuerte o diferencial.
Para ilustrar este aspecto, considérese el siguiente lema fundamental del calculo
variacional (Marsden y Hughes, 1983):

LEMA. La solucion de un problema en formulacion fuerte es idéntica a la solucion
del problema expresado en formulacion débil, siempre que se verifiquen ciertas
condiciones de suavidad en el conjunto de las funciones involucradas.

En los apartados siguientes se describen algunos de los principios variacionales
mas empleados.
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Principio de los trabajos virtuales

El principio de los trabajos virtuales es un principio variacional dependiente so-
lamente del campo vectorial u de movimiento de las particulas del medio. En su
formulacién no se consideran las relaciones entre tensiones y deformaciones, con
lo que no se particulariza para un material en concreto.

Sea un solido deformable B sometido a un conjunto de fuerzas volumétricas que
ha alcanzado un estado de equilibrio en una configuracién €2 con un contorno 9.
En esta situacién, la formulacion fuerte o diferencial del problema de wvalores de
contorno en elastostdtica es — véanse (4.33) —:

dive +b=o0 en €
u=1u en 08, (4.76)
t=0c-n=t en 09,

siendo 082, v 02, regiones del contorno en las que se imponen las condiciones de
contorno de Dirichlet y de von Neumann, respectivamente, verificindose:

09, U 09, = 09 (4.77)
00, N O, =0 (4.78)

Siguiendo el lema enunciado anteriormente, se multiplica (4.76); por una funcién
vectorial arbitraria 7 = 1(x) denominada funcidn de prueba, definida de tal modo
que se anule en 0€),. Integrando sobre la totalidad del dominio Q2 del cuerpo se
obtiene la siguiente forma débil:

/ (dive +b) - n (4.79)
Q

En tanto que el tensor de tensiones de Cauchy es simétrico (o0 = o1), la aplicacién
de la regla del producto al término dive - i resulta en:

dive -n =div(en) — o : gradn

Aplicando el teorema de la divergencia:

/Q div(e - 7) dv = /3  mlom)ds

y considerando la igualdad - (on) = (on)-n — ya que o es simétrico — as{ como
las condiciones de contorno (4.77), se obtiene:
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/(a:gradn—5~n)dv—/ t-nds (4.80)
Q 99,

Reclamando la arbitrariedad de la funcién de prueba m, se hace n = du, siendo
du el campo vectorial de desplazamientos virtuales definido en la configuracién 2.
Sea la relacion existente entre la variacion virtual de del tensor de deformacion e
de Euler-Almansi con la parte simétrica del tensor grad du (Holzapfel, 2000):

de = sim (grad du)

entonces (4.80) resulta la formulacidn débil del principio de los trabajos virtuales
en la configuracién deformada:

/(a:5e—5-6u)dv—/ t-duds=0 (4.81)
Q 02,

Definicion. Principio de los trabajos virtuales en elastostdtica. El trabajo virtual
interno o : de es igual al trabajo realizado por las fuerzas volumétricas b y por las
tensiones superficiales t cuando se aplica un desplazamiento virtual du arbitrario,
admisible, infinitamente pequerio e independiente de las fuerzas aplicadas.

Las siguientes funciones escalares:

IWint(u, du) = / o :dedv (4.82)
Q
IWezt(u,du) = / b-dudv + / t-duds (4.83)
Q 9%

representan el trabajo virtual interno Wy, v el trabajo virtual externo §Weys. Da-
do que en todo material eldstico su estado tensional queda definido univocamente
por el campo vectorial de desplazamientos u, la solucién del problema consiste
en encontrar dicho campo vectorial que satisfaga las condiciones de contorno, de
modo que (Malvern, 1969):

6Wint (ua (511) = 6Wea:t(u> 611) (484)

Por otro lado, el principio de los trabajos virtuales puede obtenerse respecto de la
configuracién de referencia €2, resultando (Holzapfel, 2000):

/S:éEdV:/ B~5udv+/ T suds (4.85)
Qo Qo Qoo
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cuyos miembros izquierdo y derecho son andlogos a los de (4.84), es decir: S es
el segundo tensor de tensiones de Piola-Kirchhoff, B es la fuerza volumétrica que
actiia sobre el cuerpo en la configuracién de referencia y T = PN es el vector
tensién de Piola-Kirchhoff, que tiene la misma direccién que t pero T # t — véase
(4.13) —. Por ultimo, JE es la variacién virtual del tensor de deformaciones de
Green-Lagrange, que se obtiene a partir de la derivada direccional o de Gateaux:

DE - 6u=JE =  [(grad 6u)"F + F' (grad du)] (4.86)

1
2
Principio de la energia potencial estacionaria

La tnica incégnita de este principio variacional es nuevamente el campo vectorial
de desplazamientos u, y se basa en la condicién de estacionariedad de la energia
potencial total II en el cuerpo B en situacién de equilibrio — véase (4.44) —:

H(u) = Hint (ll) + Hezt (ll)

donde, considerando la funcién densidad de energia de deformacion ¥ caracteristi-
ca de un medio hipereldstico, se obtienen las siguientes expresiones respecto a la
configuracion de referencia:

Hint(u):/ﬂ U[F(u)]dV

Hext(u):—/ B~udV—/ T udS
Qo

La estacionariedad de la energia potencial del cuerpo deformable en cierta confi-
guracion deformada €2 se cumple si se anula la derivada direccional con respecto
al campo de desplazamientos u:

0Il(u, 6u) = DsyuIl(u) = %H(u + edu)|e=o =0

4.4.2 Implementaciéon de la incompresibilidad

Para la resolucién del problema hiperelastico en un medio cuasi-incompresible,
deben incorporarse ciertas restricciones al sistema de ecuaciones diferenciales. En
este caso, a su vez, dichas restricciones deben satisfacer que J = 1, lo que se detalla
en los apartados siguientes.
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Método de las penalizaciones

Se basa en la idea, fisicamente plausible, de aproximar un comportamiento incom-
presible asumiendo un valor muy grande para el mddulo/volumétrico K.

Empleando la funcién densidad de energia de deformacion desacoplada en funcién
del tensor C:

\I/(C) = \Ilvol(J) + \Ildev(cdev)

donde la parte volumétrica es ¥,,; = K - G(J). El médulo volumétrico puede
interpretarse como un pardmetro de penalizacidn, mientras que G(J) es una funcidn
de penalizacion que adopta por conveniencia la forma siguiente para que se anule
siJ=1:

G(J) = 5 (J(u) = 1)?

N |

De este modo, la energia total de deformaciéon de un cuerpo hiperelastico defor-
mable, penalizada con la hipétesis de incompresibilidad resulta:

W, (u) = / (@00 (J (1)) + W (Coten(W)] AV + Ty ()

donde la expresién de ¥.,¢(u) es la misma que en (4.82) y (4.84).

Sin embargo, cuando el problema es no lineal y se discretiza dentro del contexto
del MEF, si K — oo se obtiene una matriz de rigidez mal condicionada, con el
consiguiente bloqueo de los elementos y la obtencion de soluciones inestables — y
por lo tanto inexactas — del problema.

M¢étodo de los multiplicadores de Lagrange

Para paliar los problemas numéricos anteriormente citados se emplean métodos
con una formulacion mizta en el MEF. Estos métodos se basan en principios va-
riacionales que, a diferencia de los descritos en 4.4.1, dependen de diversos campos
ademas del de desplazamientos u. Como contrapartida, se tiene que la inclusiéon
de nuevas incognitas en el problema requiere de un mayor coste computacional.

En el método de los multiplicadores de Lagrange, la prevencién del bloqueo de
la solucién se realiza incorporando un campo escalar p, que equivale a la presion
hidrostdtica interna en el medio, con el que se refuerza la restriccion de incompresi-
bilidad J = 1. De este modo, el problema de minimizacién de la energia potencial
II;, del sistema se reformula como:
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HL(uap) = Hint(uvp) + Hea:t(“-)

int(up) = o [p(J(u) = 1) + Wiep(Caen(n))] dV

donde el término p(J(u) — 1) es el multiplicador de Lagrange. Se constata que si
K — o0, el método de las penalizaciones es equivalente al método de los multipli-
cadores de Lagrange.

M¢étodo del Lagrangiano aumentado

Con la aplicacién del método de los multiplicadores de Lagrange a problemas en
medios incompresibles se obtiene una matriz de rigidez que no es necesariamente
definida positiva, lo que no garantiza la existencia de su inversa. Para evitar es-
te y otros problemas numéricos se emplea el método conocido como método del
Lagrangiano aumentado. Se trata de un principio variacional de 2 variables, en el
que la energia potencial 11y 4 se perturba con un término de penalizacion:

1 1
HLA(uap) = HL([Lp) - 5 o §p2 dv + Hemt
0

donde la segunda integral relaja la condicién de incompresibilidad J = 1 del primer
término. En este caso, el multiplicador de Lagrange p ya no tiene el significado
fisico de presién hidrostéatica. Si K — oo, el método de los multiplicadores de
Lagrange es equivalente al método del Lagrangiano aumentado.

4.4.3 Linealizacion

La resolucion del sistema de ecuaciones no-lineales en el MEF requiere, a su vez, la
linealizacion consistente de las ecuaciones variacionales, reemplazando el sistema
no lineal por uno lineal que se resuelve de forma iterativa mediante métodos como
el de Newton-Raphson3?. Se trata de un proceso sistemético basado en el concepto
de la derivada direccional.

La linealizacion de la formulacién débil del principio de los trabajos virtuales es:
LG = G(u,éu) + DG(u,déu) - Au

en la que se han omitido algunos argumentos para mayor claridad. G(u, du) co-
rresponde al miembro izquierdo de (4.85). La derivada direccional del miembro

32E] término consistente significa que se realiza primero la discretizacién y luego la linealiza-
cién, manteniendo la convergencia cuadratica a lo largo del proceso iterativo de Newton-Raphson.
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derecho de (4.85) es nula si se considera que las cargas son conservativas, con lo
cual la derivada direccional de G en la direcciéon Au resulta:

DG(u,du) = / [DS : 0E + S : DOE] dV/
Qo

Dada la dependencia del tensor S con el tensor E y de este con el campo vectorial
u se tiene, aplicando la regla de la cadena:

_ 0S[E(w)]

DS[E(u)] o

: DE(u) = C(u) : DE(u) =C: AE

donde C es el tensor eldstico de cuarto orden definido en (4.68), y AE representa
la linealizacion del tensor E. Si se continua operando, se obtiene:

DG(u, 6u)Au = /

(graddu : gradAu - S) dV —|—/ (0E:C:AE) dV (4.87)
Qo

Qo

que es una expresion lineal con respecto a du y Au, ambos dependientes de X.

La forma linealizada del principio de los trabajos virtuales (4.87) constituye el
punto de partida del MEF, cuyos sumandos contribuyen de modo distinto a la
linealizacién. El primero conduce a la obtencién de la matriz de rigidez geométrica,
y el segundo a la matriz de rigidez material. Al primer sumando se le denomina
también término de tensiones iniciales>?.

4.4.4 Discretizacién y formulacion matricial
En esta seccion se formulan de forma discreta las ecuaciones linealizadas.

Sea el solido deformable B en su configuracién de referencia €g. Por un lado, se
procede a la discretizacion de la geometria del problema, es decir, la particién del
dominio ¢ en un numero finito n. de subdominios disjuntos 2., conocidos como
elementos finitos:

QorQa=J2% con QNQ=0sii#]

e=1

donde se han impuesto condiciones de continuidad en la malla resultante del medio
discretizado para evitar solapes o huecos entre elementos.

33En tanto que el tensor de tensiones S se define en la configuracién de referencia, esta desig-
nacién puede interpretarse erréneamente. Si embargo, en la aplicaciéon de una técnica iterativa
de solucién, S;; puede entenderse como la tensién inicial en cada iteracién.
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Por otro lado, para un elemento finito €., el campo de desplazamientos u se plantea
de forma aproximada mediante:

u x> N (4.88)
=1

siendo n el nimero de nodos del elemento y u; el vector desplazamiento incégnita
en el nodo ¢ del elemento e. N; son las funciones de forma, generalmente de tipo
polinémico, con las que se interpola el campo de desplazamientos, expresandolo
como la suma ponderada de sus valores nodales.

Existen diferentes posibilidades para construir las funciones de forma en el método
de los elementos finitos. Su eleccidn, sin embargo, no es un aspecto que se puede
dejar al azar. Por razones de convergencia numérica, el desarrollo polinémico de
las funciones de forma debe ser completo, y debe garantizarse la continuidad en
C° (Zienkiewicz y Taylor, 1994).

Formulacion isoparamétrica

Para las simulaciones realizadas a lo largo de esta tesis se escogen elementos isopa-
ramétricos, en virtud de los cuales tanto la geometria como el campo de desplaza-
mientos se interpola de manera trilineal empleando las mismas funciones de forma
(formulacion de Galerkin). Los elementos isoparamétricos propician una corres-
pondencia lo suficientemente exacta entre cualquier geometria continua y la malla
asociada de elementos finitos, ademés de reducir el coste computacional necesario.

Para la obtencién de la matriz de rigidez del sistema de ecuaciones no lineales
es necesario realizar integraciones en cada elemento finito, lo que se deduce de las
expresiones (4.87) y (4.88). Estas operaciones pueden ser dificiles de realizar consi-
derando la geometria real del elemento. Por lo tanto, la definicién de las funciones
de forma en elementos isoparamétricos se realiza con respecto al denominado ele-
mento base>*. Para el caso de la geometria de un elemento finito e, las coordenadas
nodales en descripcién material pueden interpolarse de la forma siguiente:

X~ zn:Ni(ﬁ) X (4.89)
=1

en la que la funcién de forma N;(€) se ha definido en la configuracién Qg del
elemento base, cuyas coordenadas locales son:

34En la literatura es mas abundante el término elemento de referencia, pero no se usars para
no confundirlo con la configuracién de referencia del sélido deformable.
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£= (67 , C) con (5; m, C) € [_1’ 1] (490)

De este modo, la transformacién (4.89) refleja una correspondencia biunivoca entre
las coordenadas nodales del elemento real con las coordenadas € del elemento base,
con lo que se preserva el tipo de elemento en la transformacién cinematica. En la
ecuacion (4.90) se ha dispuesto el caso tridimensional por ser el més general.

En la Figura 4.5 se ilustra el citado proceso de transformacién. La correspondencia
entre un elemento real €2, y el elemento base Q0p se lleva a cabo a través de
una matriz jacobiana discreta J., cuyo significado es analogo al descrito para el
movimiento continuo de un sélido — véase el apartado 4.2.1 —, pero formulado
de forma discreta.

X

Figura 4.5: Correspondencia isoparamétrica de la deformacién de un elemento
finito.

La matriz jacobiana discreta J. se define a partir de (4.89) como:

X Xie X1y Xi¢
—=X;® VgNi = Xg’g Xg,n X27< (491)

Je. = gradfxe = €
X3,§ X?,’rr] X3’C

siendo V¢N; el gradiente del campo escalar N; con respecto a las coordenadas
locales & del elemento de referencia. Las componentes de J. se definen como:
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Xm k= Ni,kai

s

donde la derivada parcial denotada por el subindice k es la derivada correspon-
diente con respecto a las coordenadas &, 7 o (. De este modo se puede calcular,
de forma aproximada y para un elemento €. los gradientes del campo vectorial de
desplazamientos u = x — X — respecto a la configuracién de referencia del sélido
deformable — de la forma:

gradu, = u; ® VN, = u; ® J;TV5N1- (4.92)

donde para (4.92)5 se tiene:

N1 Ni¢
VN, ={ Nipp =J;T-{ N;,y (4.93)
Nia N ¢

Cabe indicar que, para una interpolacién bi- o tridimensional, se emplean, respec-
tivamente las siguientes expresiones:

Ni(§,n) = N;j(§)Nr(n) ; Ni(§;m,¢) = N;(E) Nk (n)Ni(C)

donde i = 1,2,...,ngm siendo dim la dimensién espacial del problema, y j, k,l =
1,...,n, con n el nimero de nodos del elemento. En la presente tesis, se emplearan
elementos finitos bidimensionales lineales de 3 y 4 nodos, y elementos tridimensio-
nales lineales tetraédricos o hexaédricos.

Discretizacion del principio de los trabajos virtuales linealizado

La discretizacién de la expresién linealizada del principio de los trabajos virtua-
les (4.87) se basa en las expresiones obtenidas anteriormente para los elementos
isoparamétricos. En efecto, para un elemento finito €. puede escribirse:

gradAu, = Zuk ® JE_TV5N;C
k

n

grad(du), = 2(511)1‘ @ J_TVeN;

3

(4.94)

siendo n el nimero de nodos del elemento (ndtese que la notacién de Einstein
empleada en ha sido reemplazada por la notacién en sumatorios para una mayor
claridad).
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De este modo, la discretizacién del primer sumando de (4.87) puede obtenerse
directamente para todo el dominio discretizado con un ntumero n. de elementos
finitos:

n n

/Qo (graddu : gradAu - S) dV = D ZZ(du);F (/Q Girl dV> Auy,  (4.95)

e=1i=1 k=1
donde se ha introducido la abreviacion:
Gik = (I TVeN;) 'S (I TVeN)

y N;, Nj se obtienen segin (4.4.4) y (4.93). Puede comprobarse que (4.95) es
independiente de las ecuaciones constitutivas del material, y sélo interviene la
tension a través del tensor S. Dicha expresion define una matriz que se denomina
a menudo matriz de tensiones iniciales.

Por otro lado, el segundo sumando de (4.87) depende de la ecuacién constitutiva
considerada para el medio (a través del tensor material C). Como AFE tiene la
misma estructura que la variacién del tensor de deformaciones de Green-Lagrange
0E — constltese (4.86) —, se puede obtener la siguiente expresién discretizada
para un elemento finito €. de n nodos:

AE, =

N |

i [F;F(Aul ® VNz) + (VNl ® Aui)Fe} (496)

siendo F. el tensor gradiente de deformacion discreto para el elemento finito 2,
que se emplea para obtener la configuracion deformada del elemento real cuando
se deforma el sélido. Se trata del equivalente discreto del tensor F definido en
(4.2.1), y que puede definirse de forma similar a (4.91)5 como:

Fo=x;,® VN; (4.97)

siendo z; las coordenadas nodales del elemento finito cuando el s6lido ha alcanzado
cierta configuracién deformada en el proceso de deformacién, que se aproximan
andlogamente a (4.89).

Asi pues, para un elemento finito ., la expresion (4.96) puede expresarse en forma
matricial como:

AEE = BLi (Au), (498)
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donde la matriz By; — cuyo subindice L denota una dependencia lineal con los
desplazamientos segin (4.97) — es:

Fi11N; 1 F51N; 1 F31N; 4
FiaN; o FyN; o F3N; o
Fi3N; 3 Fy3N; 3 I33N; 3

B, = (4.99)

Fi1N;o 4+ FioNi1 FoiNjo+ FooNy1 F31N; o+ F32N; 4
F1oN; 3+ Fi3N; o FoolN; 3+ Fo3N; o F3oN; 34 F33N; 9
FiuNi3+ FisN;1 Fo1Nyz3+ FosN;1w F31Nj 3+ F33N;

donde los términos N;j se han definido anteriormente en (4.93). Sustituyendo
(4.98) en el segundo sumando de (4.87) se obtiene la expresién:

/QO (OE: C: AR) dV = O Zn:i@u)? (/Q B7,DB/; dv> Aug  (4.100)

e=1i=1 k=1

que se aplica a la totalidad del medio discretizado. D es la forma matricial obtenida
a partir de C (4.68). Juntando (4.95) y (4.100), la discretizacién de la formulacién
débil linealizada del principio de los trabajos virtuales resulta:

/ [Graddu : GradAu-S+6E: C: AE[ dV = | J Y ) (0u){Kr ;;Au;
Qo

e=11i=1 j=1
donde la matriz K7 ; es la denominada matriz tangente:

Kr,i; =/ [(VNi)TSe(VNj) + BEiDBLJ‘} dv
Q

e

que estd relacionada con la combinacién (4, j) para los nodos de un mismo elemento
finito ). Siguiendo esta notacién, se trata de una submatriz 3x3, puesto que cada
nodo tiene 3 grados de libertad. Asi pues, la matriz tangente Kt . para un elemento
dado con n nodos es de tamafio (n-3) X (n - 3).

4.5 Enfoques de la simulacién mamaria

A tenor de la revisién bibliografica realizada — véase el el Capitulo 3 — las
simulaciones en biomecédnica de la mama pueden agruparse en tres tipos distintos,
correspondientes a otros tantos enfoques (Pathmanathan y otros, 2004):

= Problema de contacto. Este problema se aborda en los capitulos 5 y 6 para
simular una mamografia. A diferencia del problema directo, descrito en el
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punto siguiente, se desconoce a priori qué parte de la mama estard en con-
tacto con las placas de compresién, lo que se traduce en una indeterminacién
de las condiciones de contorno.

= Problema directo. Se trata de un problema eldstico estandar, y consiste en
aplicar un conjunto de fuerzas conocidas sobre la configuracién de referencia
de la mama — en ausencia de tensiones iniciales y con unas condiciones
de contorno prefijadas — para obtener una nueva configuraciéon deformada.
Este enfoque se realiza en los capitulos 7 y 8 para simular una mamoplastia
de aumento.

= Problema inverso. El tercero de los enfoques, ya descrito en el Capitulo 3,
no se aborda en la presente tesis doctoral.
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Capitulo 5

Modelo de calculo para la
simulaciéon de mamografias

Las estructuras orgdnicas presentan bioformas complejas de dificil asimila-
cion a las piezas prismdticas habituales en ingenieria. En el caso de la mama,
la obtencion de un modelo numérico resulta especialmente compleja. En es-
te capitulo se describe la obtencion de un modelo de elementos finitos de la
mama con el cual simular un caso clinico real de compresion mamogrdfica.
La metodologia seguida comprende dos partes diferenciadas: obtencion de la
geometria base y generacion de la malla del modelo numérico.

5.1 Descripcion del caso clinico

El caso clinico escogido para la simulacién de la mamografia corresponde a una
mujer blanca europea de 51 anos, postmenopéusica, aquejada de una masa dolorosa
en la mama izquierda. Tras una inspecciéon por palpacion, se detectd la presencia
de un nédulo de unos 2 cm adherido a los planos profundos del cuadrante inferior
izquierdo de la mama izquierda.

Se realiz6 una mamografia que confirmé la exploracion fisica inicial. La densi-
dad del nédulo y su contorno irregular (Figura 5.1) sugirieron que se trataba de
una masa maligna, citdndose a la paciente a los pocos dias para someterse a una
ecografia y a una biopsia. La ecografia revelé un nédulo de 2,2 x 2,0 cm, que se cla-
sific6 como BIRADS 4 (probablemente maligno). La biopsia se realizé por puncién
mediante aguja, y la posterior anatomia patolégica confirmé el hallazgo ecografico.
La paciente se sometié a exploraciéon mediante RM. Se obtuvieron varias series de
tomografias axiales, sagitales y coronales con supresién de grasa tras la adminis-
tracién de gadolinio intravenoso (Figura 5.2). Se reveld la presencia de una lesién
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maligna de 2,7 x 2,2 x 2,5 cm en las direcciones ML, CC y AP respectivamente,
clasificada como carcinoma ductal infiltrante de grado 3.

Figura 5.1: Mamogramas de la paciente, en los que se distingue claramente
el nédulo maligno al tener una mayor densidad que el tejido circundante. (a)
Mamograma CC. (b) Mamograma MLO.

Figura 5.2: Tomografias RM de la paciente, en las que se aprecia por contraste
el nédulo maligno. (a) Corte sagital. (b) Corte axial. (c) Corte coronal.
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5.2 Obtencion de la geometria base

La geometria base es el modelo geométrico tridimensional que permite la genera-
cién de un modelo numérico de elementos finitos.

A partir de las tomografias RM del caso descrito en la seccién 5.1, la obtencién de
la geometria base de la mama afectada de un tumor consta de dos fases:

1. Tratamiento de las tomografias.

2. Reconstruccién tridimensional.

5.2.1 Tratamiento de las tomografias

Las tomografias RM se adquirieron mediante un escdner Siemens-Symphony Maes-
tro de 1,5 T. Las imigenes se almacenaron en formato DICOM!, un estdndar
mundial concebido especialmente para intercambiar los datos de una paciente con
independencia de la plataforma informética empleada para su visualizacién. Cada
archivo en formato DICOM contiene tanto informacién de la propia imagen (reso-
lucién, tamario, etc.) como informacién relativa a la fecha, el lugar y el especialista
que llevé a cabo el estudio, los datos personales y la historia clinica de la paciente?.

Sin embargo, el formato DICOM no almacena informacién geométrica que resulte
de utilidad para la obtencién de la geometria base tridimensional — como radios de
curvatura, dimensiones relativas, referencias geométricas, etc. —, luego es necesario
realizar sobre las tomografias una serie de operaciones previas de tratamiento:

1. Fusion.

2. Alineacién.

w

. Apilado.

W

. Segmentacion.

Fusion

De la paciente objeto de este estudio se obtuvieron 11 series de tomografias sagi-
tales, axiales y coronales, con un total de 848 imagenes. Las propiedades de las
imégenes (centro, resolucién, orientacién, tamano de pixel y valor de contraste)
variaron de una serie a otra. La razon reside en la necesidad de identificar la masa
sospechosa de la mama, por lo cual el técnico autor del estudio varia los pardmetros

L Digital Imaging and COmmunication in Medicine.

2De acuerdo con la Ley Orgéanica 15/1999, de 13 de diciembre, de Proteccién de Datos de
Cardcter Personal (LOPD), los datos de la paciente se emplean de forma anénima en la presente
tesis tras obtener su consentimiento informado.
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de adquisicién de imdgenes. De este modo, es necesaria la fusion® de las mismas,
lo que se realiza de forma automatica con el software comercial MIMICS 10.01
(Materialise, 2006), resultando en una tnica serie de 352 imdgenes con una reso-
lucién de 512 x 320 pixeles en el plano, un tamano de pixel de 0,664 x 0,664 mm
y una separacion entre imagenes de 1,4 mm.

Alineacion y apilado

Estas dos operaciones se realizan al mismo tiempo y de forma automaética, una vez
cargadas en el software MIMICS 10.01 (Figura 5.3).

Figura 5.3: Esquema de alineacién y apilado de las tomografias.

La alineacion de una serie de tomografias se hace respecto a un sistema cartesiano
comiun, de manera que cada imagen guarde una continuidad, anatémicamente
consistente, con las inmediatamente adyacentes.

El apilado es la superposicion ordenada de las tomografias alineadas. Al especificar
la distancia entre iméagenes, cada pixel plano se convierte en un vozel, un pizel
ctbico que contiene informacién tridimensional de esa porciéon de la imagen, lo
que permite reconstruir la geometria base.

Segmentacion

En el contexto de la presente tesis doctoral, se conoce como segmentacion al pro-
ceso de separar los tejidos mamarios en una misma tomografia, diferenciando es-
pecialmente los tejidos sanos de aquellos en estado patologico. La segmentacién
precisa de cierto grado de conocimientos radioldgicos y anatémicos, asi como de
ciertos elementos subjetivos de juicio que atanen fundamentalmente a la delimi-

3Esta fusién de imégenes no tiene nada que ver con la que se explica en el apartado 3.2.3.
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tacion de los contornos tisulares. Los problemas que pueden aparecer son de dos
tipos:

= El ruido de las tomografias por causas diversas: los movimientos involuntarios
de la paciente, las caracteristicas de la imagen, etc.

= La presencia de artefactos en la imagen. Se trata de objetos ajenos a los
tejidos que, inevitablemente, aparecen en una tomografia durante el proceso
de adquisicién — véase por ejemplo (Rathnayaka y otros, 2012) —.

= El hecho que durante la segmentacién haya de realizarse una correspondencia
intramodal de tomografias obtenidas en diversos planos.

En trabajos previos sobre el hueso trabecular se desarrollaron algoritmos automa-
tizados para convertir directamente cada voxel tomografico en un elemento finito
hexaédrico (Van Rietbergen y otros, 1996). Sin embargo, la geometria del modelo
numérico resultante se caracterizaba por ser demasiado abrupta, comprometiendo
tanto la biofidelidad del modelo como los resultados de las simulaciones. Para el
caso de tejidos de geometria compleja y extension variable — como los tumores
mamarios — la segmentacién manual puede resultar todavia méds dificultosa?.

En la actualidad, existen paquetes informaticos para segmentar automaticamente
los tejidos a partir de valores umbral de la escala de grises de la tomografia. Para
la segmentacion de los tejidos mamarios en el presente caso clinico se emplea nue-
vamente el paquete MIMICS 10.01. Sin embargo, este software estd optimizado
para trabajar con la escala de grises de tomograffas TAC (véase la seccién 7.3.1).
Para la segmentacién de los tejidos mamarios en las tomografias RM resulta nece-
saria una buena parte de segmentacién manual. A este respecto, el proceso seguido
consiste en:

1. Segmentacién de los tejidos mamarios del resto de estructuras y artefactos
(Figura 5.4a).

2. Segmentacién bruta del tumor, visible en 40 imdagenes de las vistas axial
(Figura 5.4b) y sagital, y en 18 tomografias de la vista coronal.

3. Segmentacién refinada del tumor (Figura 5.4c). El volumen del tumor se
calcula en 7706 mm?, un valor muy similar al reportado en la historia clinica.

4. Sustraccién booleana de los resultados de las segmentaciones realizadas en
los puntos 1 y 3, conservando solamente la mama izquierda (Figura 5.4d).

