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GLOSARIO 

 

 Biomecatrónica: Esta línea está orientada a brindar apoyo tecnológico 

al área Hospitalaria mediante el desarrollo de equipos médicos de monitoreo, 

rehabilitación (diseño y construcción de prótesis mecatrónicas), 

instrumentación para elementos de sensórica y modelación e identificación 

de sistemas fisiológicos. 

 

 Cirugía: práctica que implica la manipulación mecánica de las 

estructuras anatómicas con un fin médico. La cirugía virtual es la técnica en 

la que se implementa un ambiente virtual para simular una cirugía 

involucrando el máximo realismo posible para que se asimilen las 

condiciones a las que se someterán tanto medico como paciente. 

 

 Cirugía Virtual: Técnica en la que se implementa un ambiente virtual 

para simular una cirugía. 

 

 Continuo: isomorfismo del sistema de los números reales en el 

espacio euclidiano tridimensional: entre cada dos partículas de material hay 

otra partícula de material. 

 

 Esfuerzo: Cuando un cuerpo en equilibrio está sujeto a fuerzas 

externas, se generan fuerzas internas. La magnitud de estas fuerzas se 

define por su intensidad llama esfuerzo (stress). El esfuerzo es una medida 

de la distribución interna de la fuerza por unidad de área que equilibra y 

reacciona a las cargas externas o las condiciones de contorno aplicadas a un 

cuerpo. 

 

 Deformación: Es el cambio de la forma bajo la acción de cargas. 

 

 Elasticidad: Propiedad que se basa en la presunción de que el 

esfuerzo es una función unívoca de la deformación. Si se asume que el 

esfuerzo es una función lineal de la deformación, el modelo se denomina 

linealmente elástico, de lo contrario se llama elástico no lineal. 

 

 Plasticidad: Se basa en la presunción de que existe un esfuerzo de 

fluencia y que se puede desarrollar una deformación plástica o permanente 

cuando se alcanza este punto. 
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 Hiperelásticidad: Cuando un material puede estar sometido a grandes 

deformaciones sin presentar deformación permanente (sin que haya 

disipación interna de energía) se denomina hiperelástico [Chaves09]. Estos 

materiales no tienen en consideración las deformaciones pasadas y su 

comportamiento no presenta histéresis. La relación esfuerzo-deformación se 

deriva de una función de energía de deformación. 

 

 Stress: Fuerza por unidad de área actuando sobre una superficie 

separando dos sets de partículas de material sobre los dos lados de la 

superficie. El stress es definido por el límite de la razón ΔT/ ΔS, donde ΔT es 

una fuerza debida a partículas en el lado positivo de la superficie del área ΔS 

actuando sobre las partículas sobre el lado negativo de la superficie. 

 

 Viscoelásticidad: Un material se dice que es viscoelástico si el material 

tiene una parte elástica (recuperable), así como una parte viscosa (no 

recuperable). Tras la aplicación de una carga, la deformación elástica es 

instantánea, mientras que la parte viscosa se produce con el tiempo.  
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INTRODUCCIÓN 

 

El uso de simuladores implementando la realidad virtual, permite a los 

cirujanos y practicantes realizar diversos tipos de procedimientos y con ello 

reducir el riesgo de errores en los pacientes. Los métodos tradicionales de 

entrenamiento y aprendizaje relacionados con procedimientos quirúrgicos se 

limitan al uso de imágenes, maquetas "phantoms" y prácticas de laboratorio 

con cadáveres. Sin embargo, las tecnologías actuales nos permiten integrar 

conceptos de realidad virtual para incrementar el impacto de las técnicas 

existentes, como es el caso de las imágenes médicas con técnicas de 

procesamiento de imágenes y realidad virtual dentro de un simulador 

quirúrgico.  

Los simuladores quirúrgicos son herramientas que facilitan el aprendizaje 

previo de técnicas complejas como: endoscopia virtual [Perez11], cirugía 

dentro del hueso temporal [Chan11], cirugía oftálmica [Le11] y cirugía 

intestinal [Raghupathi04], y  contribuyen a la reducción de riesgos asociados 

a la práctica de un nuevo procedimiento 

Estos simuladores deben estar en capacidad de leer el conjunto de imágenes 

de entrada (i.e. tomografías computarizadas, resonancias magnéticas), 

proveer herramientas para segmentación y reconstrucción tridimensional de 

las estructuras anatómicas de interés. Aplicarles un modelo que represente 

sus propiedades biomecánicas y permitir la interacción usando diferentes 

canales sensoriales (i.e. vista usando visión tridimensional y tacto usando 

dispositivos hápticos principalmente) a través de un entorno virtual. La 

interacción del usuario con el entorno virtual debe estar soportada por un 

modelo físico que le permita navegarlo y que represente adecuadamente la 

manipulación del instrumental y su interacción con los tejidos [Perez2010, 

Lamata08, Misra08]. 
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RESUMEN 

 

El uso de simuladores quirúrgicos utilizando realidad virtual permite a los 

cirujanos practicar diversos tipos de procedimientos y con ello reducir riesgos 

en los pacientes. Estos simuladores deben estar en capacidad de leer un 

conjunto de imágenes de entrada (p.e. tomografías computarizadas, 

resonancias magnéticas), incorporar herramientas para segmentación y 

reconstrucción tridimensional de las estructuras anatómicas de interés. Estas 

herramientas también deben permitir la configuración de un modelo de 

tejidos y colisiones que represente sus propiedades biomecánicas y permitir 

la interacción usando diferentes canales sensoriales (p.e. vista utilizando 

dispositivos para visión estereoscópica y tacto con dispositivos hápticos) a 

través de un entorno virtual.  

