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0.1 Resumen

Los procedimientos de Cirugia minimo invasiva ofrecen ventajas significati-
vas sobre las técnicas tradicionales de cirugias abiertas, entre las que desta-
can: 1) Periodos mds cortos de rehabilitacién. 2) Menor dolor postoperativo.
3) Periodos mds cortos de hospitalizacién. 4) Menores costos de operacién.
5) En algunos casos, menor mortalidad. Sin embargo, el uso de técnicas de
cirugfa minimo invasiva impone a los cirujanos importantes requerimientos,
como: 1) Movimientos restringidos del cirujano. 2} Visién restringida del
area de operacién. 3) Dificultad para orientarse espacialmente en el drea de
operacién.

Esos requerimientos resultan en periodos largos de entrenamiento para
cada cirujano y procedimientos quirturgicos relativamente lentos, debido a
las dificultades de orientacién y de coordinacién de los movimientos del ciru-
jano. Una alternativa interesante es desarrollar sistemas de Cirugia asistida
por computadora que asistan al cirujano durante una cirugia real, o sistemas
de entrenamiento que ayuden a los residentes a obtener amplia experiencia
sobre los procedimientos quirdrgicos, v en periodos de tiempo menores. No
obstante, este tipo de sistemas requiere de modelos en computadora de las
estructuras anatémicas del paciente (érganos y glandulas) a ser intervenidos
quirirgicamente. Los modelos deben simular en computadora el compor-
tamiento real de los tejidos de los érganos y glindulas a operar. Las simula-
ciones deben ser visible v fisicamente realistas y permitir la interaccién con
las herramientas quirtirgicas en tiempo real.

En este trabajo de tesis se presenta un estudio sobre los aspectos in-
volucrados en la simulacién del comportamiento de tejidos suaves, para apli-
caciones en cirugias asistidas por computadora, en particular de cirugias de
préstata. Asi, primero se presenta una breve revisién bibliografica de algunos
trabajos significativos en el area. Se presenta también brevemente algunas
de las propiedades fisicas de los tejidos suaves presentes en la naturaleza.
Se hace una descripcion de los métodos mds importantes para simulacién de
tejido suave y se presenta un balance de sus ventajas y desventajas. Pos-
teriormente se reporta una serie de técnicas de simulacién de tejido suave,
desarrolladas como parte de este trabajo de tesis, para la construccién de un
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modelo en computadora de la préstata para cirugias asistidas por computa-

dora. El modelo tridimensional de la préstata construido, involucra la simu-
lacién de deformaciones y resecciones de tejido, durante una prostatectomia.
Finalmente se presentan los resultados y conclusiones que se derivaron de la
construccién del modelo geométrico y fisico de la préstata con las técnicas,
reportadas en este trabajo. El modelo construido presenta un comportamien-
to realista tanto visualmente, como de deformaciones y cortes, y con tiempos
de respuesta aceptables.

0.2 Tabla de abreviaturas

2D -
3D -
ATP -
CMI
IRM
Liv
MEF -
MRCAS
RTUP
TAC -

Dos dimensiones.

Tres dimensiones.

Adenosina trifosfato.

Cirugia minimo invasiva.

Iméigenes de resonancia magnética.

Laboratorio de imdgenes y visidn.

Método de elemento finito.

Robots en medicina y cirugia asistida por computadora.
Reseccidn transuretral de la préstata.

Tomografia axial por computadora.
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Capitulo 1

Introduccion

Durante los ltimos ocho afios ha crecido el interés por desarrollar sistemas
de simulacién de procedimientos quirurgicos que involucran la manipulacién
de tejido suave. Dentro de estos procedimientos se encuentran la cirugfa
pldstica, cirugia de musculos y huesos, cirugia abdominal y cirugia minimo
invasiva (CMI) [16].

Una cirugia minimo invasiva requiere de pequenas incisiones abdominales,
lo que produce en el paciente menos malestares que en una cirugia abierta.
Ademas, el tiempo de rehabilitacién se reduce y el paciente puede retornar a
sus actividades diarias mas pronto, reduciendo los costos de hospitalizacién
y de rehabilitacién [13].

En una cirugia minimo invasiva, los cirujanos utilizan técnicas de en-
doscopta, para observar el avance de la operacidn, a través de un pequeno
telescopio (endoscopio) y al mismo tiempo manipular instrumentos de mi-
crocirugia. Tanto el endoscopio como las herramientas de microcirugia se
insertan a través de conductos naturales ¢ de pequerias incisiones en el pa-
ciente.

Por ejemplo, en una prostatectomia, el cirujano debe remover el tejido de
la prostata que obstruye el flujo urinario. El procedimiento minimo invasivo,
conocido como Reseccion transuretral de la prdstata , consiste en remover el
tejido de la préstata que obstruye el flujo urinario sin realizar incisiones en
el paciente. Para ello se utiliza un instrumento cilindrico delgado, llamado
resectoscopio, que se inserta por la uretra del paciente (ver figura 1.4). El

9



10 CAPITULO 1. INTRODUCCION

resectoscopio lleva en su interior un endoscopio, que permite al cirujano ver
el interior de la prostata y las estructuras cercanas durante la operacion [1].

Otro ejemplo es el caso de las colecistectomias . En 1987 en Francia,
se llevé a cabo por primera vez una colecistectomia laparoscépica *, pro-
cedimiento alternativo a una colecistectomia abierta. En este procedimiento
el cirujano utiliza un endoscopio que se inserta a través de una vélvula de
10mm (esta vélvula inyecta CO, en el abdomen, previene el escape del gas
y permite al mismo tiempo la insercién a través de si misma, de los instru-
mentos microquirtrgicos). En otras dos pequenas incisiones se insertan las
herramientas de microcirugia. El cirujano opera manipulando los instrumen-
tos, a través de las incisiones y observando directamente a través del ocular
del endoscopio 6 de una cdmara y un monitor de video, finalmente extrae
por una de las incisiones la vesicula biliar J41}.

El uso de técnicas de CMI en procedimientos como los anteriormente
descritos, ofrecen importantes beneficios, como son:

e Periodos més cortos postoperativos de recuperacion;
# Menor dolor postoperatorio en el paciente;

o Periodo de hospitalizacién mas cortos;

e Menor costo de operacion;

e Menor incidencia de muertes en algunos procedimientos minimo inva-

S1VOS.

Sin embargo, estas técnicas imponen algunas consideraciones Importantes:

e Requieren que el cirujano tenga amplia experiencia en el procedimiento
quirtirgico y buenas habilidades en la manipulacién de instrumentos
bajo la guia de imdgenes;

' na colecistectomia es una cirugia para remover la vesicula biliar.
2Una laparoscopia es una cirugia abdominal donde se realizan pequeiias incisiones a
través de las cuales se inserta un laparoscopio, que permite ver las estructuras internas del

abdomen.
37.a cavidad abdominal se distiende y se hace visible con la inyeccion de un gas ab-

sorbible, generalmente COs.
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e Segun Cover et al. [13], requieren de un programa de entrenamiento in-
tensivo previo del cirujano. El entrenamiento se realiza en seminarios
o bajo la supervision de un cirujano experimentado. En el primer caso,
el entrenamiento se lleva a cabo con animales, pero tiene la desventaja
de ser costoso, limita el numero de veces que el cirujano puede prac-
ticar, e involucra cuestiones éticas asociadas al uso de animales para
experimentacién. En el segundo caso, el cirujano novato debe aprender
el procedimiento durante una operacién real y requiere la observacién
e instruccién del experto, lo que limita la posibilidad de repasar lo
aprendido antes de la siguiente practica;

e Como lo explican Harris et al. [27], el tipo de movimientos que el ciru-
jano puede realizar es restringido, ya que un error humano por parte del
cirujano puede causar dafios, como infecciones o perdida considerable
de sangre, en estructuras aledanas al drea de operacién;

e La visidn que el cirujano puede obtener con un endoscopio es limitada y
no es estereoscdpica como en una cirugia abierta, por lo que coordinar
los movimientos con respecto a lo que puede ver, es para el cirujano
una tarea dificil. En cirugias como las vitrectomias * se utilizan mi-
croscopios que permiten al cirujano una visién estereoscépica, pero el
reducido volumen del drea de trabajo también hace dificil coordinar los
movimientos con lo que se puede observar, segtin lo exponen Schill et
al. en [48];

e El cirujano debe ubicar con precision, la posicién de la herramienta
quirdrgica con respecto al area de operacién, guidndose dentro del drea
de operacién utilizando dnicamente un endoscopio. Arambula [1] ex-
plica que esto representa una tarea dificil que requiere de considerable
habilidad por parte del cirujano;

e Como lo mencionan Moutsopoulos et al. [41] y Cotin et ol [11], hay
poca sensibilidad tactil por parte del cirujano, al manipular instrumen-
tos con las manos completamente afuera del cuerpo del paciente, pues

*En una vitrectomia se remueve el humor vitreo, que es una sustancia gelatinosa obscura
que llena el interior del ojo e impide la visién y se remplaza por un gel transparente.
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muchos de estos instrumentos son pequefios y muy largos y se manejan
desde el exterior de la cavidad corporal.

Por los motivos anteriores, una alternativa 1itil es contar con sistemas
computarizados de entrenamiento que reduzcan el tiempo de aprendizaje
de los médicos novatos. Otra alternativa es tener sistemas que auxilien al
cirujano durante la operacién, permitiéndole observar en una computadora el
avance del proceso quirdrgico. Una tercera opcidn son sistemas que mediante
simulacién permitan al cirujano realizar una planeacién previa de la cirugia.

Como el cuerpo humano estd principalmente constituido de tejido suave,
desarrollar sistemas de cirugia asistida por computadora (CAC) requieren
modelar el comportamiento fisico del tejido suave, asi como obtener en com-
putadora representaciones gréaficas en tres dimensiones de la geometria de las
estructuras de tejido suave.

En este trabajo de tesis se presenta un modelo que simula deformaciones
y cortes de tejido suave al contacto con una herramienta quirdrgica. Se
utiliza como caso de estudio la construccién de un modelo tridimensional de
la prostata.

Modelos similares pueden ufilizarse en otro tipo de procedimientos de
CMI como pueden ser cirugia de vesicula biliar, de apéndice y de higado.

En este capitulo se presenta una descripcién de los sistemas de CAC,
haciendo énfasis en los sistemas de simulacién de cirugia y de modelado de
tejido suave. En los capitulos posteriores se explican a detalle las técnicas
usadas para generar el modelo en computadora de la préstata.

1.1 Simulacién para CAC

Muchas de las intervenciones quirtrgicas son dificiles. En ocasiones, el ciru-
jano tiene poca visibilidad del area de operacién. En otras, el drea de ope-
racion es dificil de alcanzar con las herramientas quirdrgicas. También puede
ocurrir que la posicién de las herramientas dentro de la zona de operacién
deba ubicarse con alta precisidn. '

Desde hace veinte anos se usan sistemas médicos de imagenes, como rayos
z , ultrasonido , Tormografia Azial por Computadora (TAC} y mds reciente-
mente Imdgenes de Resonancia Magnética (IRM), que generan informacién
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sobre la anatomia de los 6rganos, glindulas o diversas partes del organismo a
operar 5. Las imigenes obtenidas con estas técnicas ayudan a un cirujano a
realizar diagndsticos cualitativos de algunas enfermedades. Desde mediados
de los anos ochenta, comenzé a utilizarse equipo médico de imdgenes para
obtener informacion cuantitativa de los érganos y junto con dispositivos que
obtienen la posicién de las herramientas quiriirgicas, asistir a los cirujanos
en la planeacién de la operacién y durante la realizacién de cirugfas.

El concepto de cirugfa asistida por computadora, como lo explica Aram-
bula [1], pertenece a lo que se ha llamado Robots en Medicina y Cirugia Asis-
tida por Computadore (Medical Robotics and Computer Assisted Surgery) y
se refiere al uso de datos multimodales (principalmente imagenes), para asis-
tir al cirujano durante la planeacién y realizacién de una operacién (figura

1.1).
MRCAS

Robots quirirgicos Cirugia Asistida por Computadora

Figura 1.1: Robots en Medicina y Cirugia Asistida por Computadora.

Tanto los sistemas de Robots guirdrgicos como los sistemas de Cirugia
Asistide por Computadora involucran los siguientes pasos:

e Exploracién preoperatoria de los érganos a operar, usualmente en TAC,
IRM o ultrasonido, para generar un modelo del 6rgano;

o Construccién de un modelo geométrico en tres dimensiones del érgano
a operar,

°En adelante y por claridad, se hara referencia a las partes del organismo a operar,
simplemente como drganos, aunque éstas pueden ser también glandulas u otras estructuras
anatdmicas.
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Planeacién, con ayuda de la computadora, de los cortes de tejido a

realizar en la operacidn;

Posicionamiento y fijacién del paciente en la mesa de operaciones;

Registro del modelo en computadora con el 6rgano del paciente;

Realizacién de la operacién con ayuda de un posicionador pasivo o de

un robot.

Un sistema de simulacién para CAC consiste, de manera general, en un
sistema seguidor (como los equipos comerciales de Northen Digital {42 o
Stryker Leibinger [49]), que permite al cirujano saber, en tiempo real, la
posicién de la herramienta quirtrgica con respecto al érgano del paciente. El
cirujano puede realizar los movimientos de manera habitual, pero el sistema
le retroalimenta con la posicién y orientacién de la herramienta en el espacio,
con respecto al érgano en 3D en computadora. Con ésto, el cirujano puede
obtener diferentes dngulos de visidén que con un endoscopio no podria tener
y puede observar una aproximacién de lo que sucede con el drgano en cada
manipulacién quirdrgica.

r N B
's = d ™y ' ™
Imégenes de ) Experimentos
\'_TAC, IRM, ultrasonido Biomecdnicos
o Y .
Y !
. \ (— ' \
Construccion de la Modelo Fisico
Superficie del 6rgano »-
L. S . Sy
- ..
4 Construccién del ) Simulacion de Fuerzas
Volumen del éreano Deformaciones, Cortes
\ N, . Suturaciones, Presion
Modelo Geométrico Modelo Fisico
\ J \ _/

Figura 1.2: Pasos para un sistema de simulacién para CAC [16].
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En la figura 1.2 se observan los pasos necesarios para una simulacién
de CAC. Estos pasos se agrupan en dos partes. La primera involucra la
construccion del modelo geométrico del drgano a operar. En la segunda parte
s¢ toma el modelo geométrico obtenido y con éste se construye el modelo
fisico. En seguida se describen brevemente los pasos de la figura 1.2.

1. Pasos para generar el modelo geométrico.

e Exploracién preoperatoria del érgano a operar (TAC, IRM o ul-
trasonido} para generar un modelo grafico en tres dimensiones del
Organo a partir de un conjunto de imégenes transversales;

o Construir, con la informacién obtenida de las imdgenes preopera-
tivas, el modelo en tres dimensiones de la superficie del érgano a
operar;

e Con el modelo de la superficie, construir el modelo del volumen
del drgano.

2. Pasos para generar el modelo fisico.

o El primer paso en la construccién de un modelo fisico consiste en
determinar, mediante experimentacién, el comportamiento biome-
cdnico real del érgano. Sin embargo, actualmente para muchos de
los 6rganos, no se cuenta con reportes experimentales.

¢ De contar con datos biomecanicos reales, obtener un modelo fisico
que refleje el comportamiento observado en la experimentacion.
Si no se cuenta con informacién experimental, obtener un modelo
fisico aproximado que pueda validarse visualmente, por ejemplo
con una grabacién en video de una operacion.

e Con el modelo geométrico y fisico, simular el procedimiento quirir-
gico, que puede involucrar deformaciones de tejido, cortes y sutu-
raciones.
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1.2 Sistemas de simulaciéon para CAC

En esta seccidn se presenta una clasificacién de los simuladores médicos,
segiin la evolucién que han tenido desde su aparicién hasta la fecha. Se
presenta también una revisién bibliografica de los trabajos reportados maés
significativos.