5. Generacién de un modelo tridimensional de los tejidos sanos circundantes al
tumor (Figuras 5.4e-f).

4Se han propuesto técnicas probabilisticas con las que, partiendo de las propiedades de la
tomografia, se extraen los pixeles con mayor probabilidad de pertenecer a la regién afectada por
un tumor (Foo y otros, 2011).
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Figura 5.4: Segmentacién y generaciéon de la geometria base de la mama a
partir de tomografias RM. (a) Tejidos mamarios sanos. Segmentacién del
tumor: (b) bruta y (c) refinada. (d) Tejidos sanos de la mama izquierda. (e)
Modelo tridimensional de la mama, donde se aprecia en (f) el hueco ocupado
por el tumor.



5.8 Generacion del modelo de elementos finitos

5.2.2 Reconstruccion tridimensional

Una vez realizada la segmentacién de la mama, el modelo de la Figura 5.4e se
exporta al formato STL®. Para la reconstruccién tridimensional se exigieron los
requisitos de continuidad y suavidad de las superficies externas de la mama y del
tumor, obteniendo una geometria base de gran detalle anatémico (Figura 5.5).

mm:"%b‘g

NS

(a) (b)

Figura 5.5: Reconstruccién tridimensional de la geometria base. (a) Vista
alambrica de las superficies externas STL de la mama (rosa) y del tumor
(roja). (b) Vista renderizada de la superficie exterior de la mama.

5.3 Generacion del modelo de elementos finitos

5.3.1 Aspectos previos

La calidad de la malla del modelo numérico de elementos finitos de la mama se
determina por el grado de cumplimiento de los siguientes requisitos:

» Continuidad C°, para que las superficies sean conexas y de transicién suave.
= Biofidelidad geométrica y anatomica con la mama de la paciente.

= Regularidad de los elementos que la constituyen, evitando la aparicién de
elementos distorsionados que puedan ocasionar problemas numéricos.

5STL, o Standard Tessellation Language, es un formato estandar creado principalmente para
el prototipado rapido, que almacena informacién relativa a la superficie externa de un objeto
sélido, que se interpreta como una teselacién o conjunto de tridngulos interconectados en forma
de malla. Los datos sobre posiciones y conectividades de los nodos de los tridngulos se guardan
en un fichero de extensién .stl que, al tratarse de un archivo de texto ASCII, resulta de facil
lectura e intercambio entre distintos paquetes informéticos graficos o de simulacién.
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En el modelado mediante elementos finitos, los requisitos de calidad quedan de-
terminados con la eleccion tanto del tamarno de malla como del tipo de elementos.
Estos aspectos estan condicionados por la naturaleza del problema a simular.

El tamano de malla es el nimero de elementos que la integran, y debe adecuarse
al comportamiento previsto del modelo. Durante una mamografia, la mama expe-
rimenta grandes deformaciones, luego el modelo debe tener un nimero elevado de
elementos para evitar su bloqueo volumétrico o su distorsién excesiva, lo que daria
lugar a errores durante el andlisis o a resultados posiblemente erréneos en caso
de alcanzarse la convergencia. Pese a esto, el tamano de la malla estd limitado en
términos de tiempo computacional y de potencia de célculo disponible.

En cuanto al tipo de elementos, se reabre la disyuntiva habitual en Biomecéni-
ca acerca del empleo de elementos tetraédricos o hexaédricos, cuyas ventajas e
inconvenientes estdn extensamente reportados en la literatura®. Si bien los ele-
mentos tetraédricos se adaptan mejor a las geometrias complejas, resultan exce-
sivamente rigidos y corren el riesgo de bloquearse volumétricamente durante los
analisis, lo que es un problema especialmente grave en la simulaciéon de medios
cuasi-incompresibles”. Ademds, para cada geometria de elementos finitos se puede
optar por formulaciones lineales o cuadraticas — atendiendo al nimero de nodos
existentes — requiriendo estas tltimas de un mayor coste computacional.

Finalmente, a tenor de todos estos factores y dadas la geometria de la mama y del
tipo de simulacién — un problema de contacto, detallado a lo largo del Capitulo
6 — se escogen elementos tetraédricos de 4 nodos para representar los tejidos
mamarios. Se descarta el empleo de elementos tetraédricos de orden superior para
soslayar sobrecostes en tiempo computacional.

5.3.2 Mallado de la geometria base

Ademads de los factores expuestos en el apartado 5.3.1, la calidad de la malla
estd muy condicionada por el grado de refinamiento de la geometria base. Si la
triangulacién de las superficies STL fuese lo suficientemente regular, podria em-
plearse el software adecuado® para convertir directamente cada tridngulo en un
elemento finito de la misma geometria como paso previo a la generaciéon de una
malla de tetraedros. Sin embargo, en la Figura 5.5 se constata que la teselacién
de la geometria base presenta tridangulos muy dispares, asi como zonas de dege-
neracion. Por estos motivos, se procede al remallado de las superficies STL con
elementos finitos triangulares, con el fin de obtener unas superficies constituidas
por mallas regulares que, a su vez, permitan generar elementos tetraédricos de
aspecto regular. Este proceso se ilustra en la Figura 5.6.

SEntre otros, (Benzley y otros, 1995) (Ramos y Simdes, 2006) y (Tadepalli y otros, 2011).

"Han y colaboradores emplearon una formulacién especifica para prevenir el bloqueo vo-
lumétrico de los tetraedros en simulaciones de la mama (Han y otros, 2012).

8Por ejemplo, Harpoon (Sharc, 2007).
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El remallado se realiza mediante el paquete comercial de modelado y simulacion
numérica MSC.PATRAN 200611 (MSC Software Corporation, 2006). Tras impor-
tar las superficies STL, se generan a partir de las mismas unas superficies isoma-
lladas de buena calidad®, empleando elementos finitos triangulares de 3 nodos con
un tamano medio de elemento de 6 mm (Figura 5.6a).

Una vez malladas las superficies externas de la mama y el tumor, mediante las he-
rramientas disponibles en MSC.PATRAN se obtienen las siguientes mallas sdlidas
de elementos tetraédricos:

1. Una malla pequena, encerrada por la superficie externa del tumor (Figura
5.6b).

2. Una malla méas extensa, comprendida entre las citadas superficies externas
(Figuras 5.6¢ y 5.6d).

Al igual que en muchos trabajos citados en el Capitulo 3, se asume que los tejidos
mamarios son homogéneos para obtener un modelo lo més simplificado posible con
vistas a futuras aplicaciones en fase clinica. Por lo tanto, la malla de tetraedros
comprendida entre las superficies externas de la mama y del tumor pasa a repre-
sentar el denominado complejo grasa-parénquima mamario, que se describe con
mas detalle en el Capitulo 6.

Los elementos triangulares de la malla de la superficie externa de la mama (Figura
5.6a) se conservan en el modelo para representar la piel, prescindiéndose de de los
elementos triangulares del perimetro del tumor por carecer de relevancia. La Tabla
5.1 resume las caracteristicas del modelo.

REGION ENTIDAD NUMERO
MODELO Nodos 12186
COMPLEJO GRASA-PARENQUIMA C3D4H 49291
MAMARIO Nodos 5802
TUMOR C3D4H 3934
Nodos 1969
PIEL M3D3 6210
Nodos 3107

Tabla 5.1: Resumen del modelo numérico para la simulacién de la mamografia.

En la segunda columna de la Tabla 5.1 se indica el tipo de elemento finito empleado
para cada region segin la designacién de ABAQUS v6.9 (Simulia, 2005), el software
de cédlculo empleado como procesador de las simulaciones. C3D4H es un tipo de

9Un pardmetro que cuantifica la calidad de una malla de elementos finitos triangulares es la
desviacién porcentual de la forma de cada uno con respecto a la de un tridngulo equildtero.
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elemento tetraédrico que admite una formulacién mixta o hibrida (designada por
la letra H), con la que se previenen eventuales bloqueos volumétricos del modelo
a causa de su gran deformabilidad (véase el apartado 4.4.2). En los elementos
triangulares que representan la piel, M3D3 indica que su comportamiento es de
tipo membrana. El tamano medio de arista de los tetraedros es de 5,5 mm.

5.4 Discretizacion de los mamogramas

En el marco de la simulacién de la mamografia, para tratar de forma numérica los
resultados del modelo y poder rastrear la posicién del tumor en los mamogramas
de la paciente — véase el Capitulo 6 — se describe a continuacion el proceso de dis-
cretizacion de los mismos. Las operaciones realizadas permiten la generacién, para
las direcciones CC y MLO, del correspondiente mamograma (real) discretizado, lo
que ilustra en las figuras 5.7 y 5.8, respectivamente.

Los mamogramas de la paciente (véase el apartado 5.1) se obtuvieron mediante un
dispositivo Konica Minolta con una exposicion relativa a los rayos X de valor 238,
y se almacenaron en soporte digital en formato DICOM. Segun la informacién de
las imagenes, la resolucién de los mamogramas es de 4014 x 5416 pixeles, con un
tamano de pixel de 0,04375 x 0,04375 mm?. Con estos datos es posible reconstruir
los mamogramas con el software MIMICS 10.01 (Figura 5.7a y Figura 5.8a) de
forma similar a la descrita para la generacién de la geometria base (apartado 5.2).

La primera operacion a realizar consiste en segmentar el tumor del tejido sano cir-
cundante, asi como eliminar los artefactos de cada imagen (Figura 5.7b y Figura
5.8b), para después crear polilineas de forma automdtica en los contornos segmen-
tados (Figura 5.7¢ y Figura 5.8¢c). Como el aspecto de las polilineas es demasiado
serrado, ya que siguen el contorno de los pixeles de las imagenes, se procede a
su suavizado para que el perfil de las imagenes sea similar al contorno del modelo
numérico tridimensional. Con este fin, las polilineas se exportan al software grafico
RHINOCEROS 3.0 (McNeel, 2003), y se ajusta un spline cibico a cada contorno.
Esto permite la generacion posterior de una superficie plana comprendida entre
los contornos suavizados de la mama y del tumor (Figura 5.7d y Figura 5.8d).

La superficie plana generada a partir de cada mamograma se exporta en formato
STL al software de elementos finitos MSC.PATRAN 2006rl, donde se procede
a su remallado mediante elementos finitos triangulares de 3 nodos, empleandose
un tamano medio de elemento de 1 mm. La malla resultante es muy densa, con
elementos de aspecto practicamente equilatero que se ajustan a la geometria de
cada mamograma (Figura 5.7e y Figura 5.9). El nimero de entidades — nodos
y elementos — de cada mamograma discretizado se resume en la Tabla 5.2. En
ambos mamogramas discretizados, solo son de interés los nodos de los contornos
de la mama y del tumor, como se pondra de manifiesto en el Capitulo 6.
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Figura 5.7: Discretizacién del mamograma CC. (a) Mamograma CC. (b) Seg-
mentacién de los tejidos. (c) Generacién de polilineas en los contornos de
la mama y del tumor. (d) Suavizado de los contornos y generacién de una
superficie plana encerrada entre ellos. (e¢) Mamograma discretizado CC.
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(c) (d)

Figura 5.8: Discretizaciéon del mamograma MLO. (a) Mamograma MLO. (b)
Segmentacién de los tejidos. (c) Generacién de polilineas en los contornos de
la mama y del tumor. (d) Suavizado de los contornos y generacién de una
superficie plana encerrada entre ellos.
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Figura 5.9: Mamograma discretizado MLO.

MAMOGRAMA DISCRETIZADO ENTIDAD NUMERO

CC Nodos 11042
Elementos 21516

MLO Nodos 14087
Elementos 27540

Tabla 5.2: Resumen de los mamogramas discretizados.
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Capitulo 6

Rastreo de tumores en
mamogramas

En este capitulo se simula la prdctica clinica de la mamografia a partir
del modelo computerizado de una paciente, descrito en el Capitulo 5. Se
plantea un marco metodoldgico de simulacion, y se pone especial énfasis en
las caracteristicas del modelo, el problema de contacto y la cinética de carga
para cada las direcciones de compresion CC y MLO. Finalmente, se rastrea la
posicion del tumor en la mama a partir de los resultados de las simulaciones.

6.1 Planteamiento metodolégico de las simulaciones

6.1.1 Mamografia en fase clinica

La exploraciéon de la mama mediante mamografia se realiza con un dispositivo
denominado mamdgrafo (Figura 6.1). La aplicacién de esta técnica en fase clinica
consiste en realizar compresiones mamograficas en las direcciones CC y MLO —
véase la seccién 2.6.5 —.

Para la compresion CC, la paciente se sitia de pie junto al mamégrafo, con el torso
desnudo, de modo que la mama a explorar permanezca apoyada y en reposo sobre
la placa inferior del dispositivo. Por lo general — ya que depende del modelo de
mamografo — esta placa permanece fija durante toda la exploracién, mientras que
la placa superior desciende hasta comprimir la mama con el grado requerido. A
continuacion, un haz de rayos X surge de la parte superior del mamégrafo, atraviesa
la placa superior — normalmente de metacrilato —, irradia la mama e impresiona
una pelicula situada bajo la placa inferior, de cuyo revelado se obtiene la imagen
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plana conocida como mamograma. Una vez finalizado este procedimiento, la placa
superior asciende hasta su posicién inicial.

Para realizar la compresion en la direccién MLO, el cabezal de las placas compre-
soras gira 45° alrededor de un eje paralelo al suelo (Figura 6.1). A continuacién, se
le pide a la paciente que apoye la mama y el brazo de ese mismo lado sobre la placa
inferior. Se repite la compresién para obtener el mamograma en esa direccion.

La compresién en cada direccién debe ser lo suficiente elevada para que el ma-
mograma muestre una distribuciéon clara de los tejidos internos de la mama, per-
mitiendo la identificacion de una eventual masa sospechosa. La compresion, en la
medida de lo posible, no debe causar dolor o incomodidad en exceso en la paciente.

Figura 6.1: Mamdégrafo (modelo de SIEMENS).

6.1.2 Metodologia de simulacion

La metodologia de simulacién propuesta se ilustra en la Figura 6.2, y comprende
principalmente las siguientes etapas:

1. Obtencidén de los mamogramas en las direcciones CC (1.1) y MLO (1.2).

2. A partir del modelo numérico tridimensional de la paciente (véase el Capitulo
5) se simulan las compresiones mamogréficas y se generan sendos mamogra-
mas virtuales por proyeccion de la configuraciéon deformada del modelo en
los planos perpendiculares a las direcciones CC (2.1) y MLO (2.2).

3. Se compara cada mamograma virtual con su correspondiente mamograma
real discretizado (3.1 y 3.2) obtenidos segtn lo descrito en la seccién 5.4.



6.1 Planteamiento metodoldgico de las simulaciones

Figura 6.2: Esquema de la metodologia propuesta para la simulacién de una
mamografia. Se muestran los tejidos internos de la mama (rosa) y el tumor
(circulos blancos en los mamogramas reales discretizados y circulos rojos
en el modelo numérico y en los mamogramas virtuales). El circulo naranja
corresponde al pezén en el modelo y en los mamogramas.
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Para ambas direcciones de compresion, la comparaciéon del mamograma real dis-
cretizado con su correspondiente mamograma virtual se lleva a cabo tras alinearlos
de manera conveniente — lo que se representa mediante las lineas azules de trazo
y punto de la Figura 6.2 —. La alineacion, a su vez, se basa en el pezon, en tanto
que resulta ser facilmente identificable y tiene su correspondiente marcador nodal
en el modelo numérico y en los mamogramas.

Con los resultados obtenidos se pretende:

1. Rastrear la posicién del tumor en los mamogramas.

2. Validar el modelo numérico de la paciente para simular las mamografias.

6.2 Cinética de carga

Se describe la cinética de carga aplicada al modelo numérico para simular las
compresiones mamograficas en las direcciones CC y MLO.

6.2.1 Compresién CC

La simulacién de la compresion mamografica en la direccion CC se realiza sobre
el modelo de la Figura 6.3, y se ilustra en la Figura 6.4.

cad

Figura 6.3: Modelo para la simulacién de la compresiéon CC. En la vista
alambrica (izquierda) se ha resaltado en rojo la presencia del tumor.
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2

cad

(c) (d)

Figura 6.4: Esquema de la cinética de carga para la simulacién de la mamo-
grafia en la direccién de compresién CC.
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La configuracion inicial del modelo numérico corresponde a la mama sometida a
la accién gravitatoria en la direccién +Y (Figura 6.3), puesto que el modelo se ha
obtenido a partir de tomografias RM, con las mamas colgando hacia abajo en el
resonador (véase la seccién 5.1).

En primer lugar, se simula la colocacion de la paciente con respecto al mamdégrafo,
segun lo expuesto en la seccién 6.1.1, mediante:

1. Accién gravitatoria en direccién -Y (Figura 6.4a) para contrarrestar la de-
formacion de la configuracién inicial del modelo.

2. Elevacion de la placa compresora inferior hasta contactar con la parte inferior
de la mama (Figura 6.4b). La placa inferior, que queda regulada de este modo
segin la altura de la paciente y la forma de la mama, permanecera fija en
esta posicién durante el resto del proceso.

3. Accién gravitatoria en direccién -Z (Figura 6.4¢), con lo que la mama apoya
completamente sobre la placa compresora inferior.

En segundo lugar se simula la compresién mamografica propiamente dicha, hacien-
do descender la placa superior hasta alcanzar el grado de compresién adecuado
sobre el modelo de la mama (Figura 6.4d).

6.2.2 Compresiéon MLO

La compresién en la direccién MLO se simula de un modo similar a la de la
direccién CC, y emplea el mismo modelo numérico (Figura 6.3). No obstante,
para que esta nueva simulacién sea acorde con la préactica clinica, se modifican
sensiblemente tanto el modelo — que toma el aspecto de la Figura 6.5 — como la
cinética de carga (Figura 6.6).

Para simular la colocacién de la paciente con respecto al mamoégrafo, se realizan
en primer lugar una serie de operaciones sobre el modelo numérico distintas a las
efectuadas para la simulacién de la compresiéon CC:

1. Rotacién del modelo.

En la préactica clinica, la paciente permanece erguida junto al mamdgrafo
durante la compresién CC. Para la compresiéon MLO, las placas compresoras
rotan 45°, pero la paciente permanece en la misma posicién — obviando un
cierto giro sobre si misma para acomodar su posicién a la del mamégrafo
—. No obstante, a efectos de simular la compresién MLO se procede a la
inversa: es el modelo numérico el que rota alrededor del eje Y con respecto a
las placas — véase el triedro de referencia en las figuras 6.3 y 6.4 —. La placa
compresora inferior, que para la compresion MLO también se mantiene fija,
permanece perpendicular al eje Z y permite la generacién del correspondiente
mamograma en su plano.
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El motivo de esta forma de proceder es de indole practico, puesto que los
algoritmos disenados para el rastreo del tumor — consiltese el Anexo B —
pueden emplearse en las simulaciones de ambas compresiones.

En la Figura 6.5 se muestra el modelo tras efectuar una rotacién de 45°
alrededor del eje Y. Para obtener las nuevas posiciones nodales del modelo
tras la rotacién, se disefia una subrutina de usuario con MATLAB 2011b
(The Mathworks, 2011) denominada Rotador. El modelo en la nueva posicion
queda completamente definido considerando que las conectividades nodales
de cada elemento son las mismas que en la simulacién de la compresién CC.

Aplicacion de la accién gravitatoria en direccién -Y para contrarrestar la
accién gravitatoria (Figura 6.6a), del mismo modo que en la simulacién de
la compresién CC.

Posicionamiento de la placa compresora inferior hasta su posicién correcta
respecto de la mama (Figura 6.6b), permaneciendo en posicién fija durante
el resto del proceso.

Accién gravitatoria sobre la mama en las direcciones (-X, -Z) (Figura 6.6c¢),
con lo que apoya parcialmente sobre la placa compresora inferior.

En segundo lugar se realiza la compresién de la mama en la direccién MLO, des-
plazando para ello la placa compresora superior en el sentido negativo del eje Z
(Figura 6.6d).

Z X Z

'

Figura 6.5: Modelo para la simulacién de la compresién MLO (la orientacién
corresponde a la posicién real de la paciente respecto del mamdégrafo). En la

vista

alambrica (izquierda) se ha resaltado en rojo la presencia del tumor.
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(d)

Figura 6.6: Esquema de la cinética de carga para la simulacién de la mamo-
grafia en la direccién de compresiéon MLO (se prescinde de la placa superior,
salvo en el detalle de d), para una mayor claridad).
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6.3 Caracteristicas del modelo

En esta seccion se describen las caracteristicas del modelo para efectuar las simu-
laciones de las compresiones mamograficas.

6.3.1 El problema de contacto

Segun la metodologia planteada en el apartado 6.1.2, las simulaciones de las com-
presiones CC y MLO consisten en un problema de contacto entre las placas com-
presoras (cuerpos rigidos) y la mama (cuerpo deformable).

El software ABAQUS v6.9 (Simulia, 2005), empleado para las simulaciones, dispo-
ne de diversos algoritmos para implementar el problema de contacto, que cuentan
con un elevado nimero de parametros ajustables para que el comportamiento del
modelo se ajuste lo mejor posible a la realidad. Se escoge el algoritmo de con-
tacto general de ABAQUS, que emplea una formulacién no lineal basada en el
contacto superficie-superficie con la posibilidad de grandes desplazamientos entre
los elementos de la piel de la mama y los de las placas compresoras.

Placas compresoras

Tal y como ilustran las figuras 6.3 y 6.5, para simular las compresiones es nece-
sario incorporar al modelo numérico nuevos elementos que representan las placas
compresoras, cuya tipologia pertenece a los elementos cuadriliateros de 4 nodos
(designados como S4R en ABAQUS). Las entidades de las placas compresoras en
el modelo numérico se reflejan en la Tabla 6.1, y la densidad de sus respectivas
mallas se justifica en el apartado siguiente.

PLACA NODOS ELEMENTOS TAMANO DE

(S4R) ARISTA (mm)
SUPERIOR 30 20 47+ 1,7
INFERIOR 1035 972 5,56 +0,73

Tabla 6.1: Entidades de las placas compresoras del modelo.

En cuanto a la geometria de las placas, caben destacar las siguientes caracteristicas:

= La placa superior es curva, cuya tangente en la arista mas alejada de la mama
en direccién Y forma un angulo de 25° con un plano paralelo al de la placa
inferior. Esta geometria permite maximizar el grado de compresion de la
mama que se alcanza en las simulaciones, soslayando parte de los problemas
de convergencia que aparecen en las simulaciones que involucran contactos.

= La placa inferior es plana, con la excepcién de un pliegue semicircular en
su parte posterior de 1 cm de radio. La presencia de este pliegue resulta
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estrictamente necesaria para evitar que la mama entre en contacto con aris-
tas vivas, ocasionando unas tensiones locales excesivas que derivan en la no
convergencia de la simulacion.

Segun los datos de la empresa fabricante del mamégrafo con el que se realizé la
mamografia en fase clinica, las placas compresoras tienen un espesor de 1 cm. Los

respectivos materiales con los que se fabrican y sus propiedades se indican en la
Tabla 6.2.

PLACA MATERIAL PENSIDAD — E

(kg/m?)  (GPa) “
SUPERIOR Metacrilato 0,00119 3,3 0,45
INFERIOR Acero 7850 210 0,3

La placa inferior tiene una capa de metacrilato en su cara superior

Tabla 6.2: Propiedades de los materiales de las placas compresoras.

Estos datos se incorporan al modelo como caracteristicas de los elementos de las
placas compresoras. A tenor de los mismos, y dada su gran diferencia con los
de los tejidos mamarios, se asume que las placas compresoras son solidos rigidos
indeformables, al igual que en trabajos previos (Han y otros, 2012).

Superficies y pares de contacto

De las figuras 6.4 y 6.6 se desprende que existen dos regiones de contacto en el
modelo que involucran, por un lado, los elementos finitos que representan la piel
(véase el apartado 5.3.2) y por otro los elementos de:

1. La placa inferior, que permanece fija durante la compresién y entra en con-
tacto con la superficie inferior de la mama.

2. La placa superior, que al acercarse a la placa inferior para comprimir la
mama, contacta con la superficie superior de esta.

El contacto méas problematico tiene lugar entre la mama y la placa superior. Para
facilitar la convergencia del modelo, la malla de la placa superior es mucho menos
densa que la de la mama, lo que requiere a su vez un aumento considerable del
tamano de la placa superior con respecto al de la inferior.

En las citadas regiones de contacto, ABAQUS crea las denominadas superficies de
contacto, de caracter analitico, mediante la discretizacion nodo-superficie de los
elementos finitos que entran en contacto'. Las superficies de contacto, dos a dos,
constituyen lo que se denomina par de contacto. A las superficies que lo forman se
les asigna un rol determinado:

1Se escoge esta discretizacién en lugar de la del tipo superficie-superficie porque resulta més
adecuada a tenor de las dispares densidades de malla de las superficies en contacto.
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= Superficie maestra: dada su rigidez, se trata de la placa compresora de cada
par de contacto.

= Superficie esclava: la piel de la mama.

Friccion

Un problema de contacto implica necesariamente la friccion de las superficies
implicadas. Para tener en cuenta el efecto de la friccién entre la mama y las placas
compresoras se asume el modelo de friccion de Coulomb:

Tc:fC'pc (61)

siendo 7. la tensién tangencial desarrollada en la interfaz mama-placa que, cuando
alcanza un valor critico, se produce un deslizamiento entre las superficies en con-
tacto, y p. es la presién de contacto entre los dos cuerpos. Ambas magnitudes se
relacionan mediante el coeficiente isotropo de friccion fo, que se asume constante
a lo largo del proceso y del mismo valor para todas las direcciones. La influencia
del valor de fo en las simulaciones se estudia en el apartado 6.4.

Otros aspectos

Como se ha comentado al principio de este apartado, ABAQUS dispone de un
amplio abanico de opciones para que el usuario pueda controlar el problema de
contacto, normalmente mediante el ajuste de los pardametros que lo gobiernan.
No obstante, muchos de ellos no pueden conocerse con exactitud ya que, bien su
determinacién tedrica o experimental es virtualmente imposible, bien se carece de
los datos necesarios en fase clinica o procedentes de la literatura cientifica.

En las simulaciones de las compresiones mamograficas, los pardmetros mas impor-
tantes que gobiernan el problema de contacto son los siguientes:

= Las superficies de contacto definidas anteriormente son de cardcter analitico
porque, al ser generadas por ABAQUS, se suavizan las transiciones discon-
tinuas entre elementos finitos mediante curvas parabdlicas. Esto se controla
variando un factor de suavizado comprendido entre 0,0 y 0,5. En las simu-
laciones, se asume un factor de suavizado de 0,2, comprobando que valores
distintos no mejoran la convergencia del problema de contacto.

= En cada par de contacto, se requiere que los wvectores normales de los ele-
mentos en contacto estén orientados de forma consistente, disponiéndose en
una superficie en sentido opuesto a los vectores normales de los elementos
con los que interacciona.
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= En la simulacién de los contactos mama-placa se ha incluido el método del
Lagrangiano aumentado para mejorar la convergencia del problema de con-
tacto — consultese el apartado 4.4.2 —.

= Aunque no sea un parametro propio del problema de contacto, la desviacién
del angulo real de rotacién de las placas compresoras en la direccién MLO
con el valor nominal de 45° puede ser una fuente de inconsistencias en los

resultados.

6.3.2 Condiciones de contorno

En este apartado se describen las condiciones de contorno aplicadas a los nodos del
modelo numérico para las simulaciones de las compresiones mamograficas. Estas
condiciones de contorno son todas de caracter cinemdtico, puesto que imponen o
restringen grados de libertad nodales.

Condiciones de contorno de la mama

En la Figura 6.7 se ilustran las condiciones de contorno que se aplican a algunos
nodos de la mama, restringiendo completamente sus 6 grados de libertad en el
espacio. Los restantes nodos del modelo se suponen completamente libres.
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Figura 6.7: Condiciones de contorno aplicadas a la mama para la simulacién
de las compresiones mamograficas

Los nodos restringidos corresponden a las siguientes localizaciones anatémicas de
la paciente:
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= El maisculo pectoral mayor. Se trata de la asuncién mas simple que puede
hacerse, a falta de informacién sobre el movimiento muscular o la unidad
miofascial de la que forma parte — véase el apartado 2.4 — durante la
compresién mamografica. También se puede justificar a causa de la mayor
rigidez del musculo con respecto a los tejidos mamarios.

= La parte superior del modelo, asumiendo que los movimientos de la mama
son independientes de los del resto del cuerpo.

Condiciones de contorno de las placas

De la observacién de la practica clinica se deduce que la mama, al ser comprimi-
da, no es lo suficientemente rigida como para inducir movimientos en las placa
compresoras, con lo que estas se aproximan invariablemente entre si durante el
proceso. De este modo, a los nodos de las placas se les restringen completamente
los desplazamientos en las direcciones X e Y (constltense las figuras 6.3 y 6.5).

Por otro lado, a los nodos de las placas se les imponen los siguientes desplazamien-
tos en direccién Z:

= En los nodos de la placa inferior los desplazamientos son del orden de 1 cm
en el sentido positivo del eje Z, con el fin de aproximar la placa a la mama
hasta que ambas entran en contacto. La placa permanece fija durante el resto
del proceso.

= En los nodos de la placa superior los desplazamientos son del orden de 15
cm hasta alcanzar el suficiente grado de compresién en la mama.

6.3.3 Parametros de materiales

En esta seccién se describen las caracteristicas mecénicas de los tejidos mamarios
incluidos en el modelo numérico (véase la Tabla 5.1).

Piel

Segun la descripcién histolégica realizada en el apartado 2.3.4, la piel es un tejido
anisétropo, aunque la orientacién aleatoria de sus fibras y el alcance macroscépico
de este estudio permiten que pueda considerarse como isétropo. La elasticidad de
la piel y su capacidad de experimentar grandes deformaciones permiten que, a efec-
tos de simulacion, pueda considerarse como una membrana cuyo comportamiento
mecéanico pueda describirse adoptando un modelo hipereléstico.

Los estudios sobre el comportamiento mecéanico de la piel son abundantes en la
bibliografia. La piel se ha incluido en muchos trabajos de simulacién acerca de la

mama — consultese el Capitulo 3 y el Anexo A — si bien los modelos constitutivos
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y las constantes elasticas varian enormemente segin el estado del tejido analizado,
el alcance del estudio o los métodos de ensayo empleados.