Durante una cirugía el sentido del tacto juega un rol importante ya que de 

acuerdo con la rigidez del órgano, el cirujano puede realizar un diagnóstico 

del mismo. Un ejemplo ocurre durante la cirugía de páncreas donde la 

palpación permite inferir si existe algún tumor o masa rígida en su interior. 

Este procedimiento se puede representar en un ambiente virtual utilizando un 

dispositivo háptico con realimentación de fuerza que permita al usuario sentir 

la rigidez del órgano. En esta propuesta se plantea el estudio y modelado 

matemático para representar realísticamente tejidos blandos con 

características heterogéneas (p.e. presencia de un tumor). Para garantizar el 

realismo del tejido se utilizará la teoría de viscoelasticidad e hiperelasticidad 

y el uso de métodos numéricos como el de elementos finitos (FEM) apoyados 

en cómputo con la unidad de procesamiento gráfico (GPU) para garantizar 

que la implementación del prototipo permita su ejecución en tiempo real. 
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ABSTRACT 

 

The use of surgical simulators using virtual reality allows surgeons to practice 

different types of procedures and thereby reduce risk in patients. These 

simulators must be able to read a set of input images (ex. CT scans, MRIs), 

incorporating tools for segmentation and three-dimensional reconstruction of 

anatomical structures of interest. These tools should also allow the 

configuration of a tissue model and collisions representing their 

biomechanical properties and allowing interaction using different sensorial 

channels (ex. sight using stereoscopic vision devices with haptic devices and 

touch) through a virtual environment. 

During surgery the sense of touch plays an important role since according to 

the rigidity of the organ, the surgeon can make a diagnosis of it. One example 

occurs during surgery of pancreas where palpation is used to infer whether 

there is any tumor or hard lump inside. This procedure can be represented in 

a virtual environment using a haptic device with force feedback that allows 

the user to feel the stiffness of the organ. This proposal is raised in the study 

and mathematical modeling to represent realistically soft tissue with 

heterogeneous characteristics (ex. presence of a tumor). To ensure the 

realism of the used tissue, the viscoelasticity theory and hyperelasticity will be 

used and the use of numerical methods such as finite element computation 

supported by the graphics processing unit (GPU) to ensure that the 

implementation of the prototype allows real-time execution. 
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OBJETIVOS 

 

OBJETIVO GENERAL 

Modelar y simular la deformación de un tejido biológico blando para cirugía 

virtual. 

 

OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

1. Determinar los parámetros necesarios de un tejido biológico blando 

2. Plantear un modelo matemático para el tejido biológico blando 

3. Realizar una simulación computacional del modelo planteado. 
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1. PARÁMETROS DE UN TEJIDO BLANDO 

 

1.1. ESTADO DEL ARTE 

 

En el área de educación médica y cirugía hay una gran necesidad por el 

entrenamiento de palpación para identificar tumores, para ello se han 

implementado diversas aplicaciones de realidad virtual para que por medio 

de simulación los estudiantes se puedan entrenar en el diagnostico mediante 

palpación por medio de la realimentación de fuerza que permite que al 

examinar el tejido según sus deformaciones se detecten anormalidades y 

tumores [Dinsmore97]. 

También se ha adoptado la simulación de tejidos biológicos blandos para 

crear ambientes virtuales los cuales se usan como una guía computarizada 

para implementar cirugías mínimamente invasivas acompañando al 

procedimiento tradicional [Aboaba11], pero con el valor agregado de que por 

medio de la simulación pueden anticipar los procedimientos a seguir y así 

analizar consecuencias de los mismos. 

En simulación de cirugía se destacan diferentes trabajos en el modelado de 

tejidos blandos. Picinbono et al. [Picinbono03] utilizan el modelo St. Venant-

Kirchoff con FEM y comportamiento anisotrópico para la simulación de tejidos 

con grandes desplazamientos. El modelo no lineal hiperelástico Neo-

Hookean, fue utilizado en el simulador endoscópico de Sekely et al. 

[Szekely00]. Para incorporar comportamiento no lineal, Wu et al. [Wu01] 

utilizan los modelos Mooney-Rivlin [Mooney40, Rivlin48] y Neo-Hookean en 

materiales con hiperelasticidad. 

Dentro de los trabajos más recientes se destacan los modelos hiperelásticos 

utilizados por Lister et al. [Lister11], donde adaptan el modelo de Ogden 

[Ogden72] para representar las deformaciones de un hígado de cerdo, y por 

Lapeer et al. [Lapeer11], donde utilizan FEM para simular en tiempo real las 

deformaciones de la piel, sin embargo carecen de las propiedades viscosas 

que aumentan el realismo de la simulación. 
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1.2. MARCO CONCEPTUAL 

 

La cirugía es la práctica que implica la manipulación mecánica de las 

estructuras anatómicas con un fin médico. La cirugía virtual es la técnica en 

la que se implementa un ambiente virtual para simular una cirugía 

involucrando el máximo realismo posible para que se asimilen las 

condiciones a las que se someterán tanto médico como paciente.  