1.2.1 Evolucién de los simuladores médicos

Segtin la clasificacién hecha por Stava [16], se pueden mencionar tres genera-
ciones de simuladores de CAC, que de acuerdo al tipo de modelos usados son:
primera generacién, de modelos anatémicos; segunda generacidén, de modelos
fisicos; tercera generacién, de modelos fisiolégicos (figura 1.3).

. N . N sy s
Anatomia Fisica Fisiologia

@rma) Gnorfoiogz’a) (deformacidn ( fuerzas) (células sa.ngre) G:erab@
( superﬁc@ Folum@ - @uido;’sélido) Ctemperatura) " Cpatolog@ (células tejich
R

\ » \

Primera generacién Segunda generacién Tercera generacién

Figura 1.3: Evolucién de los simuladores médicos [16].

e Primera generacién (Modelos anatémicos): Este tipo de simu-
ladores tnicamente modelan la geometria del cuerpo humano. Per-
miten, mediante técnicas de realidad virtual, navegar dentro de las
estructuras anatémicas tridimensionales modeladas y, a pesar de su
limitado poder de interaccién, su uso ha tenido éxito en aplicaciones
educativas v de entrenamiento [16];

e Segunda generacién (Modelos Fisicos): Este tipo de simuladores
permite ya cierto grado de interaccién fisica con las estructuras anatomi-
cas. Se han usado en modelado de estructuras Gseas y musculares,
donde las primeras imponen restricciones mecénicas a las deformaciones
de los misculos [16];
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» Tercera generacién (Modelos Fisiolégicos): Estos sistemas simu-
lan la naturaleza de 6rganos humanos y el comportamiento del teji-
do suave bajo la interaccién de herramientas quirdrgicas o la influen-
cia de estructuras anatdmicas vecinas. En este tipo de simulacién los
fendmenos ocurren no sélo a nivel geométrico, sino también fisico y fisio-
logico. Por ejemplo, un érgano puede, al contacto con una herramienta
quirirgica, deformarse obedeciendo a sus caracteristicas mecinicas v
modificar su geometria. Esta deformacién geométrica puede a su vez
modificar les caracteristicas mecdnicas del tejido suave [16].

1.2.2 Principales sistemas de simulacién para CAC

Actualmente se han desarrollado varios sistemas de simulacién de cirugia, en-
tre ellos existen simuladores de endoscopia, de cirugfa craneofacial, de artros-
copia, de vitrectomia y de cirugfa facial. A continuacién se describen algunos
de los trabajos reportados sobre simulacién para CAC.

Cover et al. [13] presentaron por primera vez un modelo en tlempo real
para simulacién de cirugfa, en particular se enfocaron en modelar la vesicula
biliar y sus érganos vecinos. Introdujeron el concepto de superficies activas,
que consisten en un modelo de masas y resortes colocados sobre la superficie
del érgano.

Otro de los primeros trabajos es el realizado por sagar et al. [46]. En
este trabajo se reporta un simulador de cirugia de ojo, basado en un modelo
de elemento finito, que simula de manera realista el comportamiento del ojo,
pero cuya solucidn es computacionalmente costosa.

Mas recientemente, Kiithnapfel et al [33], reportan un simulador para
entrenamiento de endoscopia, en particular para el caso de ginecologia, basa-
do en el software de simulacién KISMET . En KISMET, se simulan carac-
teristicas fisicas de tejido suave, como masa, elasticidad y viscosidad, uti-
lizando una red tridimensional de masas y resortes con elementos viscosos.
Alternativamente reportan el uso del método de elemento finito como segunda
opcién para el disefio del simulador. Este simulador ha sido construido como
un sistema de entrenamiento muy completo, que incluye cortes, coagulacidn,
suturas, irrigacién y succién. Desgraciadamente, dnicamente se describe la



18 CAPITULO 1. INTRODUCCION

construceién de los modelos anatémicos deformables, pero no se aclara cémo
se lleva a cabo la simulacién de las tareas complejas antes mencionadas.

Boux de Cason y Laugier {7] reportan un modelo de la estructura hete-
rogénea del higado humano. Modelan la parte interna del higado o Paren-
guirna, como una malla en tres dimensiones de amortiguadores lineales, para
simular el comportamiento pldstico de la estructura. La parte externa, la
Cépsula de Glisson , la modelan como una malla viscoeldstica en dos di-
mensiones con resortes y amortiguadores lineales y de torsién, que tras de-
formaciones, mantienen la superficie con cierta curvatura. En este trabajo
los autores presentan una técnica para estimar los pardmetros del modelo
mecdnico. Sin embargo, la calibracién de este tipo de modelos mecanicos
parece ser un proceso complicado, v no se detalla con claridad la técnica
utilizada.

Koch et al. [32] reportan un modelo para cirugia maxilofacial y craneo-
facial asistida por computadora. En este trabajo se describe un prototipo
para planeacién y prediccién de deformaciones para este tipo de cirugias.
Para modelar la superficie de la cara utilizan un modelo de elemento finito,
basado en elementos triangulares. De la segmentacion de las imagenes de
tomografia computarizada, generan la malla de la superficie y calculan los
parametros eldsticos del tejido suave. Para el modelo eldstico utilizan sobre la
malla de la superficie una malla de resortes y para las deformaciones faciales
minimizan la energia de deformacién de la superficie de la cara. Se utiliza
un conjunto de herramientas comerciales para modelado y animacién, y una
serie de técnicas bien conocidas de reconstruccion, registro, elemento finito y
segmentacién, pero en una aplicacién original. Sin embargo, sélo se toma en
cuenta la superficie de cara y no un modelo volumétrico de elemento finito,
que permita propagar deformaciones hacia el tejido interno de la cara.

Otro trabajo para simulacién de cirugia craneofacial lo reportan Teschner
et al.en [30]. Utilizan un modelo geométrico de dos capas, una malla trian-
gular representa la superficie de la cara (extraida con un scanner ldser 3D)
y otra malla representa la estructura Gsea (obtenida por segmentacién de
imdgenes de tomografia computarizada y aplicando el algoritmo Marching-
Cubes [37]). Dadas estas dos mallas triangulares, obtienen un modelo del
tejido suave como un modelo en capas de resortes con diferentes propiedades
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elasticas entre cada capa. La prediccién de la deformacién d-l tejido se cal-
cula con un método de optimizacidn que minimiza la energia de la malla
de resortes. El método es capaz de encontrar la prediccion en un tiempo
aceptable, para aplicaciones que no requieren interacciones en tiempo real.

Moutsopoulos y Gilles [41] presentan un modelo para el desarrollo de un
simulador para la ensefianza de colecistectomia laparoscépica. Utilizan un
modelo de elemento finito como malla de la superficie de la vesicula biliar ¥
modelan su comportamiento mecdnico mediante la ecuacién de Lagrange del
movimiento, pero simplifican el problema a un comportamiento puramente
estatico. Sin embargo, proponen una técnica que utiliza diferentes niveles de
resolucién en los elementos de la malla, para obrener respuestas répidas y
con deformaciones suficientemente realistas.

Cotin et af. [11] reportan un prototipo para cirugia hepética laparoscépica.
Aunque se tiene muy poco conocimiento de las propiedades mecédnicas de la
mayoria de los érganos, en este trabajo se propone un método de elemento
finito con elasticidad no-homogénea ©. El método incluye también el célculo
de la fuerza de respuesta de deformacién, con el objetivo de retroalimentarla
a través de un dispositivo tactil. De esta forma, el modelo del érgano se de-
forma de acuerdo a la manipulacién de una herramienta quirirgica, con esta
deformaciérn se calcula una fuerza de contacto de salida que se retroalimenta
a la herramienta via transmision mecénica. .

En este trabajo se presenta una técnica para la construccién de modelos
griaficos de tejidos suaves. Los modelos son construidos usando mallas tridi-
mensionales de masas interconectadas por resortes v que se mueven en un
medio viscoso. Las deformaciones del tejido se modelan mediante los cam-
bios de longitud de los resortes, bajo la accién de fuerzas de entrada. Los
amortiguadores del sistema mecéanico dan al modelo un comportamiento vis-
coso. Las resecciones de tejido se realizan removiendo elementos de la malla.
Con esta técnica se ha construido un modelo de la préstata. Este modelo
permite simular deformaciones v resecciones hechas por el usuario. El mode-
lo de la préstata se usard en un sistema de CAC que muestre al cirujano

6Puesto que se conoce poce sobre las propiedades macédnicas de muchos drganos, puede
considerase un comportamiento lineal como una aproximacion visualmente aceptable, so-
bre todo para deformaciones pequeiias.
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con herramientas quirtrgicas y con cada corte de tejido. Kl modelo simu-
la, mediante distintas técnicas, como son iméagenes de ultrasonido anotadas
automaticamente, reconstruccién tridimensional, deteccidn de colisiones y un
modelo fisico de masas v resortes, las caracteristicas geométricas y mecanicas
de la préstata

Para el desarrollo del modelo y las simulaciones se utilizaron el software
cientifico Matlab para Windows y las bibliotecas grificas de OpenGL para
Linuz {31, 51}

Este trabajo integra las técnicas de simulacién necesarias para la cons-
truccién de un modelo realista de la préstata, como el que se requiere para
el sistema de CAC descrito arriba.

Finalmente, cabe mencionar que el uso de técnicas como las expuestas en
este trabajo puede extenderse al modelado de otros 6rganos, como vesicula
biliar o apéndice.

1.4 Presentacion de la tesis

En los capitulos siguientes se reporta el desarrollo del modelo deformable de
la préstata, para cirugia asistida por computadora.

En el capitulo 2 se presenta una descripcién del marco tedrico acerca
de la naturaleza de los tejidos suaves. Se presenta una descripcién de la
constitucién fisica general de los tejidos suaves, se explica su comportamiento
mecénico bajo fuerzas externas, el cual es un comportamiento viscoeléstico.

En el capitulo 3 se revisan algunas de las propuestas més significativas
para modelado de tejido suave y sistemas de simulacién de cirugfa. Se deta-
llan ademds, las necesidades y restricciones que los sistemas de simulacién de
CAC deben cumplir, como son comportamiento realista, calculos de respuesta
en tiempo real, cortes de tejido suave y visualizacién de los modelos.

En el capitulo 4 se describen a detalle los pasos para el desarrollo del
modelo deformable de la préstata. Primero se describe el proceso quirirgico
de una cirugia de préstata. Después se explica la construccién de los mode-
los geométrico y mecdnico. Posteriormente se describen los aspectos de la
simulacién, como son la deteccidn de colisiones entre el tejido de la prostata
y las herramientas quirirgicas, y la simulacién de deformaciones y cortes.
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En el capitulo 5 se presentan los resultados obtenidos. El material grafico
mostrado en este capitulo muestra el modelo completo de la préstata, a
diferentes resoluciones del modelo geométrico. Se muestra también una serie
de cortes y deformaciones de tejido.

En el capitulo 6 se presentan las conclusiones derivadas del desarrollo del
modelo. Se hace énfasis en los aspectos claves encontrados a 1o largo de este
trabajo y se mencionan algunas lineas de investigacién a futuro, asi como
posibles mejoras del modelo.

En los anexos A y B se presenta el psendocddigo de los algoritmos prin-
cipales, como los de deteccién de colisiones, deformaciones y cortes, que se
usan en la simulacién.
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Capitulo 2

Propiedades de los tejidos
suaves

Uno de los grandes retos en el desarrolio de sistemas de simulacién de CAC
es que éstos tengan un comportamiento realista. Esto quiere decir que los
modelos utilizados en la simulacién médica, deben correctamente representar
las deformaciones de tejidos reales.

El estudio de la naturaleza deformable de los tejidos suaves pertenece al
campo de la biomécanica. Esta estudia cualitativamente el comportamiento
de los tejidos suaves y trata de establecer las caracteristicas cuantitativas que
gobiernan sus deformaciones.

Fung [22] sostiene que los érganos de los seres vivos son estructuras sélidas
compuestas de tejido suave, con complejas caracteristicas biomecdnicas. Al-
gunos presentan un comportamiento que tiende a ser eldstico, otros tienden
a ser viscosos, pero en general todos tienen un comportamiento viscoelastico.

Una descripcidn completa de la naturaleza de los tejidos suaves es una
tarea dificil que sale del alcance de este trabajo. Sin embargo, en este capitulo
se presenta un estudio breve sobre las caracteristicas fisicas de los tejidos
suaves que conforman a los biosdlidos viscoeldsticos.

Primero se describen los tipos de tejido que componen el cuerpo hu-
mano y en general a los vertebrados. Después se hablarad sobre algunos de
los materiales que constituyen a los tejidos suaves. Posteriormente se ex-
plicard la forma en cémo estdn estructurados los tejidos suaves y como su
estructura influye en las caracteristicas fisioldgicas y de deformacion de los

27
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tejidos. Finalmente se describen alguras caracteristicas del comportamiento
bilomecanico de algunas estructuras anatémicas de tejido suave.

Dado que en este trabajo se presenta un modelo de simulacién de las de-
formaciones de la prostata bajo el efecto de cargas provocadas por herramien-
tas quinirgicas y no por efectos térmicos, no se menciona el comportamiento
biomecénico de los tejidos suaves causado por efectos térmicos.

2.1 Tipos de tejido

Los tejidos son estructuras que se forman por la agrupacién de células que
tienen una misma funcién. La constitucién de los érganos se caracteriza
porque dos o mas tejidos se unen en esquemas especificos para cada 6érgano.
Desde el punto de vista de la histologia existen cuatro tipos de tejido: tejido
epitelial, tejido conectivo, tejido muscular y tejido nervioso.

2.1.1 Tejido epitelial

El epitelio se forma por células que estdn muy cerca unas con otras, sin
substancia intercelular que las separe. Como no existen vasos en el epitelio,
el tejido se nutre por los capilares del tejido conectivo subyacente. Epitelio
es un término que se refiere a todas las membranas, formadas por células que
recubren todas las superficies libres del organismo, tanto las internas como
las externas [23].

Los epitelios tienen entre sus funciones, proteger al organismo contra
dafios mecdnicos, contra la entrada de microorganismos y contra la pérdida
de agua por evaporacién.

Los epitelios se clasifican segiin el numero de capas celulares y la forma
de las células en la capa superficial. El epitelio simple sélo tiene una capa
de células; el epitelio estratificado tiene dos o mas capas. Las células su-
perficiales, de acuerdo a su altura, son planas, cibicas o cilindricas (figura

2.1).
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Figura 2.1: Esquema de los cuatro tipos de epitelio simple [23].

2.1.2 Tejido conectivo

Este tipo de tejido se caracteriza por contener substancia intercelular. Su
funcién es sostener a otros tejidos y drganos. El tejido conectivo constituye
el medio interno del organismo, pues al formar una masa entre el sistema
de vasos sanguineos y todos los epitelios, tode intercambio de substancias se
realiza a través de éste. Existen varios tipos especializados de tejido conectivo
que son tejido adiposo, coldgeno, tejido dseo y sangre.

El tejido conectivo estd compuesto por células separadas por una sustan-
cia intercelular. Esta sustancia estd compuesta de fibras, incluidas en una
matriz amorfa. Las fibras de tejido conectivo pueden dividirse en tres tipos,
fibras de coldgeno, reticulares y eldsticas. Los tipos de células en estos tejidos
son células fijas y células libres [23].

2.1.3 Tejido muscular

El tejido muscular estd formado por las células musculares (a menudo lla-
madas fibras musculares) que estdn especializadas para el movimiento. La
base del movimiento es la transformacién de energia quimica en mecanica
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por degradacién de ATP (Adenosina trifosfato) *. En los movimientos con-
tractiles del tejido muscular intervienen dos proteinas: la actina y la miosina.
Fstas proteinas estdn organizadas en filamentos paralelos a la direccién del
movimiento celular durante la contraccién.

En los vertebrados se encuentran tres tipos de musculo, diferentes en
cuanto a su funcién: misculo liso, misculo esquelético y misculo cardiaco
(figura 2.2).

S S

Miisculo esquelético Miiscule liso Muiisculo cardiace

Figura 2.2: Tipos de musculo [17].

El miisculo liso estd compuesto por c¢élulas con forma de huso, cada una
con su ntcleo central. Este tipo de misculo se encuentra por ejemplo, en
las paredes de las visceras y estd inervado por el sistema nervioso auténomo
{(involuntario).