A falta de datos mads precisos acerca de las caracteristicas geométricas y mecédnicas
de la piel de la paciente en la que se basa esta parte de la presente tesis doctoral,
se adoptan modelos y valores reportados en estudios previos.

Aligual que en un estudio de Pérez del Palomar y colaboradores (Perez del Palomar
y otros, 2008), se considera para la piel un modelo hipereldstico polinomial con
N = 2. La funcién densidad de energia deformacién ¥ de este modelo, definida
por la expresién (4.74), se ajusta mediante minimos cuadrados a los valores de
tensién-deformacion de los ensayos de Gambarotta y colaboradores (Gambarotta
y otros, 2005), obteniendo los siguientes pardmetros del modelo:

c10 = 31; co1 = 30; c11 = 22,5; co9 = H0; coz = 60;

estando expresados en Pa. A los elementos de la piel en el modelo se les asigna
un espesor de 1 mm y un peso especifico de 1,09 g/cms, al igual que en trabajos
previos (Tanner y otros, 2006).

Complejo grasa-parénquima mamario

El complejo grasa-parénquima mamario (véase el apartado 5.3.2), se caracteriza, a
efectos de simulaciéon, como un medio incompresible, isétropo y homogéneo, para
el que se ha adoptado un modelo constitutivo hiperelastico neo-Hookeano.

Aunque estas las hipdtesis asumidas para el medio ya fueron discutidas en el
Capitulo 4, se hace hincapié en los motivos fundamentales de la homogeneizacién
de los tejidos internos de la mama:

= Obtener un modelo numérico lo mas simplificado que sea posible sin menos-
cabar su biofidelidad, un aspecto critico si se tiene en mente una ulterior
finalidad clinica.

= Compensar en parte la escasez de datos existentes en la literatura acerca de
las constantes elasticas de la grasa, el tejido glandular y el tejido fibroso.

= Los antecedentes bibliograficos — consultese, entre otros, (Ruiter y otros,
2002)2

En lo referente a la adopciéon del modelo constitutivo neo-Hookeano para el com-
plejo grasa-parénquima mamario, se trata del modelo hipereldstico mas simple,

2Estos autores afirmaron que no era necesario distinguir el tejido adiposo del fibroglandular a
partir de una deformacién del 15,5 %, ya que para este valor las rigideces de ambos tejidos eran
similares, conclusién a la que ya habfan llegado Azar y colaboradores (Azar y otros, 2002).
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originalmente concebido para caracterizar materiales de naturaleza elastomérica.
Segun lo indicado en muchos estudios previos, la extension de este modelo a la
caracterizacion de tejidos biolégicos ha proporcionado resultados coherentes con
la realidad, incluso en aquellas situaciones en las que no se dispone de los sufi-
cientes datos acerca de las propiedades mecanicas de los tejidos. De acuerdo con
esto, y junto a la intencién de obtener un modelo numérico con un comportamien-
to de materiales no excesivamente complejo, la eleccién del modelo hiperelastico
neo-Hookeano resulta acertada para caracterizar la mama homogeneizada.

En la literatura cientifica existe una gran dispersién de valores de constantes elasti-
cas de los tejidos mamarios®, en tanto que las propiedades tisulares varfan de unas
mujeres a otras y también a causa de los distintos métodos de ensayo empleados.
Obviando la via experimental, el valor de la constante neo-Hookeana c¢; para el
complejo grasa-parénquima mamario de una paciente particular se puede estimar a
partir de la informacién bibliogréafica disponible y de la distribucién de los voliime-
nes de grasa y de parénquima obtenidos a partir de imagenes médicas (Perez del
Palomar y otros, 2008). Para la mama de la paciente en la que se basa el modelo,
dicha distribucién se estima en un 70% de grasa y un 30% de parénquima. El
valor de la constante ¢; del modelo neo-Hookeano del complejo grasa-parénqui-
ma mamario puede entonces obtenerse a partir de la expresién de la fraccion de
volumen:

¢, =0,7- C1g + 0,3 - Cip (62)

siendo c14 y c1p la constante neo-Hookeana de la grasa y del parénquima mamario,
4

respectivamente®.
No obstante, es necesario disponer de valores para ci4 ¥ cip, bien tomandolos di-
rectamente o bien calculdndolos a partir de otras constantes eldsticas relacionadas
con c1 y que se hayan reportado en trabajos previos. La Tabla 6.3 ilustra la apli-
cacién de la expresion (6.2) a los valores encontrados en trabajos anteriores. Los
valores de la tltima columna indican una fuerte dispersién de los valores encontra-
dos, puesto que en el caso del parénquima los valores de ¢; llegan a diferir hasta
tres 6rdenes de magnitud. Se pone asi de manifiesto la incapacidad de acotar los
valores de la constante neo-Hookeana dentro de un rango lo suficientemente corto
como para parametrizar las simulaciones.

Habida cuenta de todos estos inconvenientes, para el presente estudio se escoge un
trabajo de Samani y colaboradores (Samani y otros, 2007) que proporciona valores
medios del médulo de Young de la grasa y de la glandula a partir de 169 muestras
ex vivo — Ey = 3,24 kPa y I, = 3,25 kPa, respectivamente — . A continuacién, se

3El Anexo A incluye valores de las propiedades mecanicas de la grasa, el parénquima mamario
y la piel de los trabajos mas relevantes y de mayor influencia en el 4&mbito de la presente tesis.

4En la mayoria de mujeres, la proporcién de grasa es superior a la del parénquima, luego es
de esperar que el valor de c1 esté mdas préximo al de c14 que al de cip.
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REFERENCIA GRASA PARENQUIMA MODELO
Cig Cip C1

Ruiter y otros (2003) 0,4:15,1 0,5: 64,8 0,44 : 30,01
Sinkus y otros (2005) 0,72 : 1,02 0,72 :1,02
Tanner y otros (2006) 0,13:3,5 0,13 : 105 0,13 : 33,96
Perez del Palomar y otros (2008) 3,90 3,90

Rajagopal y otros (2008) 0,08 y 0,13 0,08 :0,13
Egorov y Sarvazyan (2008) 0,93 : 1,58 0,93 :1,58

Valores expresados en kPa.

Tabla 6.3: Rangos de valores de la constante c¢; para tejidos mamarios.

aplica la expresién (6.2) para obtener un mddulo de Young homogeneizado Ej, para
el complejo grasa-parénquima mamario. Considerando un coeficiente de Poisson
v =~ 0,5 para tener en cuenta la incompresibilidad del medio®, la constante c; del
complejo grasa-parénquima mamario se calcula mediante la expresién (4.70):

E,=324kPa — ¢ =054kPa (6.3)

A falta de datos mas precisos, se adopta para los calculos el valor de la constan-
te neo-Hookeana obtenido anteriormente. En las secciones siguientes se constata
que este valor debe aumentarse para que los resultados de los anélisis por ordena-
dor sean lo més parecidos a la realidad. Asimismo, se estudia la influencia de su
variacion en los resultados obtenidos en las simulaciones.

En cuanto al peso especifico del complejo grasa-parénquima mamario, este se toma
igual 7. = 0,94 g/ cm®. Se trata de un valor medio obtenido a partir de los datos
de trabajos previos, como los resenados en el Capitulo 3.

Tumor

Tras una compresién mamogréfica, la presencia de un tumor en un mamograma
se revela en las zonas de tejido de mayor absorcién de rayos X (véase el Capitulo
2). El tejido malignizado es m&s denso y, desde un punto de vista mecénico, va-
rias veces més rigido que el tejido sano circundante (Krouskop y otros, 1998). Por
lo tanto, a los elementos del modelo que representan el tumor se les asigna una
densidad y un peso especifico iguales a los del complejo grasa-parénquima mama-
rio. Adoptando un modelo de comportamiento elastico y lineal, se les asigna un
modulo de elasticidad E; 10 veces mayor que el médulo de Young homogeneizado,
del mismo modo que en trabajos previos:

E, =10 - E), ~ 35 kPa (6.4)

5E] valor méximo de v debe ser menor que 0,499 para evitar problemas numéricos en las
simulaciones.
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6.4 Analisis de sensibilidad de parametros

La modelizacién de la mama y la simulacién de las compresiones mamograficas
implican inevitablemente una serie de incertidumbres en cuanto a las decisiones
adoptadas a lo largo del proceso. Esto se pone de manifiesto en la eleccion de
los pardmetros del modelo — descritos a lo largo de la seccién 6.3 —, y muy
especialmente en aquellos que gobiernan el problema de contacto.

En esta seccién se realiza un andlisis de sensibilidad de los parametros del modelo
con un triple objetivo:

= Esclarecer algunos de los aspectos del modelado y la simulacién de la mama
cuando se somete a grandes compresiones.

= Evaluar como influye su variacién en las simulaciones de las compresiones

CC y MLO.

= Adoptar unos valores definitivos que proporcionen unos resultados en las
simulaciones lo méas proximos posibles a los de la mamografia en fase clinica
dentro del marco considerado, permitiendo la consiguiente validacién del
modelo y de la metodologia de simulacién planteada en la seccién 6.1.2.

6.4.1 Metodologia de comparacion

Tal y como se describe en la seccién 6.1.2, tras simular el modelo numérico so-
metido a una compresion mamogréfica — en la direccién CC o en la MLO —, la
proyeccion de la configuracién deformada del modelo sobre la placa compresora
inferior permite la generaciéon del correspondiente mamograma virtual en dicha
direccién.

Una vez se plantea la variacién de uno de los pardmetros, se simula el modelo
bajo la compresion mamografica CC. Posteriormente, se realiza la comparacion
del mamograma virtual CC con el correspondiente mamograma real, una vez dis-
cretizado.

Con esta metodologia se especifican los tres objetivos indicados anteriormente,
pretendiendo:

1. Estudiar la sensibilidad del modelo frente a la variacién de los pardmetros
que lo gobiernan, es decir, la influencia de estos en las simulaciones y por
consiguiente en la similitud entre mamogramas.

2. Fijar unos valores para los pardametros del modelo que maximicen la similitud
entre los mamogramas CC.

3. Emplear dichos valores en la simulacién de la compresiéon MLO.
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Estos tres nuevos objetivos se listan de forma secuencial, constituyendo un pro-
ceso ciclico, ya que, si no se puede validar la compresion MLO, deberé estudiarse
nuevamente la influencia de la variacién paramétrica y escoger unos nuevos va-
lores para que sea posible. El nicleo de este proceso reside en la simulacién de
la compresién CC, que es practicamente la tinica que se ha realizado en estudios
similares encontrados en la bibliografia.

6.4.2 Indicadores

Se plantean tres indicadores que cuantifican la similitud entre el mamograma vir-
tual y el mamograma real, asi como el grado de compresiéon de la mama tras
la simulacién. La informacién proporcionada por estos indicadores posibilita el
analisis de sensibilidad de los parametros y su posterior ajuste para que el com-
portamiento del modelo numérico sea lo mas realista posible, validandose tanto el
modelo como la metodologia de simulacién.

Coeficiente de Similitud de la Mama

El Coeficiente de Similitud de la Mama (en adelante, CSM) expresa, de forma
porcentual, la similitud entre el contorno ezterno de la mama en el mamograma
virtual con dicho contorno en el mamograma real discretizado.

El célculo de este coeficiente es posible a partir de un algoritmo automatizado que
incluye el método del ratio de oro, cuya formulacion y posterior implementacién
en el software MATLAB se describe en el Anexo B.

Coeficiente de Similitud del Tumor

El Coeficiente de Similitud del Tumor (en adelante, CST) expresa, también de
forma porcentual, la similitud entre el contorno externo del tumor en el mamogra-
ma virtual con dicho contorno en el mamograma real discretizado. Se obtiene del
mismo modo que CSM.

Grado de Compresion

El Grado de Compresién (en adelante, GC) cuantifica la desviacién porcentual
entre el volumen V{; del modelo numérico de la mama antes de la simulacién con
el volumen V; de la mama tras la compresién (en las configuraciones inicial y
deformada, respectivamente):

Vi — Vol

GC = 7

-100 (6.5)
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Los volumenes Vj y V; se calculan mediante una rutina implementada a tal efecto,
incluida dentro del proceso de rastreo de la posiciéon del tumor que se detalla en
el Anexo B. Dada una configuracién 2 del modelo, se tiene que:

=1

Q= V= Z 1%
i=1

siendo n, el nimero de elementos finitos del modelo y V? el volumen de cada uno
de ellos en la configuracién €.

No obstante, debe tenerse en cuenta que en los trabajos previos que implican si-
mulaciones de compresiones mamograficas — véase el Capitulo 3 — el grado de
compresién alcanzado se media de forma distinta, cuantificando la reduccién de
espesor de la mama de forma porcentual. Esto, sin embargo, implica una dosis
considerable de trabajo manual sobre la configuracién deformada del modelo, ha-
ciendo mas tedioso el analisis de sensibilidad de parametros. Por este motivo, la
obtencién de GC a partir de los volimenes de los elementos finitos en las configu-
raciones inicial y deformada se justifica por su facilidad de implementacién en un
algoritmo — véase el Anexo B —.

El célculo de la reduccién de espesor de la mama se lleva a cabo con posterioridad
a la obtencion de los parametros definitivos que permiten validar tanto el modelo
como la metodologia de simulacién propuesta.

6.4.3 Variaciones en el modelo

En este apartado se detallan los efectos sobre el modelo causados por la variacién
de los parametros que gobiernan la simulacién.

Influencia de las condiciones de contorno

Las condiciones de contorno aplicadas al modelo, de cardcter exclusivamente ci-
nematico, se describieron en el apartado 6.3.2. En el analisis de sensibilidad de los
parametros, el papel de las condiciones de contorno se resume como sigue:

= No se modifican los nodos fijos del modelo numérico.

= Los desplazamientos impuestos a la placa compresora superior se varian en
las simulaciones efectuadas, con la intencién de alcanzar la convergencia del
modelo durante el problema de contacto y maximizar el GC.
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Influencia de los materiales

Cuando se simula bajo una compresién mamografica, la respuesta del modelo
numérico depende del modelo de comportamiento mecanico asumido para los te-
jidos considerados, asi como de los valores de las constantes eldsticas. Como se
adoptan modelos hiperelasticos para la piel y para el complejo grasa-parénqui-
ma mamario, y dada la gran deformabilidad de la mama bajo las compresiones
mamograficas, este apartado se centra en la variacién de las constantes eldsticas.

Segun lo indicado en la seccién 6.3.3, se tiene que:

= Al asimilar la piel a una membrana, la influencia de este tejido es importante
cuando el modelo se somete a la accién gravitatoria para simular la coloca-
cién de la mama respecto al mamdgrafo en la compresién CC (Figura 6.4c)
y en la compresiéon MLO (Figura 6.6¢). En estas dos situaciones, se consi-
dera que la piel se tensa y limita parcialmente la deformacién de la mama.
Sin embargo, cuando la placa compresora superior desciende y comprime el
modelo, este efecto pierde importancia, salvo en las regiones préximas a los
nodos restringidos.

Ademas de lo expuesto, se asume un inico modelo de comportamiento para
la piel, cuyas constantes elasticas permanecen invariables durante el andlisis
de sensibilidad.

= En el modelo numérico, el tumor esta representado por un conjunto de ele-
mentos finitos con una rigidez muy superior a la de los elementos que con-
forman el complejo grasa-parénquima mamario. Durante las simulaciones, el
tumor no experimenta grandes deformaciones, pero si se ve desplazado por
el resto del modelo durante las compresiones mamograficas.

= El complejo grasa-parénquima mamario es el tejido que resulta mas afectado
por las compresiones mamograficas, siendo el que mas influencia tiene en la
respuesta mecédnica del modelo.

El modelo constitutivo hiperelastico neo-Hookeano del complejo grasa-parénquima
mamario queda definido mediante sus dos constantes eldsticas (c¢1,v) (véase la
seccién 6.3.3). Para el anélisis de sensibilidad de estos pardmetros, se considera
que:

= Se varia la constante neo-Hookeana dentro del rango ¢; € [0,5;4] kPa, segiin
los valores reportados previamente por otros autores en trabajos similares al
de la presente tesis doctoral (véase la Tabla 6.3).

= Ya que se asume la hipdtesis de incompresibilidad del medio, se tiene que el
coeficiente de Poisson debe ser elevado y estar comprendido dentro del rango
v € [0,45;0,49].

170



6.4 Andlisis de sensibilidad de pardmetros

Para estudiar el efecto en el modelo de la variacién de las constantes elasticas
del complejo grasa-parénquima mamario — y comprender mejor las graficas de
resultados que se exponen — es necesario indicar que se simula la compresion
mamografica CC hasta alcanzar el maximo valor de GC permitido por el modelo.
Por otro lado, el resto de los pardmetros del modelo se mantienen constantes,
abordandose su influencia en puntos posteriores.

En la Figura 6.8 se representan los pares de valores ¢;-CSM y ¢1-CST obtenidos
para diversas simulaciones y para los siguientes valores del coeficiente de Poisson:
0,45, 0,47 y 0,49, con los que se pretende cubrir el rango de valores anteriormente
indicado para medios incompresibles®.

Otro enfoque para evaluar la influencia de los parametros del complejo grasa-
parénquima mamario se muestra en la Figura 6.9, donde se relacionan los in-
dicadores CSM y CST con la compresibilidad D del medio, calculada segin las
expresiones (4.71) del Capitulo 4.

Por dltimo, las graficas de la Figura 6.10 ilustran la influencia de las constantes
elasticas en el indicador GC.
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Figura 6.8: Influencia de las constantes elasticas en CSM y CST.

SEl valor del coeficiente de Poisson puede estar todavia mdas cercano a 0,5 en las simulaciones
de medios asumidos incompresibles, tal y como se ha realizado en trabajos previos — véase por
ejemplo (Han y otros, 2012) —.
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De las graficas representadas en la Figura 6.8 puede afirmarse que:

» Para un mismo valor de (c1,v), se tiene que CSM < CST para todos los
casos analizados.

= Todas las curvas tienen una tendencia asintética, aumentando los indicado-
res CSM y CST con el aumento de la rigidez del medio, gobernada por la
constante ¢; que, a su vez, depende del médulo de elasticidad F.

= No todos los puntos de la grafica de la Figura 6.8 corresponden a situaciones
fisicamente posibles, con lo que las constantes eldsticas correspondientes no
deben usarse en las simulaciones. Este hecho tiene lugar para las graficas
de v = 0,49, cuyos puntos corresponden a configuraciones deformadas con
GC < 2%, un valor muy bajo teniendo en cuenta los niveles de compresién
alcanzados en la practica clinica.

= La elecciéon del valor de las constantes eldsticas para las simulaciones estd in-
fluida por el tipo y el tamano medio de los elementos finitos. Si el medio se
vuelve mas rigido o mas incompresible — a mayores ¢ y v, respectivamente
— se corre el riesgo de no alcanzar la convergencia por producirse el bloqueo
volumétrico de los tetraedros.

Observando las gréficas de la Figura 6.9 se observa que:

= A pesar de la ultima de las conclusiones anteriores, aunque un aumento de
la compresibilidad D del medio facilite la convergencia del modelo, hace que
al mismo tiempo disminuyan los indicadores CSM y CST.

» Elindicador CST disminuye mas rapidamente que CSM con el aumento de la
compresibilidad, segtin indican las lineas de tendencia lineales (representadas
mediante lineas a trazos).

En cuanto a las gréaficas de la Figura 6.10, se constata que:

= Las curvas también tienen un marcado caracter no lineal.

= La tendencia de las curvas es relativamente asintética. Se observa un creci-
miento de GC para valores bajos del rango estudiado de ¢y, estabilizandose
casi inmediatamente para el resto de valores considerados para la constante
neo-Hookeana.

= Kl aumento del coeficiente de Poisson del medio disminuye notablemente el
rango de valores de GC que se producen con la variacién de la constante c;.

= Para el rango considerado del coeficiente de Poisson, el valor de GC es pe-
quefio para las tres gréficas (menor del 7%).

= El indicador GC es tanto menor cuanto més incompresible es el medio, es
decir, disminuye a medida que aumenta del coeficiente de Poisson.
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Influencia del coeficiente de friccion

La informacién bibliografica acerca del coeficiente de friccién entre la mama y las
placas compresoras es muy escasa, si bien en los trabajos de simulacién de com-
presiones mamograficas que la tienen en cuenta se adopta el modelo de friccién
de Coulomb. El tratamiento de la friccién entre las placas compresoras y la su-
perficie de la mama difiere de unos autores a otros. Algunos la obvian en aras de
la simplicidad o por quedar fuera del alcance de sus estudios — véase (Azar y
otros, 2002) (Han y otros, 2012)—, mientras que otros consideran que si influye
y, en consecuencia, el coeficiente de friccion fo tiene un valor bajo (Han y otros,
2011)7, moderado (Chun y otros, 2012)® o no especificado (Chung y otros, 2008b).

Para evaluar la influencia del fenémeno friccional en las simulaciones de las com-
presiones mamograficas, se estudia la influencia del coeficiente isétropo de friccién
fo en los indicadores CSM, CST y GC. Teniendo en cuenta las caracteristicas de
las placas compresoras (Tabla 6.2), resulta 16gico tomar el mismo valor de fo para
los dos pares de contacto considerados en las simulaciones (constltese el apartado
6.3.1).

En las gréficas de la Figura 6.11 se muestra la influencia del coeficiente de friccién
en los indicadores CSM y CST, observandose:

= La tendencia de las curvas es claramente asintdtica, al igual que las de las
figuras 6.8 y 6.10.

= Las curvas alcanzan sus valores méximos en los puntos (f. = 0,05, CSM = 63)
y (fe = 0,18, CST = 91). No obstante, se observa que las deformadas del mo-
delo numérico para coeficientes de friccién superiores a 0,15 corresponden a
situaciones alejadas de la realidad.

= Los indicadores CSM y CST tampoco mejoran si fo — oo, es decir, conside-
rando adherencia perfecta sin posibilidad de deslizamiento relativo entre la
piel y las placas compresoras (situacién no representada en la Figura 6.11).
En esta situacién, CSM = 24,36 % y CST = 81,13 %, obteniéndose ademés
una configuracién deformada irreal.

Por otro lado, la grifica de la Figura 6.12 ilustra la influencia del coeficiente de
friccién en el indicador GC, de la cual:

= Kl cardcter oscilante de la grafica indica la respuesta fuertemente no lineal
del modelo ante la variacion de f..

= Si fo — oo (situacién no representada en la figura), GC = 4,05 %, ademds
de obtenerse una deformada irreal.

"En este trabajo se considera la friccién entre la mama, y el misculo pectoral mayor, asignando
un coeficiente de friccién f. = 0,1, que se toma como orden de magnitud en el presente estudio.

8Se simulé la penetracién de una aguja hipodérmica a través de la mama y se consideré un
coeficiente de friccién alto (fo = 0,499) entre la piel de la mama y la punta de la aguja.
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6.4.4 Test de convergencia de malla

En el campo de la simulaciéon de modelos numéricos asistida por ordenador, un
test de convergencia de malla consiste en verificar que el tamano de malla sea lo
suficientemente pequeno como para asegurar que el empleo de mallas mas densas
no suponga una variacién sustancial de los resultados. Ademds, en un modelo
numérico como el que se simula en esta parte de la tesis, la densidad de la malla
juega un papel importante para optimizar el tiempo computacional: pese a la
potencia de céalculo disponible en la actualidad, el niimero de simulaciones a realizar
es un efecto disuasorio para la generacién de modelos con mallas densas.

La densidad de la malla de un modelo esta fuertemente relacionada con la bondad
de los resultados obtenidos, especialmente en los concernientes a las distribuciones
de variables internas, como es el caso de las distribuciones tensionales — véase
por ejemplo (Erdemir y otros, 2012) —. No obstante, se considera que, para las
simulaciones de las compresiones mamograficas, la densidad de malla no es un
aspecto critico en cuanto que no se persigue la obtencién de tales variables, dificiles
de validar en la practica.

A tenor de los resultados obtenidos, se concluye por lo tanto que:

= El tamano de malla empleado es el adecuado para el rastreo de la posicién
del tumor en los mamogramas.

= La densidad de malla de las placas compresoras influye sensiblemente en los
resultados obtenidos. El nimero de entidades indicado en la Tabla 6.1 es
el que ha permitido obtener los mejores resultados. Cabe indicar que en las
figuras 6.3 a 6.6 las placas estdn modelizadas con elementos triangulares, una
de las primeras pruebas de mallado que finalmente fue desechada.

6.5 Validacién

Para validar el modelo numérico y la metodologia de simulacién que se propone —
comprobando que la simulacién refleja el procedimiento mamografico en fase clinica
— deben fijarse en primer lugar los valores de los parametros que gobiernan la
simulacién. En segundo lugar, se realiza la validacién de los resultados propiamente
dicha, que se plantea en dos niveles:

1. La wvalidacion cualitativa, o la inspeccion visual de la deformada.

2. La walidacion cuantitativa, empleando:
= Los indicadores descritos en el apartado 6.4.2.
= El algoritmo numérico implementado para obtener dichos indicadores,
con el que se realiza el andlisis de sensibilidad del modelo ante la va-
riacién de los pardmetros (seccién 6.4) y el rastreo de la posicién del
tumor (véase més adelante la seccién 6.6).



6.5 Validacion

El citado algoritmo se describe con detalle en el Anexo B, y es valido para am-
bas direcciones de compresion. La validacién cuantitativa se confirma cuando se
maximizan los valores de los coeficientes CSM y CST y cuando se alcanza una
compresién del modelo lo suficientemente alta.

6.5.1 Validacién cualitativa

La validacion cualitativa se efectiia mediante una doble inspeccién visual, evaluan-
do los siguientes resultados:

1. La configuracion deformada del modelo numérico de la mama para la simu-
lacién de cada una de las direcciones de compresién debe ser coherente con
la préactica clinica. Esta evaluacién se efectia observando las Figuras 6.4 y
6.6, confirmandose que la configuraciéon deformada es fisicamente posible.

2. El aspecto del mamograma real — es decir, el mamograma de la paciente
obtenido en la fase clinica — con el del correspondiente mamograma virtual
obtenido tras la simulaciéon del modelo bajo la misma direccién de compre-
sién. En este caso, es necesaria la discretizacion del mamograma virtual para
llevar a cabo esta parte de la validacién cualitativa.

El mamograma virtual se obtiene mediante la proyeccién de todos los nodos peri-
metrales de los elementos finitos de la mama en un plano horizontal coincidente
con la placa compresora inferior. En el algoritmo descrito en el Anexo B se pro-
porcionan mas detalles al respecto de su proceso de obtencién.

Las Figuras 6.13 y 6.14 muestran la comparacién entre mamogramas correspon-
dientes a las compresiones en las direcciones CC y MLO, respectivamente.

En las citadas figuras, los mamogramas virtuales se representan unicamente me-
diante los nodos correspondientes a los contornos de la mama y del tumor, una vez
realizada la simulacién de la compresion en la direccion correspondiente. En efecto,
y tal y como se indica en las secciones siguientes, basta con dichos contornos para
validar el modelo numérico de forma cuantitativa y para rastrear la posicién del
tumor. A este respecto, tal y como se describié en el apartado 5.4 los contornos de
la mama y el tumor en un mamograma real se discretizan en un elevado nimero
de nodos — véase la Figura 6.15 —.

Como resultado de la validacién cualitativa, puede observarse en la Figura 6.13
que los contornos del mamograma virtual replican de forma muy aproximada los
contornos del mamograma real. En cuanto a la compresién MLO (Figura 6.14),
la diferencia entre ambos es considerable, ya que la simulacién es sensible a la
posicién de las placas compresoras.
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@ Contorno Mama.

A Contorno Tumor

o ®®

L4

(b)

Figura 6.13: Validacién cualitativa del modelo numérico en la compresién
CC: comparacién del aspecto de los mamogramas. (a) Mamograma real. (b)

Contornos del mamograma virtual.
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@ Contorno Mama.

& Contorno Twmor

Figura 6.14: Validacién cualitativa del modelo numérico en la compresién
MLO: comparacién del aspecto de los mamogramas. (a) Mamograma real. (b)
Contornos del mamograma virtual. Nétese que el mamograma real esta ro-
tado con respecto al de la Figura 5.1b para adecuarse a la orientacién del
mamograma virtual y a la metodologia propuesta.
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@ Contorno Mama,

A Contorno Tumor

® Contorno Mama,

A Contorno Twmor

Figura 6.15: Mamogramas reales discretizados, en los que se muestran los
contornos de la mama y del tumor. (a) Compresién CC. (b) Compresién
MLO.
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6.5.2 Validacién cuantitativa

La validaciéon cuantitativa se realiza a medida que se llevan a cabo las simula-
ciones de las compresiones mamograficas. La configuracién deformada del modelo
numérico que se asume como correcta es aquella para la cual los valores de los
indicadores CSM, CST y GC son lo suficientemente altos. Cuando esto sucede, los
valores finales adoptados para los parametros que gobiernan el modelo se muestran
en la Tabla 6.4.

PARAMETRO cc MLO
Constante neo-Hookeana ¢y (kPa) 2 2
Coeficiente de Poisson v 0,45 0,45
Coeficiente de friccién fe 0,1 0,1
Multiplicador w de g 1,1 1,2

Tabla 6.4: Valores definitivos de los parametros del modelo.

En la Tabla 6.4, la ultima fila hace referencia a un factor £ > 1 que aumenta la
constante gravitatoria g en las etapas de simulacién en la que actiia — véanse las
figuras 6.4 y 6.6 —. Con esto se intenta compensar parcialmente las indetermina-
ciones en los valores de las densidades de los tejidos mamarios de la paciente.