 Palpación de tejidos biológicos 

La inspección y palpación han sido consideradas de gran importancia porque 

por medio de ella se pueden determinar los cambios de los tejidos blandos, 

así como los de los órganos y vísceras debajo de los mismos, con lo que se 

pueden hallar malformaciones, tumores, entre otros y con ello diagnosticar. 

Con la palpación se puede diferenciar los bordes de los órganos lo cual 

permite inferir la ubicación de los mismos, su densidad, su forma y los 

cambios en cada tejido [Pottenger22]. 

 Propiedades biomecánicas de los tejidos biológicos 

Las propiedades mecánicas de los tejidos biológicos [Fung93] se pueden 

describir mediante su ecuación constitutiva, la cual relaciona el campo 

cinemático, térmico y mecánico. En el caso de la simulación de tejidos 

durante una cirugía se estudian las relaciones entre esfuerzos y 

deformaciones, desplazamientos y fuerzas [Timoshenko51], ya que estas 

relaciones son fundamentales en el modelado y la representación de 

modelos deformables. 

• Esfuerzo: Cuando un cuerpo en equilibrio está sujeto a fuerzas 

externas, se generan fuerzas internas. La magnitud de estas fuerzas se 

define por su intensidad  y se llama esfuerzo (stress). El esfuerzo es una 

medida de la distribución interna de la fuerza por unidad de área que 

equilibra y reacciona a las cargas externas o las condiciones de contorno 

aplicadas a un cuerpo. 

• Deformación: Es el cambio de la forma bajo la acción de cargas. 

Existen diferentes modelos descritos en la literatura para relacionar esfuerzo 

y deformación [Bedford04]: 



13 
 

• Elasticidad: Propiedad que se basa en la presunción de que el 

esfuerzo es una función unívoca de la deformación. Si se asume que el 

esfuerzo es una función lineal de la deformación, el modelo se denomina 

linealmente elástico, de lo contrario se llama elástico no lineal. 

• Viscoelásticidad: Un material se dice que es viscoelástico si el material 

tiene una parte elástica (recuperable), así como una parte viscosa (no 

recuperable). Tras la aplicación de una carga, la deformación elástica es 

instantánea, mientras que la parte viscosa se produce con el tiempo.  

• Plasticidad: Se basa en la presunción de que existe un esfuerzo de 

fluencia y que se puede desarrollar una deformación plástica o permanente 

cuando se alcanza este punto. 

• Hiperelásticidad: Cuando un material puede estar sometido a grandes 

deformaciones sin presentar deformación permanente (sin que haya 

disipación interna de energía) se denomina hiperelástico [Chaves09]. Estos 

materiales no tienen en consideración las deformaciones pasadas y su 

comportamiento no presenta histéresis. La relación esfuerzo-deformación se 

deriva de una función de energía de deformación. 

 Deformación de mallas para cirugía virtual 

Uno de los temas de interés de la computación gráfica es la simulación en 

tiempo real de objetos elásticos a través de una representación denominada 

modelos deformables [Meier05]. Dentro de un sistema de simulación 

quirúrgico es necesario utilizar este tipo de modelos para representar 

adecuadamente los tejidos y aumentar su grado de realismo. Los modelos 

deformables idealmente deben satisfacer dos condiciones: interactividad y 

realismo del movimiento, sin embargo, en la práctica cumplen una en 

detrimento de la otra. Los sistemas de realidad virtual prefieren interactividad 

sacrificando precisión para preservar la sensación de inmersión en el usuario 

[Burdea03].  

Los modelos deformables se pueden clasificar como se muestra en la figura 

1.1   
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Figura 1.1. Clasificación de modelos deformables 

• Modelos no-físicos:   

Los métodos no-físicos para el modelado de objetos deformables 

generalmente se basan en técnicas geométricas puras o en uso simplificado 

principios físicos para lograr el efecto visual deseado. 

La idea principal de los métodos basados en splines es modificar la forma de 

los objetos complejos mediante la variación de la posición de puntos de 

control. Las curvas Bezier [Bartels87], B-splines [Barsky88], y no uniforme B-

splines racionales (NURBS) [Kuhn96] son los métodos basados en splines 

más comúnmente utilizados. La idea principal de la deformación de forma 

libre FFD, introducida por Sederberg et al. [Sederberg86], es deformar la 

forma de un objeto por la deformación del espacio en el que está inmersa. 

Los modelos no-físicos suelen tener baja demanda de cómputo y permiten el 

control directo sobre las deformaciones. Sin embargo, puede ser difícil 

expresar las deformaciones específicas en términos de puntos de control 

spline o asignaciones FFD [Faloutsos97]. Generalmente, utilizan funciones 

de energía que no tiene ningún vínculo con las propiedades físicas del 

material, por lo que no puede proporcionar la precisión necesaria en un 

sistema de simulación quirúrgica. 
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• Modelos físicos:  

Puesto que los modelos no-físicos no son lo suficientemente precisos para la 

simulación quirúrgica, la mayoría de las investigaciones se centran en el 

desarrollo de modelos físicos. Los modelos físicos están basados en los 

métodos basados en malla como los métodos de masa-resorte [Waters92, 

Delingette94], FEM [O’Brien99], el método de los elementos de contorno 

(BEM) [James02], el método de diferencias finitas (FDM) [Terzopoulos88], el 

método de chainmail [Gibson97]; o en los métodos libres de malla, tales 

como el método de animación basado en puntos (PBA) [Müller04], el método 

de campo finito asociados a puntos (PAFF) [Lim06] o el método de 

deformación volumétrica basada en puntos (PBVD) [Wang09]. 