El miisculo esquelético estd compuesto por células muy largas, cada una
de las cuales tiene gran nimero de nicleos ubicados en la periferia. Las
células presentan un estriado transversal, por lo que también se le conoce
como misculo estriado. Este tipo de musculo estd inervado por el sistema
nervioso somético (voluntario), por lo que también se le conoce como misculo
voluntario.

Fl musculo cardiaco se compone de células con nucleo central como en
el musculo liso, pero con un estriado semejante al del misculo esquelético.
Este tipo de misculo es inervado por el sistera nervioso auténomo, por lo
que se le suele llamar misculo estriado involuntario [23].

1Nucle6tido presente en todas las células vivas que sirve como fuente de energla para
muchos procesos metabdlicos.
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2.1.4 Tejido nervioso

La célula elemental del tejido nervicso es la neurona. El sistema nervioso
se divide anatémicamente en sistema nervioso central y sistema nervioso
periférico.

El sistema nervioso central, compuesto por el encéfalo y la médula espinal,
histolégicamente tiene origen epitelial. El tejido nervioso es un epitelio muy
especializado, donde las células se agrupan por contactos celulares, llamados
sinapsis. En la sinapsis los impulsos nerviosos se transmiten de una célula =
otra mediante sustancias transmisoras quimicas.

Las agrupaciones celulares forman niicleos (agrupadas en racimos), ldminas
(agrupadas en capas) y columnas (agrupadas en hileras longitudinales). Las
prolongaciones de las células nerviosas (axiones y dendritas) se denominan
fibras nerviosas, y un conjunto de éstas se denominan fibras o fasciculos.

El sistema nervioso periférico, formado por el tejido nervioso fuera del
encéfalo y la médula espinal, se compone de células nerviosas o ganglios,
entrecruzamiento de fibras nerviosas, los plexos v grupos de fibras nerviosas
agrupadas en paralelo en forma de nervios o raices nerviosas.

El sistema nervioso consta también de células de sostén y tejido conectivo.
El tejido de sostén se denomina neuroglia. Ll tejido conectivo forma las
membranas cerebrales o meninges que rodean el sistema nervioso central y
los vasos sanguineos que lo nutren. El tejido conectivo forma parte también
de los nervios, ganglios y 6rganos sensoriales [23].

2.2 Composicion de los tejidos suaves

Es esta seccién se describe la forma en cémo estdn constituidos los tejidos
conectivo, tejido muscular liso y tejido muscular esquelético, que son los que
principalmente componen a los érganos, glandulas y musculos esqueléticos.
El caso del tejido cardiaco puede considerarse como un érgano muy particular

por lo que en este trabajo no se describe.
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Figura 2.4: Curva de esfuerzo-deformacién de un espécimen de elastina que
fue alargado un 30% y luego sumergido en 10% de formalina durante dos
semanas. Al liberarse del alargamiento, el especimen se contrajo pero man-
tuvo el 15% alargamiento [22].

Las fibras de coldgeno estdn formadas por dos tipos de regiones cristalinas,
unas donde las moléculas estdn ordenadas en patrones y otras donde estan
ordenadas aleatoriamente [22]. A su vez, las fibras de coldgeno cuyo didmetro
es de 0.2 a 12 pm [22], estdn formadas por fibrillas mds pequenas, cuyo
didmetro varia entre los 0.2 v 0.5 um [23], dependiendo del tipo de tejido
y de la especie animal. Las fibrillas se mantienen unidas en forma paralela
por un material amorfo y se unen y se separan entre si, formando las fibras
colaginosas. Las fibrillas estdn a su vez formadas por subfibrillas y éstas, por
microfibrillas paralelas de un didmetro aproximado de 50 nm [23].

En la figura 2.6 se muestra la estructura molecular de las microfibrillas,
que estd constituida por unidades menores bésicas: los tropocolagenos. Ca-
da molécula de tropocoldgeno {cadena gamma) tiene un peso molecular de
300,000 v estd estructurada por tres cadenas polipeptidicas (cadenas alfa)
de un peso molecular de 100,000 cada una, enrolladas entre si en forma de
hétice [23].

En la figura 2.7 se toma como ejemplo la estructura de un tenddn. Aqul
se puede ver, de acuerdo con la descripcién hecha por Maurel et al. [39], que
el tendén esté formado por fasciculos, que a su vez estdn formados por un

conjunto de fibras.
La principal funcién de las fibras de coldgeno es fortalecer el tejido. Como
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Figura 2.5: Esquema de las fibras reticulares [23].

estas fibras son flexibles, permiten cierto movimiento en el tejido y al mis-
mo tiempo presentan gran resistencia a la traccién en sentido longitudinal.
Cuando las fibras estdn muy empaquetadas y paralelas, como en el caso del
tenddn, se necesita una carga de varios cientos de kilos por em?, para alcan-
zar el punto de ruptura de las fibras de coldgeno humanas. La elasticidad de
las fibras en sentido longitudinal es moderada, de 15% a 20% [23].

Reticulina

Otro tipo de fibras de tejido suave son las fibras reticulares. Estdn consti-
tuidas por reticulina y son estructuras muy delgadas en forma de redes, a
diferencia de las fibras colaginosas que estdn en forma de haces, de ahi su
nombre.

Originalmente se crefa que las fibras reticulares eran totalmente diferentes
del coldgeno, pero en la actualidad se considera a la reticulina como una
variante de cste Ultimo, en la que se forma una cubierta de matriz amorfa.
La diferenci.. narece estar determinada por el nimero y la disposicién de las
microfibrilia- Jde coldgero. A pesar de ésto, se siguen utilizando las deno-
minaciones de reticulina v fibras reticulares. Este tipo de fibras se encuentra
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Figura 2.6: Molécula de coldgeno. (a) Tres cadenas de aminodcidos que
forman hélices de 0.87 nm que a su vez forman superhéiices de 8.70 nm.
(c) Fibrillas de coldgeno, donde las moléculas constan de 5 segmentos, 4 de
Iongitud D y una de longitud 0.4D, con una separacién entre moléculas de
0.6D, donde D=680 A [22].

en las células del musculo liso, por debajo del endotelio de los capilares,
en el tejido linfoide, en el tejido de la médula ésea, y rodean las células
parenquimatosas de las glandulas [23].

Matriz amorfa

Los elementos del tejido, como son las fibras y células, estdn integrados en
una substancia intercelular llamada matriz amorfa (en inglés ground subs-
tance ). Este gel hidrofilico sin estructura alguna, ocupa todos los espacios
y hendiduras entre las fibras y células. Estd compuesto por agua, sales y
otras substancias de bajo peso molecular, de pequefias cantidades de proteina
(4cido hialurémico, entre otros), pero fundamentalmente de proteoglucanos
3

Los tejidos conectivos densos contienen muy pequefias cantidades de ma-
triz amorfa, mientras que los tejidos conectivos laxos contienen mucha can-
tidad.

La importancia biolégica de la matriz amorfa estd determinada funda-

3L0s proteoglucanos son complejos macromoleculares de proteina y polisacdridos, agre-
gados por el dcido hialurénico.
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Figura 2.7: Jerarquia de la estructura de un tenddn. Las evidencias se obtu-
vieron con Rayos X y diferentes técnicas de microscopia (EM de electron mi-
croscopy , SEM de scanning electron microscopy y OM de optical microscopy

) [39].

mentalmente por la cantidad de proteoglucano y dcido hialurénico que con-
tiene, ambos responsables de su caracteristica viscosa, que varia de tejido en
tejido [23], [22].

2.2.2 Tejido muscular esquelético

La unidad estructural y funcional minima del tejido esquelético es una célula
larga, multinucleada, [lamada fibra. Este tipo de células se encuentran en
forma de haces o fasciculos y forman los distintos tipos musculares.

Las fibras musculares estdn formadas por fibrillas finas, paralelas, con
estrias transversales, denominadas miofibrillas. Las miofibrilias consisten en
series de unidades contractiles, llamadas sarcomeros. Las miofibrillas estén
compuestas de dos tipos de miofilamentos, los miofilamentos gruesos con
contenido de miosina {miofilamentos de miosina) y los miofilamentos finos
con contenido de actina (miofilamentos de actina) [39)].
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El didmetro de cada fibra es de entre 10 y 100 um, las miofibrillas tienen
un didmetro de entre 1 y 2 pm, los miofilamentos de miosina o gruesos un
didmetro de 14 nm vy los miofilamentos de actina o finos un didmetro de 7
nm [23].

Los sarcémeros tienen una longitud, relacionada con el estado de acti-
vacidn y fuerza desarrollada por el misculo, de entre 1.5 pm a 4.0 pm:
1.5 pum cuando el musculo estd completamente contraido, 2.5 pm cuando
el musculo estd en reposo y 4.0 pm cuando el miisculo estd completamente
extendido [39].

Cada misculo estd rodeado de una capa de tejido conectivo, el epimisio.
El epimisio se extiende hacia adentro del misculo y rodea todos los fasciculos,
formando el perimisio que a su vez forma una vaina fina de fibras reticulares,
el endomisio.

2.2.3 Tejido muscular liso

Los misculos lisos se caracterizan porque a simple vista no presentan estrias.
El tejido muscular liso se encuentra en casi todos los érganos y vasos san-
guineos. Los tejidos musculares varfan lo suficiente de érgano en érgano, en
cuanto a anatomia, funcionalidad, caracteristicas mecédnicas y respuestas a
drogas, lo que justifica su estudio uno por uno [22].

En el misculo liso, las fibras musculares lisas son células largas, ahusadas,
con extremos afilados y generalmente estan ubicadas por capas (figura 2.8).
Tanto en las fibras musculares lisas como estriadas, el citoplasma se llama
sarcoplasma. En el sarcoplasma se distinguen miofibrillas longitudinales de 1
pm de espesor y estdn formadas por haces de filamentos de actina y miosina.
Los haces formados de fibras de miisculo liso se mantienen unidos por medio
de tejido conectivo. Las miofibrillas del miisculo liso se forman por tres tipos
de miofilamentos, los finos que tienen un didmeiro aproximado de 7 nm, los
intermedios con un didmetro de 10 nm aproximadamente y los gruesos con
un didmetro de 16 nm en promedio.

En la actualidad no se conoce con exactitud el mecanismo de contraccién
de las células del miusculo liso, sin embargo existen bases para suponer que
corresponde con el del musculo estriado. Es decir, consiste en un mecanis-
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Figura 2.8: Esquema del tejido liso visceral y tejido liso vascular [22].

mo de deslizamiento, en el que la base estructural estaria formada por los
filamentos ricos en actina y miosina [23].

2.3 Estructura de los tejidos suaves

Casi todos los tejidos bioldgicos tienen una estructura heterogénea y fibrosa,
formada por la combinacidn de dos 0 mds tipos de tejido con propiedades
distintas. Las propiedades mecénicas de los tejidos varian dependiendo de
como estan organizadas las fibras, células y matriz amorfa en una estruc-
tura. FEstas estructuras pueden ir desde arreglos de fibras paralelas, redes
bidimensionales y tridimensionales a patrones rémbicos, patrones circulares
0 patrones en espiral.

Las estructuras mas simples de fibras colaginosas son las fibras paralelas,
presentes en tendones y ligamentos.

Las estructuras de la piel, organizadas en redes bidimensionales y tridi-
mensionales, presentan mayor complejidad.

En el caso de la cérnea, por ejemplo, sus Jdminas estan constituidas por
fibras de coldgeno estrictamente paralelas, a lo cual se debe su transparencia.

En el caso de tejidos cuya funcién sea transmitir fuerzas, como son los
tendones, las fibras estan organizadas con un paralelismo regular.

Las fibras de la piel son mds complejas, pues estin organtzadas como
redes tridimensionales con direccién paralela a la superficie. Estas fibras pre-
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antes de la ruptura se da aproximadamente a una elongacion de entre 10%
v 15% de su tamaiio en reposo [22].

Carga(I")

Q

Deformacion(F)

Figura 2.9: Curva tipica de carga-deformacién del tendén de un conejo [22].

Las dos curvas de la figura 2.10 muestran el comportamiento de relajacion
de un ligamento sometido a un incremento constante de esfuerzos y luego
mantenido a longitud constante. En (a) el ligamento fue sometido a un
esfiterzo incrementalmente hasta una carga Fy correspondiente a un tercio de
su carga de ruptura y luego se descargo a velocidad constante, observandose
un efecto de histéresis en el ciclo de carga y descarga. En (b) el ligamento fue
sometido hasta alcanzar la misma carga Fp y luego su longitud se mantuvo
constante, entonces la carga Fy se relajé asintoticamente hasta Fa [22].
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Figura 2.10: {a) Curva de carga-deformacion de un ligamento. {b) Curva de
relajacién de un ligamento [22].

Pre-condicionamiento

Si el experimento de la figura 2.11(a) se repite varias veces, pero entre cada
procedimiento el espécimen se deja descansar por 10 minutos sin carga o hasta
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que recobre sus dimensiones en estado de relajacién, la curva de elongacion
estard desplazada con respecto a la prueba anterior. Este desplazamiento
entre curvas ird desapareciendo si el procedimiento se repite indefinidamente.
A este fenémeno se conoce como pre-condicionamiento. En la figura 2.11 se
muestran las curvas de un espécimen de ligamento pre-condicionado [22].

n=l 23
2)
1)
3
o
Deformacion(F) Tiempo(t)
(a) (b)

Figura 2.11: Curvas de precondicionamiento de un ligamento. {a) Curvas de
carga-deformacién. (b) Curvas de relajacién [22].

Viscoelasticidad

En las curvas de relacién de esfuerzo-deformacién y precondicionamiento se
puede observar que los tejidos suaves no tienen un comportamiento pura-
mente eldstico. La curva de relajacién de cargas (stress relazation) evidencia
un comportamiento pléstico, de ahi que todos los tejidos suaves observados
tengan un comportamiento viscoeldstico [39]. Mas aln, los tejidos suaves
tienen un comportamiento viscoeldstico no lineal bajo deformaciones uniaxia-
les.

2.4.2 Misculo esquelético

Como lo son otros tejidos, el misculo esquelético es no-lineal, anisotrépico
y viscoeldstico. Estas propiedades mecanicas varfan dependendiendo de la
orientacion de las fibras de coldgeno en el tejido conectivo. A continuacion
se describen algunas caracteristicas mecdnicas de los musculos esqueléticos.
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Relacién fuerza-longitud

Las caracterfsticas de fuerza-longitud del musculo son una combinacién de
las caracteristicas de fuerza-longitud de dos componentes, una activa y una
pasiva.

El efecto pasivo tiene que ver con que las fibras de coldgeno mantienen
una consistencia blanda a deformaciones pequefias, pero se vuelven mucho
mds rigidas a deformaciones mayores.

El efecto activo se debe a los cambios que ocurren en las miofibrillas
durante la contraccién. Cuando el misculo se encuentra en su longitud de
reposo la méxima tensién muscular es posible, cuando el misculo se expande
o contrae, la tensién decrece sin que el efecto pasivo se vea alterado [39]
(figura 2.12).

Ft

T'uerza

Fe Fp

o
Longitud

Figura 2.12: Curva de relacién fuerza-longitud que muestra los efectos activos
y pasivos, donde Fc es el efecto activo, Fp es el efecto pasivo y F't es la suma
de ambos efectos [39].

A continuacién se muestran en la figura 2.13, varias curvas de la relacién
isométrica de fuerza-longitud para diferentes niveles de activacién 4

Relacién fuerza-velocidad

En la figura 2.14 se muestra una curva de la relacién fuerza-velocidad, esta
relacién muestra el comportamiento dindmico de los misculos esqueléticos,
cuando aumenta la velocidad a la que se contrae un miisculo, completamente

4R] nivel de activacién se refiere al nivel de contraccién del misculo debido a una
secuencia de descargas neuronales
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Figura 2.13: Curvas de relacién fuerza-longitud para diferentes niveles de
activacion [39].

activado, varia debido a que es sometido a una carga constante. Esta curva
describe la potencia mecénica de salida que el museulo entrega de acuerdo
un a nivel de activacién (maxima tensién del musculo en reposo).
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Figura 2.14: Curva de relacién fuerza-velocidad {39)].