Para los valores de los parametros de la Tabla 6.4, los valores de los indicadores
en los resultados de la simulacién, obtenidos mediante el algoritmo descrito en el
Anexo B, se muestran en la Tabla 6.5. Por otro lado, la Figura 6.16 muestra la su-
perposicion del mamograma real discretizado con su correspondiente mamograma
virtual para ambas direcciones de compresion.

INDICADOR CcC MLO
CSM (%) 63,05 66,21
CST (%) 94,01 97,89
GC (%) 9,44 6,75
Angulo de rotacién 0, (°) 6 74
Angulo de rotacién 6; (°) 8 73

Tabla 6.5: Valores de los indicadores para los resultados de las simulaciones.

Los valores de la Tabla 6.5 se discuten en los puntos siguientes. Debe recordarse
que uno de los objetivos de esta parte de la presente tesis doctoral era plantear
una metodologia de simulacién que involucrase un modelo numérico gobernado
por el menor nimero posible de pardmetros, para poder trasladarse en un futuro
al campo clinico. No obstante, el nimero de parametros que no se ha ajustado —
los que caracterizan la piel, por ejemplo —, asi como la naturaleza del problema
de contacto y la no linealidad del proceso hacen que los resultados obtenidos no
coincidan exactamente con el comportamiento real de la compresién mamografica.
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Figura 6.16: Superposicién del mamograma real discretizado con el mamogra-
ma virtual para cada direccién de compresiéon. Azul: mamograma real discre-
tizado. Gris: mamograma virtual (antes de la rotacién). Verde: mamograma
virtual (después de la rotacién). (a) Direccién CC. (b) Direccién MLO.
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Angulos de rotacion

En la Tabla 6.5, las dos ultimas filas hacen referencia dos nuevos indicadores,
denominados dngulo de rotacidn para la mama y el tumor (respectivamente, 6, y

O,0).

De acuerdo con el algoritmo descrito en el Anexo B, tras superponer los mamo-
gramas manteniendo en comun el nodo del pezén, se efectiia una rotacién del
mamograma virtual, obtenido en cada simulacién, con respecto al real, siendo el
pezén el centro de rotacion. Procediendo de este modo, los angulos de rotacion
0 y 0; son los dangulos que maximizan CSM y CST, respectivamente — véase
asimismo la Figura 6.16 —.

La introduccién del angulo de rotacién previene movimientos involuntarios de la
paciente — en particular, rotaciones alrededor de si misma — durante la com-
presién en fase clinica. Esto se corrobora mediante el hecho de que 6, y 6; son
practicamente iguales.

CSM y CST

Los valores de CSM y CST de la Tabla 6.5 se consideran lo suficientemente eleva-
dos como para considerar que, tanto el modelo numérico como la metodologia de
simulacion propuesta, replican de manera muy aproximada el caso clinico real del
que se ocupa esta parte de la presente tesis doctoral.

El hecho de que estos indicadores no alcancen el valor méximo del 100 % se aduce
a la propia metodologia, que involucra la segmentacién de las tomografias RM y
la discretizacion del modelo y de los mamogramas, que, entre otros factores, son
fuentes de error.

Cabe destacar que:

= Segln se observa en la Figura 6.16a, existe una gran similitud entre los
contornos mamarios del mamograma virtual (después de la rotacién) y el
mamograma real CC. Esto también puede afirmarse en la Figura 6.16b, don-
de la presencia en la imagen de estructuras ajenas a la mama — como el
pliegue axilar — parecen indicar lo contrario.

= Este hecho implica que los valores de CSM se sitten en torno al 70 % para
ambas direcciones de compresién, lo que a su vez se aduce a que posiblemente
sea necesario alcanzar una mayor compresion en el modelo numérico.

= Los valores de CST, sin embargo, son muy elevados, rondando el 100 % para
el caso de la simulacién de la compresién MLO. En este caso, las diferencias
observadas con el mamograma real se sitian en la fase de segmentacion de
las imagenes médicas.
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GC

En cuanto a los valores de GC de la Tabla 6.5, se cosntata que los porcentajes
alcanzados son bajos en comparacién a los valores reportados en estudios previos
para compresiones mamograficaas reales (Tabla 6.6) y de simulacién (Tabla 6.7).

REFERENCIA MIN MED MAX
(Sullivan y otros, 1991) 10 mm 46,5 mm 88 mm
(Tanner y otros, 2011) 19,4 % 45,2% 59,3%

Tabla 6.6: Valores de compresiones mamograficas reales reportadas en traba-
jos previos.

REFERENCIA MIN MED MAX
(Samani y otros, 2001b) 5 mm --- 8 mm
(Samani y otros, 2001a) --- --- 48 mm
(Tanner y otros, 2006) --- --- 20 %
(Ruiter y otros, 2006) - - --- 21 %
(Tanner y otros, 2011) --- --- ~55%

Tabla 6.7: Valores de compresiones mamograficas alcanzados en simulaciones,
segun diversos autores. (- - -) Valores no especificados.

No obstante, debe recordarse que GC se ha calculado como la variacién de los
volimenes de los elementos finitos del modelo y, como el medio se ha supuesto
incompresible con un valor alto del coeficiente de Poisson, los valores de GC son
necesariamente bajos.

Por otro lado, cabe considerar que:

= Los porcentajes y las medidas de las tablas 6.6 y 6.7 hacen referencia a la

reduccién del espesor de la mama, de modo que su medicién tiene una base
distinta a la realizada para calcular GC. Midiendo la reduccién media de
espesor de la mama en la configuracién deformada del modelo numérico em-
pleado en esta parte de la tesis — véase la Figura 6.17 —, se estima un valor
del 36 %, que queda dentro del rango reportado por Tanner y colaboradores
(Tanner y otros, 2011), por ejemplo.

El factor psicolégico puede ser una causa de la mayor tolerancia de la pa-
ciente a la compresién mamografica. En referencia nuevamente al estudio de
Tanner y colaboradores (Tanner y otros, 2011), los porcentajes de compre-
sién se refieren a una cohorte de pacientes voluntarias para el estudio, sin
sintomas aparentes de enfermedad, por lo que es posible que los porcentajes
de compresién indicados en la tabla resultasen superiores a los obtenidos
durante la practica clinica convencional.
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X

Y

Figura 6.17: Medidas para la obtencién del porcentaje medio de reduccién
del espesor de la mama en la simulacién de la compresién CC.

6.5.3 Factores sin validar

Un aspecto importante que ha quedado sin validar por carecer de la informacién
necesaria es la distribucién de tensiones en la mama. Si bien los paquetes actuales
de software de simulacién numérica mediante el MEF permiten la obtencién de
estos pardmetros, a juicio del autor no existe informacion de referencia con la que
validar las distribuciones tensionales obtenidas.

En la Figura 6.18, y a titulo meramente ilustrativo, se muestran las distribuciones
de tensiones principales — maximas y minimas — obtenidas de las simulaciones de
las compresiones mamograficas en las direcciones CC y MLO. Las distribuciones
tensionales se muestran en el interior de la mama, puesto que su magnitud es
relativamente baja y desde una perspectiva exterior no se aprecia su variacion. En
las imagenes se observa asimismo la presencia del tumor.
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Figura 6.18: Distribuciones de tensiones principales en el modelo de la mama
durante las simulaciones de las compresiones mamogréficas. Para la compre-
sién CC: (a) Tensiones principales mdximas y (b) minimas. Para la compre-
si6n MLO: (c) Tensiones principales maximas y (d) minimas.
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6.6 Rastreo de la posicién del tumor

Después de validar tanto el modelo numérico como la metodologia de simulacién
para las compresiones mamograficas en las direcciones CC y MLO, este capitulo
concluye con la evaluaciéon del modelo para el rastreo del tumor.

En la Figura 6.19 se muestran ampliaciones de las zonas de los centroides — de los
contornos de los tumores y de la mama — en la superposiciéon y posterior rotacién
de los mamogramas de la Figura 6.16.

CcC

Figura 6.19: Distancias entre los centroides de los contornos del tumor (a) y
(b) y de la mama (c) y (d) para las compresiones CC y MLO, respectivamente.

Los parametros dr y dps, que cuantifican las distancias entre centroides de los
contornos de los tumores y de la mama en los mamogramas real y virtual, se espe-
cifican en la Tabla 6.8. Estas distancias se han obtenido mediante las subrutinas
creadas a tal efecto, descritas en el Anexo B.
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DISTANCIA CcC MLO
dr 3,84 mm 2,41 mm
dm 4,91 mm 1,84 cm

Tabla 6.8: Distancias entre los centroides de los contornos de los mamogramas
real y virtual para cada direccién de compresion.

Los valores para dr que se indican en la Tabla 6.8 son lo suficientemente bajos como
para afirmar que el rastreo de la posicién del tumor a partir de las simulaciones
planteadas es adecuada y, a juicio del autor, extrapolables a la practica clinica. Esto
puede ser 1util, por ejemplo, si se plantea la posibilidad de realizar una biopsia a la
paciente — véase el apartado —. Los valores de dr, junto a los buenos resultados
obtenidos para el indicador CST, maximizan las posibilidades de que el clinico
pueda extraer unicamente los tejidos afectados por el tumor, sin afectar al resto.
De hecho, los valores medios estan dentro del méximo de 5 mm requerido en
la préctica clinica para realizar con éxito una biopsia de la mama — véase por
ejemplo (Samani y otros, 2000) —.

Por otro lado, y a pesar de que los valores obtenidos para el indicador CSM estan
algo alejados del méximo deseado, las distancias entre centroides de los contornos
de la mama son inferiores a los 5 mm para el caso de la simulacién de la compresion
CC y menores de los 2 cm en el caso de la simulacién de la compresién MLO. En
este ultimo caso, se argumenta que la distancia dy; es superior a la obtenida para
la compresién CC a causa de la presencia del pliegue axilar en los mamogramas.

De este modo, y aunque resulte necesario plantear unas futuras modificaciones en
el modelo numérico y en la metodologia de simulacion, los resultados obtenidos son
lo suficientemente correctos teniendo en cuenta el objetivo de reducir al maximo
los parametros involucrados en las modelizaciones.



PARTE III

Simulacion de mamoplastias
de aumento
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Capitulo 7

Modelo de calculo para la
simulacion de mamoplastias
de aumento

La planificacion quiridrgica en cirugia pldstica, reparadora y estética se basa
en formas y volumenes. Como ya se adelanto en el Capitulo 1, la cuantifica-
cion de la geometria de la mama, asi como de las regiones que la delimitan,
resulta especialmente complicada. En este capitulo se describe la generacion
de un modelo numérico con el que simular una mamoplastia de aumento,
de manera distinta a la sequida en el Capitulo 5. Se describen asimismo al-
gunas consideraciones sobre el remallado del modelo, un aspecto necesario
para incluir las protesis en el modelo durante las simulaciones.

7.1 Medidas antropométricas del seno

Uno de los objetivos principales de la cirugia plastica mamaria es conseguir la
simetria y el tamano de los senos adecuados a los deseos de la paciente. Con
este fin, la cuantificacion de la forma de la regién mamaria, especialmente la
obtencién del volumen, son aspectos cruciales en la planificacién quirirgica de una
mamoplastia de aumento. Los diversos métodos que existen para obtener dicha
informacion pueden incluirse dentro de las siguientes categorias:

= Técnicas de moldeado. Se fabrica un molde en negativo de las mamas em-
pleando yeso u otros materiales termoplésticos, que luego se rellena de arena
o de agua. Dividiendo el peso del material vertido por su densidad se obtiene
un valor muy cercano al del volumen deseado de la mama.
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= Mediciones antropométricas. Incluyen un amplio espectro de técnicas basa-
das en la toma y correlacion estadistica de datos como el peso, la altura,
el indice de masa corporal (IMC) y las medidas entre ciertas localizaciones
o marcadores anatomicos de la mama. Estas mediciones resultan de espe-
cial interés para los fabricantes de sujetadores, en tanto que requieren de un
elevado numero de sujetos de estudio para obtener conclusiones fiables.

En cuanto al empleo de las medidas antropométricas del seno en la planifi-
cacién quirdrgica de una mamoplastia de aumento, no existe un consenso en
la comunidad médica acerca de cudles son las més indicadas (Figura 7.1).

Figura 7.1: Propuestas de marcadores de la anatomia de la mama. (a) Smith
y colaboradores (Smith y otros, 1986). (b) Lee y colaboradores (Lee y otros,
2004). (c) Lineas delimitadoras del seno (Sun y otros, 2009).

Lo que si es logico es que las medidas tomadas a partir de unos marcadores u
otros estén referidas a localizaciones anatémicas fijas, como la fosa yugular
del esternon, la linea media del cuerpo — el punto medio de la distancia
entre pezones —, la axila o el arco submamario.



7.1 Medidas antropométricas del seno

A partir de medidas entre marcadores, Qiao y colaboradores (Qiao y otros,
1997) concibieron una férmula modificada del volumen de una esfera para
calcular el volumen de la mama a partir de datos de 125 mujeres:

Vi = éwMPQ (MR+ LR+ IR— MP) (7.1)

donde V,,, es el volumen de la mama en mililitros, con las demés variables
expresadas en centimetros: M P es la proyecciéon mamaria anterior, medida
del esternén al pezén; MR es la distancia entre el pezon y el borde medial
del seno; LR es la distancia entre el pezon y el borde lateral del seno, e IR
la distancia del pezon al arco submamario.

La expresion (7.1) se empled con éxito en mamoplastias de aumento y en ci-
rugia reconstructiva, asi como en trabajos posteriores (Kovacs y otros, 2007)
(Sun y otros, 2009). No obstante, dicha expresién estd limitada a las carac-
teristicas raciales y regionales de las mujeres chinas, pudiendo incurrirse en
errores de estimacion si se aplica a otras poblaciones.

= Técnicas radioldgicas. Su uso, especialmente de la RM, resulta de interés para
obtener un modelo exacto de la mama de la paciente. El volumen de la mama
se obtiene por adicién de las capas segmentadas de los tejidos mamarios.

= FEscaneado superficial tridimensional. Este conjunto de técnicas surgié en
las industrias manufactureras para el andlisis de formas. Permiten obtener
un modelo tridimensional de la superficie mamaria empleando dispositivos
épticos, como laseres o cAmaras estereograficas' (Figura 7.2). Sin embargo,
estas técnicas no permiten cuantificar directamente el volumen mamario.

’.-'J*. ‘>;

62057 deg Evaluate |17503 mm2

(a) (b)

Figura 7.2: Reconstrucciéon de la superficie mamaria mediante estereografia
(Garson y otros, 2005). (a) Visualizacién de una medicién angular. (b) Me-
dicién de la superficie de una mama.

ILa estereografia consiste en la triangulacién éptica activa de las imagenes de una paciente
tomadas desde dos dispositivos distintos, para obtener un modelo en relieve de la mama — véase
(Tepper y otros, 2006) —.
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Roose y colaboradores, en sus trabajos citados en el Capitulo 3, (Roose y
otros, 2005) y (Roose y otros, 2006), emplearon una cdmara para capturar la
geometria de las pacientes. Combinando esa informacién con el espesor de la
capa de tejido graso hipodérmico — obtenida a su vez mediante ultrasonidos
— lograron obtener una representacion volumétrica de las mamas.

En un estudio comparativo realizado por Kovacs y colaboradores (Kovacs y otros,
2007) se pusieron de manifiesto las ventajas, desventajas y la reproducibilidad de
distintas técnicas en el célculo del volumen mamario (Figura 7.3). Con el empleo
de RM se obtenia una mayor precision, seguida por el escaneado superficial, las
medidas antropométricas y las técnicas de moldeado. Dado el elevado coste de
las técnicas radiolégicas, el escaneado tridimensional se revela como una técnica
de especial interés que permite obtener un modelo con la paciente en posicién
anatomica, de utilidad en la prediccion de resultados en la cirugia plastica.

Figura 7.3: Calculo del volumen mamario a partir de distintas técnicas. (a)
RM, (b) escdner 3D, (c) moldeado termoplastico y (d) mediciones antro-
pométricas.

Para esta parte de la presente tesis doctoral, el modelo de la mama se obtiene a
partir de tomografias TAC de una paciente en posicién dectbito supino.

7.2 Descripcién del caso clinico

El caso clinico a considerar en las simulaciones de esta parte de la tesis corresponde
a una mujer blanca europea de 36 anos, receptora de protesis mamarias en una
intervencion de mamoplastia de aumento con fines estéticos. Los estudios preope-
ratorios no revelaron en la paciente malformaciones congénitas o deformaciones
anatomicas de la mama y del térax que impidiesen o dificultasen la intervencién.
La presencia de cierta asimetria mamaria, inherente a toda mujer, no constituye
en modo alguno un factor especial a tener en cuenta. Tampoco se detecté ningin
tipo de patologia ni se hall6 impedimento alguno de caracter psicoldgico.

Durante la planificacion preoperatoria, se decidié emplear implantes de gel de
silicona en posicién subglandular mediante una incisién axilar — véase el Capitulo
2 —. Posteriormente, se tomaron dos series de tomografias TAC de la regién
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toracica (Figura 7.4). La primera tuvo lugar antes de la intervencién quirirgica,

mientras que la segunda se tomé con posterioridad a la misma?.

Figura 7.4: Imdgenes TAC de la regién mamaria de la paciente. (a), (b) y (c)
Antes de la intervencién. (d), (e) y (f) Después de la intervencién.

Las dos series de tomografias se tomaron con un escéner Philips/Mx8000 IDT 16,
con una resolucién de 512 x 512 pixeles en el plano y 0,8 x 0,8 milimetros de tamano
de pixel. La separacién entre iméagenes de la serie antes de la operacién fue de 1,5
milimetros, y en la serie posterior a la intervencion fue de 0,5 milimetros. El tamano
de la primera y la segunda serie fue de 218 y 629 tomografias, respectivamente. Se
decidié realizar un escaneado més fino en la segunda serie para tener un modelo real
lo més exacto posible con el que poder comparar los resultados de las simulaciones
computerizadas.

En el protocolo de toma de imagenes se tuvieron en cuenta dos factores importan-
tes. En primer lugar, se procurd que la posicion de la paciente garantizase que las
tomografias estuviesen contenidas en planos axiales, lo que resulta muy dificil de
lograr a causa de los movimientos involuntarios. En segundo lugar, se aseguré que
entre la toma de ambas series de imdgenes habia transcurrido el tiempo suficiente
para asegurarse que habian pasado los efectos del postoperatorio, ademés de li-
mitar la dosis de radiacién recibida por la paciente de acuerdo con los protocolos
radioldgicos y los estandares legales de salud vigentes.

2De cara a la realizacién del presente estudio, se obtuvo el consentimiento informado de la
paciente segtn la LOPD.




Capitulo 7. Modelo de cdlculo para la simulacion de mamoplastias de aumento

196

7.3 Obtencion de la geometria base

En esta seccién se detalla la obtencién de la geometria base — que difiere de la
descrita en el apartado 5.2 — para apoyar la generaciéon del modelo numérico con
el que simular la mamoplastia de aumento descrita en la seccién 7.2.

7.3.1 Segmentacion

A diferencia de las tomografias RM, el valor de gris de un pixel en una tomografia
TAC se corresponde con el valor medio de la absorcién de rayos X del tejido —
relacionada con su densidad — que se mide en unidades Hounsfield (HU)3. De este
modo, y con el apoyo de métodos computerizados, pueden segmentarse los tejidos
en una serie de imdgenes TAC.

Procediendo como en el Capitulo 5, las tomografias de cada serie se almacenan
en formato DICOM y se cargan en el paquete MIMICS 10.01 (Materialise, 2006)
para su alineacion y apilado automaticos, realizindose a continuacién una primera
segmentacion automdtica con valores umbrales estandar. El resultado obtenido se
visualiza en la Figura 7.5 en forma de reconstruccién en formato VRML*.

Figura 7.5: Segmentacién automatica y reconstruccién VRML de los tejidos
de la regidén tordcica. (a) Huesos. (b) Grasa. (c) Miusculos. (d) Piel.

3@G. N. Hounsfield desarroll$ el prototipo de tomdégrafo axial en la década de 1970. HU varfa
de —1000 para el aire a +1000 para los metales, siendo 0 el valor del agua.
4 Virtual Reality Modeling Language
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En la Figura 7.5a se observa una buena reconstruccién tridimensional sin apenas
presencia de ruido, en contra de lo que sucede en las reconstrucciones de los tejidos
blandos. En el caso de las Figuras 7.5b y 7.5¢ se adivina parte del esqueleto, y
en la Figura 7.5d aparece un artefacto especialmente llamativo en la espalda de
la paciente. Al igual que con las imdgenes médicas RM, es necesario combinar la
segmentacién automatica con segmentacién manual.

En la Figura 7.6 se muestra la segmentacion de una tomografia de cada serie.
En ambas puede observarse que los musculos y el tejido glandular no han sido
segmentados el uno del otro de forma automaética, a causa de la similitud de sus
densidades. Sin embargo, su segmentacién manual no supone ninguna dificultad, ya
que los contornos del musculo pectoral mayor quedan perfectamente delimitados
en las tomografias. No obstante, en la Figura 7.6 se observa que los pixeles de
un mismo color (y de un mismo tejido) no presentan una continuidad suave en
la imagen segmentada. Si se genera la geometria base tridimensional se obtienen
sendos modelos de aspecto abrupto y poco realista (esto puede observarse con més
detalle en el corte superior de los modelos de las Figuras 7.7a y b).

Grasa

Glandula

Miuisculo
Piel
Hueso

Figura 7.6: Segmentacién manual de tomografias TAC. (a) Antes de la ma-
moplastia de aumento. (b) Después de la intervencién.

(a) (b)

Figura 7.7: Reconstruccion inicial de la geometria base. (a) Antes de la ma-
moplastia de aumento. (b) Después de la intervencién.
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Pese a que hasta el momento no resulta posible reconstruir directamente la geo-
metria base desde a partir de las imagenes segmentadas — requiriéndose una mayor
dosis de trabajo manual — si se puede realizar una estimacién de las proporciones
volumétricas de los distintos tejidos mamarios en la paciente a partir de las tomo-
graffas TAC. Se estima un 60 % de tejido graso y un 40 % de parénquima mamario,
aunque esta medicion resulta complicada y estd sujeta a una fuerte arbitrariedad.

7.3.2 Reconstruccion tridimensional

En esta seccién se describen las fases de tratamiento grafico para la generacién de
la geometria base a partir de la primera serie de tomografias, obtenida antes de la
intervencion, y se ilustran en la Figura 7.8. La generacion de la geometria base de
la paciente después de la intervencién sigue un procedimiento analogo.

Desde MIMICS 10.01 se exporta el modelo tridimensional de la piel (Figura 7.5d)
al formato STL (Figura 7.8a). Tal y como se habia previsto, la geometria base
resultante no resulta apta para generar el modelo de elementos finitos, ya que
los bordes de los triangulos se conectan de forma abrupta entre si, resultando en
una superficie de aspecto poco natural. Para suavizar la superficie, es necesario
convertirla a una superficie en formato NURBS?®, que a diferencia del STL resulta
invariante frente a transformaciones afines como escalado, traslacién o rotacién,
previniendo distorsiones. De este modo, un cuerpo sélido se define por varias su-
perficies NURBS que encierran un volumen conexo que puede ser convertido a
diversos formatos graficos® que son faciles de intercambiar con programas de ele-
mentos finitos (Landon y otros, 2009).

La conversién a superficies NURBS se realiza mediante el paquete RHINOCEROS
3.0 (McNeel, 2003), y consiste en 4 etapas:

1. Descomposicién de la superficie mamaria en formato STL en tridngulos in-
dividuales, y conversién de cada uno de estos a una superficie NURBS.

2. Generacién de planos de corte axiales (Figura 7.8b) y sagitales (Figura 7.8c).

3. Obtencion de las curvas de interseccién de los planos de corte on los tridngu-
los NURBS. Tales curvas son polilineas poligonales, compuestas de tantos
segmentos como intersecciones tridngulo-plano. Para suavizarlas, se extraen
los puntos inicial y final de sus respectivos segmentos y se pasa un spline
cibico por ellos (Figura 7.8d).

4. Creaciéon de una superficie de transicién perimetral, con los splines como
curvas generatrices, anadiéndose una superficie plana superior y otra inferior
para crear un volumen tridimensional cerrado (Figura 7.8e).

5 Non Uniform Rational B-Splines. La superficies NURBS son una aplicacién paramétrica de
entidades uni- o bidimensionales a representaciones matematicas tridimensionales, satisfaciendo
la continuidad en C.

6Como IGES (Initial Graphics Exchange Specification) o Parasolid, por citar algunos.
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7.3 Obtencion de la geometria base

Figura 7.8: Generacién y refinado de la geometria base. (a) Modelo STL
inicial. (b) Cortes por planos axiales. (¢) Cortes por planos sagitales. (d)
Splines cubicos de interseccién. (e) Geometria base en formato NURBS.
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La geometria base resultante — que responde mejor a las exigencias de biofidelidad
que la precedente en formato STL — se exporta finalmente al formato ACIS”.

7.3.3 Localizacion de la pared toracica

Para establecer correctamente ciertas condiciones de contorno — véase el Capitulo
8 — es necesario localizar ciertas regiones anatémicas de la paciente en el modelo
numérico. La més importante de dichas localizaciones es la pared tordcica, puesto
que es el plano del modelo en el que se colocaran los implantes mamarios®.

Partiendo de los splines ciibicos en los planos sagitales (Figura 7.8d), desde RHI-
NOCEROS 3.0 se traza un nuevo spline ctibico en cada plano axial siguiendo el
perimetro interno de la pared tordcica (Figuras 7.9a y 7.9b), y se genera una
superficie NURBS de transicién (Figura 7.9¢) que se guarda en el formato IGES.

‘//rml,,,////// pr

Figura 7.9: Generacién de la superficie de la pared toracica. (a) En uno de
los planos axiales, el spline cibico de contorno de la pared toracica (rojo) se
complementa con el spline cibico existente (azul). (b) Conjunto de splines
cubicos axiales. (c) Superficie NURBS.

"El formato ACIS (Alan, Charles, Ian’s System) resulta adecuado para el tratamiento de
sélidos (espacios topoldgicamente cerrados). El archivo resultante .sat (Standard ACIS Text) es
de tipo ASCII, facilmente interpretable por los paquetes de software de simulacién.

8En el caso clinico real, los implantes se colocan a menos de 1 cm de la pared toréacica.
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7.4 Generacién del modelo de elementos finitos

Al igual que en el Capitulo 5, resulta necesario fijar las caracteristicas de la malla
en funcién de los anilisis a realizar. Se escogen elementos hexaédricos lineales de 8
nodos para representar la grasa, el parénquima mamario y las prétesis de silicona,
en base a su mayor estabilidad numérica y por el tipo de simulacién a realizar. Para
representar la piel y la superficie externa de las prétesis (véase el procedimiento de
andlisis en el Capitulo 8) se opta por elementos cuadrildteros de 4 nodos dotados
de comportamiento de membrana.

Con el fin de generar la malla, la geometria base en formato ACIS obtenida en el
apartado 7.3.2 se importa desde el paquete MSC.PATRAN 2006r1 (MSC Software
Corporation, 2006). Este paquete de preprocesado incluye la herramienta Mesh
Morph, que permite la generacién automatica de una malla de hexaedros a partir
de una técnica de mallado 2,5-dimensional® del siguiente modo:

= Eleccién de dos superficies (fuente y destino) topolégicamente equivalentes,
que son las superficies de contorno superior y la inferior de la geometria base
— indicadas respectivamente como S e [ en la Figura 7.10a.

= Discretizacion de la superficie fuente y de la superficie perimetral P con
elementos cuadrildteros (Figura 7.10b). En el proceso, se busca la mayor
regularidad posible de dichas mallas, garantizandose la continuidad nodal de
los elementos concurrentes a la arista comun.

= Generacion de los hexaedros mediante un barrido de los elementos de la
superficie fuente a la superficie destino, empleando como guia los elementos
de la superficie perimetral.

Con este proceso se obtiene una malla de elementos hexaédricos de gran regu-
laridad — Figura 7.10c y Figura 7.10d —. La localizaciéon de la pared toracica
se determina importando la superficie en formato IGES generada en el apartado
7.3.3.

Si se comparan las Figuras 7.10c y 7.10d con las tomografias de la Figura 7.6, se
constata que la malla sélida abarca desde la parte anterior del cuerpo hasta la
espalda de la paciente. Para las simulaciones realizadas posteriormente se precisa
de un modelo que abarque desde la caja tordcica hasta la piel, por lo que es
necesario recortar el modelo, eliminando algunos nodos y elementos (Figura 7.11).

La malla se completa creando la region que representa la piel. En este caso, se
generan los elementos cuadrildteros de 4 nodos, coincidentes con las caras externas
de los hexaedros perimetrales. De este modo concluye la generaciéon del modelo de
elementos finitos de la regién mamaria de la paciente antes de someterse a la
mamoplastia de aumento.

9Existen otros trabajos que emplean esta técnica (Zhang y otros, 2007).
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(c) (d)

Figura 7.10: Mallado de la geometria base. (a) Superficies de contorno: su-
perior (S), perimetral (P) e inferior (I). (b) Generacién de elementos cua-
drildteros en las superficie superior (rojos) y perimetral (azules). (c) y (d)
Vistas anteroposterior y posteroanterior de la malla sélida.

[

3

Figura 7.11: Malla recortada del modelo.
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7.4 Generacion del modelo de elementos finitos

El tamano de arista de los elementos finitos hexaédricos generados de este modo
es de 4,1 + 0,52 mm.

Cabe destacar el hecho de que se ha considerado nuevamente la grasa y el parénqui-
ma como un unico tejido en aras de la simplicidad a efectos de realizar las simu-
laciones, del mismo modo que en el Capitulo 6.