 Método de los elementos finitos 

El método de los elementos finitos es un método de aproximación de 

problemas continuos de tal forma que: 

• El continuo se divide en un número finito de partes o elementos, cuyo 

comportamiento se especifica mediante un número finito de parámetros 

asociados a ciertos puntos característicos denominados nodos. Estos 

puntos son las uniones de cada elemento con sus adyacentes. 

• El sistema completo se forma por ensamblaje de los elementos. 

• Las incógnitas del problema pasan a ser el valor de las funciones 

matemáticas en cada uno de los nodos. 

• El comportamiento en el interior de cada elemento queda definido a 

partir del comportamiento de los nodos mediante funciones de interpolación y 

de forma. 

Por tanto este método se basa en transformar un cuerpo de naturaleza 

continua en un modelo discreto aproximado. El conocimiento de lo que 

sucede al interior del modelo se obtiene mediante la interpolación de los 

valores conocidos en los nodos, es por tanto, una aproximación de los 

valores de una función a partir del conocimiento de un número determinado y 

finito de puntos [Frías04]. 
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 Otros métodos numéricos 

Un método numérico es un procedimiento mediante el cual se obtiene, casi 

siempre de manera aproximada, la solución de ciertos problemas realizando 

cálculos puramente aritméticos y lógicos (operaciones aritméticas 

elementales, cálculo de funciones, consulta de una tabla de valores, cálculo 

preposicional, etc.). Consiste en una lista finita de instrucciones precisas que 

especifican una secuencia de operaciones algebraicas y lógicas (algoritmo), 

que producen o bien una aproximación de la solución del problema (solución 

numérica) o bien un mensaje. La eficiencia en el cálculo de dicha 

aproximación depende, en parte, de la facilidad de implementación del 

algoritmo y de las características especiales y limitaciones de los 

instrumentos de cálculo.  

En general, al emplear  estos instrumentos de cálculo se introducen errores 

llamados de redondeo [Seminario11]. Algunos métodos numéricos son: 

• Euler 

 

Este método aproxima la ecuación del tipo: 

 
 ( )

 ( )
  (   )  ( )     (1.1) 

 

Es decir, una ecuación diferencial de primer orden con condiciones iníciales. 

La fórmula de recurrencia para este método es: 

 

            (     ) (1.2) 

 

Donde h es un numero decimal llamado tamaño de paso, y h>0. 

 

• Euler mejorado 

 

Este método pertenece a una categoría de técnicas numéricas conocidas 

como métodos predictor-corrector. También aproxima la ecuación de la 

forma: 
 ( )

 ( )
  (   )      ( )    (1.3) 

 

Pero antes de aplicar la formula de recurrencia, utiliza una variable como 

predictor, así el método de Euler mejorado con tamaño de paso h consiste en 



17 
 

la aplicación de las formulas iterativas: 

 

    (     )(1.4) 

            (1.5) 

    (         )(1.6) 

        
 

 
 (     ) (1.7) 

Así pues el método consiste en un predictor: 

 

            (     )  (1.8) 

 

  

Y un corrector: 

         
 

 
  (     )   (         )  (1.9) 

 

 

  

Este método tiene una mejor exactitud con mayor h eso implica que 

requieren menos iteraciones y da un resultado más cercano al dado por la 

solución exacta. 

 

• Runge-Kutta. 

 

Este método se aplica a ecuaciones diferenciales del tipo: 

 
  

  
  (   )  ( )     (1.10) 

 

Y en donde se tienen unas constantes calculadas de la siguiente manera: 

 

    (      ) (1.11) 

    (   
 

 
    

 

 
   (1.12) 

    (   
 

 
    

 

 
   (1.13) 

    (           ) (1.14) 

 

Y la formula iterativa es: 
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(             ) (1.15) 

 

Este método es un método de cuarto orden, y puede demostrarse que el 

error acumulativo en un intervalo acotado [a,b] es: 

| (  )    |      (1.16) 

Donde C es una constante que depende de la función y del intervalo [a,b] 

pero no depende de h. 

Esto significa que este método entrega un resultado muy preciso en 

comparación con los otros dos métodos [Martinez10]. 

 

 Anatomía del Hígado 

 

El hígado es uno de los órganos más complejos e importantes del cuerpo 

humano. Su función primaria es controlar el flujo de las sustancias 

absorbidas a través del sistema digestivo antes de que estas pasen al 

sistema circulatorio.  

 

 Descripción general del hígado:  

 

El hígado es la glándula más larga del cuerpo humano, su peso aproximado 

es de 3 libras y ocupa una extensa región mayormente ubicada en el lado 

derecho del tórax, debajo del diafragma y detrás de las costillas de la 5 a la 

10.   

El hígado tiene muchas funciones, las principales son:  

 

 Actúa como una barrera entre el sistema digestivo y el sistema 

circulatorio.  

 Procesa sustancias tóxicas antes de que entren en circulación. 