Las curvas de la figura 2.15 muestran las relaciones de fuerza-velocidad
para diferentes niveles de activacién. En éstas se observa la presencia de los
efectos pasivos y activos.
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Figura 2.15: Curvas de relacién fuerza-velocidad para diferentes niveles de
activacion [39].

2.4.3 Miisculo liso

Un fenémeno comin en muchos érganos musculares, que estd asociado al
tejido liso, es la presencia de contracciones esponténeas. Por ejemplo, Price,
Patitucci y Fung (1977) detallan el proceso de contraccién de un fragmento
de misculo liso del intestino grueso de un cerdo (figura 2.16).

En este experimento, inmediatamente después de sacrificar al animal se
hizo la diseccién del espécimen. El espécimen de tejido liso se mantuvo a 37°C
v después de unos minutos el mdsculo comenzé a contraerse espontdnea y

ritmicamente.
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Figura 2.16: Respuesta de esfuerzo G(¢) de un espécimen de musculo liso de
longitud Ly, y drea Ap,. Durante la fase latente (t < 1) el esfuerzo disminuye
monotonicamente a menos del 40% del esfuerzo maximo (o) que ocurre en
tss. Después de 1 segundo, comienza una etapa ritmica de un minuto que
tiende a un estado estacionario.
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Capitulo 3

Métodos para simulacién

El modelado de tejido suave para sistemas de simulacién de CAC ofrece varios
retos. Primero, y como se vio en el capitulo anterior, los tejidos suaves tienen
propiedades biomecéanicas complejas que pueden ser dificiles de modelar. Se-
gundo, los modelos matematicos propuestos deben tener un comportamiento
aceptable con respecto a la realidad. Tercero, las deformaciones de los tejidos
suaves, obtenidas de los modelos matemdticos deben calcularse en tiempo re-
al. Cuarto, la representacién grafica de los érganos de tejido suave debe ser
realista. Quinto, dependiendo del tipo de simulacién, algunos simuladores
deben contar con dispositivos de retroalimentacién de sensaciones tactiles.
En este capitulo se describen las necesidades del modelado de tejido suave,
involucradas con los puntos arriba mencionados. Posteriormente se describen
brevemente los principales métodos para el modelado de tejido suave.

3.1 Requerimientos del modelado de tejido
suave

En esta seccién se describen las necesidades del modelado de tejido suave, que
tienen que ver con lo siguiente: la informacidn biomecanica disponible, las
interacciones con el usuario, las deformaciones en tiempo real, las operaciones
de cortes y suturaciones de tejido, respuestas de salida y visualizacidn de los
modelos.

49
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3.1.1 El modelo biomecanico

Como ya se ha mencionado, uno de los puntos claves en el modelado de tejidos
suaves es que los modelos representen correctamente las deformaciones de los
tejidos reales.

En la realidad, no existen materiales biclogicos que se comporten como
fluidos no-viscosos, fluidos viscosos o sélidos eldsticos. Como se vio en el
capitulo anterior, los tejidos suaves son muy complejos y generalmente tienen
un comportamiento viscoeldstico.

Para modelar con exactitud el comportamiento viscoeldstico de los tejidos
suaves, se necesita modelos complejos. Estos modelos requieren una etapa
de adquisicién de pardmetros que varfan de tejido en tejido. Actualmente,
para muchos tejidos no existe informacién que pueda servir para obtener esos
parametros. Mds atin estos pardmetros pueden variar de paciente en paciente
y estimarlos en etapa pre-operatoria puede no ser posible.

Sin embargo, en opinién de Delingette [16], el grado de exactitud depende
del tipo de aplicacién. Afortunadamente, para aplicaciones de simulacion
de CAC es mas importante tener realismo visual y de retroalimentacién de
sensaciones téctiles que tener exactitud en las deformaciones.

En seguida se presentan algunos modelos para simulacién de CAC, que
pueden usarse para tratar de aproximar el comportamiento de ciertos tejidos

suaves.

Modelo elastico

El modelo mas simple es el de elasticidad lineal. En este modelo, un espécimen
de tejido suave bajo una carga de entrada F, se comporta de acuerdo a la
ley de Hooke como:

F=pu (3.1)
donde u es el coeficiente de elasticidad que caracteriza al tejido, y u es el
desplazamiento.

Modelo viscoso

En otro modelo simple, se considera al tejido como un material pléstico,
donde el esfuerzo F estd relacionado con la velocidad de deformacidn 4. De
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esta forma la deformacién del tejido depende de la historia de los esfuerzos
aplicados y no sélo de los instantdneos. El material viscoso més simple es un
fluido viscoso cuyo esfuerzo estda dado por:

F=mni (3.2)
donde 77 es el coeficiente de viscosidad del tejido.

Modelos viscoelasticos

La mayoria de los tejidos suaves son viscoeldsticos v estdn caracterizados
por sus funciones de relajacion y de variacién de deformacién (creep ). Tres
modelos comines para materiales viscoeldsticos son el modelo de Mazwell, el
modelo de Voigt y el modelo de Keluin [22, 34] {figura 3.1},

Modelo de Maxwell

- B
F I WA F

_ M F,

(c)

Figura 3.1: Algunos modelos para materiales viscoeldsticos. (a}) Modelo de
Maxwell. (b) Modelo de Voigt. {¢) Modelo de Kelvin,
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e Modelo de Maxwell: Bajo este modelo el material responde in-

mediatamente de manera elastica, pero posteriormente, si la carga se
mantiene, tiende a comportarse de manera viscosa.

El modelo de Maxwell consta de un resorte y un amortignador dis-
puestos en serie (figura 3.1(a}). En este modelo la misma fuerza de
entrada F' se transmite del resorte al amortiguador, produciendo un
desplazamiento F/u en el resorte y una velocidad F/7 en el amor-
tiguador. La velocidad total es:
. F F
R (3.3)
¢4 7

La funcién de variacién de deformacién ¢(¢) para una fuerza constante
unitaria 1(¢) (impulso unitario) aplicada en ¢t = 0 es:

oft) = (- + L)1) (3.4)
l(t):{l parat =20 (3.5)
0 parat>0 '

La funcién de relajacién k(¢) que representa la fuerza que debe ser
aplicada para producir una elongacién unitaria 1(t) es:

k@) = pe” () (3.6)

Modelo de Voigt: Este modelo representa materiales que son simul-
tdneamente eldsticos y viscosos. Consta de un resorte y un amor-
tiguador dispuestos en paralelo {figura 3.1(b)). Al aplicar una fuerza
de entrada F' se produce una deformacién del resorte igual a la del
amortiguador. La fuerza total es:

F = pu+nu (3.7)

La funcién de variacidn de deformacién ¢(f) para una fuerza 1(t) es:

oft) = L1 = gl
() M(l )1(2) (3.8)
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La funcién de relajacién £(t) para una elongacién 1(¢) es:
b(t) = 7(t) + () (3.9)
donde 6(¢) es la funcién delta de Dirac.

¢ Modelo de Kelvin: Este es el modelo estandar. Consta de un ele-
mento de Maxwell y un resorte dispuestos en paralelo (figura 3.1{c)).
El comportamiento de este modelo est4 dado por:

F+ 7,F = Ep(u +7,1) (3.10)
donde n y
T 1 0
= Ty By B 3.11
" Mo( Mz) R = Ho (3.11)

con condicidén inicial 7. F(0) = Err,u(0), con 1, como coeficiente de
viscocidad, y con w; v py como coeficientes de elasticidad del modelo
(figura 3.1(c)).

La funci6n de variacién de deformacién ¢{t) para una fuerza 1(t) es:

clt) = Eiﬁ[l -1~ %)e‘%p(t) (3.12)

La funcién de relajacién k(¢) para una elongacién 1(¢) es:

k() = B[l — (1 -~ Z)e~=11(1) (3.13)

Te

La figura 3.2 muestra las curvas de variacién de deformacién (creep ) para
los modelos de Maxwell, Voigt v Kelvin.



54 CAPITULO 3. METODOS PARA SIMULACION

La figura 3.3 muestra las curvas relajacién para los modelos de Maxwell,
Voigt y Kelvin.

3.1.2 Interaccién con las herramientas quirdrgicas

La interaccién entre los cuerpos de tejido suave y las herramientas quirirgicas
se realiza mediante dos tareas: la deteccién de colisiones y el célculo de
fuerzas de reaccién.

Dependiendo del tipo de simulacién, la deteccién de colisiones puede ser
una tarea dificil y costosa. El caso mds sencillo es considerar el punto de
contacto de la herramienta sélo en una de sus extremidades. Muchos tipos
de herramientas interaccionan no sélo en un punto, sino a lo largo de su
cuerpo. En este caso es necesario considerar a la herramienta como un cuerpo
s6lido y encontrar, cuando se detecta una colision, los puntos de contacto con
el cuerpo de tejido suave. Debido a la cantidad de nodos y poligonos que
pueden formar la malla del cuerpo de tejido suave, a la complejidad de la
malla de tejido suave, y al nidmero de puntos que pueden hacer contacto, la
tarea de deteccién de colisiones no es una tarea ficil. Si se simulan dos o
més estructuras anatémicas cercanas, deben considerarse las colisiones entre
cuerpos suaves deformables, haciendo la deteccién atin més dificil.

Una posible direccién a seguir, es la propuesta por Frisken-Gibson [20],
que considera a los cuerpos como volimenes, es utilizar representaciones
discretas en el espacio de los cuerpos, registrarlos en un mapa de ocupacién
y detectar colisiones verificando la informacién contenida en el mapa.

Una segunda alternativa es aprovechar las caracteristicas de hardware
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Modelo de Maxwell Modelo de Voigt Modelo de Kelvin

Figura 3.2: Funciones de variacién de deformacion {creep ). (a) Modelo de
Maxwell. (b) Modelo de Voigt. (c) Modelo de Kelvin.
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Figura 3.3: Funciones de relajacién. {a) Modelo de Maxwell. (b) Modelo de
Voigt. (¢) Modelo de Kelvin.

de los equipos de cémputo. Lombardo et al. [36] reportan un algoritmo de
deteccion de colisiones que aprovecha las caracteristicas del hardware para
procesamiento de graficos. Aunque el uso de esta técnica estd restringido a la
disponibilidad de equipos de cémputo especializados, los autores reportan que
tiene un desempefio mucho mas rapido que algoritmos basados en estructuras
de 4rbol, como el reportado por Gottschalk en [25].

La segunda tarea, después de haberse detectado una colisién, es calcular
las fuerzas de contacto. Esta tarea resulta también dificil, debido principal-
mente y una vez mas, al poco conocimiento biomecdnico que se tiene sobre
la interaccién con tejidos suaves.

Para el caso de cuerpos no rigidos, una colisién resulta en un cambio, disi-
pacidn y almacenamiento de energfa en forma de deformaciones. Incluso, en
clertas circunstancias, los modelos graficos deben representar rompimientos,
rasgaduras o fracturas.

Para modelar las interacciones entre objetos, no sélo deben modelarse las
deformaciones y en su caso fracturas, también debe modelarse la respuesta de
colisién. En computacién grafica existen bésicamente dos tipos de métodos
para calcular la respuesta de colision: métodos basados en penalizaciones
(penalty-based methods ) y métodos analiticos [20].

Los métodos basados en penalizaciones modelan fuerzas de reaccidn que
actdan para separar la interpenetracion de los objetos durante la simulacién.
La magnitud de la fuerza de reaccién generalmente estd en funcién de la
profundidad de la penetracién y de un factor de rigidez del objeto. Factores
de rigidez grandes generan una penalizacidn grande a la interpenetracion,
pero requieren de tiempos de integracién mds pequefios para mantener la
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respuesta estable.

Los métodos analiticos son mds estables y realistas. Sin embargo, estos
métodos son factibles slo para objetos rigidos, ademas de que encontrar la
respuesta requiere que se tome en cuenta un numero pequefio de puntos de
contacto.

Una vez calculada la respuesta de colision, ésta puede retroalimentarse al
cirujano mediante un dispositivo de sensaciones tdctiles {haptic device ). Con
ésto se puede dar al usuario sensaciones fisicas téctiles y de movimients, como
resultado de la respuesta mecanica de salida. Esto es una tarea complicada
que no sélo involucra el cdleulo de la respuesta de salida, pues el tiempo de
respuesta debe ser lo suficientemente corto para que haya una sincronia entre
el modelo visual y el dispositivo de sensaciones téctiles.

En la realidad las herramientas quirtirgicas se introducen en el paciente
o través de pequefias cavidades. Estas cavidades presentan cierta friccién al
movimiento de las herramientas. Por otra parte, como se vio en el capitulo
anterior, algunos érganos de tejido liso presentan vibraciones espontaneas.
Esto implica que, segiin Delingette [16], simular fuerzas de salida que repre-
senten sensaciones téctiles no sélo debe tomar en cuenta la respuesta de
colisién, sino también efectos como friccién o pulsaciones de los 6rganos.

Otro problema, descrito por Balaniuk y Laugier [4], es que existen muy
pocos tipos de dispositivos comerciales de retroalimentacién de sensaciones
tactiles (dispositivos hapticos) que puedan usarse en simulacién de cirugia,
pues la mayoria estan disefiados para interactuar con cuerpos solidos.

En este trabajo de tesis se han considerado un cuerpo de tejido suave (la
prostata) y una herramienta quirtrgica rigida (el resectoscopio) como elemen-
tos con volumen. La deteccién de colisiones se realiza bajo la idea de mapas
de ocupacidn, pues los algoritmos de deteccion de colisiones basados en mode-
los poligonales, que funcionan bien en modelos de superficie, dificilmente se
adaptan a modelos de volumen. Por simplicidad, en este trabajo el drea de
contacto se ha simplificado a un sélo punto de la herramienta, el punto de la
posicién del electrodo de corte, pero la misma idea puede aplicarse a varios
puntos. Para el calculo de la respuesta de colisién se ha utilizado un método
basado en penalizaciones que modela la respuesta de contacto de un cuerpo
deformable, caracterizado por un coeficiente de elasticidad y un factor de
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amortiguamiento, y que simula la respuesta de un cuerpo de tejido suave
viscoeldstico a nivel macroscépico (véase el Capitulo 4).

3.1.3 Deformaciones en tiempo real

Como lo mencionan Cotin et al. en [11], el grado de realismo requerido
en simulaciones de CAC necesita de modelos complejos de las estructuras
anatémicas. La complejidad, relacionada con el ndmero de nodos de la malla,
tiene un impacto directo en el tiempo de cdlculo de las deformaciones. Si la
complejidad del modelo geométrico es muy alta, el sistema puede volverse
muy lento para deformaciones en tiempc real. Por otra parte, Delingette [16]
explica que cuando se usa un modelo estdtico, no se requiere integrar las
ecuaciones del sistema, pero no se toman en cuenta factores reales como
inercia o viscoelasticidad. Si se usa un modelo dindmico, la dificultad consiste
en asegurar una sincronia entre el tiempo de integracién y el tiempo de
respuesta aceptable para simulaciones interactivas.

3.1.4 Cortes y suturaciones de tejido suave

Dos de las principales operaciones que realizan los cirujanos durante una
cirugia son cortes de tejido y suturaciones. La simulacion de estas dos accio-
nes es una tarea esencial pero complicada, debido a las siguientes razones [16].

En primer lugar, no se tiene mucha informacién biomecéanica del compor-
tamiento real de los tejidos durante y después de cortes o suturaciones.

En segundo lugar, realizar este tipo de operaciones implica que la topologia
del modelo geométrico de tejido suave deba cambiar en el tiempo, a cada
corte o suturacién. Desde el punto de vista fisico, estas modificaciones en
la geometria del modelo implican cambios en las propiedades mecdnicas del
tejido. Una primera suposicién puede establecer cambios locales Gnicamente
en la vecindad de la zona de tejido afectada, sin embargo, en la realidad estos
cambios pueden implicar modificaciones en las condiciones de frontera entre
el tejido afectado y sus érganos circundantes.