En la Tabla 7.1 se resumen las caracteristicas del modelo. La segunda columna
hace referencia al tipo de elemento finito segin la designacién de ABAQUS v6.9
(Simulia, 2005), el software de cdlculo de elementos finitos empleado como proce-
sador en las simulaciones. C3D8H significa que los elementos hexaédricos admiten
una formulacién mixta o hibrida (designada mediante la letra H) para prevenir
su bloqueo durante los andlisis (véase el apartado 4.4.2). Para los elementos cua-
drilateros, M3D4 indica que su comportamiento mecénico es de tipo membrana.

REGION ENTIDAD NUMERO
MODELO Nodos 25088
GRASA Y PARENQUIMA C3D8H 19584
PIEL M3D4 5040

Tabla 7.1: Resumen del modelo de elementos finitos de la paciente antes de
la mamoplastia de aumento.
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Capitulo 8

Prediccién del aspecto final
de la mama

El presente capitulo concierne a la simulacidn computerizada de un caso
clinico real de una mamoplastia de aumento. El objetivo es establecer una
metodologia que permita predecir los resultados de la intervencion, la cual se
describe a lo largo del texto. El capitulo concluye con la necesaria validacion,
comparando los resultados de la simulacion con los reales.

8.1 Planteamiento metodolégico de la simulacién

La metodologia planteada se ilustra en la Figura 8.1.

SIMULACION

ANTES DESPUES

Figura 8.1: Simulacién de una mamoplastia de aumento.
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El punto de partida de la simulaciéon de la mamoplastia de aumento es el modelo
numeérico realizado ad hoc — descrito en el Capitulo 7 — a partir de tomografias.

A grandes rasgos, la metodologia de simulacién que se presenta (Figura 8.2) par-
te de la configuracion inicial — indeformada y libre de tensiones — del modelo
numérico de la paciente antes de la intervencién (Figura 8.1, izquierda). Tras incluir
los diversos supuestos de ensayo — propiedades mecanicas de los tejidos, cargas y
condiciones de contorno — y aplicar la correspondiente cinética de carga, se ob-
tiene la configuracion deformada del modelo, que se compara con la configuracion
real del caso clinico (Figura 8.1, derecha), y la subsiguiente validacién — cualita-
tiva y cuantitativa — vendra condicionada por el grado de similitud entre ambas
configuraciones. La naturaleza iterativa del proceso se desprende del bucle de la
Figura 8.2, indicdndose las modificaciones necesarias en el modelo (remallado), la
cinética de carga o los parametros.

CONFIGURACION P Modificaciones del modelo

INICIAL X
REMALLADO

e (it !
i :
! 1
! 1
! 1
1 A H

i | Constante neo- Presién Condiciones de | ! Ajustes

i . —
1 Hookeana c, aplicada P contorno !
! 1
I :
! 1
: 1
! PARAMETRIZACION |

A 4
CINETICA DE - Modificaciones de
CARGA N la cinética
VALIDACION
A 4
CONFIGURACION | .| CONFIGURACION
DEFORMADA | "I REAL (paciente)

Figura 8.2: Esquema para el proceso de simulacién propuesto.



8.1 Planteamiento metodoldgico de la simulacion

Los apartados siguientes describen las fases de la metodologia planteada segun el
esquema de la Figura 8.2.

8.1.1 Parametrizacién

La parametrizacion de la metodologia supone que un nimero limitado de variables
controla el espectro de supuestos de ensayo que pretenden abarcarse. Si bien este
namero puede ser tan elevado como se desee, el criterio que se ha seguido es que
sea el menor posible, para simplificar el proceso de cara a una ulterior aplicacién
clinica. Se han escogido los siguientes 3 grupos de parametros:

1. Los pardmetros que caracterizan los modelos constitutivos adoptados para
los materiales incluidos en el modelo. En el Capitulo 7 ya se comento la
inclusion de los siguientes:

= Un tejido supuesto homogéneo, isétropo e incompresible que representa
el conjunto grasa-parénquima mamario, para el que se asume un modelo

constitutivo neo-Hookeano caracterizado por una constante ¢; (véase el
apartado 4.3.5).

= La piel que envuelve la mama, para la que se asume un modelo consti-
tutivo hiperelastico polinomial.

= La silicona, como material del que estan fabricadas las protesis. Para la
envoltura se asume un comportamiento elastico y lineal, mientras que
para el gel de silicona que contiene se asume nuevamente un modelo
hiperelastico neo-Hookeano. Como se vera posteriormente, las prétesis
no estan presentes desde los comienzos de la simulacién, sino que se
incluyen en el modelo mediante un proceso de remallado.

Las constantes elasticas de los modelos constitutivos de estos materiales se
han tomado de trabajos previos (constltese el Anexo A).
2. Las cargas aplicadas sobre el modelo numérico, con el fin de deformarlo:

= La presion interna P que, aplicada en el interior del modelo, permi-
te la generacién de espacios huecos donde se insertan las mallas que
representan las prétesis mamarias.

= La accion de la gravedad, caracterizada por el valor constante de su
. 2
aceleracién g = 9,81 m/s”.
3. Las condiciones de contorno, tanto de caracter cinético como cinemaético,
que son, respectivamente:

= Las superficies de carga que, ubicadas en el interior del modelo, consti-
tuyen las zonas donde se aplica la presion interna P.

= Las restricciones cinemdticas aplicadas sobre ciertos nodos.
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De estos pardametros, las condiciones de contorno y la presién interna son las que
guardan una relacién directa con el desarrollo de la intervencién quirtrgica. Por
otro lado, los parametros de los modelos constitutivos caracterizan la paciente
particular sobre la que se centra el proceso, mientras que la accién gravitatoria
es un efecto de tipo ambiental cuya importancia es relativa segun el alcance del
presente estudio. Finalmente, los pardmetros que realmente varian en las diversas
simulaciones son la constante neo-Hookeana c¢; del conjunto grasa-parénquima
mamario (las constantes eldsticas de la piel y de la silicona se consideran fijas), las
condiciones de contorno y la presion interna P aplicada.

8.1.2 Datos clinicos relevantes

Ademas de lo comentado, para configurar de forma correcta las simulaciones, es
necesario recopilar toda la informacién relevante de la paciente y del procedimiento
quirirgico, y posteriormente trasladarla al dmbito numérico. De este modo, y
junto a los datos indicados en el apartado 7.2, se requieren las caracteristicas de
las prétesis empleadas, facilitadas, a su vez, tanto por el clinico que realizé la
mamoplastia de aumento como por la empresa fabricante (Figura 8.3):

Figura 8.3: Prétesis de gel silicona y sus caracteristicas.

= Geometria: base redonda y forma redondeada, similar a la de un casquete
esférico, de 11 cm de didmetro de la base y 5,1 cm de proyeccién (perfil muy
alto).

= FEnvoltura externa: superficie texturizada de silicona, de 600 um de espesor.

= Material de relleno: 365 cc de gel de silicona de cohesividad muy alta.

Los valores numéricos indicados — avalados por los prescriptivos ensayos de acuer-
do con la legislacion vigente — se emplearan en el modelo numérico o durante la
fase de validacién, tanto del propio modelo como de la metodologia propuesta.



8.2 Condiciones de contorno

8.2 Condiciones de contorno

En la seccién 2.7.2 se describi6 el desarrollo de una mamoplastia de aumento. Segin
el esquema de la Figura 8.2, tanto la cinética de carga (véase posteriormente la
seccién 8.4) como las condiciones de contorno aplicadas a las entidades — nodos y
elementos — del modelo numérico deben replicar del modo mas fidedigno posible
la intervencion quirtrgica, cuya meta en el marco de la simulacién se describe
simplemente como desplazar los tejidos mamarios con el fin de crear dos volimenes
huecos en los que se insertan posteriormente las mallas de los implantes.

Las condiciones de contorno que se plantean para el modelo numérico son de dos
tipos (Figura 8.4): restricciones cinéticas impuestas sobre algunos elementos y
restricciones cinemdticas de los nodos, descritas en los apartados siguientes.

CONDICIONES R
DE CONTORNO

ELEMENTOS » Superficies de carga

A

NODOS » Restricciones cinematicas

» Nodos libres

Figura 8.4: Condiciones de contorno de las entidades del modelo numérico.

8.2.1 Superficies de carga

El modelo numérico incluye dos superficies de carga, situadas una bajo cada ma-
ma, en las que se aplica la presion interna P para generar los volimenes huecos
interiores a los que se hacia referencia al comienzo de esta seccién. El papel de
las superficies de carga y la presion interna en el conjunto de la metodologia se
describié en la seccién 8.1.1.

La definicién de las superficies de carga en el modelo incluye:

= La forma y el tamarnio de los implantes. En este aspecto, se considera que
cada superficie de carga coincide con la base del implante mamario corres-
pondiente.

= La ubicacion, para la que se supone que las protesis se sittian sobre la super-
ficie de la pared toracica y a muy poca distancia de la misma. Este criterio
se justifica por dos motivos: en primer lugar, la ubicacién subglandular de
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las protesis en la mamoplastia realizada a la paciente. En segundo lugar, el
pequeno espesor del musculo pectoral mayor en las mujeres.

Para localizar las superficies de carga en el modelo numérico se procede de manera
andloga a la encontrada en trabajos previos (Lee y otros, 2004), y que se ilustra
en la Figura 8.5. Partiendo del volumen tridimensional de la mama delimitado por
superficies NURBS (véase la Figura 7.8e), se trazan con el paquete RHINOCEROS
3.0 dos triangulos isésceles en los planos coronal y axial, que sirven de guia para si-
tuar las superficies de carga sobre la superficie de la pared toracica (véase la Figura
7.9¢). Se considera que los lados mayores del tridngulo del plano axial conectan
imaginariamente los centros de las bases protésicas — las superficies de carga en
el modelo — con los pezones (Figura 8.5a). Las circunferencias que se aprecian en
la figura corresponden a perimetros de bases protésicas de radios comprendidos
entre 5 y 70 mm, trazadas con el fin de estudiar la influencia en las simulaciones
de distintos tamanos de prétesis. Una vez proyectadas las circunferencias sobre la
superficie de la pared tordcica (Figura 8.5b), se verifica su localizacién a partir de
las tomografias de la paciente después de la mamoplastia de aumento.

Figura 8.5: Ubicacién de las superficies de carga. (a) Tridngulos de guia y
contornos de las bases protésicas. (b) Proyeccién de los contornos sobre la
superficie de la pared toréacica.

Desde RHINOCEROS 3.0, los contornos de las superficies de carga se exportan a
formato IGES y se importan desde MSC.PATRAN 2006r1, superponiéndolos a la
malla del modelo numérico (Figura 8.6). En dicha figura se indica que es necesario
descubrir en el modelo el plano mds prorimo al de la pared torécica, ya que no
puede darse una coincidencia exacta por la discretizacién del modelo.
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Figura 8.6: Superposicién de los contornos de las superficies de carga en el
modelo numérico.

Para generar los elementos de las superficies de carga se seleccionan las caras
anteriores de los hexaedros inscritos por las circunferencias y se convierten en
elementos finitos cuadrildteros (Figura 8.7).

EJE |' LONGITUDINAL EJE : LONGITUDINAL

MAMA IZQUIERDA MAMA DERECHA

Figura 8.7: Generacion de los elementos cuadrilateros de las superficies de
carga a partir de las caras de los hexaedros (vista posterior del modelo).

En cuanto a la ubicacion de las prétesis con respecto a la pared toracica, el criterio
considerado consiste en dejar una separacion de un elemento hexaédrico entre la
superficie de carga y la pared tordcica (Figura 8.8), soslayando en parte la dificultad
en la medicién del espesor del musculo pectoral mayor en la paciente objeto de
la simulacién. Segin lo indicado en el Capitulo 7, esta distancia coincide con el
tamano medio de la arista de un elemento hexaédrico, que se encuentra alrededor
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de los 4 mm. Las caracteristicas de las superficies de carga incorporadas al modelo
numeérico se resumen en la Tabla 8.1.

Superficie de carga Hexaedros intermedios

Pared toracica

Figura 8.8: Separacién entre la superficie de carga y la pared toracica.

SUPERFICIE Ac be

DE CARGA NODOS ELEMENTOS (em?) (em?)
Izquierda 688 629 90,655 10,743
Derecha 688 629 90,466 10,732

Tabla 8.1: Caracteristicas de las superficies de carga en el modelo numéri-
co. A.: area total de los elementos de la superficie de carga. ¢e: didametro
equivalente de la superficie de carga, calculado a partir de Ae.

La diferencia entre el didmetro equivalente ¢, con el didmetro de 11 cm de la base
de la prétesis es inferior al 2,5 %, y los errores relativos entre dreas y didmetros de
ambas mamas se reducen a un 0,21 % y un 0,11 % respectivamente, admitiéndose
que las superficies de carga son iguales en ambas. Las caras de los hexaedros —
y por lo tanto los elementos generados a partir de estas — no tienen el mismo
tamano a causa del método de mallado descrito en el Capitulo 7, y de ahi las
diferencias observadas. Asimismo, se generan los mismos elementos cuadrildteros
a ambos lados de los ejes longitudinal y transversal de las prétesis (véase la Figura
8.7), para garantizar la simetrfa en la configuracién deformada del modelo. El
trazado serrado del perimetro de las superficies de carga contrasta con la suavidad
de las circunferencias que han servido para generarlas, algo inevitable a causa de
la naturaleza discreta del modelo.

Segun los datos de la seccién 8.1.2, a los elementos de las superficies de carga se les
asigna un espesor de 0,6 mm y se les dota de un comportamiento de membrana.
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Duplicado de las superficies de carga

Para que la presién P aplicada sobre las superficies de carga pueda generar sen-
dos volumenes huecos en el interior del modelo, resulta necesario duplicar dichas
superficies (Figura 8.9). El motivo es evitar problemas numeéricos derivados de la
rigidez de los elementos finitos cuando se someten a grandes deformaciones.

Elementos de la superficie
de carga original/duplicada

Nodos de la superficie de
carga original/duplicada

Elementos hexaédricos

Hexaedros cuyos nodos se
asignan a la superficie de
carga original

Hexaedros cuyos nodos se
asignan a la superficie de
carga duplicada

A Anterior

P Posterior

Figura 8.9: Duplicado de las superficies de carga (vistas 2D y 3D).

Con el proceso de duplicado, a la superficie de carga original bajo cada mama
se le superpone una nueva superficie de carga duplicada, cuyos nodos y elementos
coinciden con los de la primera en la configuracion inicial — indeformada — del
modelo numérico. Se seleccionan a continuacién los hexaedros adyacentes a la
superficie de carga, es decir, que comparten uno o méas nodos con dichas superficies.
Los nodos de dichos hexaedros se asignan a la superficie original o a la duplicada
en funcién de la posicién (anterior o posterior con respecto a la superficie de carga)
del hexaedro al que pertenecen (Figura 8.10).
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Figura 8.10: Superficie de carga con los hexaedros adyacentes.

La complejidad del proceso de duplicado y la necesidad de simular distintos ta-
mafios y posiciones de las superficies de carga, hace necesaria su automatizacién.
Desde MSC.PATRAN 200611 se genera un archivo de texto .inp que es el archivo
de entrada al software de simulacién ABAQUS v.6.9 (Simulia, 2005). Entre otra
informacién, dicho archivo contiene las posiciones nodales, las conectividades de
los nodos dentro de los elementos y los distintos grupos de entidades. Con la ru-
tina DuplicaSup implementada en MATLAB R2011b (The Mathworks, 2011), se
genera un nuevo archivo .inp del modelo con las bases de carga duplicadas.

8.2.2 Restricciones cinematicas

La Figura 8.11 ilustra las restricciones cinematicas de los 6 grados de libertad en
el espacio de ciertos grupos de nodos en el modelo numérico, que se corresponden
con determinadas localizaciones anatémicas:

1. La pared tordcica. En el apartado 2.4 se describié la unidad miofascial mévil
que incluye los musculos tordcicos y que es responsable de gran parte de la
movilidad de la mama. Sin embargo, esta estructura no se ha incluido en el
modelo numérico por carecer de la informacién necesaria para modelizarla
correctamente. De este modo se justifica la necesidad de separar en el modelo
las superficies de carga de la superficie de la pared torédcica (apartado 8.2.1).
Los elementos de las superficies de carga tienen sus nodos libres, en tanto
que los nodos de la superficie toracica estdn completamente restringidos.

2. El plano mediosagital. En el esternén, la presencia de tejidos blandos se limita
a una delgada capa de musculos y piel. Se considera que las dos mamas se
deforman de manera independiente sin que haya conexién entre ellas.
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3. La parte superior del modelo. Con esto se mantiene la independencia de la
biomecdnica mamaria de la parte superior del cuerpo.

4. La parte inferior del modelo. Por razones analogas a las del punto anterior.

5. La espalda, representando las restricciones de los nodos de esta regién. Esta
designacion breve hace referencia a la pared posterior de la caja toracica.

6. El arco submamario y la regién del modelo situada por debajo no experi-
mentan ningin tipo de movimiento relacionado con el de las mamas.

z

L.

Figura 8.11: Restricciones cinematicas aplicadas a grupos de nodos.

8.3 Modelos y parametros de materiales

8.3.1 Piel

Como se coment6 a principios del capitulo, los parametros de la piel se suponen
fijos, a causa de la ausencia de datos acerca de las propiedades de la piel de la pa-
ciente en particular. De este modo, y al igual que en el Capitulo 6 (apartado 6.3.3)
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se adopta el modelo propuesto por Gambarotta y colaboradores (Gambarotta y
otros, 2005).

8.3.2 Complejo grasa-parénquima mamario

En la seccion 8.1.1 se adelanté que, de los tejidos blandos mamarios sometidos
a parametrizacion, el complejo grasa-parénquima mamario (véase el Capitulo 4)
era el Unico cuyas constantes caracteristicas eran susceptibles de modificarse en
las simulaciones del modelo numérico. Segin lo comentado en el Capitulo 7, se
adopta un modelo constitutivo hipereldstico neo-Hookeano para caracterizar el
conjunto grasa-parénquima mamario como un unico tejido a efectos de simulacién,
caracterizado ademas como un medio incompresible, isétropo y homogéneo.

Estas hipotesis — las mismas que las consideradas para el modelo numérico en la
simulacién de las mamografias (Capitulo 6) — y la ausencia de datos més precisos
sobre las caracteristicas mecanicas de los tejidos de la paciente, llevan a las mismas
consideraciones que las expuestas en el apartado 6.3.3. Se adopta en consecuencia
como constante neo-Hookeana el valor obtenido inicialmente en dicha secciéon para
simular las compresiones mamograficas':

c1 = 0,54 kPa (8.1)

8.3.3 Silicona

La inclusién en el modelo de los elementos que representan las prétesis de silicona
se realiza mediante el proceso de remallado descrito en la seccién 8.4.3.

Para este material, se adopta un modelo constitutivo neo-Hookeano con la cons-
tante caracteristica ¢; = 0,71 kPa, reportada en trabajos anteriores (Chung y
otros, 2008b) — véase el Anexo A —.

8.4 Cinética de carga

Para simular el procedimiento quirtrgico de la mamoplastia de aumento — descrito
en el apartado 2.7.2 — se plantea la metodologia de simulacién que se ilustra en la
Figura 8.12, y que es similar a la descrita en trabajos previos como el de Lanchares
y colaboradores (Lanchares y otros, 2008), relacionados con el ojo. En ella, se parte
del modelo numérico de la paciente antes de la intervencion.

1Para la paciente objeto de estudio en la simulacién de la mamoplastia de aumento, la distri-
bucién volumétrica de tejidos de la mama se estima en un 60 % de grasa y un 40 % de parénquima,
a tenor de lo deducido a partir de las tomografias. No obstante, al adoptar los valores del médulo
de Young obtenidos por Samani y colaboradores (Samani y otros, 2007) (que son iguales para el
tejido adiposo y el glandular), la distribucién de los tejidos carece de relevancia.
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CONFIGURACION INICIAL GENERACION DEL VOLUMEN HUECO
(a) (b)

Inclusion de
la prétesis

CONFIGURACION DEFORMADA FASE DE EQUILIBRIO
(c) (d)

Gravedad g

CONFIGURACION DEFORMADA
(e)

Figura 8.12: Esquema de la cinética de carga del modelo numérico. (a) Con-
figuracién inicial. (b) Generacién del volumen hueco a partir de la presién
P (representada con flechas amarillas). (c) Obtencién de la configuracién de-
formada. (d) Remallado y fase de equilibrio. (e) Deformacién bajo la accién
gravitatoria.
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Esta cinética de carga materializa el objetivo enunciado en la seccién 8.2.1 de
desplazar los tejidos mamarios y crear volumenes huecos. La configuracién inicial
del modelo se asimila al estado mecénico de referencia, libre de tensiones iniciales
(Figura 8.12a). A los elementos de la superficie de carga duplicada anterior (véase
el apartado 8.2.1) se les aplica una presién P para generar un volumen hueco de
365 cm? en el interior de cada mama (Figura 8.12b), del mismo tamaiio que las
prétesis implantadas en el caso clinico real?. De este modo, se obtiene en el modelo
una nueva configuracién deformada (Figura 8.12c).

Tras remallar el modelo e incluir los elementos correspondientes a las protesis —
véase el apartado 8.4.3 para una descripcién mas detallada del proceso —, se lleva
a cabo una nueva simulacién para obtener una nueva configuracién deformada en
la que el modelo remallado esta en equilibrio (Figura 8.12d).

Finalmente, el modelo se somete a la accién de la gravedad, alcanzandose la con-
figuracién deformada final (Figura 8.12e).

8.4.1 Descomposicion del gradiente de deformacién

La determinacién de las deformaciones iniciales al comienzo de cada fase de la
cinética de carga planteada es un aspecto fundamental del proceso®. En cada nue-
va fase (Figura 8.12) — cuando se generan los volimenes huecos o cuando se
incluyen las prétesis en el modelo numérico — el estado tensional de la configu-
racién deformada correspondiente no es igual al de la configuracién anterior: las
tensiones residuales en el complejo grasa-parénquima mamario deben tenerse en
cuenta en la simulacién para pasar de una configuracién a otra, lo que dentro del
marco de simulaciéon que se plantea queda reflejado en la Figura 8.13.

El paso de la configuracion inicial g a la configuracién deformada bajo la accién
de la gravedad se descompone en 3 fases, y el paso de una configuracién a otra se
caracteriza por el correspondiente gradiente de deformacion Fy,.

En la configuracién inicial 2, se tiene que FJ = 1 puesto que se supone indeforma-
da y libre de tensiones iniciales. Con la aplicacion de la presiéon P y la generacién
de los volimenes huecos en la mama se obtiene la configuracién €2y, cuyo gradien-
te de deformacién es F{. Tras remallar el modelo incluyendo los elementos de las
prétesis, se realiza una nueva simulacion en la que las entradas aplicadas al modelo
son la presién P y el gradiente de deformacién F}. Esta etapa se denomina fase
de equilibrio porque las tensiones internas que se generan — al aplicar el gradien-
te de deformacion — son equilibradas por la presiéon aplicada, alcanzandose una
nueva configuracién Qs y obteniéndose el consiguiente gradiente deformacién F3.
Finalmente, el modelo se deforma bajo la accién de la gravedad, incluyéndose el

2El célculo del volumen hueco generado en el modelo numérico no es trivial, y la metodologia
correspondiente se describe en el Anexo C de la presente tesis doctoral.

3 A este respecto, constiltense trabajos como el de Pefia y colaboradores (Pefia y otros, 2006c¢)
o Guo y otros (Guo y otros, 2008).
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CONFIGURACION GENERACION DEL
INICIAL VOLUMEN HUECO

CONFIGURACION FINAL FASE DE EQUILIBRIO

Figura 8.13: Descomposicién del gradiente de deformacién.

gradiente de deformacion obtenido en la fase anterior. Se obtiene la configuracién
deformada final Q3 y el gradiente de deformacién F§.

De este modo, el gradiente de deformacién F que representa el paso de la confi-
guracion inicial )y a la configuracién deformada final Q23 puede descomponerse de
forma multiplicativa:

F=F3 F} F} (8.2)

El gradiente de deformacién en cada fase de simulacién no puede obtenerse de for-
ma directa con el paquete de procesado ABAQUS. Se programa por lo tanto una
subrutina UMAT de usuario en lenguaje Fortran y se invoca desde el archivo de
entrada .inp de cada etapa de simulacion del modelo, para ser compilada por ABA-
QUS. En el caso de la configuracién inicial, el gradiente de deformacién asociado
F) se genera mediante la rutina MATLAB Fini que asigna una matriz identidad
3x3 a cada uno de los 8 nodos — puntos de integracién de Gauss — de los ele-
mentos hexaédricos del complejo grasa-parénquima mamario. La compilacién de
la subrutina de usuario en la simulacién se refleja en la Figura 8.14.
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F,0 % UMAT | Archivo .inp
"] (configuracion Q)
PROCESADOR
ABAQUS
Archivo .inp F,i+!
(configuracién €);)

Figura 8.14: Compilacién de la subrutina UMAT entre dos configuraciones i
ei+ 1.

La obtencién de cada configuraciéon deformada se realiza mediante una nueva ruti-
na MATLAB denominada ActualizaMalla, cuyos datos de entrada son los archivos
de ABAQUS de la configuracién anterior (.inp) y de resultados de la simulacién
(.dat). Del primero se obtiene el vector de posicién inicial de cada nodo del mo-
delo, y del segundo archivo el vector desplazamiento de cada nodo en el espacio.
Sumando ambos vectores, se obtienen las coordenadas nodales en la configuracién
deformada en forma de un nuevo archivo (.inp) con la malla actualizada.

8.4.2 Presién aplicada

En la cinética de carga, la presién P aplicada en el modelo genera dos volimenes
huecos. A conocimiento del autor, no existen datos que cuantifiquen la practica
quirirgica en términos de presiones aplicadas. La presién P incluye tanto la ac-
cién quirdrgica sobre la paciente como la accién gravitatoria actuante durante la
adquisicién de las tomografias médicas previas a la mamoplastia.

Durante la intervencién, el cirujano separa los tejidos para crear las cavidades en
las que situaran las prétesis. A menudo, se emplean implantes hinchables relle-
nos de suero salino como paso previo a la inserciéon de las protesis de siliconas,
especialmente si el cirujano no esta seguro de qué prétesis emplear o bien si la
paciente presenta una notable asimetria. En este caso, el cirujano va comprobando
el aspecto final de la mama con la prétesis hinchable antes de cambiarla por la
prétesis definitiva.

En lo que respecta la simulaciéon numérica, esto hace que se desconozca a priori el
valor de la presiéon P que debe aplicarse a las superficies de carga. Para paliar este
problema, se parte de la premisa de que el valor de la presién P debe cumplir los
siguientes requisitos:

1. El volumen hueco generado en el interior de la mama debe ser, como minimo,

igual al de la protesis insertada en la paciente en el caso clinico.

2. El valor de P debe estar dentro de un rango fisioldgicamente aceptable, en
tanto que la intervencién no debe causar danos en los tejidos.
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Procediendo segin la cinética de carga descrita, los valores obtenidos para la pre-
sion P son de 0,25 kPa y 0,24 kPa para las mamas izquierda y derecha, respecti-
vamente, en el caso clinico objeto de estudio. La diferencia de 4,2 % entre ambos
valores se supone a causa de que el modelo no es simétrico con respecto al plano
mediosagital. En la seccién 8.5 se describen las diversas pruebas que han conducido
a la obtencién de los valores definitivos de la presién P.

Aspectos computacionales de la presion aplicada

La presién P se aplica sobre las superficies de carga mediante una entrada en
rampa (Figura 8.15). La presién aumenta linealmente desde 0 hasta alcanzar su
valor méximo una vez transcurrido 1 segundo®. Dada la respuesta no lineal del
modelo, ABAQUS aplica la presiéon de forma incremental, obteniéndose en cada
paso la configuracién deformada. El intervalo de tiempo At varia entre 1072 y
0,1 segundos, en funcién del numero de iteraciones necesarias para alcanzar la
convergencia durante el mismo. Si no se logra la convergencia, At disminuye, pero
si es menor que el valor minimo del rango, el analisis finaliza.

CARGA 4

p MAX

v

Aty Atyiax 1seg  t

Figura 8.15: Introduccién de la presién como una entrada en rampa.

8.4.3 Remallado

Con el fin de incluir las prétesis en el modelo numérico, su geometria debe ser
modificada anadiendo nuevas entidades — nodos y elementos — a la malla inicial
en una configuracién deformada, procedimiento que se conoce como remallado.

La configuracién deformada €21, con la sintaxis de un archivo de entrada de ABA-
QUS, se obtiene como se ha descrito en la seccion 8.4.1. Para proceder con el re-

48i se emplean prétesis hinchables de suero fisiolégico, este valor responde a la duracién del
llenado en la préactica clinica: los cirujanos entrevistados a tal efecto indicaron que las prétesis
se hinchan lo mds rdpidamente posible.
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mallado, se opta por el paquete MSC.PATRAN 2006rl y sus funcionalidades. La
conversién del archivo del modelo de la sintaxis de ABAQUS a la de MSC.PATRAN
se realiza mediante una nueva rutina implementada en MATLAB denominada IN-
PaBDF (siendo .bdf la extensién del archivo en formato MSC.PATRAN?).

Como se ha descrito en la seccién 8.2.1, las superficies de carga — original y dupli-
cada — de cada mama coinciden con la envoltura externa y la base del implante. A
partir de los elementos cuadrilateros que las componen, se generan 3639 elementos
hexaédricos adicionales, comprendidos entre las dos superficies de carga de cada
mama, y que corresponden con las mallas de las prétesis (Figura 8.16). El aspecto
serrado es inevitable considerando la geometria de las superficies de carga.

Figura 8.16: Malla de las proétesis de silicona. (a) Vista anterior. (b) Vista
posterior. (¢) Vista craneocaudal superpuesta a la deformada del modelo.

8.5 Analisis de sensibilidad de parametros

El proceso de discretizacién, inherente a todo modelo numérico, conlleva una se-
rie de incertidumbres en los resultados de las simulaciones de la mamoplastia de
aumento. Por un lado, se encuentra la localizacién de las superficies de carga; por
otro, los parametros de los modelos constitutivos han sido tomados de la literatura
cientifica, donde la dispersion de valores es elevada.