 Almacenando y convirtiendo nutrientes para un uso futuro. 

 Secretando bilis en el intestino delgado para descomponer las 

grasas.  
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 Descripción anatómica:  

 

El hígado está dividido en 4 lóbulos: derecho, izquierdo, caudado y cuadrado. 

Los lóbulos derecho e izquierdo son los más grandes, mientras que el 

caudado y cuadrado son los más pequeños y están ubicados en la parte 

posterior. Dos ligamentos son visibles en la parte anterior. Por arriba, el 

ligamento falciforme separa los lóbulos derecho e izquierdo. Inferior al 

ligamento falciforme está situado el ligamento redondo, que sobresale 

ligeramente desde el hígado. También visible en la parte anterior de la 

porción más inferior del lóbulo derecho está la vesícula biliar. 

 

 
 

Figura 1.2. Anatomía del Hígado y órganos adjuntos. (Chile, 2012) 

 

Posteriormente, muchas de las estructuras más interesantes son visibles. El 

lóbulo caudado está situado superiormente, aproximadamente entre los 

lóbulos derecho e izquierdo. Adyacente al lóbulo caudado está el surco para 

la vena cava inferior. Inmediatamente por debajo del lóbulo caudado está la 

porta hepatis, donde la arteria hepática y la vena porta hepática entran en el 

hígado. La vena porta transporta sangre cargada de nutrientes desde el 
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sistema digestivo. Inferior a la porta del hígado está el conducto biliar que 

lleva de nuevo a la vesícula biliar. Por último, la vena hepática, donde es post 

procesada la sangre, sale del hígado, se encuentra inferior y adyacente al 

surco de la vena cava inferior. 

 

El hígado se mantiene en su lugar por un sistema de mesenterios posterior, y 

está también unido al diafragma a través del ligamento falciforme. Además, la 

mayor parte del hígado está cubierto por el peritoneo visceral. 

 

 Anatomía microscópica 

 

La unidad básica funcional del hígado es el lóbulo hepático. Un solo lóbulo es 

del tamaño de una semilla de sésamo y es aproximadamente de forma 

hexagonal. Las estructuras primarias de un lóbulo son: 

 

· Platos de hepatocitos que forman la mayor parte del lóbulo 

· Tríadas portales en cada esquina del hexágono 

· Vena central 

· Sinusoides hepáticos que van desde la vena central a las tríadas 

portales 

· Macrófagos hepáticos (células de Kupffer) 

· Los canales biliares ("canales pequeños") - formado entre las 

paredes de los hepatocitos adyacentes 

· Espacio de Disse - un pequeño espacio entre las sinusoides y los 

hepatocitos. 

 

Las tríadas portales constan de tres vasos: una arteriola hepática portal, una 

vénula hepática portal y un conducto biliar. La sangre de la arteriola y la 

vénula tiene el flujo en la misma dirección - a través de las sinusoides hacia 

la vena central, que finalmente conduce a la vena hepática y la vena cava 

inferior. 

 

La bilis secretada fluye en la dirección opuesta - a través de los canalículos 

biliares lejos de la vena central, hacia la tríada portal, y sale a través de la vía 

biliar. Mientras la sangre fluye a través de las sinusoides y el espacio de 

Disse hacia la vena central, los nutrientes son procesados y almacenados 

por los hepatocitos, y las células sanguíneas y las bacterias son engullidas 

por las células de Kupffer. 
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 Tipos de Células 

 

El hígado tiene 5 tipos de células: los hepatocitos, células de Kupffer, células 

endoteliales sinusoidales, células de los conductos biliares epiteliales y 

células de Ito. Los hepatocitos representan el 60% de las células del hígado, 

y aproximadamente 80% de masa de células del hígado total. La mayor parte 

de la capacidad de síntesis y el metabolismo del hígado se derivan de la 

labor de los hepatocitos. Los hepatocitos se disponen en placas de una sola 

célula de espesor. La sangre que fluye hacia la vena hepática en el espacio 

de Disse pasa ambas áreas superficiales expuestas de las placas de 

hepatocitos, las toxinas y los nutrientes dentro de la sangre son extraídos por 

los hepatocitos. 

 

Las células de Kupffer son macrófagos que residen en las sinusoides. Estas 

células ayudan a limpiar los viejos glóbulos rojos de la sangre y las bacterias. 

También descomponen hemo (el pigmento que contiene hierro en la 

hemoglobina) en bilirrubina, la cual se convierte en uno de los principales 

pigmentos de la bilis. Un subproducto tardío de bilirrubina da a las heces su 

característico color marrón. 

 

Las células endoteliales sinusoidales son “ventanas” lo que significa que 

tienen poros grandes que permiten que la mayoría de las proteínas pasen 

libremente a través del endotelio sinusoidal al espacio de Disse, donde 

pueden entrar en contacto directo con los hepatocitos. Los poros son 

también bidireccionales, lo que significa que las proteínas creadas por el 

hígado y otras sustancias almacenadas o procesadas por el hígado también 

pueden ser transmitidas de vuelta a la sangre. Las células epiteliales de los 

conductos biliares recubren los conductos biliares interlobulares dentro de las 

tríadas portales.  