Otro problema que puede ocurrir es que dependiendo de la magnitud de
los cortes, éstos pueden ocasionar que las zonas laterales a la linea de corte
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se interpenetren. Simular este tipo de auto-interpenetraciones es complejo y
computacionalmente costoso.

Frinken-Gibson [20] destaca que si se utiliza un modelo de superficie para
representar al objeto de tejido suave, al realizar cortes se deben remover
material de la superficie, pero para simular la presencia de material interno,
también deben generarse puevos elementos de superficie alrededor de la linea
de corte. Ademds, como estos modelos no tienen una representacién del
interior del objeto, no presentan resistencia al corte debido al material interno
(pudiendo tener cierta consistencia viscosa).

Por otra parte, pueden utilizarse modelos que empleen una malla tridi-
mensional del volumen de los 6rganos de tejido suave, como los modelos de
elemento finito, como el presentado por Bro-Nielsen 8], 0 masas y resortes,
reportado por Giidiikbay [26]. Un problema con este tipo de modelos es que
la simulacién de cortes debe parecer visnalmente contirua y suave. Entonces
puede no bastar con remover elementos de 1a malla, més bien puede ser nece-
sario refinar la malla alrededor del area de corte, 1o cual geométricamente no
es una tarea trivial.

Suponiendo que este problema se ignora, de cualquier forma en este tipo
de modelos, al remover material, los parametros de las ecuaciones que gobier-
nan el comportamierto del material deben ser recalculados, para finalmente
con las nuevas ecuaciones volver a mallar el modelo. Desgraciadamente en
modelos de elemento finito, todo este ciclo es muy costoso y para simulaciones
en tiempo real no es adecuado. Bro-Nielsen [8] reporta que en una estacién de
trabajo SGI Performer , remover un elemento en una variante de un modelo
de elemento finito con 1125 nodos, la respuesta tardé aproximadamente un

minuto.

3.1.5 Visualizaciéon

En la actualidad son muy comunes las animaciones por computadora de
extraordinaria calidad. No obstante, producir secuencias de 20 a 30 re-
cuadros por segundo, sélo es posible después de horas de preprocesamien-
to. Para simulaciones de CAC ésto no es posible, ya que la modificacién
e interaccién de los objetos de tejido suave deben hacerse en tiempo real.
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Ademds, no basta con tener gréaficas interactivas en tiempo real, éstas deben
ser visualmente realistas y exhibir un comportamiento fisico también real.
Entre mds poligonos tiene el modelo grifico, mds realismo visual presenta,
pero ésto implica un incremento en la complejidad de los algoritmos de vi-
sualizacién y de célculo de respuestas fisicas [8]. A pesar de que cada dia
se cuenta con equipos con mayor poder de cémputo, problemas como mod-
elar las aberraciones 6pticas de los endoscopios, las texturas de los tejidos,
la luz emitida por las fibras épticas de las herramientas quirdrgicas, sangra-
do, estructuras transltcidas v fibrosas, no parecen resolverse Unicamente con
mejorar el poder de procesamiento gréfico [16].

3.2 Métodos para el modelado de tejido suave

En esta seccién se explican algunos métodos para simulacién de tejido suave
para aplicaciones de simulacién de CAC. Primero se explican brevemente
los dos métodos m4s frecuentemente usados: el método de elemento finito
(MEF) v el método de masas y resortes (spring-mass }. Posteriormente se
mencionan otras propuestas alternas, como el método de volimenes ligados
(linked volumes ) y un método basado en autématas celulares (vozel space
autémata ).

3.2.1 Método de Elemento Finito (MEF)

Con el método de elemento finito, el érgano se modela como un cuerpo sélido
en 3D. Este cuerpo () se aproxima a una malla * formada por un conjunto
de elementos finitos {tridngulos en 2D 6 poliedros en 3D). Cada punto en (2
tiene su correspondiente en algin elemento de (%, y se encuentra interpolando
entre los puntos del elemento N, € Q* (figura 3.4).

Cuando a un cuerpo  se le aplican fuerzas externas, éste se defor-
ma (figura 3.4.a). Entonces cada posicién x € £ sufre un desplazamiento
u({X) = [uvw]T, por lo que x sufre una deformacién x + u. Para encontrar
la deformacion que sufre Q se utiliza ia ecuacién de energia de deformacién
E definida como: )

T
E(u) = 5/96 adx (3.14)
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X+1u

(a)

Figura 3.4: Modelo de elemento finito. (a) Cuerpo sélido eldstico continuo.
(b) Cuerpo sélido elastico discretizado en elementos finitos.

donde ¢ es el vector de deformacidn lineal y o es el vector de esfuerzos [21].
Fl vector de deformacién € estd definido como ¢ = [exeyezyxﬂxz'yyz]T donde
cada elemento en e estd defirido como:

— Bu — Ou — du =
€z = 5z: % = 8y’63 T 8z (310)

L u By ., _Bu Bw . Oy 0w
%y—ay"‘axa%z_az+az=7y2'“az+ay

Reescribiendo € como ¢ = Bu y definiendo, de acuerdo a la ley de H ooke , el
vector de esfuerzos o como o = Ce, donde:

)

2 9 0]
B2 0

By
0o 0 £

631; 8z
3 0 %
| 0 % &

vy donde C representa la matriz del material , que para un material homogéneo
e isotrdpico , esta definida en términos de las constantes de Lamé Ay p del
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material
[ A+ 2p A A0 0 0]
A A+2u A0 00
B A A A4+2u 070 O
C= 0 0 0 4 0 0 (3.17)
0 0 00 u 0
] 0 0 00 0 u|
Quedando entonces F definida como:
E(u) = % [ﬂ uTBTCBudx (3.18)

La solucién del problema se encuentra minimizando la energia del sistema

a su minimo valor, como:
oF

T oox
donde f es la fuerza necesaria para producir la deformacién. Entonces, para
encontrar la deformacion de %, se discretiza B en la ecuacidn 3.18, quedando:

£ (3.19)

Ku=f{ (3.20)
donde K es la matriz de rigidez « ~lasticidad del sistema, cuyas dimensiones
dependen del numero n de elen: - s finitos que forman la malla Q*, y que
estd formada por la discretizacic .-l término BTCB en la ecuacién 3.18.

Finalmente, para encontrar 1. .atriz de desniazamiento u de los elemen-
tos de la malla, debe resolverse ¢i sistema de ecuaciones 3.20, 1o cual es una
tarea muy costosa, debido al tamaiio no trivial que puede alcanzar la matriz
K.

Alternativamente, para considerar el comportamiento de £* como un sis-
tema dindmico, se usa en lugar de la ecuacidn 3.20, la ecuacién de Lagrange
del movimiento:

Mi+Dia+Ku=f (3.21)

donde M es la matriz de masas del sistema, ID la matriz de viscosidad, v K
la matriz de rigidez.

I También se puede expresar en términos de la constante de Poisson y el médulo de
Young.
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Esta opcién requiere entonces de aproximar u mediante un método de
integracién numérica, que debido al tamafo de K, es también una tarea
costosa.

Algunos trabajos, como los de Monserrat et al. [40] y Bro-Nielsen [8]
proponen métodos modificados de elemento finito, que funcionan sobre la
superficie de las mallas en 3D. Bro-Nielsen, por ejemplo, propone la técnica
llamada condensacidn , para discretizar la energia eldstica E y reducir la
complejidad de la matriz K. Esta técnica se basa en remover de la malla
volumétrica de elemento finito los vértices internos, considerando que los
tinicos de interés son los vértices de la malla externa, que son los que se
visualizan. Con ésto, la matriz de elasticidad se reduce considerablemente,
pero los vértices externos mantienen el mismo comportamiento que en el
sisterna volumétrico original. Por otra parte, Cotin et al. {10] proponen un
método, llamado de tensores y masas , que calcula las deformaciones en cada
nodo de la malla, de manera similar al método de resortes y masas, pero
donde el modelo elastico estd formulado utilizando tensores de deformacion
y minimizando la energfa elastica del volumen en 3D, de manera similar a
como se minimiza en el método de elemento finito.

El método de elemento finito tiene las siguientes ventajas:

1. Este método permite calcular deformaciones complejas y de manera
exacta;

2. Es itil para aplicaciones de CAC que no requieran respuestas en tiempo
real, pero si necesiten un comportamiento mecénico exacto;

3. Como la formulacién del modelo eldstico considera al cuerpo deformable
como un cuerpo continuo, es mas factible que para otros métodos, el
calibrar los pardmetros mecdnicos para encontrar un comportamiento
exacto;

4. La representacién del modelo eldstico permite que la validacién con
estudios biomecdnicos de tejidos reales sea mds viable, pues las ecua-
ciones del modelo eldstico se basan en modelos de mecénica del medio
continuo;
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o

Una aproximacién lineal inicamente es vélida para deformaciones peque-
fias (10% el tamafio de la malla, segtin Cotin et al. {10]), pero como lo
establece Bro-Nielsen {8], en simulaciones de cirugia no se requiere de
exactitud fisica, pero si se requiere de deformaciones en tiempo real y
visiblemente aceptables;

6. Este método permite formular modelos con elasticidad no-lineal, como
lo exponen Maurel et al. [39], considerando al tensor de deformaciones
€ como un tensor no-lineal (sin linealizar);

7. Puede permitir representar al cuerpo deformable como un sélido aniso-
tropico, modificando el tensor de esfuerzos o, con lo que K quedarfa
como una matriz asimétrica y sin coeficientes nulos [39];

Desgraciadamente, debido a la complejidad del método, éste sufre de
algunas desventajas como las siguientes:

1. La discretizacién de la matriz de rigidez K es complicada e in.iuso
puede no tener solucidn;

2. Aiin linealizando el modelo eldstico, debido al tamafio de la malla,
Delingette {16] considera que resolver el sistema est4tico o integrar el
sistema dindmico es muy complicado, y dificilmente se puede usar para
aplicaciones en tiempo real;

3. Para aplicaciones que dnicamente requieran deformaciones, puede sim-
plificarse el sistema mediante la técnica de condensacién. Sin embargo,
aln con esta técnica realizar cortes es inapropiado para simulaciones
en tiempo real, ya que la matriz K depende de la complejidad de la
malla, y al removerse elementos, debe volier a calcularse K v resolverse
el sistema con la nueva matriz K, segun lo reporta Bro-Nielsen [8];

4. Ignorando el punto anterior, al realizarse cortes, debe actualizarse la
lista de elementos visibles en la malla externa.
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2. La solucién de las ecuaciones es mas facil y rapida que en el caso del
método de elemento finito;

3. Es posible asignar diferentes propiedades mecdnicas a diferentes partes
del modelo geométrico;

4. Permite realizar cortes y suturas, removiendo o agregando conexiones
entre vértices.

No obstante también tiene algunas desventajas como las siguientes:

1. Si el nimero de resortes por vértices es muy pequeno, el sistema even-
tualmente podra caer en minimos locales no deseados; si son muchos
los vértices, el sistemna tiende a reducir el grado de deformacidn, ya que
la energia necesaria para producir deformaciones crece;

2. Las deformaciones producidas no son facilmente comparables a las
definidas en estudios biomecdnicos, va que la elasticidad no estd defini-
da desde el punto de vista de mecanica del medio continuo. Para de-
formaciones pequefias el sistema se comporta de manera similar a un
modelo eldstico lineal de elemento finito, pero a deformaciones grandes
el sistema tiene poca precisién. Para aproximar el comportamiento a
un modelo elastico no-lineal de elemento finito se deben variar los valo-
res de los pardmetros, lo cual puede ser dificil, aunque existen algunos
trabajos, como el reportado por Joukhadar et al. {29 para identificar
los parametros eldsticos.

3. Al variar los pardmetros mecénicos el sistema puede volverse inestable.
Algunos autores establecen criterios de estabilidad, por ejemplo Delin-
gette [16] define un criterio de estabilidad dado por:

2 Mistal —
K.~ = 3.27
T r2(At)? T nw(At)? (3.27)
donde n es el ndmero de vértices del sistema; At es el tiempo de inte-
gracién; p es la masa puntual de cada vértice dada por g = Mgt/
Mgt €5 la masa total del modelo geométrico; K, es el coeficiente de
elasticidad critico arriba del cual es sistema se vuelve inestable.



3.2. METODOS PARA EL MODELADO DE TEJIDO SUAVE 67

Por su parte Kiihnapfel et. al [33] definen su criterio de estabilidad
como: Atk
. m
ds > —— - — 3.2
2 At (3:28)
donde d; es el coeficiente de viscosidad del sistema; k es el coeficiente de
elasticidad del resorte dominante en cada vértice; m es la masa puntual

del vértice.

4. 5i el modelo geométrico es muy complejo (niimero de vértices), puede
resultar diffcil encontrar los pardmetros mecdnicos del vértice.

3.2.3 Otros métodos

En esta parte se describen brevemente otros métodos alternos a los métodos
de elemento finito, y masas y resortes, que son los que principalmente se usan
en simulaciéon de CAC. Los siguientes dos métodos, el método de volimenes
ligados y el método basado en autématas de voxeles, se basan mas en la
complejidad de las representaciones geométricas de los objetos, que en la
formulacion fisica de las deformaciones.

Método de Volimenes Ligados (Linked Volumes)

Otra propuesta alterna a los modelos de masas y resortes, v de MEF, es
el método de volumenes ligados reportado por Frisken-Gisbson [20]. Es-
ta técnica no se basa en modelos fisicos, mds bien, se basa en aprovechar la
complejidad de las representaciones graficas de los objetos. A grandes rasgos,
el método consiste en obtener representaciones a alta resolucién de los ob-
jetos, usualmente muestreados de imagenes de resonancia magnética. Cada
muestra corresponde a un elemento dentro del volumen en 3D del objeto, que
contiene informacién grifica como color o intensidad. Los elementos estdn
agrupados con sus vecinos en celdas (cubos o poliedros). Cada elemento en
las celdas estd asociado con sus vecinos mediante ligas (figura 3.6).

Para producir las deformaciones se utiliza el algoritmo ChainMail de
Frisken-Gisbson {19, 20], que de manera general consiste en imponer restric-
ciones geométricas a cada elemento. Cuando un elemento cambia de posi-
cidon, éste provoca que se violen las restricciones en las ligas que lo unen con
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Figura 3.6: Componentes de un volumen muestreado [20].

sus vecinos, entonces, las posiciones de los vecinos se actualizan para volver
a satisfacer la restriccién geomésrica. Este proceso se repite iterativamente
hasta que las nuevas posiciones de los elemenios no rompen la restriccién
geométrica de sus ligas (figura 3.7).

2da iteracion 3era iteracion

lera iteracion

Figura 3.7: Proceso de deformacién con el algoritmo ChainMail .

Este método tiene como ventajas:
1. Permite utilizar modelos gréficos complejos;
2. El algoritmo es relativamente facil de programar;

3. La estructura en 3D puede permitir cortes y suturas con precision vi-
sual.

No obstante, el método tiene las siguientes limitantes:

1. Requiere de equipos con gran poder de cémputo y posiblemente cos-
tosos;

2. La visualizacién de los modelos puede ser un proceso lento;
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3. No parece evidente cémo las deformaciones obedecen a factores fisicos
como viscosidad, elasticidad e inercia;

4. Obtener los valores de las restricciones geométricas de las ligas, para
simular viscoelasticidad e inercia parece una tarea complicada y cos-
tosa.

Meétodo de deformacién basado en autématas de voxeles (voxel
space automata)

Este método, presentado por Sakamoto et al. [47], consiste en utilizar modelos
graficos en 3D constituidos por vozeles ?, y que son generados a partir de una
secuencia de imdgenes de IRM o TAC. El comportamiento fisico del modelo
en 3D estd dado por un autdmata celular.

Un autdémata celular consiste en un conjunto de celdas (pizeles en 2D y
vozeles en 3D), donde el valor de cada celda varia en el tiempo v, depende de
los valores de sus celdas vecinas v de su propio valor un instante de tiempo
atrds. Asi, el valor de una celda 7 en el instante de tiempo ¢ + 1 estd dado
por:

sy =q(si 8, 8T (3.29)

donde de s a 5i™” denota los valores de las celdas vecinas y la propia celda
v en el instante de tiempo ?; ¢ es la regla del autémata. Usualmente esta,
regla es sencilla, pero los resultados obtenidos de forma iterativa pueden ser
complejos.