5Con este proceder se soslayan los problemas que a menudo aparecen en los conversores de
los paquetes comerciales a causa de las versiones de los formatos empleados.
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En este apartado se estudia la respuesta del modelo ante la variacién de los parame-
tros (véase la seccién 8.1.1). De este modo, se resume la obtencién de los resultados
finales de esta parte de la tesis doctoral, indicando resultados intermedios y algunas
de las decisiones tomadas a lo largo del proceso.

8.5.1 Metodologia de comparacion

Tras cada variacién de pardmetros, el modelo se simula y se obtiene la configu-
raciéon deformada correspondiente 23 (Figura 8.13). Se pretende comparar esta
configuracion con el modelo geométrico de la paciente — en adelante, modelo real
— obtenido después de la mamoplastia de aumento a partir de tomografias axiales
(véase la seccién 7.2).

La comparacién se realiza superponiendo los modelos y midiendo la distancia eu-
clideana entre ambos. La superficie externa del modelo real — Figura 8.17a —
es continua, luego discretizarse para llevar a cabo la citada comparacién. Esto se
lleva a cabo exportando el modelo real a MSC.PATRAN 2006rl y creando en la
superficie externa una malla muy densa de elementos, de los que sélo son de interés
los 145314 nodos resultantes (Figura 8.17b).

L
(a) (b)

Figura 8.17: Modelo de la paciente real para comparaciones. (a) Modelo
geométrico. (b) Discretizacién en un nimero elevado de nodos.

Se implementa en MATLAB la rutina Fuclides que calcula la menor de las distan-
cias nodales que existen entre cada nodo de la configuracion deformada con todos
los nodos del modelo real (discretizado), y se plantean los indicadores normalizados
RSS% y RMS" que, a partir de las distancias nodales, cuantifican:

1. La sensibilidad del modelo a la variaciéon de los parametros.

2. La validacién del modelo (véase el apartado 8.6.3).

6 Residual Sum of Squares.
7 Root Mean Square.
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Indicador RSS

Sea x; el vector de posicién de un nodo n; en la configuracién deformada del modelo
numérico, y x* el vector de posicién del nodo més cercano n' en el modelo real. A
partir de la distancia euclideana (xi — xi) se plantea el indicador RSS como una
medida de la desviacién entre las superficies externas de ambos modelos:

ng
RSS = |lx; — x| (8.3)

=1

siendo ng el nimero de nodos perimetrales de la configuraciéon deformada. RSS
es nulo si ambos modelos coinciden exactamente, de lo contrario resulta un va-
lor estrictamente positivo. Con la expresién 8.3 se obtiene una desviacion total
acumulada entre las superficies externas de ambos modelos. Para expresar esta
desviacion en tanto por uno, se plantea una expresién que normaliza RSS:

(8.4)

donde RSS) indica la desviacién entre la configuracion inicial 2y del modelo y el
modelo real. De este modo, para €y se tiene que RSS = 1, es decir, la desviacién
maxima entre ambos modelos se da antes de aplicar la cinética de carga al modelo
numeérico.

Indicador RMS

El indicador RMS se define como:

1 & ,
RMS = | — x; — x1||2 8.5
2 2l 59

y se ha empleado en trabajos previos de Chung (Chung y otros, 2008a) (Chung y
otros, 2008b). RMS estd relacionado con RSS a través de la expresion:

RMS = | LRSS (8.6)
Ng

Asimismo, se define el indicador normalizado RM .S como:

RMS

RMS =
RM S
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donde RM Sy indica la desviacién entre la configuracion inicial ¢ del modelo y el
modelo real, de manera anéloga al indicador RSS.

A efectos de realizar las comparaciones pertinentes al variar los parametros del
modelo, la presentacién de los resultados se centrara en el indicador RSS, mientras
que RMS se empleara en la seccién 8.6.

8.5.2 Variaciones en el modelo

En la Figura 8.18 se muestran una serie de localizaciones escogidas para estudiar
la influencia que tienen en el modelo las distintas posiciones de las superficies de
carga. Se evalua por lo tanto:

= La posicién relativa de las superficies de carga con los nodos restringidos de
la parte posterior del modelo.

= La influencia de la localizacién de los nodos restringidos posteriores.

ESPALDA

g PARED TORACICA

BASES DE LAS
PROTESIS

Figura 8.18: Diversas localizaciones de las superficies de carga.

Las posiciones —1, —2 y —3 indicadas en la Figura 8.18 hacen referencia al niimero
de elementos hexaédricos que separan las superficies de carga de la superficie ante-
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rior (externa) del modelo®. La localizacién denominada Espalda es irreal, en tanto
que sitta a los nodos restringidos posteriores — que representan la pared toracica
muy por detrds de su posicion real en la paciente. No obstante, sirve para tener
una localizacion extrema para evaluar la influencia en el modelo de la situacién de
estos nodos restringidos.

En las paginas siguientes se ilustran los resultados de la variacion de los pardmetros
en forma de grdficas P-V (presién aplicada Pp en las superficies de carga para
deformar el modelo y volumen hueco generado Vp) y grdficas V-RSS (volumen Vp
y RSS)?. Para cada una de las situaciones estudiadas, se discuten los resultados
y las conclusiones a las que se llegan a partir de ellos.

Influencia del material

Se procede varfa la constante neo-Hookeana ¢y del complejo grasa-parénquima
mamario en el rango de 1 a 4 kPa, que engloba la mayoria de los valores encontrados
en trabajos similares — véase el Anexo A — en dos supuestos de condiciones de
contorno:

= Las superficies de carga se suponen situadas en posicién -3 y los nodos res-
tringidos posteriores en la posicién Espalda (Figura 8.19).

= Las superficies de carga se sitian en posicién -3 y los nodos restringidos
posteriores en posicién -4 (Figura 8.20).

En las graficas P-V se observa lo siguiente:

= Las curvas P-V presentan una fuerte no linealidad, cuya pendiente aumenta
con la presion aplicada para un mismo valor de ¢;. Para un mismo rango de
volimenes, la pendiente aumenta si ¢; disminuye.

= Para un mismo rango de voltimenes, el rango de presiones disminuye con c;.

= Para el rango de valores de ¢; hay un decalaje entre las curvas de la mama
izquierda y la mama derecha, que disminuye si lo hace c¢;.

= Para una misma posicion de los nodos restringidos posteriores, son necesarios
distintos niveles de presién en cada mama para alcanzar un mismo volumen
hueco, lo que se aduce principalmente a la asimetria geométrica del modelo
numérico y a las condiciones de contorno consideradas. En opinién del autor,
estas diferencias, generalmente inferiores al 10 %, no son significativas en la
practica clinica de la mamoplastia de aumento.

8Sirva como analogia practica un muro formado por varias hiladas superpuestas de bloques.
9Las gréficas se han obtenido mediante el paquete Microsoft Excel XP a partir de los resultados
de un nimero variable, aunque elevado, de simulaciones. Las curvas son ajustes a splines o a
polinomios de tercer grado, con un coeficiente de regresién R? cercano a 0,999 en todos los casos.
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Figura 8.19: Curvas de resultados P-V y V-RSS para distintos valores de c;.
Superficies de carga en posicién -3 y nodos restringidos posteriores en posi-

cién Espalda. Mama izquierda: curvas en linea continua (—). Mama derecha:
curvas en linea discontinua (- - -).

227



Capitulo 8. Prediccion del aspecto final de la mama

228

450[

400

Volumen prétesis =

w
[
(=

" 3
365 cm

w
=
=)

Volumen VD (cmg)
%
&
=

1 1.5 2

0.32] «
0.31

0.281

7
£0.26

- -
// e
e
_z2--"" Volumen

Py N anE 3
-~ prétesis = 365 cm

0.24" .

0.221

1 1 1 1
150 200 250 300 350 400
Volumen V (Cmg)

Figura 8.20: Curvas de resultados P-V y V-RSS para distintos valores de
c1. Superficies de carga en posicién -3 y nodos restringidos posteriores en
posicién -4. Mama izquierda: curvas en linea continua (—). Mama derecha:
curvas en linea discontinua (- - -).



8.5 Andlisis de sensibilidad de pardmetros

Para una mayor claridad en la comparaciéon de resultados, en la Figura 8.21 se
superponen las curvas P-V de las figuras 8.19 y 8.20.
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Figura 8.21: Superposicién de las curvas P-V de las Figuras 8.19 (en gris)
y 8.20 (en color). Mama izquierda: curvas en linea continua (—). Mama
derecha: curvas en linea discontinua (- - -).

Teniendo en cuenta la Figura 8.21:

= Existe cierto decalaje entre las familias de curvas correspondientes a ambas
condiciones de contorno, que se hace menor con la disminucién de c;.

= Para un mismo valor de presion, los volimenes obtenidos son mayores para
los nodos restringidos en posicién Espalda.

Por ejemplo, para alcanzar un volumen hueco de 300 cm?, los valores de pre-
sion son de 0,96 kPa y 1,02 kPa para la mama izquierda y derecha, respec-
tivamente, con los nodos restringidos posteriores en posicién —4 (diferencia
del 6 %). Las presiones son de 0,93 kPa y 0,99 kPa con los nodos restrin-
gidos posteriores en posicion Fspalda. Comparando ambas condiciones de
contorno, las diferencias de presién son del 3,5 % para la mama izquierda y
del 2,7 % para la mama derecha.

= Para la mama izquierda, la diferencia entre los volimenes generados para los
dos situaciones de los nodos restringidos posteriores es de un 7% — 8 % para
las tres cuartas partes del rango de presiones, y aumenta lentamente con este.
Para valores altos de presiones, dicha diferencia se acentia, posiblemente a
causa de la apariciéon de distorsiones elevadas en los elementos del modelo
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numérico. Para la mama derecha, la diferencia entre voliimenes se mantiene
practicamente constante incluso a niveles altos de presion, lo que indica que
aparentemente no se producen distorsiones elevadas en la parte derecha del
modelo.

En las graficas V-RSS de las figuras 8.19 y 8.20 se observa:

La tendencia de las curvas es de una funcién convexa, y el pardmetro RSS
alcanza un valor minimo para un volumen V’. Esta situacién se corresponde
con la mayor similitud — no necesariamente 6ptima en cuanto a semejanza
con el caso clinico real se refiere — de la configuracion deformada del modelo
numérico con el modelo real, siendo P’ el valor de la presién para dicha
situacién.

La diferencia entre la configuracién deformada del modelo numérico y el
modelo real es tanto mayor cuanto la presién aplicada se aleja del valor P’.

Las curvas de una misma mama quedan practicamente superpuestas para
los distintos valores de c;.

En cuanto a los minimos de las curvas V-RSS"

e En la Figura 8.19, en los puntos (V/ = 310 cm?3, RSS = 0,21) para la
mama izquierda, y (V' = 270 cm?, RSS = 0,23) para la mama derecha.

e En la Figura 8.20, en los puntos (V/ = 308 cm?, RSS = 0,20) para la
mama izquierda, y (V/ = 251 cm?, RSS = 0,24) para la mama derecha.

Los voltimenes minimos se alcanzan para un mismo valor de RSS en ambas
mamas, la posicién relativa entre las superficies de carga y los nodos restrin-
gidos posteriores no influye demasiado en las simulaciones. Las diferencias
de volumen 6ptimo entre una mama y otra difieren alrededor de un 15 %.

Para la mama izquierda, comparando ambas condiciones de contorno, las
diferencias entre los valores de RSS para un mismo volumen son del orden
del 14 %, disminuyendo hasta un 6 % a medida que las respectivas pardbolas
alcanzan sus valores minimos:

e Para los nodos restringidos en posicién -4: V' = 309,5 cm?3.

e Para los nodos restringidos en posicién Espalda: V' = 307,8 cm?.
La diferencia entre valores de V' es menor del 1%, siendo poco significativa.
Para la mama derecha, comparando ambas condiciones de contorno, los va-

lores minimos de RS'S se sitian cerca de 0,22, con una diferencia menor del
1,5 %. En cuanto a los voliimenes minimos alcanzados, se tiene que:

o Para los nodos restringidos en posicién -4: V' = 270,6 cm?.

e Para los nodos restringidos en posicién Espalda: V' = 249,3 cm?3.
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Se ha observa que las condiciones de contorno estudiadas no son adecuadas, ya
que los voltimenes V' se alejan mucho de los 365 cm? de las prétesis empleadas en
la realidad. Asimismo, el indicador RSS es demasiado elevado para concluir que
se da una coincidencia favorable entre ambos modelos.

En la Figura 8.22 se estudia el efecto de situar las superficies de carga en posicién

—2 y los nodos posteriores restringidos en posicién —3 para ¢; =

1 kPa, valor

que se toma referencia en estas nuevas condiciones de contorno. Se superponen las
curvas obtenidas en las figuras 8.19 y 8.20 para dicho valor de ¢;.
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En la Figura 8.22 se observa que :

= Los niveles de presiéon necesarios para alcanzar un mismo volumen han dis-
minuido mucho. Por ejemplo, para alcanzar un volumen de 365 cm? las pre-
siones han disminuido alrededor de un 35 %.

= Al ubicar las superficies de carga en posicién -2 y los nodos restringidos
posteriores en posicién -3, el valor minimo del parametro RSS se mantiene
en torno a 0,22 para la mama izquierda y 0,26 para la mama derecha.

= En definitiva, el cambio de las condiciones de contorno aumenta el valor
minimo del pardmetro RSS, siendo el caso més favorable la ubicacién de las
superficies de carga en posicion -3 y la de los nodos restringidos posteriores
en posicién Espalda.

La Figura 8.23 ilustra, en una grafica P-V, las presiones F,,: necesarias para
alcanzar los volimenes V' correspondientes a los valores minimos de RSS para
cada mama, en funcién de cada valor considerado de c;.

5 T T T T T

(kPa)

opt

—#—Mama Izquierda

—*-Mama Derecha

Presion P
o
T

O 1 1 1 1 1 | 1 1 1
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5 5
Constante neo-Hookeana c; (kPa)

Figura 8.23: Presiones necesarias para alcanzar el volumen correspondiente
al valor minimo de RSS para cada valor de c;.

De la Figura 8.23 resulta interesante observar que:

= La tendencia de la curva correspondiente a cada mama es practicamente
lineal, es decir:

_ P=k-c (8.8)
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siendo k una constante de proporcionalidad.

= Las rectas son casi paralelas, desviandose levemente con el aumento del valor
de la constante neo-Hookeana.

Es decir, dadas las caracteristicas del modelo numérico y las hipétesis tenidas en
cuenta para su generacion, la grafica de la Figura 8.23 indica que existe una rela-
cion de proporcionalidad k entre la presion aplicada para obtener un determinado
volumen hueco en una mama y la constante neo-Hookeana c1. Se constata que
el valor considerado para c; no es relevante a menos que se conozcan los valores
de la presion aplicada sobre la paciente en la préactica clinica. Es decir, dado un
valor de c1, es posible encontrar un valor de presién P que satisfaga los objetivos
perseguidos en la presente tesis doctoral.

De este modo, las acciones a tomar para modificar el modelo son las siguientes, y
cuya influencia en los anélisis se estudia en los siguientes subapartados:

1. Fijar el valor de la constante neo-Hookeana del complejo grasa-parénquima
mamario en ¢; = 1 kPa. En caso necesario, se tendra el cuenta que los
resultados de las simulaciones pueden escalarse, a tenor de lo que se deduce
a partir de la expresién (8.8).

2. Aumentar el tamano de las superficies de carga para alcanzar el volumen
6ptimo Vp = 365 cm? correspondiente al volumen de las prétesis empleadas
en la realidad.

3. Desplazar las superficies de carga para disminuir el valor de RSS hasta
alcanzar un valor adecuado para los objetivos perseguidos en la presente
tesis doctoral.

Influencia del tamano de las superficies de carga

Para estudiar la influencia del tamano de las superficies de carga en los resultados
se contemplan los casos de la Tabla 8.2 para un valor de ¢; = 1 kPa, las superficies
de carga en posicién -3 y los nodos restringidos posteriores en posicién -4 del
modelo numérico:

CASO 1 Aumento grande (40 %)

CASO 2 Aumento moderado (20 %)

CASO 3 Caso 1 y presién aplicada en parte central

CASO 4 Caso 1, superficie de carga en -2 y nodos restringidos en -1

Tabla 8.2: Casos considerados para estudiar la influencia en el modelo del
tamano de las superficies de carga.

Los resultados de los andlisis para cada uno de los casos de la Tabla 8.2 se ilustran
en las graficas que se muestran en la Figura 8.24.
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Figura 8.24: Curvas de resultados P-V y V-RSS (c1 = 1 kPa, superficies de
carga en posicién -3 y nodos restringidos posteriores en posicién -4) para
evaluar la influencia del tamano de las superficies de carga. Mama izquierda:
curvas en linea continua (—). Mama derecha: curvas en linea discontinua (-
- -). En gris, curvas de la Figura 8.20 para c; = 1 kPa.
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Los resultados mas destacados de la grafica P-V de la Figura 8.24 son:

= El aumento de la superficie de carga desplaza las curvas P-V de ambas mamas
hacia valores inferiores de P con respecto a los de la de la Figura 8.20.

= Esta pauta se hace evidente sobre todo en el Caso 4, ya que se combina con
un adelanto de la posicién de las condiciones de contorno.

Con respecto a la grafica V-RS'S :

= El aumento moderado del tamarfio de las superficies de carga (Caso 2) produ-
ce un ligero aumento del parametro RSS, sobre todo en la mama izquierda.

= El aumento grande del tamano de la prétesis disminuye notablemente RSS
hasta valores inferiores al 10 %. Se constata de este modo la sensibilidad de
los resultados ante variaciones del tamano de las superficies de carga.

= Kl valor minimo de las curvas V-RSS se alcanza para volumenes mayores
que los de la Figura 8.20, lo que indica que estas modificaciones hacen que el
modelo mejore su comportamiento, semejandose mas al del caso clinico real.

Influencia de la posicion de las superficies de carga

Se analiza a continuacién la respuesta del modelo ante pequenos cambios de posi-
cién de las superficies de carga, con el fin de cuantificar la influencia del proceso de
discretizacién del modelo numérico. Los cambios de posicién estudiados se miden
segun el numero de caras de elementos hexaédricos en que se desplazan en las
direcciones X (transversal) y Z (craneocaudal)!?. El signo positivo indica sentido
lateral y craneal, respectivamente.

Los siguientes casos considerados, resumidos en la Tabla 8.3, se eligen para aumen-
tar la similitud de la configuracién deformada del modelo numérico con el modelo
real, teniendo en cuenta los limites anatémicos del torax.

IZQUIERDA DERECHA
CASO 1 -27
CASO 2 -27-2X
CASO 3 -27Z+1X +2X
CASO 4 -27 +2X

Tabla 8.3: Casos considerados para estudiar la influencia en el modelo del
desplazamiento de las superficies de carga.

Los resultados de estos anélisis se muestran en las graficas de la Figura 8.25.

10E] tamafio de arista no es el mismo para todos los elementos hexaédricos, siendo su valor
medio 4,1 4+ 0,52 mm, tal y como se indicé en el apartado 7.4.
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Figura 8.25: Curvas de resultados P-V y V-RSS (c1 = 1 kPa, superficies de
carga en posicién -3 y nodos restringidos posteriores en posicién -4) para eva-
luar la influencia de la posiciéon de las superficies de carga. Mama izquierda:
curvas en linea continua (—). Mama derecha: curvas en linea discontinua (-

--).
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Las curvas P-V de la Figura 8.25 muestran un comportamiento aparentemente
lineal, lo que se aduce al corto rango de presiones considerado. Resulta més intere-
sante observar la grafica V-RS.S, constatando la disminucién del parametro RSS
con los casos considerados.

Consideraciones finales

La posicién finalmente escogida para las superficies de carga es la correspondiente
al Caso 4 indicado en la Tabla 8.3, puesto que proporciona los minimos valores
para el pardmetro RSS, que son inferiores a 0,05 (Figura 8.25): 0,039 para la
mama izquierda y 0,048 para la mama derecha.

En esta situacién, se generan sendos voliimenes huecos de 365 cm?® en ambas
mamas del modelo numérico, iguales a los de las prétesis en el caso clinico real.
Los correspondientes valores de presién P son 0,25 kPa para la mama izquierda
y 0,24 kPa para la mama derecha. La pequena diferencia del 4,2% entre ambos
valores se aduce nuevamente a la asimetria del modelo numérico.

Dado lo reducido de los valores de RSS, se logra uno de los objetivos planteados
en esta tesis doctoral de reproducir fielmente el aspecto real de la paciente tras la
mamoplastia de aumento, lo que asimismo se constata por inspeccién ocular de la
configuracion deformada.

8.5.3 Test de convergencia de malla

El tamano medio de elemento indicado previamente es lo suficientemente reducido
como para que la malla represente la geometria mamaria de una manera realis-
ta, sin que ello implique un tiempo computacional excesivamente elevado!!. En
simulaciones realizadas de forma paralela, se demuestra que menores densidades
de malla comprometen la fidelidad del modelo con respecto a la geometria de la
paciente, mientras que los resultados obtenidos con mayores densidades de malla
no son muy distintos a los anteriores, invirtiendo sin embargo un tiempo de calculo
considerablemente mayor.

8.6 Validacién

La validacién de la metodologia propuesta para la simulacién de una mamoplastia
de aumento consiste en comparar — cualitativa y cuantitativamente — la configu-
racion deformada final del modelo numérico con el modelo real de la paciente tras
la intervencion. La validacién cuantitativa es especialmente 1til en lo que compete
a la toma de decisiones necesaria para modificar el modelo numérico, lo que ya se
ha ido perfilando a lo largo del apartado 8.5.

HDesde el punto de vista del autor y de los recursos computacionales a su disposicién.
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En el apartado 7.2 se describié la obtencién de dos series de tomografias TAC
de la paciente, tomadas antes y después de la mamoplastia de aumento. En esta
seccién se emplea la segunda serie de tomografias como base para la validacién.
Mas concretamente, se emplea el modelo real que se genera a partir de la segunda
serie de tomografias como:

» La geometria base en formato STL!'2. Se obtiene de manera aniloga a la
descrita en el apartado 7.3.2, tras procesar las tomografias de la segunda
serie en el software MIMICS 10.01.

= Un conjunto denso de nodos en el modelo real numeérico, generado previa-
mente e ilustrado en la Figura 8.17b.

8.6.1 Validacién cualitativa

En la Figura 8.26 se muestra la superposicion de la configuracion inicial del modelo
numérico (Figura 8.26a) con el modelo real geométrico de la paciente después de
la intervencién (Figura 8.26b).

La superposicién se realiza mediante el software comercial HYPERWORKS 10.0
(Altair Engineering, 2009), teniendo en cuenta que las costillas no se deforman,
siendo esta localizaciéon anatémica el nexo comin entre ambas configuraciones.
La superposicion efectuada se pone de manifiesto en las Figuras 8.26c a 8.26f,
poniéndose de manifiesto la gran diferencia existente entre ambas.

Cabe indicar que la superposiciéon de ambos modelos, aun teniendo un caracter
cualitativo, sirve asimismo para verificar que se realiza de forma satisfactoria la
generacién de los volimenes huecos donde se alojan las prétesis.

Asimismo, se enfatiza el hecho de que para comparar el modelo real con la confi-
guracion deformada del modelo, se considera en este tltimo la configuracién Qs en
lugar de la configuracién Q3 (véase la Figura 8.13). La razén es que se carece de
imagenes médicas y del correspondiente modelo computerizado de la paciente en
posicién anatéomica. De este modo, la comparacién cualitativa de ambos modelos
se realiza de forma parcial — asi como las de tipo cuantitativo de los apartados
siguientes — en tanto que una comparacién completa precisaria de informacién en
forma de iméagenes de la paciente puesta de pie. No obstante, debe tenerse presente
el hecho de que durante la mamoplastia de aumento el cirujano va comprobando
los resultados de la intervencién con la paciente en posicién dectibito supino.

En la Figura 8.27 se muestran distintas vistas de la superposicién de la configu-
raciéon deformada €25 del modelo numérico con el modelo geométrico real de la
paciente tras la intervencién. Se constata a simple vista la gran similitud existente
entre ambos modelos.

12Por razones de indole prictica, este modelo se obtuvo mediante el paquete I-DEAS v.9
(Structural Dynamics Research Corporation, 2001).
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Figura 8.26: Superposicién de la configuracién inicial del modelo numérico
(amarillo) con el modelo real tras la mamoplastia de aumento (rojo).
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Figura 8.27: Superposiciéon de la deformada de la configuracién deformada
del modelo numérico (amarillo) con el modelo real tras la mamoplastia de
aumento (rojo).

8.6.2 Desviacion entre superficies

El primer procedimiento de validacién cuantitativa que se propone en esta sec-
cién consiste en cuantificar la diferencia global existente entre la configuracién
deformada Q5 del modelo numérico y el modelo real de la paciente, concretamente
su superficie exterior, tras una discretizacién empleando una elevada densidad de
nodos (Figura 8.17). A partir de los ng nodos de la configuracién deformada del
modelo se calcula el valor de RMS — descrito dentro del apartado 8.5.1 — de la
distancia entre cada nodo x; del modelo numérico y el nodo x! més cercano en
el modelo real. Los valores de RMS para la mama izquierda, la mama derecha y
ambas mamas fueron, respectivamente, 2,73 mm, 2,32 mm y 2,53 mm.

El grado de desviacién entre las superficies exteriores de ambos modelos se ilustra
en los grificos de la Figuras 8.28 y 8.29, obtenidos mediante la subrutina MATLAB
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Espectro implementada para tal fin. Dichos gréficos muestran, en un plano coronal
o XZ, las componentes (z,y, z) del vector distancia de cada nodo externo de la

configuracion deformada a la superficie externa del modelo real.
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Figura 8.28: Gréficos que ilustran en el plano XZ las desviaciones nodales en
X y en Y de la configuracién deformada del modelo numérico con el modelo
real. (a) Desviaciones horizontales Zpsc — Zg4ef. (b) Desviaciones en direccién
anteroposterior ypqc—ydcf. Los puntos (e) indican desviaciones positivas (hacia
afuera) y las cruces (x) desviaciones negativas (hacia dentro). Los valores

maximos, minimos y las medias se proporcionan en valores absolutos.

Max: 11,37 mm
Min: 0,0001 mm

Med: 1,21 mm
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Figura 8.29: Gréficos que ilustran en el plano XZ las desviaciones nodales
en Z de la configuracién deformada del modelo numérico con el modelo real.
Desviaciones verticales zpqc—z4ef. Los puntos () indican desviaciones positivas
(hacia afuera) y las cruces (x) desviaciones negativas (hacia dentro). Los
valores maximos, minimos y las medias se proporcionan en valores absolutos.

Se observa que, aparte de un pequeno grupo de nodos situados en las axilas o en los
contornos de la mama, la mayoria de los ng nodos se encuentra muy préximo a la
geometria del modelo de la paciente tras la mamoplastia de aumento. La maxima
desviacion encontrada es de 11 mm en direccién X para un pequeno grupo de nodos
en la mama derecha. Sin embargo, este valor contrasta con la desviacién media de

0,91 mm para ambas mamas, que es un valor muy bajo en comparacién'®.

8.6.3 Marcadores anatémicos

Un segundo método de validacién cuantitativa se basa en comparaciones locales
de la configuracion deformada del modelo numérico con el modelo real. Para ello
se escogen una serie de puntos en el modelo real de la paciente tras la interven-
cién, denominados marcadores anatémicos o marcadores nodales, y se calcula la
distancia de cada uno a los nodos correspondientes a la misma localizaciéon en la
configuracién deformada Qs del modelo numérico. La validacién basada en marca-
dores anatémicos tiene sus antecedentes en trabajos anteriores como el realizado
por Catherwood y colaboradores sobre medidas estereofotogramétricas (Cather-
wood y otros, 2011), quienes consideraron los marcadores de la Figura 8.30 en un
maniqui creado a tal efecto.

133e obtuvieron resultados similares en un trabajo de Roose y colaboradores (Roose y otros,
2006), que ensayaron un método para simular una mamoplastia de aumento en cuatro pacientes,
obteniendo un error méximo menor de 9 mm con un error medio inferior a los 4 mm.



8.6 Validacion

1,2 Extremo acromial de la clavicula
3  Fosa suprasternal

4,5 Pliegue axilar anterior

6,7 Pezén
8,11 Punto lateral del arco submamario
9,10 Punto medial del arco submamario

12,13 Punto inferior del arco submamario
14 Apdfisis xifoides

15 Ombligo

16,17 Punto anterior de la cresta iliaca

Figura 8.30: Marcadores anatémicos propuestos por Catherwood et al.

El nimero de marcadores indicados en la Figura 8.30 es demasiado elevado para el
alcance de la presente tesis doctoral, ya que la regiéon de estudio se limita al torso
de la paciente intervenida de mamoplastia de aumento.

Para los objetivos perseguidos en la presente tesis doctoral, se escogen los marca-
dores nodales indicados en la Figura 8.31a porque corresponden a localizaciones
anatOmicas que juegan un papel importante en el aspecto final de la mama tras
la intervencién. Asimismo, el nimero y la localizacién de estos marcadores resulta
de utilidad para verificar el contorno mamario en la configuracién deformada del
modelo numérico.

Las distancias euclideanas medidas desde los marcadores anatémicos en el modelo
real a los marcadores nodales en la configuracién deformada del modelo numérico
se muestran en la Figura 8.31b, donde se han superpuesto ambos modelos para
mayor claridad. Se observa que:

1. Las distancias son inferiores a 1 cm para todos los marcadores considerados.

2. La asimetria del modelo numérico se pone de manifiesto observando las di-
ferencias entre las distancias medidas para un marcador situado en la parte
izquierda o en la parte derecha.