 

Las células de Ito se encuentran en el espacio de Disse. Son importantes 

porque cuando el hígado está lesionado, las células de Ito se transforman en 

células que producen colágeno, que conduce a la fibrosis hepática. Si esto 

se produce a gran escala, puede conducir a la cirrosis del hígado.  
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Figura 1.3. Estructura celular del lóbulo del Hígado. [Kerdok06] 

 

 Funciones del Hígado 

 

El hígado tiene 4 funciones principales:  

 

1. Síntesis de muchas proteínas que circulan en la sangre. Estos 

incluyen albúmina, factores de coagulación, alfa1-antitripsina, 

lipoproteína de muy baja densidad, y muchos otros. 

2. Almacena los nutrientes para su uso posterior. El hígado equilibra 

el suministro de nutrientes dependiendo de la demanda. Por 

ejemplo, el hígado almacena la glucosa en forma de glucógeno, y 

la convierte de nuevo en glucosa cuando sea necesario. Si el 

suministro de glucógeno se agota, el hígado también pueden 

sintetizar glucosa a partir de aminoácidos, lactato y glicerol aunque 

esto es menos eficiente que convertir el glucógeno en glucosa. 

Además, el hígado metaboliza los ácidos grasos, colesterol, y 

aminoácidos. Cuando hay un exceso de glucosa en la sangre, el 

hígado puede convertir el exceso de glucosa y aminoácidos en los 

ácidos grasos para el almacenamiento. El hígado sintetiza el 

colesterol y lo elimina de la circulación. Finalmente, el hígado 

puede sintetizar aminoácidos no esenciales cuando sean 



23 
 

necesarios para el cuerpo. 

3. La desintoxicación y la eliminación de sustancias tóxicas. Las 

toxinas son neutralizados por la capacidad del hígado para 

metabolizar compuestos lipófilos. Estos compuestos (unidos a la 

albúmina) entran en las sinusoides hepáticas y luego a la zona de 

Disse. Las enzimas en los hepatocitos (enzimas citocromo P-450) 

están involucrados en el metabolismo de los compuestos lipófilos, 

que incluyen toxinas y muchos fármacos. 

4. La producción de bilis. La bilis actúa como un detergente y rompe 

las grasas en componentes más pequeños para que puedan ser 

digeridos en el intestino delgado. La bilis también proporciona una 

forma para que el hígado elimine los desechos, incluyendo la 

bilirrubina, el colesterol y las toxinas. La bilis se forma en los 

canalículos biliares, que desembocan en los conductos biliares 

interlobulares. Estos conductos se fusionan con otros conductos, 

formando grandes conductos intermedios, que con el tiempo se 

funden en los conductos hepáticos derecho e izquierdo, que se 

funden en el conducto hepático común, que se une con el 

conducto cístico de la vesícula biliar, finalmente forman el conducto 

biliar común, que desemboca en el intestino delgado. 

 

 Relaciones del Hígado con otros órganos. 

 

El hígado interactúa con muchos otros órganos. Siguiendo el flujo de sangre, 

el hígado recibe su suministro de sangre arterial de las arterias hepáticas. 

Las arterias hepáticas son distales al tronco celíaco, que es distal a la aorta 

abdominal. Así, el hígado recibe su suministro de sangre oxigenada desde el 

corazón. La sangre cargada de nutrientes desde el sistema digestivo y la 

sangre que sale del bazo entran en el hígado a través de la vena portal 

hepática. La sangre procesada deja el hígado a través de las venas 

hepáticas drenándose en la vena cava inferior, para completar la conexión 

con el corazón. 

 

El hígado afecta la digestión a través de la formación de la bilis, que se 

secreta en el intestino delgado. La vesícula biliar es esencialmente un 

espacio de contención para las vías biliares del hígado. El hígado está lleno 

de ganglios linfáticos, los cuales proporcionan el drenaje de líquidos y el 

apoyo al sistema inmunológico. El hígado sintetiza muchas proteínas 

sanguíneas, mostrando su relación con ese "órgano". El hígado también 
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tiene un suministro de nervios, que muestra su relación con el sistema 

nervioso. Finalmente, la enfermedad de hígado a menudo causa problemas 

en el sistema renal, lo que demuestra una relación con los riñones [Allen 02]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



25 
 

1.3. MARCO CONTEXTUAL 

 

Este proyecto se desarrolla con el grupo de investigación DAVINCI adscrito a 

la facultad de Ingeniería, por el programa de Ingeniería en Mecatrónica en la 

Universidad Militar Nueva Granada, en el marco del proyecto ING964: 

Cirugía Virtual Fase I: Simulación de Tejidos Blandos. 

 

Se realiza dentro del marco de la línea de investigación de Biomecatrónica, 

con herramientas de Realidad Virtual. El tutor Investigador del proyecto es el 

Ingeniero Byron Alfonso Pérez Gutiérrez M.Sc. director del centro de 

Realidad Virtual, quien llevará la guía de cada una de las fases del proyecto, 

incluyendo la primera que es a la cual se dedicará este informe de auxiliar de 

investigación.  
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1.4. METODOLOGÍA 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Cirugía Virtual Fase I: 
Simulación de Tejidos 

Blandos. 