Para realizar las deformaciones, el método realiza una transferencia de
fuerzas entre los voxeles, de acuerdo a una regla del autdémata celular (figura
3.8.a). Adicionalmente, la informacién visual de los voxeles (densidad) tam-
bién se mueve de acuerdo a otra regla del autémata celular (figura 3.8.b).

En este método el valor s;,; de cada voxel en el instante de tiempo t+ 1
estd determinado por:

Sea1 = q(s7, Sf: 3{: si’, 815 '515) (3.30)

2Un vozel es una regién en forma de hexaedro cuyo centro es un punto de adquisicidn
¥ con clertas propiedades que caracterizan la regidn sélida que forma
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Figura 3.8: (a) Transferencia de densidades. (b) Fuerzas entre voxeles [47].

donde s¥, 5%, sf, 5%, s7, 5. son los valores del voxel en el instante de tiempo
t (figura 3.8).
La transferencia de fuerzas estd definida por:

foo1 = G(E) (3.31)

donde G es la regla de transferencia de fuerzas del autémata celular, definida
como:

G={gy;:47=udfbrl} (3.32)
donde cada elemento g; ; € G denota la transferencia de fuerza del voxel ¢ al
voxel j.

La transferencia de densidades estd definida por:

we.s = H(f) (3.33)

donde H es la regla de transferencia de densidades del automata celular,
definida como:

H=1{h,;:%,j=ud,f,brl} (3.34)
donde cada elemento h;; € H denota la transferencia de densidad del voxel
1 al voxel j. .

Las fuerzas de entrada (presién, corte, esfuerzo) estdn definidas por e
vector de fuerzas £, y los valores de los voxeles expuestos a fuerzas externas

estd dado por la regla:
£, = G(f) + £ {3.35)
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Este método ha sido recientemente reportado y segun la revisién biblio-

grafica hecha en este trabajo, no hay aiin ninguna aplicacién real de CAC
reportada. Sin embargo el método tiene clertas ventajas:

1.

Permite utilizar modelos gréficos complejos extraidos directamente de
IRM o TAC;

Los modelos graficos de los objetos reflejan la informacién generada de
IRM o TAC;

El cdlculo de las deformaciones es muy simple y toma poco tiempo;

a modelo en 3D del objeto puede permitir cortes y suturas con precisién
visual.

No obstante, el método tiene las siguientes limitantes:

1.

4.

La complejidad del modelo, en cuanto a espacio en memoria, es grande.
Por lo tanto requiere de equipos con gran poder de cémputo y posible-
mente costosos;

La visualizacidn de los modelos puede ser un proceso lento;

Aunque la regla de transferencia de fuerzas puede construirse a seme-
janza de una matriz de elasticidad, no es muy claro como construirla.

Validar las deformaciones del modelo no parece un proceso evidente.

En este trabajo, para desarrollar el modelo de la préstata se selecciond el

método de resortes y masas, puesto que como se vio en la seccidén 3.2.2, es un

método relativamente mas facil de implementar que el método de elemento
finito. Otro factor que influyé para elegir el método de resortes y masas
es que este método refleja un comportamiento fisico con una evidencia maés

clara de factores fisicos como viscosidad, elasticidad e inercia, que los modelos

volumétricos vistos en la seccién 3.2.3. Ademas, también como se anotd en

la seccidn 3.2.2, el método permite realizar cortes de tejido de manera mds

eficiente que los métodos de elemento finito.



72 CAPITULO 3. METODOS PARA SIMULACION

De esta forma, en el siguiente capitulo se reporta la construccién del
modelo geométrico en tres dimensiones de la préstata, a partir de imégenes
transversales de ultrasonido, y que permite mediante el método de resortes
y masas la simulacién de deformaciones y cortes de tejido.
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Capitulo 4

Modelo de la préstata para

CAC

En este capitulo se describen las técnicas que usamos y adaptamos, para el
modelado de tejido suave y para construir un modelo de la préstata [44, 45].
Se describen la construccidén del modelo gréfico, el modelo dindmico de la
préstata y las interacciones con el modelo: colisiones, deformaciones y cortes
de tejido.

4.1 Modelo volumétrico de la préstata

La creacién de modelos geométricos de los érganos es una tarea importante
en siraulacion de cirugia. Se debe considerar la complejidad de la malla en
3D, ya que implica encontrar el equilibrio entre realismo e interaccién. Por
esta razodn, se desarrollé un método para construir mallas volumétricas en 3D
con parametros ajustables, para poder construir un modelo grifico realista
de la préstata con tiempos de respuesta aceptables.

La idca del método es generar mallas volumétricas en 3D, aproximando un
dominio continuo € {en este caso la préstata) a un dominio §2%, consistente
en una malla formada por clementos geométricos de menor tamaio y con
forma regular. Con este método, para extraer la malla de la superficie se
U8sAT fegmentos de curvvas vooiAnauios: nara la o malla volwiméiriea so nsan

clementos de volumen de lorma regular.

73
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4.1.1 Muestrea de las imdgenes de ultrascenide transure-
sral de la prdéstata

Hn !\ a e L
‘dtr. (Al
m Iiw_g ‘*L
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Figura 4.1: Imégenes de ultrasonido transureiral de le prostata | 3. (&)
| mm de! cuello de la veiiga. b) 4 10 mm. (¢} A 25 mm. [d) & 20 mm. (e
A 25 mm.

Dars construir Ja malle de la superdcie se utilizaron un conjunto de cinco
; imégeres de ultresonido transuretral, cbrenidas en ecapa pre-operatoria, ce
| la préstata de un paciente real, cada unz con una separacion Ge S entre
ceda ‘magen 2 lo largo del gie principal de la vréstata (figura 4.7, Para
exiraer de cada imagen el contorno de la préssate, se wiilizd una véenica de-
sarrollada —or frambtia v Davies [3], que se basa ex un algoritmo genetico
ore avrométicamente anota el contorno de le préstata en imégenes de ulire-
sonico {figura £.2), mediante 12 optimizacién de los perémetros de un maodeld
ce distribucidr de puntos de la prossata, que & su vez fue oblenico meciante
le eplicacién de urn anélisis de compenenetes princizales a un conjuso de
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£

il =g
Lol st &

i,

Figura 4.2: Contornos de la préstata anotados automaticamente [3]. (a} A

5]
mm del cuello de la vejiga. (b) A 10 mm. (¢) A 15 mm. (d) A 20 mm. (e)
A 25 mum.

imdgenes de entrenamiento, anotadas por un experto. Una vez obtenido,
para cada imagen, el contorno de la préstata (capsula), se anotd artificial-
mente a mano en cada imagen el contorno aproximado de la uretra (figura
4.3).

Cada uno de los cinco pares de contornos (cdpsula y uretra) obtenidos
fue muestreado de manera radial, tomando como centro de muestreo el eje
de la punta de ultrasonido. Con esos contornos e interpolando otros nuevos
contornos, mediante splines cibicos, se obtuvo la forma tridimensional de la
superficic de la préstata (figura 4.4).

La interpolacién por splines cibicos permite aproximar una curva S{z)

4

Dara cue pase HoT ui conjunie de N1 nunios de control 4 (g, 4r) MY, gue en

este caso corresponden a los ¢ contornos interpolados. Esta curva se [orma

i B AR Tl

AR MR e

i

Lk
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Figure £.3: Cenvernos ce le nrdghate anolianos antoméiicarente v contornes
de la ureira anotaco arsificialmente & mano. (2) A 5 mm del cuello de la
vejiga. (5] A 10 mm. (¢} A 13 mm. (d’ A 20 mm. (¢ A 28 mm.

eriazando una cestds Je otve, las grificas de funciones eibicas Si{z) que
séio se irterpolan entre dos puntos censecutives (Ln, i) ¥ (Lpes, Yrer). LES
norciones adyacenies e lg Curv 2y = Splz) ey = S..-{z), gue se construyen
sobre log Intervales Ty, aei) O Tl:w _qj regnectivamente, se eniazan una
con la otra en el punto {zp.y, yp--, v el conjunio de funciones {S(z'} forma
el spline S7x) 138].

Tarto el dngulc o Ce musstrec radial [correscencientes & § muesiras,
donce s = 2360/a) come el ntmero de purics ¢ en le internelacidn (ntmero
de contornos, sor pardmetrcs ajustadles del métoco desarroliace.

Pars nocer mocelar a la prdstata como un crerpe sdlide ¥ zrepagar
deformeaciones de un lado a oira de su estruciura, se construyd una malis
volumétrica, en 3D de lg préstate. Debido a le irreguleridac ce 1a forma de
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contorne nmsstreado
e renes O nitOr2 isrpolade

esfinter
(a) (b)

Figura 4.4: Forma de la préstata. {a) Modelo en 3D de la superficie de
la prostata a partir de imégenes de ultrasonido. (a) Muestreo radial de un
contorno de la préstata con dngulo de muestre o y s muestras.

la préstata, para obtener la malla interna se generaron un nimero de capas
! desde la capsula de la préstata (superficie externa) a la uretra prostatica
(superficie interna) construida manualmente. Ademds de los pardmetros de
control v v ¢, el nmimero de capas ! es también un pardmetro de muestreo
ajustable del algoritmo. De esta forma, cada unc de los ¢ contornos estd
formado por s muestras por cada una de sus [ capas.

En las figuras 4.5(a), 4.5(b) y 4.5{c) se pueden ver tres muestreos de las
mismas imégenes de ultrasonido con pardmetros de entrada diferentes. Cada
figura muestra en dos dimensiones el conjunto de contornos muestreades e

interpolados, asi como los puntos de las capas internas de la prostata, desde
la uretra hasta la capsula.

Figura 4.5: Muestreo de los conternos de la préstata. Con ¢ = 15,1 = 10.

(2} a=230%s=12. (D) @ =20°5=18. (¢) a=15%s= 2L
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Figura £.7: Corstruccidn ce ios pentaedros VEL v VI a partir ce un hexae-

dro. g Pt v3
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Figura £.8: Zlementos ce veiumen de ‘a melia er 2D de
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Figura 4.10: Modelo volumétrico en 31D de la préstata con herramicnta
quirdrgica virtual. (a) Malla de la superficie. (b) Préstata sdlida.
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figure £.°10 Urn oslemant
vacinos.
D . N S Fa ademeeria e SpalTt e o JRURLY S,
or rezones ca velociced ce 2dmruiio 3 ofaciicac e orogrameacidn. se
: A ot A S o - 29 2 ~ L
wtiizd el métode de ntegracidn de Newion-Zuler (22, 38 comoe sigue

P =T - Jevi— gl 48
"

vh =2, (4.20)

oo T Tt T4

H VT

VETAY = oF 4 Alel, (&12)

WA = b A fi“—Aﬁ (4.13)

-

Dande Iy es 12 suma de todas [as Tuerzes actuanco en el vériice M; a: es el
vecror de aceeracién del vériice Ny vy es el vector de velecidad del vértice vy
At es el tiempo de integracidn en cade pasc; By es le matriz de condiciones

2g”
de frcntera (gracos del libertad, del vériice .
La dsformecidr ce le melie se propage entre vériices vecines, a través

de sue resortes. Cuando se deforma un vériice cualoulers =, se calcuila el

error pesicional e entre las Dosiclones 21lerior Daaterior ¥ NUEYVE Dpuenc cel

vériice v, siel velor de e es menor & cierto umbral Oy, la propagacién de
a Ceformacidn nacie ics vecinos de v se devisne. £l umbrel de deformacion
Cs es un narémetro alusiebie Jel moaelt Ce deformecidn. e icee aqul, 28
datener lg Tropagacidn, pere reducir el Ylempo de célculo de deformecicres
de whrtices, cuyos cermbics de posicién no serdn visiclemente percepuidles.
Tn la fgure £.12 se puede cbservar une malle cre simuia una capa de
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tejido que se deforma al contactc con un cuerpo sélido, para varios valores
dem, vy u.

4.3 Deteccidn de colisiones y respuesta de coli-
sidmn

La deteccidn de colisiones es una tarea computacionalmente costosa y crucial
en simulaciones de cirugia. En esta seccidn se explica el mecanismo utilizado
para detectar colisiones entre la herramienta quirdrgica virtual y el cuerpo
de tejido suave de la préstata.

4.3.1 Deteccion de colisiones

Para detectar colisiones con las herramientas quirdrgicas virtuales, se uti-
liz6 un mapa de ocupacién espacial en 3D similar al propuesto por Frisken-
Gibson [20]. Debido a la irregularidad de la malla en 3D, dicho mapa se
construyé con multiresolucién, para hacer méas fina la deteccidn de colisiones
en dreas con mayor densidad de vértices, y reducir la precisicién de deteccion
en zonas con menor densidad de vértices en la malla {28, 14].

El mapa de ocupacion esta organizado como una estructura de datos en
forma de arbol, donde la idea es que cada celda puede estar vacia u ocupada
por tejido suave o por la herramienta. Cada nodo del drbol (una celda)
contiene una matriz de celdas con mayor resolucién (menor tamafio de celda)
(figura 4.13). Cada vez que la herramienta se mueve, su cuerpo es registrado
en las celdas del mapa de ocupacidn v si estas celdas estdn ocupadas por el
cuerpo de la préstata, se detecta una colision (figura 4.14).

Para la construccion del mapa, registrar y borrar los cuerpos en el ma-
pa, se utilizaron algoritmos recursivos. Como medida de resolucion, para
cada vértice se eligid el promedic de las longitudes iniciales de sus resortes
adyacentes. La resolucién mayor del mapa corresponde al promedio maximo
Pmas ¥ 14 TeSOIUCION menor es el promedio minimo py,.,. En el apéndice A se
presenta con més detalle la implementacion de los algoritmos referidos.
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Figura 4.13: Mapa de ocupacién en 2D con tres niveles jerdrquicos de reso-
lucién.

4.3.2 Respuesta de colisidn

Cuando la herramienta quirdrgica virtual colisiona con la malla de la super-
ficie de la préstata, la malla debe deformarse por el efecto del contacto. Para
objetos deformables, Deguet et al. [15] consideran que un método basado en
penalizaciones parece ser el mas apropiado, pues modela la respuesta a nivel
macroscdpico. En este método una manera comin de modelar la respuesta
de colisién es como una funcién de la penetracién de la herramienta dentro
del cuerpo smave. Para cuerpos viscoeldsticos se puede usar el modelo de
Voigt para modelos mecdnicos (seccién 3.1.1), cuya ecuacion es la sigulente:

f=—ux—nk (4.14)

Donde £ ackda como {uema externa en la ceuacidn (47); poes el coeficiente
de elasticidad de la colisidn; 7 es el cocficiente de viscosidad de la colision; x



resolucién Znica v colisidn entre un

es el vector de penetrecidn.

En el apéndice A se presenta con més detzlle la Implementacién cel algo-
ritmo de simulacién de deformeciones azbides al contacto de la herremienta

auirtrgice, usando la respuesta de coision.

4.4 Cortes de tejido suave

v

3z ceccidn se describe la simulacidn de los cortes ce tefido suave. Primerc

L
0]

al

se deserize cdmo se modifen el modelo geoméirico eliminande elementes de

ol -

~

la malla en 3D v luege se describe cémo se defermea la mealla tras un ceree ce

"
o

tejido.
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4.4.1 Modificacién del modelo geométrico

Simular cortes de tejido requiere que éstos se asemejen al tipo de cortes que
se llevan a cabo en la realidad. Los cortes en una prostatectomia se realizan
en dos estilos de electrocirugia, por reseccién (figura 4.13} y por vaporizacién
(figura 4.16).

T 2-3mmVap.
2mm Coag.

Rodillo de Vaporizacion
(b)

Figura 4.15: Cortes por vaporizacién. (a) Corte real visto con un endosco-
pio [18]. (b) Forma del corte con cantidad de tejido removido y cantidad de
tejido coagulado [1].

FHEE

Tejido resectado

i I 5 mm Corte
;(1‘

{.
Asa de Reseccmn

(b)

Figura 4.16: Cortes por reseccién. (a) Corte real visto con un endoscopio [18].
(b) Forma del corte con cantidad de tejido removido y cantidad de tejido
coagulado [1].