3. El valor del indicador RMS en los marcadores anatémicos es mayor que el
calculado anteriormente para la superficie exterior de ambas mamas (seccién
8.6.2), aunque resulta ser del mismo orden de magnitud.

4. Se concluye que con la validacién cuantitativa mediante marcadores la con-
figuracion deformada del modelo numérico también presenta una gran simi-
litud con la configuracién real.
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Marcadores nodales

1  Pez6n izquierdo
2  Pezén derecho
3 Polo superior
izquierdo
4  Polo superior
derecho
5  Arco submamario
6  Arco submamario
7  Medial ecuatorial
izquierda
8 Medial ecuatorial
derecha
9 Axilar izquierda
10 Axilar derecha
11  Plano mediosagital

Distancia (mm)
(Media = 3,36 mm;
RMS = 4,05 mm;)

2,99
2,71
5,52
2,63
1,24
1,36
3,16
0,77
5,16
8,99
2,39

HO WU K WNR

[—

Figura 8.31: Marcadores en la paciente en posicién deciibito supino: (a) mo-
delo geométrico real; (b) configuracién deformada del modelo superpuesta al
modelo real (los marcadores 9 y 10 se sitdan detrds de cada mama).

8.6.4 Factores sin validar

En el presente capitulo se ha presentado una metodologia de simulacién que per-
mite predecir razonablemente bien el resultado de una mamoplastia de aumento a
partir de un modelo numérico de la paciente antes de la intervencion. Los métodos
de validacién empleados se basan en inspeccion visual, comparaciéon cuantitativa
de las superficies externas del modelo numérico deformado con el modelo real y
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el uso de marcadores anatémicos o nodales. Sin embargo, existen dos aspectos
importantes que no se han validado por carecer de la informacién necesaria.

Presiones aplicadas y tensiones internas

El primero de ellos compete a los valores calculados de presién P que son necesarios
para generar el volumen hueco en cada mama. Como se ha comentado a lo largo de
la tesis, a juicio del autor no existe informacién bibliografica sobre dicho parametro.
Del mismo modo, aunque con los paquetes de software empleados resulta sencillo
obtener distribuciones tensionales en el interior de la mama (como las que se
ilustran en la Figura 8.32), estas tampoco pueden ser validadas por los mismos

motivos aducidos para la presion.

8, Max. Principal S, Max. Principal

SNEG, (fraction = -1.0) SNEG, (fraction = -1.0:

(Rve. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%
+2.20+05

+2.2e+05

+2.0e+04 +2.02+02

+1.9e+04 +1.52+04

+1.0e+04 +1.0e+04

+5.0e+03 +5:0e403
+1.3e+
-5

-5.0e+03

L

-

S, Min. Principal

S, Min. Principal
SNEG, (fraction = -1.0) SNEG, (fraction = -1.0.
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%

+2.6e+04
+1.92+04
+1.32+04
+5.72+03
-1.1le+03

-8.0e+03
~5.2e+01

-
(c) ()

Figura 8.32: Distribuciones de tensiones principales en el modelo durante
la generacién del hueco. (a) y (b) Tensiones principales médximas. (¢) y (d)
Tensiones principales minimas.
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Deformada del modelo en posicion anatéomica

El segundo aspecto es la validacion de la configuracion deformada del modelo con
la configuracién real de la paciente en posicién anatéomica. Este seria el ultimo y
definitivo método de validacion de la metodologia propuesta, lo que serviria para
ajustar los pardmetros intervinientes en el modelo. En la practica clinica real, la
validacion se corresponderia con la valoraciéon del aspecto final de las mamas de
la paciente por parte del cirujano. Como ya se ha comentado, se carece de las
imégenes médicas necesarias para elaborar un modelo en dicha posicién, que por
otro lado no pueden obtenerse mediante procedimientos radioldgicos estandar sino
mediante estereofotografia.

La Figura 8.33 muestra la deformada del modelo bajo la accién de la gravedad
(configuracién deformada 3 segin el esquema de la Figura 8.13).
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Figura 8.33: Configuracién deformada del modelo numérico bajo la accién de
la gravedad.
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Capitulo 9

Conclusiones y futuros
desarrollos

Las stmulaciones computerizadas de la biomecdnica mamaria han demostra-
do sobradamente su potencial en un amplio espectro de aplicaciones clinicas,
como la simulacidon de mamografias, el registro de imdgenes, y la planifica-
cion y la prediccion de los resultados quirurgicos. Esta tesis en lo que respecta
a la contribucion al rastreo de tumores en mamografias y como herramienta
de apoyo a la cirugia pldstica mamaria, pretende ser tanto un punto de con-
tinuacion como de partida. En este capitulo conclusivo se resume el trabajo
realizado, se enumeran las aportaciones originales y se revisa la consecucion
de los objetivos expuestos en el Capitulo 1. Se indican también las futuras
lineas de investigacion y las publicaciones generadas a partir de este trabajo.

9.1 Breve resumen del trabajo realizado

El tema de la presente tesis doctoral queda justificado por la importancia social del
cancer de mama y por la cada vez mayor demanda de mamoplastias de aumento
entre la poblacion femenina.

En el Capitulo 1 se ha fijado la Biomecédnica médica de simulacién como el marco
idoneo para realizar experimentos in silico sobre mamografias y mamoplastias
de aumento, empleando como herramienta el MEF y perfilando los objetivos a
alcanzar a lo largo de esta tesis.

Tal y como se describe en el Capitulo 2, la mama femenina es un 6rgano comple-
jo, en tanto que es fuertemente heterogéneo — estd compuesto de varios tejidos
blandos — y presenta un comportamiento mecanico susceptible de ser estudiado
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desde el enfoque de la Teoria de la Elasticidad en Grandes Deformaciones, carac-
terizada por la no linealidad de las ecuaciones que describen el comportamiento
mecéanico de la mama. Se han descrito asimismo los procedimientos clinicos que
se simulan en los capitulos siguientes, estableciendo en una primera aproximacion
las caracteristicas de los modelos numéricos computerizados que se generan a tal
fin — inclusion de no-linealidades geométricas y de comportamiento de materia-
les, tipos de cinética de carga, condiciones de contorno, etc. —. De todo esto se
infiere la complejidad de los modelos numéricos de la mama, tal y como se pone
de manifiesto en el Capitulo 3, con la consiguiente revision del estado del arte. El
planteamiento matemaético y numérico de las ecuaciones que gobiernan el régimen
no lineal y los modelos constitutivos hipereldsticos que se adoptan para los tejidos
mamarios se describen en el Capitulo 4.

En los capitulos 5 y 6 se describen, respectivamente, la generaciéon del modelo
numeérico y la simulaciéon mediante el MEF de la practica clinica de la mamografia,
todo ello sobre un caso real de una paciente afectada de un tumor. En el Capitulo 6
se describe la metodologia de simulacion y el rastreo del tumor en los mamogramas.

En el Capitulo 7 se describe la generacién del modelo numérico destinado a si-
mular la intervencién de mamoplastia de aumento realizada a una paciente. En el
Capitulo 8 se plantea y detalla el marco de simulacién destinado a tal efecto, y se
compara la configuracién deformada del modelo con el aspecto real de la paciente
tras ser intervenida.

9.2 Aportaciones originales
Las aportaciones originales més destacadas de esta tesis son:

= Los modelos de elementos finitos generados para simular las compresiones
mamograficas y la mamoplastia de aumento son de los mas exactos — en
cuanto a su aspecto externo se refiere — de los existentes en la bibliografia.

= Las metodologias de simulacién que, en vistas a futuras aplicaciones clinicas,
se han planteado asimismo de la forma mas sencilla posible, sin menoscabar
el rigor necesario.

= La parametrizacion de los factores dominantes en la simulacién de un pro-
blema de contacto como el de las compresiones mamogréficas.

= En la metodologia de simulacién de la mamoplastia de aumento, se destaca
la incorporacién de la pretension a través de una subrutina de usuario en
un paquete comercial de simulacion — basada en la introduccién de una
configuracion ficticia libre de tensiones — y el remallado del modelo para
incluir las prétesis.



9.8 Conclusiones

9.3 Conclusiones

Dada la naturaleza de la tesis y el area de conocimiento en la que se ha desarro-
llado, las conclusiones directas que se emanan se han dividido en dos grupos: las
relativas a la metodologia seguida y las que pueden deducirse de cara a posteriores
transposiciones al &mbito clinico.

9.3.1 Relativas a la metodologia empleada

En términos generales, en la generacion de un modelo de elementos finitos realista
de la mama, cobran una especial relevancia los siguientes aspectos:

= La versatilidad, robustez y la potencia del MEF asistido por ordenador para
el estudio de sistemas bioldgicos, ya que constituye una excelente alternativa
a los ensayos tradicionales de laboratorio.

= El cumplimiento de la condicién de biofidelidad del modelo de la mama, en
lo que a la geometria externa se refiere.

= Una caracterizaciéon adecuada para las simulaciones — aunque no necesaria-
mente realista — de la distribucién de los tejidos.

= Los modelos constitutivos de dichos tejidos, y los valores de las constantes
eldsticas.

= Una definiciéon adecuada de las cargas actuantes y, sobre todo, de las condi-
ciones de contorno.

= La comparacién de los resultados obtenidos en las simulaciones con los proce-
dentes de los casos clinicos reales en los que se basan los respectivos modelos
numeéricos.

Aunque las simulaciones con el MEF ya han sido empleadas con anterioridad en
el ambito de la mama, las aportaciones de la presente tesis permiten establecer un
nuevo conjunto de conclusiones:

= La Teoria de la Elasticidad en Grandes Deformaciones es el marco adecuado
para caracterizar la elevada deformabilidad de la mama bajo fuerzas externas
aplicadas.

= La geometria de los modelos numéricos se ha generado con detalle a partir de
tomografias RM y TAC. El proceso no ha estado exento de incertidumbres
a la hora de delimitar los tejidos, sobretodo por la falta de conocimientos
médicos y radiolégicos del autor. No obstante, el software empleado para la
segmentacion de los tejidos y la discretizacién inherente a la generacién del
modelo numérico soslayan en parte estas carencias.

251



Capitulo 9. Conclusiones y futuros desarrollos

= Los tejidos orgdnicos experimentan procesos biolégicos in vivo que los so-
meten a diversos niveles de tensiones y deformaciones, ademas de la accién
gravitatoria. Las configuraciones iniciales de los modelos numéricos descritos
en los capitulos 5 y 7 se suponen indeformadas en aras de la simplicidad —
lo que no es estrictamente cierto — pero los resultados obtenidos corrobo-
ran que esta asuncion es valida para las simulaciones realizadas, donde las
fuerzas externas actuantes sobre la mama superan con mucho a la gravedad.

= Se pone de manifiesto la importancia de fijar unas adecuadas condiciones de
contorno para obtener un comportamiento realista del modelo. En el caso del
modelo para simular las compresiones mamograficas se tienen, por ejemplo:

e La definicién del problema de contacto.

e Ciertas indeterminaciones a la hora de simular las compresiones ma-
mograficas: la posiciéon de la paciente, el dngulo de inclinaciéon de las
placas compresoras en la compresion MLO, etc.

Y en el modelo para la simulacién de la mamoplastia de aumento:

e La localizacién de la pared toracica, y més concretamente de los no-
dos con desplazamiento nulo — Capitulo 7 — queda inevitablemente
constrenida al proceso de discretizacién.

e La presiéon interna aplicada al modelo se supone aplicada de manera uni-
formemente, lo que no se corresponde con el procedimiento quirtrgico.

= Las constantes elasticas de los tejidos mamarios varian de unas pacientes a
otras, tal y como demuestra la gran dispersién de valores encontrados en la
literatura. Esto obliga a asumir ciertos supuestos para caracterizar el medio
mamario en las simulaciones:

1. La isotropia del medio, lo que a su vez se justifica por la escala a la que
se realizan las simulaciones.

2. Se ha supuesto la mama estd constituida por un tejido homogeneizado
— que se ha denominado complejo grasa-parénquima mamario a lo
largo de la presente tesis — envuelto por una capa de piel y que, en
las simulaciones correspondientes, incluye una region de tejido tumoral.
Los resultados obtenidos en la simulacién de mamografias — Capitulo
6 — y de mamoplastias de aumento — Capitulo 8 — demuestran que
esta caracterizacién es valida, al igual que en trabajos previos similares.

3. En relacién con el punto anterior, los valores de las constantes eldsticas
empleadas se han obtenido de trabajos previos, dada la imposibilidad
actual de obtener unos valores caracteristicos de una paciente en parti-
cular en un tiempo clinicamente aceptable.

= La comparacién de la configuracién deformada del modelo numérico con el
aspecto de la paciente real tras la mamoplastia de aumento — Capitulo 8 —
ha sido realizada con la paciente en posicién deciibito supino. En la practica
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clinica, el cirujano comprueba los resultados finales de la intervencién con
la paciente en posicién anatémica, pero esto no ha sido posible ya que se
carece de las imagenes necesarias. No obstante, ya se ha comentado que la
comparacion realizada se justifica en tanto que el cirujano va comprobando
los resultados a medida que transcurre la intervencion.

9.3.2 Relativas a la aplicacién clinica

El principal desafio de la Biomecanica médica de simulacién es que los resultados
y las conclusiones obtenidas de las simulaciones — o experimentos virtuales, como
los denominan diversos autores — puedan aplicarse a la préactica clinica.

Hoy en dia, algunas voces se oponen con firmeza a tal practica, al considerar que
los resultados obtenidos de una simulacién son indefectiblemente falsos. Siendo
realistas, tal afirmacién — a todas luces exagerada — se sustenta en el hecho
de que existen muchas incertidumbres — principalmente en la determinacién de
las propiedades mecédnicas de los tejidos y las condiciones de contorno — para la
correcta interpretacion de los resultados y la extrapolacion a otros casos clinicos.
A este respecto, Viceconti (Viceconti y otros, 2005) describe las condiciones que
debe cumplir un modelo numérico, dentro del proceso de walidacion, para que los
resultados puedan ser extrapolados a la préactica clinica: la correcta verificacion
del modelo, el contraste de los resultados in silico con los obtenidos in vivo o in
vitro, y la realizacién de estudios prospectivos que avalen su aplicabilidad clinica!.

Por lo tanto, las investigaciones deberian seguir en la linea de obtener modelos
numéricos cada vez mas realistas, es decir:

= Los modelos numéricos empleados en esta tesis se han obtenido de imagenes
médicas de casos clinicos particulares, luego la extrapolacién de los resultados
y las conclusiones a un conjunto més amplio de pacientes debe hacerse con
la debida cautela.

= Para un mayor rigor en los resultados, los modelos numéricos deberian partir
de una configuracién inicial, indeformada y libre de tensiones, como proponen
otros autores como Rajagopal y colaboradores (Rajagopal y otros, 2008).

= Los valores de las constantes elasticas empleadas en los tejidos modelizados
de la mama deberian particularizarse para las pacientes en las que se basan
los modelos.

= Aun con estos inconvenientes, el grado de exactitud requerido para un modelo
de elementos finitos de la mama sigue siendo una pregunta abierta, ya que
depende del caso clinico que pretende simular.

1En simulacién numérica, se entiende por verificacién a la correcta resolucién del modelo, en
tanto que la resolucién numérica sea aproximadamente la misma que la del problema matemati-
co subyacente. Por walidacion se entiende la fidelidad del mismo con la realidad que pretende
replicar.
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9.4 Futuras lineas de investigaciéon

A grandes rasgos, y como indica Rajagopal en un excelente trabajo de revisiéon
(Rajagopal y otros, 2010), los principales hitos a alcanzar giran en torno a la
biofidelidad de los modelos computerizados de la mama:

= La necesidad mas acuciante de la simulaciéon numérica de la mama es paliar la
gran escasez de datos que puedan incluirse en la caracterizacion matematica
de los tejidos a través de los correspondientes modelos constitutivos. Con
tal fin, tales datos deberian obtenerse in wvivo, preferentemente de manera
no invasiva y en un tiempo clinicamente aceptable. Yendo todavia mas lejos,
el modelo numérico particular para una paciente deberia incluir los modelos
constitutivos y las valores de las constantes eldsticas que resultasen ser mas
adecuadas, en funcién de la condicién clinica.

= Dada la complejidad de biomecanica mamaria y de los tejidos que la cons-
tituyen, los correspondientes modelos constitutivos podrian mejorarse para
incluir ciertos aspectos del comportamiento mecanico que no han sido con-
templados en esta tesis:

e La viscoelasticidad — véase al respecto (Rodriguez Soler, 2003) y (Hoo
Fatt y Ouyang, 2008)% —.

e La inclusiéon de modelos de dano para considerar los procesos degene-
rativos o de reblandecimiento tisular que tiene lugar en tejidos fibrados
sometidos a fuerzas muy superiores a las que soporta en estado fisiolégi-
co normal (Natali y otros, 2005).

e La consideracién de aspectos particulares del parénquima mamario de
la paciente particular — edad, menopausia, etc. — que tengan conse-
cuencias sobre el comportamiento mecénico de los tejidos.

e Una consideraciéon mas rigurosa de la orientacién aleatoria de las fi-
bras en los tejidos mamarios (a través de, por ejemplo, un tratamiento
estadistico).

= La inclusion del efecto de la expansién de la piel en las simulaciones de la
mamoplastia de aumento, como se ha realizado recientemente en estudios de
simulacién de cirugia reconstructiva (Buganza Tepole y otros, 2011).

= La presencia en el modelo numérico ciertas estructuras que no han sido
consideradas en las simulaciones descritas, pero que se cree que ejercen una
importante funcién de sostén mecanico de la mama. Este es el caso de los
ligamentos de Cooper, que también contribuyen al confinamiento de la grasa
durante la compresién mamografica. Actualmente, la tecnologia de obtencién
de imagenes médicas no permite definirlas con precisién, pero su papel se

2 Aunque este trabajo estd orientado a materiales artificiales tipo goma, sus conclusiones son
extrapolables a los tejidos biolégicos
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cree ser relevante para obtener simulaciones numéricas consistentes con la

realidad.

La falta de conocimiento de ciertos aspectos, como la interaccién entre el
musculo y la mama, o bien entre esta y la piel, impide establecer en el
modelo numérico las condiciones de contorno mas adecuadas. Debido a esta
falta de informacion, es tipico representar la parte posterior de la mama unida
rigidamente a la pared del musculo pectoral mayor, como se ha realizado en
los capitulos 7 y 8. En esta linea, deberia modelizarse de una forma mas
exacta la unidad miofascial sobre la que descansa la mama. Este mismo
aspecto es aplicable a la interaccion entre la prétesis y los tejidos internos
de la mama.

Una plataforma que permitiese generar un modelo de elementos finitos que
sea anatémicamente exacto para una paciente en particular y en un tiem-
po clinicamente aceptable. Esto no es posible en la actualidad, ni siquiera
asumiendo una serie de simplificaciones en cuanto a la distribucién de los
tejidos internos de la mama o la definicién de las condiciones de contorno,
como las que se han venido realizando a lo largo del texto. Se precisa por lo
tanto de mayores avances en las técnicas de obtencién de imagenes médicas
y de generaciéon de modelos numéricos.

Las simulaciones de la mamografia y de la mamoplastia de aumento se han
realizado a partir de un solo caso clinico, para una unica paciente en cada
simulacion. La bondad de la metodologia de simulacién propuesta deberia
verificarse en el estudio de un ntimero mayor de casos clinicos, lo que cons-
tituye una futura propuesta de investigacién. No obstante, la biisqueda de
casos clinicos similares estd llena de escollos: la necesidad de obtener los
permisos pertinentes — tanto de la propia paciente como de las clinicas u
hospitales — para hacer uso de una informacion tan sensible como la clinica;
por otro lado, cabe destacar el elevado coste de obtener las tomografias, en
especial las RM.

Desarrollar un modelo de elementos finitos que sea capaz de predecir el cre-
cimiento de tejido fibroso alrededor de la prétesis mamaria, con el fin de
entender mejor los mecanismos de apariciéon de la contractura capsular. De
hecho, una de las hipdtesis que trata de explicar este fenémeno se basa en
las tensiones que aparecen en la interfase protesis-parénquima.

La integracién de las simulaciones de mamoplastias de aumento en el &mbito
del diseno y ensayo de nuevos materiales y dispositivos para los implantes.

La cuantificacion exacta de la magnitud de las fuerzas in vivo aplicadas
durante ciertas intervenciones clinicas, como es el caso de las mamoplastias
de aumento.
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9.5 Publicaciones

Hasta la fecha actual, se han generado las siguientes publicaciones a partir del
trabajo desarrollado en la presente tesis doctoral.

9.5.1 Articulos

= A. Lapuebla-Ferri, A. Pérez del Palomar, J. Herrero, A. J. Jiménez-Mocholi.
A patient-specific FE-based methodology to simulate prosthesis insertion du-
ring an augmentation mammoplasty. Medical Engineering and Physics 2011,
volumen 33, nimero 9, paginas 1094-1102.

= A. Lapuebla-Ferri, F. Giménez, A. J. Jiménez-Mocholi, J. A. Monsoriu,
A. Pérez del Palomar. Célculo de volimenes en modelos remallados de ele-
mentos finitos. Modelling in Science Education and Learning 2011, volumen
4, nimero 23, paginas 289-297.

9.5.2 Capitulos de libro

= A. Pérez del Palomar, B. Calvo, A. Lapuebla-Ferri. Numerical modelling
of human breast deformation. En: Handbook of Anthropometry - physical
measures of human form in health and disease, volumen 3, parte 10, paginas
985-995. Editor: Victor R. Preedy. Springer, London, UK, 2012.

9.5.3 Publicaciones en congresos

= A. Lapuebla-Ferri, F. Giménez, A. J. Jiménez-Mocholi, J. A. Monsoriu,
A. Pérez del Palomar. Calculo de volimenes en modelos remallados de ele-
mentos finitos. IT Jornadas i-Math de Modelizacién Matematica. Valencia,
Espana, 2010.
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Anexo A

Modelos constitutivos y
constantes elasticas

En este anezo se listan los modelos constitutivos y los valores de propieda-
des fisicas y constantes eldsticas empleadas para los tejidos bioldgicos de la
mama, segun los trabajos encontrados en la bibliografia y que en su mayoria
se han revisado en el Capitulo 3. La relativa ausencia de leyes constituti-
vas especificas para los tejidos mamarios determinadas experimentalmente
es quizd el factor mds restrictivo para simular fendmenos de grandes defor-
maciones por ordenador.

A.1 Propiedades fisicas

En la Tabla A.1 se muestran las densidades de algunos tejidos del cuerpo humano,
incluyendo los tejidos mamarios. Si bien la densidad de un tejido varia con la
temperatura, en la presente tesis se ha considerado que la temperatura permanece
constante. Como valores de referencia, se considera que la densidad del agua igual
a 1000 kg/m?, y que la densidad media del cuerpo humano es de 950 kg/m3. La
densidad de algunos tejidos, como el adiposo, es menor que la del agua.

Tejido Densidad (kg/m3)
Hueso 1800
Muisculo, tendones y ligamentos 1020 — 1050
Glandula mamaria 1050 — 1080
Grasa 400 — 600

Tabla A.1: Densidades de diversos tejidos del cuerpo humano.
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A.2 Piel

Las propiedades mecénicas de la piel han sido extensamente estudiadas con fines
estéticos, como los relacionados con los mecanismos de formacién de arrugas y
estrfas'. La piel es un érgano heterogéneo que presenta un comportamiento vis-
coeldstico in vivo (Kathyr y otros, 2004) y una fuerte anisotropfa, caracterizada
por la organizacion de las fibras de coldgeno y por la presencia de una distribucién
interna no uniforme de tensiones, que son menores a lo largo de unas direcciones
conocidas como lineas de Langer? (Reishner y otros, 1995).

Existe un consenso casi generalizado para caracterizar la piel como una membrana
biologica pretensada de rigidez a flexién despreciable, cuyo marco de estudio mas
adecuado es la Teorfa de la Elasticidad No Lineal. Uno de los primeros trabajos al
respecto se atribuye a Veronda y Westmann (Veronda y Westmann, 1970), quienes
ajustaron los datos de ensayos de traccién uniaxial en muestras de piel de gato
a un modelo constitutivo hipereldstico independiente del tiempo, asumiendo un
medio incompresible e isétropo. Tong y Fung (Tong y Fung, 1976) propusieron un
modelo constitutivo fenomenoldgico® basado en una pseudo-funcién densidad de
energia de deformacion para no tener en cuenta el diferente comportamiento de
la piel en la fase de carga y en la de descarga.

A causa de la fuerte heterogeneidad de la piel, sus propiedades mecénicas varian
significativamente de unas zonas a otras del cuerpo, y si el estudio se realiza in
vivo o in vitro. Los protocolos de ensayo para una gran variedad de dispositivos
realizados ad hoc (Lim y otros, 2008) contribuyen a la dispersién de los valores del
modulo de elasticidad longitudinal de la piel in vivo, como ilustra la Tabla A.2,
en la que todos los ensayos referenciados han caracterizado la piel como un medio
elastico y lineal, prescindiendo de su comportamiento viscoelastico. La disparidad
de valores de la Tabla A.2 se explica también por el alcance de los distintos ensayos.
Por ejemplo, Geerligs y colaboradores estudiaron la epidermis y el estrato cérneo,
mientras que Pailler-Mattei y otros estudiaron el conjunto formado por la dermis,
la hipodermis y el musculo subyacente.

Cuando se incluye la piel en las simulaciones mamarias, practicamente todos los
estudios asimilan su comportamiento mecanico al de una membrana compuesta
en un medio homogéneo, cuasi-incompresible e isétropo. No obstante, los modelos
constitutivos y los valores de las constantes eldsticas empleadas difieren de unos
autores a otros, como se indica en la Tabla A.3.

1Que son asimilables a un fenémeno de pandeo recurrente en una misma zona al contraerse
el musculo subyacente (Massabo y Gambarotta, 2007) (Kuwazuru y otros, 2008).

2En 1870, el anatomista austriaco Karl Langer observé que una muestra circular de piel
escindida de un caddver se deformaba en una elipse, indicando la presencia de tensiones residuales
(efecto Langer). Las lineas de Langer son generalmente perpendiculares a la direccién de la
contraccién muscular, coincidiendo con las arrugas de la piel. En cirugfa, las incisiones suelen
realizarse a través de ellas para minimizar el efecto estético de la cicatriz.

3Las aprozimaciones fenomenoldgicas parten de modelos constitutivos continuos a escala
macroscopica que son consistentes con los resultados observados y con la teoria fundamental.



A.2 Piel

REFERENCIA ENSAYO E (MPa)
Agache y otros (1980) Torsién in vivo 0,42 : 0,85
Delalleau y otros (2005) Indentacién in vivo 5,67
Pailler-Mattei y otros (2008) Indentacién in vivo 0,0045 : 0,008
Geerligs y otros (2011) Nanoindentacién in vitro 1:2

Tabla A.2: Valores del médulo de elasticidad de la piel obtenidos mediante
ensayos in vivo o in vitro.

REFERENCIA MODELO ESPESOR CONSTANTES

(mm) ELASTICAS
Samani y otros (2000) Eléstico lineal --- E =25 kPa
Samani y otros (2001b) Eléstico lineal® 1,00 E =10 kPa
Azar y otros (2002) Eléstico trilineal? --- Opiel = Qi - Epjel + b;
Schnabel y otros (2003) Eléstico lineal® 1,00 88 kPa
Hendriks y Hiperelastico o c1 = 0,11 kPa®
otros (2006)* neo-Hookeano c1 = 0,16 MPaS
Tanner y otros (2006) Eléstico lineal 1,00 E =10 kPa
c19 = 31 Pa
Perez del Palomar y Hipereldstico co1 = 30 Pa
otros (2008)7 olinomial 1,00 c1 =225 Pa
P c20 = 50 Pa
co2 = 60 Pa
Xu y otros (2008) Eléstico lineal 0,08 E =100 MPa
Pathmanathan y otros (2008)  Hipereldstico® --- U = a(ebU1=3) 1)+
+c(I2 — 3)
a = 92,39 Pa
b=44 Pa

c = —203,40 Pa

TLa deformacién méxima de la piel resulté ser menor del 50 %. Segiin Holzapfel, el valor
maximo para este pardmetro es del 70 % (Holzapfel, 2001).

2Véase la Figura A.1. Para este estudio, a; = piel -

3Para una deformacién menor del 30 %.

4Combinando ensayos de succién y simulaciones en pequefias deformaciones.

5Capa epidérmica y ldmina papilar.

6Dermis reticular.

7A partir de los datos experimentales obtenidos en un trabajo de Gambarotta y colabora-
dores mediante ensayos in vitro y simulaciones numéricas (Gambarotta y otros, 2005).
8Segiin la ley propuesta por Veronda y Westmann (Veronda y Westmann, 1970).

Tabla A.3: Caracterizacién de la piel en las simulaciones numeéricas sobre la
mama (diversos autores).
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4
4 .
37 PARAMETRO 1 2 3
z
3 a; (MPa) 3,43 28,90 157,00
w2
Z
= b, (MPa) 0,00 -13,60 -101,00
Rango de & <0,54  0,54-0,68  0,68-1,00

Nivel nulo de
tensiones

DEFORMACION

Figura A.1l: Curva tensiéon-deformacién de la piel, linealizada en tres tramos.

A.3 Tejidos mamarios internos

Como se ha comentado en el Capitulo 3, los datos relativos a las constantes elasticas
de los tejidos mamarios fibroso, glandular, adiposo y tumoral son més bien escasos
en la literatura. Ademsds, dichos datos tienden a parecer inconsistentes a causa de
las distintas metodologias experimentales empleadas.

A.3.1 Parénquima mamario y tejido adiposo

En este apartado se resumen los modelos constitutivos y las constantes eldsticas
tanto de indole experimental — como las obtenidas por Krouskop y colaborado-
res (Krouskop y otros, 1998), Tabla A.4 — como los adoptados en estudios de
simulacién mamaria (Tablas A.5 y A.6).