Planteamiento del 
modelo de tejido 

Blando 

Estado del Arte: 
Revisión modelos 

previos 

Determinación de las 
propiedades 
mecánicas 

involucradas 

Estimacion de 
parámetros para 

moledado 

Formulación del 
modelo 

Planteamiento de un 
moldelo matemático 

Análisis del modelo 

Planteamiento del 
algoritmo 

Simulación 
computacional  

Validación del 
algoritmo 
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1.5. DETERMINACIÓN DE LAS PROPIEDADES MECÁNICAS EN 

TEJIDOS BLANDOS.  

 

 

Los cuerpos están conformados por diversos tejidos, en la biología los 

átomos y moléculas se organizan en células, tejidos, órganos y finalmente 

organismos individuales. Estos arreglos de moléculas conforman un tejido o 

material biológico que se considera como un continuo para su estudio. La 

definición clásica de un continuo se encuentra consignada en el glosario.  

 

 Masa y densidad. 

 

Cada partícula tiene masa. La densidad de masa de un continuo en un punto 

P es definida considerando una secuencia de volumen ΔV adjunto a P. si la 

masa de las partículas en ΔV es denotada por ΔM, y si la razón ΔM/ΔV 

tiende al límite ρ(P) cuando ΔV tiende a cero, entonces ρ(P) es la densidad 

de masa del continuo en P. 

 

La física actual no concibe la distribución espacial de partículas elementales, 

átomos y moléculas en un organismo vivo como un isomorfismo del sistema 

de números reales. Por lo tanto un material continuo basado en la definición 

clásica no es compatible con el concepto de la física de partículas. Es 

necesario modificar la definición clásica de un continuo antes de poder 

aplicarla a la biología. 

 

La modificación se basa en el hecho de que las observaciones de los 

organismos vivos se pueden hacer a varios niveles de tamaño: p.e. al nivel 

del ojo desnudo, o dentro del límite de un microscopio óptico, o dentro del 

límite de los microscopios electrónicos o dentro del límite de los microscopios 

de efecto túnel. Cada uno de estos instrumentos define un límite de tamaña 

bajo el cual pequeña información puede ser obtenida. Y las imágenes de una 

entidad biológica lucen muy diferentes a distintos niveles de aumento. Esto 

sugiere que se pueda definir un continuo del mundo real con un límite 

específico en la menor escala de tamaño. Así se puede definir la densidad de 

masa de un material en un punto P en un espacio tridimensional como el 

límite de la razón ΔM/ ΔV cuando  ΔV tiende a un límite inferior finito que no 

es cero. ΔM es la masa de las partículas en un volumen ΔV que encierra al 

punto P. Desde que ΔV no puede tender a cero, el valor limitante ΔM/ ΔV 
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debe ser igual a ρ(P) ± un error tolerable del cual sus límites deben ser 

especificados y aceptados. 

 

 Stress  

 

El stress es definido por el límite de la razón ΔT/ ΔS, donde ΔT es una fuerza 

debida a partículas en el lado positivo de la superficie del área ΔS actuando 

sobre las partículas sobre el lado negativo de la superficie. Tomando el límite 

de nuevo se restringe ΔS a ser pequeño pero finito, con un límite inferior de 

tamaño especifico. El valor limitante de ΔT/ ΔS debe tener una límite de error 

prescrito que sea aceptable. Desde que el límite inferior del tamaño es una 

parte de la definición, una elección diferente del límite inferior del tamaño 

puede resultar en un continuo diferente. Por ejemplo, toda la sangre puede 

ser considerada como un continuo a la escala del corazón, arterias grandes y 

venas grandes, pero debe considerarse como un fluido de dos fases, con 

plasma y células sanguíneas como dos fases separadas en los vasos 

sanguíneos capilares y las arteriolas y vénulas. En una escala más pequeña 

uno puede identificar la membrana de glóbulos rojos como un continuo y el 

glóbulo rojo como otro. Se toma el ejemplo del pulmón, uno puede identificar 

el parénquima del pulmón como un continuo cuando el límite inferior de 

tamaño  es del orden de 1cm. Si el límite inferior es de 1µm se tendría que 

identificar la pared alveolar como un continuo, y la pared de pequeños vasos 

sanguíneos como otro continuo. Y en una escala mucho más pequeña el 

colágeno y las fibras de elastina, las sustancias fundamentales y las células 

en la pared de vasos sanguíneos pueden ser considerados como distintos 

medios continuos.  

Una vez el material continuo es identificado en esta manera, se puede hacer 

una clásica copia del continuo como se muestra a continuación. Para la copia 

clásica ΔM/ΔV, ΔT/ΔS concuerdan con aquellos del sistema real dentro de 

los limites específicos cuando ΔV, ΔS están limitados a tamaños específicos 

en la definición del sistema real, pero los valores limitantes de ΔM/ΔV, ΔT/ΔS 

se asumen que existen como ΔV  , ΔS  . La copia clásica es isomorfa 

con el sistema de números reales.  Se puede analizar el stress, tensión, 

movimiento, y las propiedades mecánicas de la copia clásica.  Los errores 

específicos aceptables pueden ser usados para evaluar los errores de las 

soluciones. Tratando sistemas de un número grande de átomos y moléculas 

con un acercamiento continuo simplifica grandemente el análisis. A veces 

ciertas partes del continuo pueden ser consideradas como un cuerpo rígido, 
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o como masas abultadas. Si es así, entonces el análisis se simplificará aún 

más. Usualmente las ecuaciones diferenciales parciales del movimiento y 

continuidad pueden ser aproximadas por elementos finitos para hacer 

cálculos prácticos. Pero la ventaja más grande del acercamiento continuo es 

la habilidad de expresar las propiedades mecánicas de un sistema con 

ecuaciones constitutivas. 