En esta propuesta, inicialmente se ba omitido el problema de refinar la
maila alvededor do ia zona do corte. La solucidn se ha enfocado en repro-
ducir aproximadamente el corte por vaporizacién mostrado en la figura 4.16,

0.1 - 0.5 mm Coag.

P G e L . AR
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sonfendo énfasis en medeiar las ceformaciones sufrices per la préstata a
cace corte [£45. Pera simular los cories, una vez que se na cetectado une

caligién oorn lo hervemiente cuiirgics, se calermine e e, vériice Ce CONTETLT,
e ~emuaven [Cs elementos geométrices adyvecenses &l vértice ‘Dersazecdros ¥
sxignzios) v sus elemenios macdnices escciados ‘resortes), para finalment

lipmiver o véeice de la melle (fgura £17). Ademés, con el obletive ce
wiguelizar e telido expuesic después del corie, 88 efaden & le mele de a2 su-
paricie [zue esia capa QUE s¢ visuelize!, los elementos circuncantes gl grea
de corte. Con esto, el resuliado gue se tlene 2l remover elementos cel modelo

secmésmice es shmilar & 108 cOrtes ¢ue ¢ esg emetizan en iz ﬁg:ra Z._8.

1

, _
Cc:m an une Drestateciomis tean, el tameanc del corte Tusce veriary, Dare

M : - R A A A Mg A U A
_: Jer calinres isus mente la cansidad de tefido removico en cace simwiacion
2 oot h d-eﬁ:iio 2 ~adin Za coria (L come & redic de infuencia cel

f.ZlStrC_ erto Tthias. L6 se muede verier esie DArAmetre Dara IemOver mEs

¢ mencs telido ¥ chisner un resmitado vislal CeICaNs e} corte rear, procavelde

nor e, eecsrodo de corie e Cal gorine médise {como al ecuizo cormercizl de
ER3T 281, Er la figurz 4.10 s esgrematize e 8 fecic nocducico por Gy,

dande = core se rezlize mo sdlo removisndo los elementos acyacentes N

prric de comsacic N, §10 gue se sxtiemds hecis sus vecines cuye distancie
estd deriro del redio de influencia .
En lz figura 4.20 se muesiran tres tamelfos ce corte cOn racios O dis-

tintos, donde al variar e valor del —adic de influencia C,, I cartidac de
clementos cue se remueven ce la malle tamhiér cambisa

4.4.2 Deformaciones del madele geoméirica cehidas &
cartes

£ eonsecuencia Ce cade corse, el modelo de la prdstata cebe sufrir defer-

maciones cebido & la presién gjercida seor el teilce o rcmdaﬁue a, érea de
corte. Esie presién actde en ia ecueacidn (4.7, comc tne Tuarze exiemna 7i
v se debe a la variecidn de volumsn en "s zone elecede 2l corte. La presidn

5 a T S N .- LRl
8z 1a miocelado de menara ocel en g 7one e oo _L,G e Menera gimilare wn

siztemse hicriulico, con0 §8 muesira en ‘g Ggura £.21.

...
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Figura 4.17: Elementos geométricos adyacentes al punto de contacto N, a
remover en cada corte de tejido, donde cada IV, es ¢l j-ésimo vértice vecino.
(a) Zona de corte adyacente al vértice N,. (b) Elementos a remover en la
zona de corte, donde cada T;; es el j-ésimo tridngulo del elemento de volumen
de tipo VE;.

@ capsula
¢ cavidad

O adenoma

Figura 4.18: Rescccidn de tejido durante una prostatectomia [1].
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‘e C, =0.2. (b)

onde p; es ia oresidn gjercica en el vértice vy, cebide ai corte de tejido; &
es la resistencia hidréalica de: vériice Ny dV} es la variacidon de voumern en
el vértice N; (tamefio cel corte). Le varizcidn de velumer d; estd deinida

comol

v AV ‘/ N
avyi==C LJ -—T/Q \&.16/
fEVAING O

Donde 7F es el voizmern del pentasdre vs edyecenie el vérsice NV, (para toce
v. en VA, conde VA es el conjunto ce pentzecros advacerntes al vértice NV,
por remaver,; Vi es el volumen inicial de tcdes los pentzedros adyacentes
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al vértice N; , que no son removidos en el corte; ¢, son las coordenadas
Cartesianas del centro del area de corte.

ey 7 o
(_om
//VR & ~“‘?\/

d*—- Y
4L w7

&L s

Figura 4.21: Presién ejercida localmente hacia el centro del area de corte,
debida al cambio de volumen.

La figura 4.22 muestra el modelo completo de la préstata, donde se ven
algunos cortes de tejido suave, asi como la variacién de tamaio de la préstata
por las deformaciones sufridas en cada corte de tejido.
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! Figurs £.22: \odelo de le préstata. [(a) Primer corte, (5] Después de elgunos
CoTies.
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Capitulo B

Experimentos y resultados

En las figuras 5.1 y 5.2 se pueden cbservar varias vistas dei mnodelo de la
prostata, construido utilizando el método para la construccidn de mallas
volumétricas en 3D, descrito en este trabajo. En tales figuras se pueden
ver mallas en 3D de la préstata con diferente resolucion, es decir, dife-
rente numero de vértices en la malla en 3D, lo que se obtiene variaudo los
parémetros de control del algoritmo. La figura 3.1 corresponde a la malla
de alambre de la préstata, mientras que la figura 3.2 corresponde a la malla
solida de la préstata. Para la construccidn de tales malias se utilizaron varias
técnicas, como la interpolacidn de curvas utii:.ando sg.. nes cibicos, la trian-
gulacién de la malla de la superficie de la prostata, y la construccidn de
elementos geométricos regulare: - forma de hexaedros v peniaedros para el
interior de la malla.

Aunque el modelo gcométrico tiene una representacion solida en 3D, que
permite propagar deformaciones hacia diferentes zonas internas de la malla
volumétrica, inicamente se visualizan los elementos superficinies, que tienen
una conformacién triangular. El uso de triangulos, permite mayor flexibilidad
geométrica a deformaciones, ademas de que la visualizacidén de este tipo de
poligonos es mas eficiente. que por cjemplo cuadrilateros.

Los resultados muestran que el modelo dindmico. con comportamiento
viscoeldstico, adaptado a la malla volumétrica en 3D, puede sunular inter-
acciones en dempo weal auraae piocedinientos quirtrgicos.

En la tabla 3.1 se presentan algunos datos relacionados con la resclucion

a3
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vériices (o = 20, 2= 15,] = 10).
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Figura 5.4: Deteccidn de colisiones y deformaciones por contacto de un mode-
lo de la préstata construido con 10800 vértices (o =5,¢ = 15,1 = 10).
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(c) ()

Figura 5.6: Sccuencia de cortes v delormaciones por cortes de un modelo de
la. préstata construido con 10800 vértices (v = 5,¢= 15,1 = 10).
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Pz wirices

Sigura 3.7 Tlempos de respuesta para modelos con diferanie resolucidn., -
mocele tiene un tlemno de reszussie Pneal acenieble nese simular los cortes
(lo cue involucra la modificasidn, deformecidn v vistelizacidr de T2 melle).
T Co=ss v feformzcionas
7 -

Flempa de calculo [imeresegunidns]
i

=

Lz [ c) 0z ‘ Tz

Redio de comz [am)

(]
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variadle. il tlempe de respuests fiene poca variazidn en radics de
corie meguelos (ce O a 5.5 cm), pero es més ev :”—Mte con tacios de corse
més grande (ce C 2 1.2 cmj, sin que haye impacio negesivo en el siemnc ce
TEeSDUEsie POr L visu

igure 2.8: lempos de respuesta para Un mocelc con 3400 vértices v radios
e

ra izecion.
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w10 Contes y deformacienes

h\g Tiempo total
B
AR \9\9

Tiempo de corie

| \G\e

Tiempo de calcutn [microsegundos]
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Figura 5.9: Tiempos de respuesta para un modelo con 5400 vértices y umbral
de deformacién variable. Esta relacién puede ayudar a calibrar visualmente el
modelo, para tener deformaciones aceptables, pero con tiempos de respuesta
adecuados.
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Figura 5.10: Porcentajes de tejido removido para un modelo con 3400 vértices
después de 100 cortes v radio de corle variable. Esta relacion puede ayudar
a calibrar ¢l 1adio de corte, cou respecto a la cantidad de tejido removido cn
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Figure 5.11: Porcensajes ce tefide removide para un modeio coxn 53400 después
de un clerte nimerc ca cortes.
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Capitulo 6

Conclusiones y perspectivas

En este trabajo se presentd un resumen de la naturaleza deformable de los
tejidos suaves, asi como un estudio del estado del arte de los sistemas de
simulacién de tejido suave. También se presentd la serie de técnicas que
desarrollamos para la construccién de modelos graficos en 3D de tejido suave
¥ que permiten simular las deformaciones que sufre el tefido suave durante
una cirugfa minimo invasiva. Se tomd como caso de estudio la construceién
de un modelo de la préstata.

Con estas técnicas se construyd, a partir de un conjunto de imégenes
de ultrasonido transuretral, un modelo realista en 3D de la préstata. Este
modelo consiste en una malla volumétrica en tres dimensiones de la préstata,
que simula las deformaciones que sufre la glandula tras cada corte de tejido
suave. Para dotar al modelo de la préstata un comportamiento deformable,
se adaptd a la malla propiedades mecdnicas como elasticidad, viscosidad e
mercia. Con estas propiedades mecinicas se utilizé el método de resortes y
masas para simular el comportamiento dindmico del tejido de la préstata.

Con el objetive de permitir la interaccién con el modelo por parte del
cirujano, se desarrollaron un conjunto de algoritmos para la deteccién de
colisiones entre la herramienta quiriirgica (resectoscopio) y el cuerpo de la
prostata. También se construyé un mecanismo para simular cortes de tejido,
que consiste en remover de la nalla un conjunto de elementos geométricos
(wentacdres y widngulos) , mecdaicos (fesorees y masas), aledalios a la zonua
de corte. Como producto de la modificacién de la malla, el modelo se de-
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108 CAPTULO 8 CONCLUSIONZS Y PERSPEZCTTVAS

forma. simulande izs deformacicnes que sufre la prdstaza en cade corte de
te]ico durante une proszaiectomia.

Los resuizzecos obtenidos v reportados en el capfrulo 3 indicar cue el
mcceo puece ser wtilizade en adliceciornes de simulecién esistide ner com-
nutadora para prestatectornia cue permitan cortes v deformacines de tejico
suave en tiempo real.

Cor estas <écnicas se puecen construir modelos con diferente resolucidn
(nimerc de vértices en la malla) para compensar entre realismo visual v tiem-
pes de respuesta. Bl modeio permite chservar 2 la préstata desde diferentes
Derspectivas, con las gue actualmente el cirujanc IO cuenta.

Aungre en este trabalo se acaptarcn téenicas corceidas, come son le
construccidn ce mallggen 30 v el método de mescries v meses, la construccidn
de un mocelo deformanle en 3T celz ordstaia es er sf un frabajo original. Nc
chstazte, este es une orimera propuesta, v camo a2l conviene hacer énfasis
er unz serie ce [Imitanies del mcedelo, asi come las posibles mejores, mismas
gue & continuacidn se describen.

Por la ferme en gue se na reziizedo el muesireo de log contornos ce
manere radiel), el maodelo geométrico construve elementos e volumen de
menor tamafto cerca de la superficie interna (uretra) de la préstata v de
meyor tamano cerce de la superficie externe [cdpsula). FEsto causa clerta
anisoiropla, ve que las deformaciones son mds evidentes en la zona de la
cdpsuia que en le uretra. Para eviter este efecto se requiere mejorar 2l al-
goritmo de muestrec. de menera similar a2l usado por Lin et ¢l (35, para
consiruir una malla mds uniforme, con una densidad de vérsices més he-
mogénea en tode el cuerpo ce la prdstata.

En cuanto al sistema mecénico. en este irabajo no se establecid, por
el momento, un criteric de estabilidad que permita sjustar el tiempo de
integracidn avtomdticamente, al variar los pardmeircs mecdnicos. Esto para
gue el sisteme sea mdés robuste v menaos susceptitie 2 inestebilidades.

El mocelc fgice propuesto es una orimera hindiesis sobre el compor-
tamienso mecénice ce la présiata. Une alternativa v posible mejora del
rmoceic fisico es sustituir le ecuacidn de elasticidad lineal, usada en este tra-
bajo, nor un modelo eldstico ne-linea’. Otra hipdiesis cue nedria evaluarse es
modelar la cdpsula de la préstata como una mealla puramente eldstica (teiide
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fibromuscular) y el interior como un material viscoeldstico (tejido conecti-
70}. De cualquier forma, se planea calibrar, con ayuda de un especialista en
urologia, los pardmetros de esta primera propuesta, para obtener un modelo
visualmente aceptable. Los videos también podrian evidenciar situaciones
reales como sangrado. Eun este sentido, podria trabajarse en la deteccidn de
flujos de sangre y la simulacién de sangrado |5, 43], asi como de las coagula-
ciones efectuadas por el cirujano mediante el electrodo quirtrgico.

En cuanto a la deteccidn de colisiones, ésta se realiza de manera puntual
en la superficie, sin embargo, para simular efectivamente el procedimiento
quirtirgico, debe extenderse el método para la deteccidn de colisiones entre el
cuerpo de tejido y un cuerpo sélido. Otro aspecto tiene que ver con el indice
de resolucién utilizado para registrar el cuerpo de la préstata en el mapa
de ocupacién, una posible alternativa que podria mejorar el desempenio del
método es utilizar un mapa probabilistico similar al presentado por He v
Kaufman [28].

También debido a la no uniformidad en el tamafio de los elementos de
volumen en la malla en 3D, los cortes en esta primera etapa varian de tamamo.
Esto puede corregirse con una malla mds uniforme. Ademads, en este traba-
jo se ignord por ahora el problema de refinar la malla ' ara simular cortes
continuos. Algunos a :tores recomiendan mallas con te aedros [8, 6], pues
permiten mayor flexivilidad para cambios topoldgicos. En este trabajo se
utilizé una malla de volumétrica con pentaedros, pero podria adaptarse para
construir la malla volumétrica con ¢ rraedros. En cuanto a las deformaciones
por cortes, éstos estan modelados ¢ manera local. Sin embargo, a futuro se
debe trabajar en un mecanismo que permita tomar en cuenta deformaciones
globales, asi como remover porciones de tejido cuyos vértices ya no cuenten
con ninguna conexion con ¢l cuerpo de la prostata.

Otro aspecto que requiere mds esfuerzo es el modelar la estructura v los
movimientos reales de la herramienta quirdrgica. De acuerdo con visitas
realizadas a algunas cirugias cn la Clinica 26 del Id 55, efectuadas por ¢l
Dr. Alejandro Sanchez Latios, pudinis observar que s movimientos gue el
cirujano realiza son complicados e i luyen rotaciones y traslaciones de las
aerramicionas. fnesce wrabajo dudcamente se medelan rasleciones, Larmnién

debe modelarse el ambiente virtual en el cual el cirujano navegard. Esto
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incluve integrar a! modele de le srésiata los movimientes v la posicién de une
herremienta awrirgica real. La informecidn de la posicién ce la herramienta
se ghtendrs e pertir de un seguidor dotico comercial, come los ecuipes ce

Nosthen Digitel [42) v Soovker Leibinger 48 .