Frecuencia (Hz)

Tejido Precompresion 01 1.0 10 Rango de ¢ n

Fibroso 5% 96434  107+£31 116428 10% 18
20% 218 +87 232460 244 +85 0

Glandular 5% 28 + 14 33+ 11 35+ 14 10% a1
20 % 48 +15 57419 66 + 17 0

Adiposo 5% 1847 1947 22412
20 % 20+ 8 2046 2446 10% - 30% 8

Todos los valores se expresan en kPa.

e = rango de deformaciones en el que es valido el régimen eldstico y lineal.
n = numero de muestras ensayadas.

Tabla A.4: Valores del médulo de elasticidad longitudinal de los tejidos ma-
marios en régimen elastico y lineal, obtenidos mediante elastografia.
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A.8 Tejidos mamarios internos

REFERENCIA MODELO GRASA PARENQUIMA
Samani y otros (2000) Eléstico lineal E=2 E =10

Sinkus y otros (2000)! Eléstico lineal E=05:1 E=2:25

Kruse y otros (2000)! Eléstico lineal E=15:25 E =30:45

Azar y otros (2001) Exponencial?-3 E=b-em¢

Lorenzen y otros (2002)!

Samani y otros (2001b)®

Ruiter y otros (2003)

Schnabel y otros (2003)

Samani y Plewes (2004)

Sinkus y otros (2005)3
Roose y otros (2005)3
Roose y otros (2006)3

Tanner y otros (2006)

Polinomial*
Eléstico lineal
Eléstico

(no lineal)

Eléstico
(no lineal)®
Eléstico lineal

Eléstico lineal

Mooney-Rivlin

Viscoeléstico
Elastico lineal
Elastico lineal
Elastico
Neo-Hookeano

Mooney-
Rivlin

b =4,460; m = 10

b= 15,100; m = 10

Egrasa = 4019,743¢2 + 3,748¢ + 4460

E=17

E = 123,8889¢3 —
—11,7667¢2+
+0,6969¢ + 0,0121

ole) =
=1,228(e!23¢ — 1)

E=25

E =0,5197¢2+
+0,0024e+
+0,0049

o(e) =
=0,603(e"4 — 1)

o(e) = 71,556¢

E =10

c10 = 0,31 £ 0,03
co1 = 0,30 & 0,02
c11 = 2,25 4 0,30
20 = 3,80 % 0,60
coz = 4,70 £ 0,70

E=1

c10 = 0,33 £ 0,04
co1 = 0,28 + 0,03
c11 = 4,49 £ 0,80
20 = 7,70 £ 1,10
coz = 9,45 1,30

w=0,87+0,15

E=1,7:500
E =48

E=1 E=1:20

c1=0,13:35 c1=0,13:105

cio = 46,42 + 10
co1 = —=31,77+7,1
c11 = 1,96 £+ 0,64
coo = 37,07 £+ 3,12
co2 = 0,08 £+ 2,07

c1o = 26,07 : 263,1
co1 = —15,6 : —231
c11 = 1,71 : 55,81
co0 = 8,1:387,5
co2 = —0,02: 0,52

Valores expresados en kPa. E: médulo de elasticidad longitudinal (E indica valor medio).

p: médulo de cortante.
I Mediante elastograffa.

2Considerando el modelo exponencial propuesto inicialmente por Fung (Fung, 1993).
3Se considera el parénquima y la grasa como un tnico tejido homogeneizado.

4Tiene en cuenta el efecto compartimentador de los ligamentos de Cooper si € > 15,5 %.
5A partir de los datos de Wellman (Wellman y otros, 1999).

Tabla A.5: Modelos constitutivos y constantes elasticas empleadas para si-
mular la grasa y el parénquima mamario (diversos autores).
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REFERENCIA MODELO GRASA PAR]:]NQUIMA

Rajagopal y otros (2007b)? Neo-Hookeano c1 = 0,08y c; =50

Samani y otros (2007)2 Eléastico lineal E=325+091 FE =3,24+0,61

Rajagopal y otros (2007a)!:3 Neo-Hookeano c1 =05

Egorov y Sarvazyan (2008)1*  Eldstico lineal E=56:95

Rajagopal y otros (2008)! Neo-Hookeano c1 =0,08yc =0,13

Perez del Palomar y otros Neo-Hookeano c1 =39

(2008)!

Lee y otros (2010)! Neo-Hookeano  ¢; = 0,08, ¢c; = 0,1, ¢c;1 = 0,2, ¢c; = 0,12
y c1 = 0,16

Valores expresados en kPa. F: médulo de elasticidad longitudinal. p: médulo de cortante.
1Se considera el parénquima y la grasa como un tinico tejido homogeneizado.

2Mediante indentacién y simulaciones computerizadas.

3Adaptado de Yu-Neifert (Yu-Neifert, 1995).

4Mediante imagen tdctil.

Tabla A.6: Modelos constitutivos y constantes elasticas empleadas para si-
mular la grasa y el parénquima mamario (diversos autores, continuacién).

En todos los estudios referenciados en las Tablas A.5 y A.6, el medio correspon-
diente a los tejidos fibroso, glandular y adiposo — muy frecuentemente homoge-
neizados — se ha supuesto de cardcter isétropo e incompresible, con valores del
coeficiente de Poisson nunca inferiores a 0,45. Ademds, mientras que en los traba-
jos referenciados se estudian los tejidos mamarios a escala macroscépica, algunos
estudios lo hacen a escala microscépica (Comley y Fleck, 2010a) pero su aplicacién
estd alejada de los propdsitos de esta tesis doctoral.

Resulta l6gico preguntarse si el tejido adiposo puede simularse como un sélido en
lugar de un fluido, puesto que su densidad es cercana a la del agua a la temperatura
corporal (Tabla A.1). Existen numerosos antecedentes bibliograficos que lo avalan:
Miller (Miller, 2000) emple6 modelos constitutivos hipereldsticos para la simula-
cién de 6rganos formados por tejidos muy blandos* como el higado, los rifiones
o el cerebro®. En el caso de la grasa, su caracterizacién como sélido hipereldstico
estd presente en la bibliografia, como en el estudio de Geerligs y colaboradores
acerca del comportamiento tizétropo® de la grasa (Geerligs y otros, 2010).

4Los tejidos denominados muy blandos son los aquellos que tienen una densidad muy baja y
que no soportan carga alguna salvo su peso propio. De hecho, el peso y el volumen medios del
cerebro humano se estiman en 1,3 kg y 1,3 | respectivamente (Rengachary y Ellenbogen, 2005),
con lo que su densidad es similar a la del agua.

5Véase asimismo el trabajo de Kaster y colaboradores (Kaster y otros, 2011).

SEn un medio tixétropo la viscosidad disminuye con el tiempo a medida que aumentan las
deformaciones transversales, y este efecto es reversible cuando se anula la deformacién sobre el
tejido.



A./ Silicona

A.3.2 Tumores

En los trabajos de simulacién numérica donde se incluye tejido tumoral, se con-
sidera que presentan una rigidez muy superior — a menudo de varios érdenes de
magnitud — a la del tejido sano circundante. Esto puede comprobarse en la Tabla
A.7, en la que se incluyen valores de constantes eldsticas de distintos tejidos de la
mama en estado patolégico empleados en trabajos previos.

REFERENCIA MODELO TUMOR
Sinkus y otros (2000)! Eléstico lineal E =3,5:4
Kruse y otros (2000)! Eléstico lineal E =50:75

Lorenzen y otros (2002)!
Schnabel y otros (2003)

Sinkus y otros (2005)

Samani y otros (2007)2

Egorov y Sarvazyan (2008)3

Eléstico lineal

Eléstico lineal

Viscoeléstico

Eléstico lineal

Eléstico lineal

Tumor maligno: E = 15,9

Tumor benigno: £ = 7,0
16,5

Céncer: p =2,9+0,3
Fibroadenoma: p = 1,3 0,7
Mastopatia: 4 = 1,24+ 0,4

CDI (grado bajo): E = 10,40 + 2,60

CDI (grado intermedio): E = 19,99 + 4,20
CDI (grado elevado): E = 42,52 4+ 12,47
CDIS: E = 16,38 + 1,55

CLL E = 15,62 + 2,64

CMI: E = 20,21

Fibroadenoma: F = 6,41 4 2,86
Fibroquistes: E = 17,11 + 7,35

Necrosis de grasa: F = 4,45

E=25:123

Valores expresados en kPa. E: médulo de elasticidad longitudinal (E indica valor medio).

p: moédulo de cortante.

CDI: carcinoma ductal infiltrante. CDIS: carcinoma ductal in situ. CLI: carcinoma lobular

infiltrante. CMI: carcinoma mucinoso invasivo.

I Mediante elastograffa.

2Mediante indentacién y simulaciones computerizadas.

3Mediante imagen tdctil.

Tabla A.7: Valores de constantes eldsticas de tumores.

A.4 Silicona

Lo comentado en el apartado A.3.1, acerca de considerar la grasa como un sélido
hipereléstico en las simulaciones computerizadas, puede aplicarse del mismo modo
a la silicona de las prétesis mamarias empleadas en las mamoplastias de aumento.

En la Tabla A.8 se resumen los trabajos encontrados en la bibliografia y las cons-

tantes elasticas empleadas para la silicona en las simulaciones por ordenador, cuyo
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modelo de comportamiento siempre se considera hiperelastico. Cabe indicar que
la mayoria de estos datos corresponden a experimentos de tipo phantom, y que se
han obtenido a partir de ajustes de regresiéon dentro del contexto de cada trabajo
en cuestion.

REFERENCIA MODELO SILICONA

Azar y otros (2001)* Mooney-Rivlin  ¢19 = 3,74 + 0,064
co1 = 1,97 £ 0,034

Rajagopal y otros (2004) Neo-Hookeano  ¢; = 3,11
Rajagopal y otros (2007a)  Neo-Hookeano  ¢; = 0,64

Chung y otros (2008a) Neo-Hookeano  ¢; = 0,70
Valores expresados en kPa.
ISe incluyé en el experimento un tumor como una inclusién rigida
de silicona, con unas constantes caracteristicas de un orden de
magnitud superior al de la silicona base.

Tabla A.8: Valores constantes hiperelasticas consideradas para la silicona.

De los valores adoptados por diversos autores para la silicona se constata que
estdn dentro del mismo orden de magnitud que para los tejidos mamarios (Chung
y otros, 2008b), lo que es légico considerando la necesaria biocompatibilidad de las
protesis con el organismo que las alojan.

Asimismo, la elongacion potencial de la envoltura de los implantes mamarios es
tan elevada — segiin algunos fabricantes alcanza el 500 % — que se justifica el
empleo de la Teoria de la Elasticidad No Lineal en grandes deformaciones.



Anexo B

Algoritmo de rastreo del
tumor

En este anezro se describe el algoritmo disefiado para localizar el tumor en
los mamogramas virtuales obtenidos a partir de las configuraciones defor-
madas del modelo numérico en las simulaciones de las compresiones CC y
MLO — véase el Capitulo 6 —. El algoritmo evalia también la similitud de
cada mamograma virtual con su correspondiente mamograma real.

B.1 Introduccién

La validacion del modelo numérico tridimensional de la mama afectada por el
tumor (véase el Capitulo 5) — as{ como de la metodologia de simulacién de ma-
mografias propuesta en el Capitulo 6 — consiste en rastrear y comparar la posicién
del tumor y el contorno de la mama en dos imagenes distintas:

= El mamograma virtual obtenido por la proyeccién de la configuraciéon defor-
mada del modelo numérico tridimensional — tras comprimirse en las direc-
ciones CC y MLO — en la placa compresora inferior.

= El mamograma real obtenido en fase clinica para cada direcciéon de compre-
sién, una vez discretizado.

Considerando el tamano del modelo y, en particular, los grados de libertad de los
nodos, el rastreo y la comparacion se realizan mediante un algoritmo implementado
con el paquete matemético multifuncién MATLAB 2011b (The Mathworks, 2011).
El esquema del algoritmo, comin para las simulaciones de las dos direcciones de

compresién, se ilustra en la Figura B.1.
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| PARAMETROS
'DE ENTRADA

=

ACTUALIZA
Cargador
* .: Buscador ]
Matriz -
N,
T CONVBDF
MMCOMPR ’
Nl
VCOMPR Compresion (%)

VTet |

MGVIRTUAL

Traslacion
Superposicion

TRANSFORMA

A

Rotacion

A

Diagramas

Figura B.1: Esquema de las rutinas MATLAB para el rastreo del tumor.
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B.2 Descripcion del algoritmo

En el esquema de la Figura B.1 se muestran:

= Los datos de entrada, es decir, los pardmetros del modelo antes y después de
la simulacién. Se representan en negro.

= Las subrutinas principales, en azul oscuro con los nombres en mayusculas.
= Las subrutinas secundarias, en azul oscuro y los nombres en mintsculas.

= Las salidas del algoritmo, tanto intermedias como finales, en verde.

B.2 Descripcién del algoritmo

Se describen a continuacién los datos de entrada, las subrutinas constituyentes y
las salidas del algoritmo ilustrado en la Figura B.1.

B.2.1 Datos de entrada

Los datos de entrada son:

1. La posicion del pezon, identificado mediante la etiqueta del nodo correspon-
diente que lo representa en:

= El modelo numérico tridimensional, n,,.
» El mamograma real discretizado, ny, 4.

El pezén resulta ser la referencia mas clara, y se elige para superponer cada
mamograma virtual con su correspondiente mamograma real.

2. El conjunto de nodos en la configuracion inicial del modelo numérico, Np.
Para cada nodo n; se dispone de los datos relativos a su identificador y a su
posicién en el espacio tridimensional: [Ftiqueta; x; y; z;].

3. El conjunto de vectores desplazamiento Au que permiten el cambio de coor-
denadas para cada nodo n; de la configuracién inicial a la configuracién de-
formada del modelo: [Etiqueta; Ax; Ay; Az;]. Se obtiene a partir del archivo
de extensién .dat de ABAQUS después de la simulacién.

B.2.2 Subrutinas principales

ACTUALIZA

Esta subrutina actualiza las posiciones nodales a la configuracién deformada, ob-
teniéndose en esta tultima en un nuevo conjunto de nodos Ny:

N1 :N()+All (Bl)
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CONVBDF

Genera un archivo de la configuracion deformada del modelo numérico en formato
PATRAN 2006r1 (extension .bdf), para realizar operaciones adicionales y de com-
probacién con este paquete. De este modo, se puede ir comprobando la bondad
del algoritmo y la coherencia de sus resultados.

MMCOMPR

Localiza qué tetraedros del modelo numeérico resultan comprimidos durante la
simulacion de la mamografia en cada direccién.

VCOMPR

Calcula el volumen de los tetraedros localizados en la subrutina MMCOMPR antes
y después de la deformacion.

MGVIRTUAL

Localiza el conjunto de nodos que forman parte de los contornos de la mama y del
tumor en el mamograma virtual.

TRANSFORMA

Realiza operaciones de transformacién de sélido rigido sobre el mamograma virtual
y el mamograma real. Estas operaciones se describen en las subrutinas secundarias
Traslacion, Superposicion y Rotacidn.

B.2.3 Subrutinas secundarias

Estas subrutinas realizan funciones de apoyo a las subrutinas principales.

Cargador

Carga y lee la totalidad de los datos de un archivo del modelo en formato ABAQUS
(extension .inp) para su incorporacién — total o parcial — al algoritmo como una
entidad tipo CELL de MATLAB.

La entidad CELL es muy util porque, ademds de ser tratada como un array de
datos de distinta naturaleza, que posibilita la conversién de los datos a cualquier
tipo.



B.2 Descripcion del algoritmo

Buscador

Busca cadenas alfanuméricas en un archivo en formato ABAQUS. Dichas cadena
marcan el comienzo y el final de un determinado bloque de datos, como los nodos,
las conectividades de los tetraedros, las etiquetas de un grupo de entidades, etc.

Matriz

Almacena un conjunto de datos en una matriz.

VTet

Calcula el volumen de un elemento finito tetraédrico.

Grupos

A partir de un grupo de nodos contenido en una entidad CELL, crea una matriz
de nodos que contiene, para cada nodo n;, su etiqueta de identificaciéon y sus
coordenadas en el espacio: [Etiqueta; x; y; z;/.

Centroide

Calcula la posicién del centroide de un grupo de nodos contenidos en un plano.

Traslacion

Traslada el mamograma virtual.

Superposicion

Superpone el mamograma virtual sobre el mamograma real discretizado, mante-
niendo el nodo del pezén en comin.

Rotacion

Rota el contorno del mamograma virtual alrededor del pezén, respecto del ma-
mograma real en el plano que los contiene, buscando el dangulo para el cual se
produce la mayor similitud entre ambos. Con esta operacion se busca soslayar las
incertidumbres acerca de la posicion de la paciente con respecto al mamoégrafo.
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B.2.4 Calculo de la similitud entre mamogramas

En este apartado se describe cémo comparar los contornos de la mama y del tumor
del mamograma virtual y del mamograma real, obteniendo asi la similitud entre
ambos y cuantificindola mediante los coeficientes CSM y CST para la mama y el
tumor, respectivamente.

El calculo de la similitud entre mamogramas se basa en el método de optimizacion
conocido como método del ratio de oro', cuyo planteamiento mateméatico aplicado
al calculo de la similitud entre mamogramas se describe brevemente a continuacién.

Sean Q y € dos regiones continuas en R?, ambas constituidas por un contorno
abierto — Q, y €, — y un contorno cerrado — €2, y ). —, respectivamente:

QUQ. =0
QUQ. =0
Qﬂanp

siendo n, un punto de R? comun a los contornos abiertos de las regiones Q y Q.

En lo sucesivo, se supone que la regién {2 permanece fija. Si se produce una rotacién
de la regién 2 alrededor de n,, con un dngulo § € [—7, 7], entonces la regién €
adquiere una nueva configuracién (¢). A cada punto i del contorno €2,(0) y a

cada punto j del contorno .(f) se les hace corresponder, respectivamente, los
puntos k y | — que son los mds cercanos — de €, y ., es decir:

o]l

a,i(e) — Qa,k(ia 9)
¢,j (0) — Qc,l(ja 0)

e}l

Con lo cual, la minima diferencia — y por lo tanto la mayor similitud — entre
los contornos de ambas regiones se obtendra al resolver el siguiente problema de
optimizacion en el que se busca minimizar el funcional F (6):

21 11€2,i(8) — Qan (i, 0)]1?

min F (0) — :
(©) { 2 [9,5(0) — a5, 0)]2

donde los sumatorios indican que la implementacién numérica del método requiere
de la discretizacién de los contornos en n puntos. El método del ratio de oro apli-
cado al calculo de la similitud de los mamogramas queda perfectamente definido
del siguiente modo (véase la Figura B.2).

LQue en la bibliograffa anglosajona se denomina golden search method (Yang y otros, 2005)



B.2 Descripcion del algoritmo

Figura B.2: Aplicacion del método del ratio de oro al calculo de CSM y CST.

= El mamograma real () estd constituido por el contorno abierto de la mama
(Q4) v el contorno cerrado del tumor (£2.).

= Andlogamente, el mamograma virtual (£2) estd constituido por el contorno

abierto de la mama (2,) y el contorno cerrado del tumor (£2.). Los puntos
de los contornos del mamograma virtual se obtienen mediante la subrutina
MGVIRTUAL.

= El punto n, es el nodo del pezén.

= 0 es el dngulo de giro entre mamogramas. Se trata del dngulo que forma la
tangente a (), en n, con la horizontal para un valor determinado de 6.

La optimizacién de F(0) para los contornos abiertos y cerrados de ambas regiones
proporciona, respectivamente, los indicadores CSM y CST.

B.2.5 Salidas
Las salidas del algoritmo son:

= N; es el conjunto de los nodos del modelo actualizados a la configuracion
deformada.

» El grado de compresion volumétrico de los tetraedros del modelo numérico.

= Los diagramas ilustrados a lo largo del Capitulo 6.
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Anexo C

Calculo de volimenes huecos
en modelos deformados de
elementos finitos

En el presente anexo se describe el algoritmo numérico citado en el Capitulo
8 con el que se calcula el volumen hueco generado en el modelo deformado
de elementos finitos durante la simulacion de la mamoplastia de aumento.

C.1 Planteamiento del problema

Como ya se ha comentado en el Capitulo 8, se precisa obtener el volumen del
espacio comprendido entre las dos superficies de carga donde, una vez deformado
el modelo de elementos finitos, se sittian las mallas de las prétesis (Figura C.1).

Las superficies de carga son dos mallas de elementos finitos cuadrilateros que son
topoldgicamente equivalentes, es decir, ambas tienen el mismo ntimero de entida-
des (nodos y elementos), siendo la conectividad nodal de los elementos la misma
en ambas mallas. Debe recordarse que en la configuracion inicial del modelo de
elementos finitos, ambas superficies se superponen en la misma regién del espacio.

En resumen, la diferencia entre ambas superficies en la configuraciéon deformada
del modelo radica en las posiciones de los nodos. Cada entidad tiene su homdéloga
en la malla topolégicamente equivalente.

Una primera solucién al problema se basa en el empleo de las funcionalidades de
los paquetes comerciales de elementos finitos. Por ejemplo, en el caso del paquete
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(a)

Figura C.1: Mallas de las superficies de carga de una de las mamas. (a) Vista
renderizada. (b) Vista alambrica.

comercial MSC.PATRAN 2006r1 (MSC Software Corporation, 2006), es posible
emplear el siguiente procedimiento (Figura C.2):

1. Generacién de elementos hexaédricos de modo que dos de sus caras opuestas
conectan un elemento cuadriladtero con su homélogo.

2. Célculo del volumen comprendido entre las mallas como la suma de los
voliumenes de los hexaedros generados.

(b)

Figura C.2: Generacién de elementos hexaédricos en el volumen comprendi-
do entre dos mallas topolégicamente equivalentes, empleando un programa
comercial. (a) Hexaedro que conecta un elemento cuadrildtero con su to-
polégicamente equivalente. (b) Hexaedros que conectan ambas mallas.

Sin embargo, dicho procedimiento presenta a menudo una serie de problemas. El
mas destacado es que, debido a la complejidad de la geometria de las mallas, los
algoritmos de generacién de los hexaedros hacen que estos adquieran una geometria
degenerada, dando lugar a errores e impidiendo el calculo del volumen deseado.



C.2 Formulacion

Los programas comerciales, al tratarse de c6digos opacos al usuario, no permiten
resolver directamente estos inconvenientes . Con el fin de soslayar estos problemas,
se plantea la formulacién que se describe en lo sucesivo y su implementacién con
el paquete matemético multifuncién MATLAB 2011b (The Mathworks, 2011).

C.2 Formulacién

Se considera que el volumen total Vp del espacio comprendido entre las dos su-
perficies de carga es la suma de los elementos de volumen V;;; comprendidos entre
cada par de elementos cuadrildteros homélogos i — ¢':

Vr = Z Viir
i=1

siendo n el nimero de elementos cuadrilateros que conforman cada una de las dos
superficies. Se deduce por lo tanto que cada elemento de volumen adquiere la forma
de un hexaedro — denominado hexaedro virtual —, cuyos vértices son los nodos
de los elementos cuadrilateros que conectan. Dada la geometria de las superficies
de carga, se tiene como inconveniente que el hexaedro virtual no es un prisma,
va que dos caras o aristas opuestas cualesquiera no son necesariamente paralelas,
lo que impide el cédlculo directo de cada volumen Vj;;. Asi pues, cada hexaedro
virtual debe descomponerse en dos elementos de bases triangulares (Figura C.3a),
denominados « y 3, de modo que:

Vi = Vis + Vi)

(24

Estos nuevos elementos tampoco son prismas por las mismas razones aducidas
para los hexaedros virtuales, con lo que la obtenciéon de sus volimenes sigue sin
ser posible. No obstante, al ser sus dos bases triangulares, los 3 nodos de cada una
misma estdn contenidos en un mismo plano, hecho que posibilita el tratamiento
numérico del cdlculo del volumen del elemento prismatico aunque las bases no
sean paralelas. De hecho, basta con descomponer nuevamente los elementos « y
B en dos: un prisma de bases triangulares paralelas (Figura C.3b) y un elemento
piramidal de 5 vértices formado, a su vez por dos tetraedros 71 y T2 (Figura
C.3c). Luego el volumen V% de a y 8 (con k = a, ) se calcula como:

Vit = (Vi)™ + (Vi)™ + (Vi)™

siendo (V%) el volumen del prisma de bases triangulares paralelas y (V%)T!,
(VE)T2 los voltimenes de los tetraedros T1 y T2.
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Figura C.3: Descomposicién de un hexaedro virtual para calcular su volumen.
(a) Descomposicién en dos elementos « (A'B'C’' — ABC) y 8 (A'C'D' — ACD).
(b) Descomposicién del elemento o en un prisma de bases triangulares para-
lelas (A'B'C' — A”B”C") y un elemento piramidal A” B”C"” AB. (c) Divisién del
elemento piramidal en dos tetraedros 71 y T2.

C.2.1 Regla de Simpson

Se considera a continuacién la Regla de Simpson (Yang y otros, 2005), un método
numérico para obtener de forma aproximada el valor de la integral de una funcién
f(x) en un intervalo [a, b]:

/abf(at)dx% b;a . {f(a)+4-f(a—2'—b> +f(b)]

P .
)" del prisma cuyas bases
triangulares son paralelas y se encuentran separadas una distancia d, se obtiene:

que, particularizada para el calculo del volumen (V%



C.8 Implementacion en MATLAB

(V)P = /OdA(x)dx ~ g - [A(O) +4-A (j) + A(d)]

siendo A(z) el drea de una seccién transversal del prisma, paralela a ambas bases
opuestas, evaluada a una distancia z € [0, d] de la base inferior (Figura C.3b).

No obstante, no siempre puede asegurarse que el intervalo en el que se evalia la
integral en la Regla de Simpson sea lo suficientemente pequeno, con lo que el error
que necesariamente se comete en la aproximacién puede ser muy grande. Para
soslayar este inconveniente, se recurre a la Regla de Simpson compuesta, en virtud
de la cual el intervalo de separacién entre bases [0, d] se divide en n subintervalos
iguales de tamano [z,_1,z,], de tal modo que la Regla de Simpson se aplica esta
vez a cada uno de ellos. Procediendo de este modo, la formulacion se reescribe
como sigue:

d
;=7 h; h=E§ J=01....n
T — e Tj—1+ x5
(V)P ~ 30 Bt [A(xj-l) +4-A <2) * A(”””}

J

donde, sumando las integrales de cada subintervalo se obtiene la aproximacion
buscada de (V%) en el intervalo [0, d].

El nimero n de subintervalos debe ser, a priori, lo suficientemente grande. En
la actualidad, la potencia de los ordenadores y el software de célculo disponible
permiten que el valor de n sea muy elevado sin que esto involucre un elevado coste
en tiempo computacional.

C.3 Implementaciéon en MATLAB

La formulacién descrita, al ser implementada en un cédigo con el lenguaje de
programacion de MATLAB, requiere de un archivo de entrada en formato texto
en el que deben especificarse los siguientes datos:

» El identificador (etiqueta) y la posicién en el espacio de cada nodo n; de las
mallas de la superficie de carga: [Etiqueta; x; y; z;).

= El identificador y la conectividad de cada uno de los elementos cuadrildteros
q; de ambas mallas: [Etiqueta; ny ng n3 ngj.

= La correspondencia entre cada elemento ¢ y su homologo i’ en la otra malla.

El cédigo, a su vez, se ha dividido en las siguientes funciones, con el fin de lograr
una programacion mas estructurada y modular:
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= HexaVirt. Genera los hexaedros virtuales leyendo el archivo de entrada y
considerando la conectividad y las coordenadas nodales de cada elemento
cuadrilatero y su homologo.

» TrataHeza. Divide cada hexaedro virtual en 2 elementos prisméaticos de bases
triangulares.

= ParalPira. Toma cada uno de los elementos de bases triangulares y lo divi-
de en dos partes: un prisma de bases triangulares paralelas y un elemento
piramidal de 5 vértices.

= VSimpson. Calcula el volumen de cada prisma de bases triangulares paralelas
mediante la Regla de Simpson.

= VPiram. Calcula el volumen de cada elemento piramidal de 5 vértices como
la suma de los volimenes de los 2 tetraedros en los que se descompone.

En la Figura C.4 se ilustra el funcionamiento del cédigo y la interrelacion entre las
funciones descritas. El bucle hace referencia a que el proceso se aplica para cada
uno de los hexaedros virtuales.

| HEXAVIRT ‘

l

| TRATAHEXA |

VOLUMEN
ARCHIVO DE l | HUECO
ENTRADA > ENTRE
L | PARALPIRA | AMBAS
l MALLAS
| VSIMPSON | | VPIRAM |

Figura C.4: Esquema del cédigo implementado en MATLAB.

C.4 Conclusiones

El codigo descrito se aplica al célculo de los volimenes huecos generados en las
simulaciones del Capitulo 8. Si se comparan los volimenes obtenidos con el algorit-
mo descrito con los obtenidos mediante el software comercial de elementos finitos
MSC.PATRAN 2006r1 — siempre y cuando no se genere ningin mensaje de error



C.4 Conclusiones

por las causas mencionadas en el apartado C.1—, la diferencia entre resultados es
menor del 1%. Con esto se valida el algoritmo y se constata que con su empleo se
logra una considerable economia en tiempo, ya que se prescinde de las operaciones
previas necesarias para realizar la misma operacién con el paquete comercial.

Resulta interesante observar que, en el empleo del algoritmo para la finalidad
descrita, la convergencia del algoritmo empleado es independiente del nimero n
de subintervalos. De hecho, el resultado es exactamente el mismo variando n entre
1 y 1000, revelandose a posteriori que no era necesaria la implementacion de la
Regla de Simpson en su versiéon compuesta.
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