“r cuerte ale validacidn el medelc. 2 continuacién se presentan alguras
nosthles alternativas a futtre, que consideran (2 cc.aboracidn ce un urdloge.
Er primer lugar debe considerarse .a eleccidn del modeio geoméirico. Este
cuede obtenerse a nivel cuelitasivo, eliglerdo la malla que & cirijano con-
sidere visualmense aceptabie. Cuantitativamente, puece utilizarse la medida
de resolucidn del modelo, 2sf como el porcenueje de variacidn del volumen
eoroximado dei modelo, para dlar un porcentale de variacién minimo acept-
shle, Pogeriormente, *omande en ctenta 12 cantidacd de tefido remcvico
nor tn resecioscopio meal, puece ajustarse el radio de corie del modeic, tare
eproximar la centided de volumen removido de le maila wolumétrica con re-
speczo 2 L2 cantided de *eiido remcvide en vna reseccidn real. Consiceranco
'c antericr, prede alora elegirse ure mealile con urna resolucidn vistalmernte
ecepteble, gue permite el menor tierpo de respuesta. Utro aspecto gue en
este trabajo no se considerd nerc cue puede influir, es el s de lexturas de

tejido en la malle superfciel de la préstata, ! 2] 5-ede ‘mpectar favor
v en .2 me.la glpericle. &2 -2 rragtata, .0 clal DUeds Impaclar I OT
shlemente el realismo visual del madelo.

4 corto plazo parece dificil conter con les resultedos de estucios biomecénicos

de la présiate, que “aciliten le validacién del modelo. Sin embargo, para una
sigriente ezapa inmediate se hardn ohservaciones de cirugfes, meciane graba-
ciones en viceo [41], visitas a cirugias reales v se aprovecharé la experiencia
de cirujeros especialistas. As’, en cuanto a la velidacién del grado de celor-
macicnes, 2l no tener estudios biomecénicos v al simular les cefermaciones ce
la présteta con un medelo fisico aproximado de rescries ¥ masas, la opcion
que parece més vieble es une calibracién manual y cualitative, por medio de
grabacicnes en video de cirugfas reales.

Resumiends, este trabzjo integra todos 108 28SDECTCS NECESArICS DATA CON-
st-wir mocelos *ridimensicnales en computeders ce érganos raales ¥ su ull-
lizacidn en simuleciones de cirzgia gue imvelucran cortes v defermaciones de

tejido suave. Entre estos aspectos se encuentran la construccidn de un moG-
elo geométrice *ridimensionel del velumen del érgano, el modelo mecédnico
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para deformaciones de tejido suave en tiempo real, la deteccién de colisiones
con herramientas quirurgicas y cortes de tejido suave.

El modelo de la préstata que se construy6 tiene las caracter{sticas dindmicas
apropiadas (comportamiento viscoeldstico) para poderse usar en simulaciones
realistas de cirugia transuretral de préstata.

En general, el modelado de tejido deformable puede tener otras aplica-
ciones ademas de CAC, como pueden ser estudios en antropometria o estudios
ergondmicos.

En comparacion con otros trabajos reportados, el modelo desarrollado en
este trabajo tiene un comportamiento deformable aceptable, que representa
un primer prototipo de lo que serd un modelo de la prdstata para un sistema
de CAC real. Para lograr ésto deben realizarse varias mejoras, como las ex-
puestas arriba en estas conclusiones, que permitan al modelo ser utilizado en
simulaciones realistas. Cuestiones como incorporar un modelo de elasticidad
no-lineal; visualizar en la superficie del modelo, texturas de tejido; mejorar
el mecanismo de deteccién de colisiones v extenderio al cuerpo completo de
la herramienta; disefiar el ambiente virtual de navegacion; mejorar la calidad
de los cortes de tejido; e identificacidn de los parametros fisicos, requieren
de mayor esfuerzo. Sin embargo, el modelo presentado es, hasta donde sabe-
mos, el primer modelo deformable de la préstata para simulaciones en cirugia
asistida por computadora. particularmente para prostatectomia.

Finalmente, vale la pena hacer énfasis en las ventajas que tendria un
sistema de CAC para prostatectomia que involucre el uso de un modele de
la prostata, como el aqui presentado. A mediano plazo, un sistema de CAC
puede ser una herramienta de entrenamiento y aprendizaje muy util, que
permitird a los cirujanos novatos adquirir la experiencia suficiente para llevar
a cabo opcraciones rcales, en menor tiempo, y consecucntemente a menor
costo econdmico y con menos ricsgos para el paciente. A largo plazo, un
sistema de CAC para prostatectomia podrda auxiliar a un ciryjano durante
procedimientos reales y permitir, por ejemplo, observar diversas vistas del
interior del paciente con las que actualmente no se cuentan. Permitird al
cirujano tener una vision clara del drea de operacidn, aun en la presencia de
sangrado y hacer estimaciones de la cantidad de tejide removido, haciendo

de la cirugia un procedimicnto mids seguro v probablemente mas ripido.
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Apéndice A

Algoritmos para detectar
colisiones

A.1 Definiciones

B - Es el cuerpo de tejido suave.
v - Es el conjunto de vértices que forman parte de B.
E - Es el conjunto de espacios (celdas) que conforman el mapa de ocupacién
T - Es el cuerpo de la herramienta virtual.
VR - Esel conjunto de vértices a registrar o borrar en el mapa, VE C V.
S[v] - Es el conjunto de resortes ligados al vértice .
plv] - Son las coordenadas cartesianas del vértice v € VR.
] - Es el indice de resolucién de v € V.
SEle] - Es el conjunto de subespacios contenidos en el espacio e
V Ele] - Conjunto de vértices registrados en el subespacio e.
ole] - Son las coordenadas cartesianas del punto de origen del espacio e € E.
wle] - Es el ancho de los lados del espacio e.
nel(e] - Es el namero de subsespacios por cada cara del espacio e,
nsele] - Es el mimero de subsespacios en el espacio e
fele] - Es el factor de redondeo del espacio e
cp[T) - Son Ias coordenadas del punto de contacto de 7.
om - Esel espacio que forma la raiz del mapa de ocupacién.
longitudPromedio( Spv]) - Caleula la longitud promedio de Sjv] para v € V.
resolucton Minima(V) - Obtiene el {ndice de resolucién minimo en V.
espaciollesolucion{e, plvf,r[v]) - Encuentra recursivamente se € SE[e] para v que
mejor se ajusta a plol v vl
puntoEspacio(e, plv]) - Encuentra recursivamente se € 5E£(¢] con menor 1esolucidn que maejor

se ajusta a plo]
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"4 APENDICE A. ZLGORITAOS PAR: DETECTAR COLISIONES

£.2 Creacidn del mapa de acupacion

Descrincidn: Algoritmc para la creacidn del mapa ce ocupact 6m con muliresclucidn. B!
algoritme divide recursivamente el mepa en celdas, . desde ‘a rafz con la resolucidon méximae,
hesta la resoiucién minima.

calcular la lonzizud i de los lacos del mapa, para que contenge a B
Yr e ol Iongﬂzua,Pro"**adw( St
Pmen, — resclucion’dinimall’)
om +— crear’fapaOcupecion(l, 1/2.0, "min,

crecridopeOcunacionl. Tmaz, Toman )
;
L

creer &l espacio inicial e

o,e! « (0.0,0.0,5.0)

dividirEspeciole.ole [l "maz: Tman )
Tegresar e

ole] « (o z,0y,0.2)

we! + 1

rie]  Tactual

nelle] < (/racsuar,

frle, <1 Of"'

if (Tac:uc.i <=1 mm}
nsgeje 0

TEZTasar e
nseje) < nel e
z + olel.z
for { V1,0 < < nelfe] )
for (¥5,0< 7 <nelel)
for ( VE, f’ <k <ne”e\
crear el subespacio se,;; v agregario & SEle]

. .
dividir Zspac (Se"j.l. Cyactual: T'z:c;uah/zoy Tman
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A.3 Registro del cuerpo de tejide en el mapa

Descripcidn: Algoritmo que registra el cuerpo de tejido suave de la prdstata en el mapa
de ocupacidn. Cada vértice en la malla volumétrica se inserta en la celda correspondiente,
de acuerdo a la resolucion del vértice.

Iy - 1/2.0

e — om

for (Vv € VR)
insertaVerticeMapale, v, 1)

insertaVerticeMapale, v, )

plv] < plv] + (1, 11)
se ¢« espacioResolucion(e, pv],2 0 x rv])
if(se#0)

g1 4 plv] - ose]

gz — il x @

gs + redondear(qa)

(z.y,2) < @

idz + z +y x nel[se] + z x nel[se]?

if {0 > idz < nselse] )

insertar v en V E[se]

A.4 Borrado del cuerpo de tejido del mapa

Descripcidn: Algoritmo que borra el cuerpo de tejido suave de la préstata del mapa de
ocupacidn. Para cada vértice en la malla volumétrica se busca la celda que corresponde a
su resolucidn y luego se borra el vértice de la celda.

l% — 5/2.0
€ — om
for (Vv € VR)
borraVerticed apa(e. v, l:;_)

borraVertice M apalc. v, 1)
{
plo] « plo] + (L, 1.1)
se — espacioflesolucion(e. p[v], 2.0 x rlv])
i (se#0)
g1 — plu] — ofse]
g +—rfu] % a,
g5 — redondear{q,)
(z,,2) &4



IPENDICE A ALGCRITLIOS PARA DETECTAR COLISIONZS

[
!
[}
L
]

(Y

1dr =z y X neljse. +
ﬂ\' >1E1'.w<ﬂa a@q)
)

horrer v dz V. ETse

A B Deteccidn de colislones

Descripeidn:  Algoritmo gue detecta si pa ocurrido una colisidn entre la herramienta
guirdrgica y el cuerpo de lz préstata. Tomande las coordenades de ia puntz de 2 her-
ramiente. se buscs recursivamente la ceida con menor resolucién que contiens las coorde-
nadss de la herramienta v se verifica si la celde esta vecia o no.

-« 1/20

2

o — O

€',
aetecraCc‘zs:mfe ey

wale

dezectaColision(e. !, ¢)
Is

<
.

f L\
- \
38 4+ puni oEsmcw ‘e,pr])

— 0'se]
f ] X g:
g3 + redondear(ga)
Y, 2) 03
ide « z +y X nellse) ~ z x nel se]*
if { " 0 > idz < nsekae] ]
regresar se
else
~egresar {0
else
regresar &
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Apéndice B

s ok v st e A A 3 e

Algoritmos de la simulacidn

B.1 Definiciones

B
TS
VD

E

T

LVC, LVD
S[v]

piv]
Panterior ['U]

volumen emouido [U]
puTLtocorte[T}
radiocerte|T)

om

umbralye formacion

Iy
cgrtarVerticeTejiclo('u, T8, 0m,l1)

de formaVertice PorColision{v)
deformaVertice Por Presion{v)
interpenetracionColrsion(
DU, b o L)

satisfaceEvrorDe formacion(

Panteriars Pactuals HHlbI"(l/,h fr:rnm.('mn)

Es el cuerpo de tejido suave.

Conjunto de tridngulos de la superficie de B.

Es el conjunto de vértices circundantes a la zona de corte a
deformar.

Es el conjunto de espacios {celdas) que conforman el

mapa de ocupacidn.

Es el cuerpo de la herramienta virtual.

Listas de vértices.

Es el conjunto de resortes ligados al vértice v.

Son las coordenadas cartesianas actuales del vértice v € VR.
Son las coordenadas cartesianas del vértice v € V R, antes

de la deformacién.

Cantidad de volumen circundante a v removido.

Son las coordenadas del punto de contacto de 7.

Es el radio de corte de T'.

Es el espacio que forma la rafz del mapa de ocupacién.

Es el criterio para decidir si se sigue propagando la
deformacién o no.

La mitad de la longitud [ de los lados del mapa que contiene a B
Remueve de la malla los elementos adyacentes al punto de
corte v, inserta a la lista TS los elementos expuestos

después del corte y retorna la cantidad de volumen removido.
Deforma el vértice v por cfecto de la colisidn {ccuacidn 4.14).
Deforma el vértice v por efecto de la presidn (ecuacién 4.13).
Calcula la interpenctracidn de los cuerpos tras colisionar.

Verifica si ge ha cumplidoe ol umbral de deformacion.
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B.2 Cortes de tejida

Deserpeidn: Algoritmmo cue reeliza los cortes de tejido en la prdsiata. Primerc se de-
tecta el punto de contacie en la malia, despuds se remueven log elementos geométiricos v
mecénicos alredecor del puante de contacto y dnalmente se ceforma el tejida circundarnte
a. drea de corte, en funcién de iz presidn gjercida en el drea de corte.

cortes(T S, 0m, 1. T)
. 2
g
Veontacto ¢ detectaColisionom. [y, punioeyrell

4 -

i { Veoniacio 7 @ ]
VD  cortarTejido(vomsacios TS, r2Gi0m0me T} 0m, 1)
deformarTejidoPor Presion{V D.om, 1]

[—

24— distancia P Veorte!, Pllvecins, )
I£(d < radiceerse I
agregarLista(LVC, vyecing)
elze
agregarLista(LV D, Vieeiro)
LOLUMENptg; — (
ﬁogumentot:zf—anferwr - Eo’:umenremomdo[y]
if{LVO#0)
or (Ve g LVC
volumen + cortarVerticeTejido(v, T S, om, 1]
TOlUWMEN pzal +— VOB o101 +— VOI )
FIEVD £
for (Vo e LVED )
volumenmmo::go[‘u] — volumensoe: + volumenotal—onteror
refornar LV D
b

deformarlejidoPorPresion(LV D, om.11]
. 3
L OH(LVD£0)
for (Vv e LV D)
Panfercor[@] — Prl‘]
defoermaVerticePor Presion(v)
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B.3. DEFORMACION POR COLISION

inserta en LV D los vecinos v, de v, ¥j € S[v]

else

retornar
v « primerElementoLista(LV D) )
Panterior [U] = p[u]
de formaVertice Por Presion{v}
Prueve = p[vjapantemor - panterwr[@‘]
while { LVD #0)

Panterior ['U] = P[UI

119

if ( satisfaceErrorDeformacion(pﬂmgmor,pactw;,umbi;aldefo,.macwn) = false)

inserta en LV D los vecinos v, de v, ¥j € S[v]
borraElementoLista(LV D, v)
v + elementoActuallasta(LV D)
Panterior EU] = p[v]
deformaV ertice Por Presion(v)

Prnueve = p['v]:paniwwr = pantemor[v]

B.3 Deformacién por colisidn

Descripcion: Algoritme que deforma el tejido de la prostata debido a la fuerza resultante
después de la colisién. Primero se detecta el punto de contacto en la malla, después se
calcula la respuesta de colision y con ésta se deforma el tejido, propagdndose la defor-
macién desde el punto de contacto hacia sus vecinos, hasta que se satisface el umbral de
deformacién.

de formacionPorColision(B.om,[1, e

{

Ueoontacto — detectaColision{om, Iy, PUntOcontacte|X])

1f ( Veantacto 7+‘ @ )

LV Doeruar +— deformaTendoPorColision( B, om, il% Veontactor PUMOcontacto L))

for { Yvdeformado € LV Danterior )
d « distancia(puntosentactol L], PVde formado))
if ( T T'Gdiodcfor'nmcwﬂ
if ( Ude formado é LV Doctvar )
relagaT ejido(vyeformador 0. 11 )
borraEl(*m,emfoLis;ta(LVD,,m(:,‘,w. Vo For mads)
while ( v“a’cformmioa LV Dperyal # 0 )
if ( Vdeformado e LV Dynierior )
inserta ElmnﬁntOLiSta(LVDantcmor«TJdcformadc)
borraElementolesta(LV Dycyai)
else for K Vl‘ri:‘for'mado € LY Danterior )
relajal cfidoliu formador 077, [} )

W RS

W N

B A LA
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N
I

b

deformeT endoPorlolision B, om, E%: Urontacios PUT0conzacto & 1)

I

V€= Tepntacso
penetracion, < interpenetracionColision v, punioesniecto 2)
Danterior [U- = p{v:
Danterior panterwrivj
de formai erticePorColiswon(u, penet-acion..
ingertaElemenioLlista(LV D, %)
while (LVD £ )
Danterior ‘U] = p;’b‘
if [ satisfaceErrorDeformacionPonzemior Dactuars WG Glae 2ormacion, = faise
inserta en LV D los vecinos v; de v, ¥j € ST}
borraElementalista L7/ D, v)
v + elemenicActual Lista( LV D)
penetracion, «— (0,2,0)

Q3

Domzeryor ¥V, = D V|
deforma’ ertice PorColision/v. penetrocion,)
Drnuero = p'@,-pa"ltsrm:" = Danterior :UJ
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