 

Un espécimen grande puede soportar una fuerza grande, un espécimen 

pequeño solo puede soportar una fuerza pequeña, obviamente tamaño del 

espécimen de prueba es incidental, solo la fuerza relativa al tamaño es 

importante. Así se llevó el concepto a que es el estrés (fuerza por unidad de 

corte de sección transversal) está relacionado con la fuerza del material.  

Diciendo que la sección transversal del tendón sea A, y la fuerza actuante 

sobre el tendón sea F, la proporción: 

      (1.17) 

Más general, el concepto de estrés expresa la interacción de un material en 

una parte del cuerpo sobre otra.  

 

 Deformación 

 

La deformación de un sólido puede estar relacionada a los esfuerzos sobre el 

material. Se toma una cuerda de una longitud inicial  L0. Si se estira a una 

longitud L es natural obtener cambios en las dimensiones de la cuerda y en 

las relaciones de la misma. La relación L/L0 es llamada la relación de tensión 

o estiramiento y se denota con el símbolo λ.  

Las relaciones  

  
    

  
    

    

 
  (1.18) 

 

son las medidas de tensión. Cualquiera de ellas puede ser usada aunque 

numéricamente sean diferentes.  De ahí que en elongaciones infinitesimales 

todas las medidas de tensión mencionadas arriba son iguales. En 

elongaciones  finitas, sin embargo, son diferentes. La selección de las 

medidas de tensión apropiadas es dictada básicamente por las relaciones de 

estrés y deformación existentes. Por ejemplo, si se tira de una cuerda, esta 

se elonga. Los resultados de este experimento se presentan como una curva 

del esfuerzo o estrés de tensión σ graficada contra la relación de tensión λ o 
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la deformación e. Una formula empírica relacionando e con σ puede ser 

determinada. En el caso de las elongaciones infinitesimales es simple porque 

las diferentes medidas de tensión coinciden. Se encontró entonces que en la 

mayoría de materiales de ingeniería que son sometidos a una tensión 

infinitesimal de modo uniaxial, la relación  

 

     (1.19) 

 

Es valida dentro de un cierto rango de esfuerzos, donde E es un constante 

llamada módulo de Young. La ecuación es llamada la ley de Hooke. Un 

material que obedece a esta ecuación es conocido como un material 

Hookeano. Correspondiendo con la ecuación anterior, la relación de un 

material Hookeano sometido a un esfuerzo cortante es  

 

        (1.20) 

 

Donde G es otra constante llamada el módulo de rigidez. El rango de esta 

ecuación es limitado por los puntos o esfuerzos de fluencia. Los puntos de 

fluencia en tensión, compresión y torsión en general son diferentes.  

 

 Velocidad de deformación 

 

Para los fluidos en movimiento se debe considerar el campo de velocidades 

y la velocidad de deformación. Si se refiere a una locación en cada partícula 

del fluido como un marco de referencia O-xyz, Se define entonces como: 

 

    
 

 
( 

   

   
 

   

   
) (1.21) 

 

Estas son las propiedades mecánicas generales para un tejido blando y las 

cuales son de suma importancia para su análisis mecánico a la hora de 

estudiar el material. [Fung93]. 
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1.6. ESTIMACIÓN DE LOS PARÁMETROS DEL MODELO.  

 

Para estimar los parámetros de un modelo de un tejido blando primero se 

debe considerar algunos de los materiales más elásticos del reino animal, 

como lo son la elastina, el colágeno, entre otros. También se debe considerar 

la termodinámica de la deformación elástica, y dejar claro que hay dos 

fuentes de elasticidad: una asociada al cambio de la energía interna y otra 

asociada a la entropía. Se analizarán experimentos previos asociados al 

comportamiento de un tejido de un hígado para desde la literatura extraer los 

parámetros necesarios. Además se realizaron experimentos de tensión 

propios para el análisis de los parámetros. Con esto se puede considerar la 

ecuación constitutiva de un tejido blando. 

 

 Elastina y colágeno, comportamiento de los tejidos biológicos. 

 

La elastina es el material biosólido conocido más lineal. Si se toma un 

espécimen cilíndrico para probarlo ante una carga en tensión, se obtiene un 

comportamiento bastante lineal con respecto a otro tipo de materiales, como 

se muestra en la figura 1.4.  

 

Esta proteína se encuentra en los vertebrados, se presenta como delgados 

hilos en la piel y el tejido areolar conectivo. Forma una gran porción del 

material de las paredes de las arterias y venas, especialmente cerca del 

corazón, además es un componente prominente del tejido pulmonar.  

 

 
Figura1.4. Gráfica de Esfuerzo-deformación de un espécimen de elastina 

[Ebrahimi09]. 
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Las fuentes de elasticidad de la elastina, así como de otros tejidos blandos, 

se deben a un decremento de entropía, o un incremento de la energía interna 

con una deformación creciente.  

 

El colágeno por su parte es un elemento básicamente estructural de los 

tejidos blandos y duros en los animales. Este brinda integridad mecánica y 

fuerza a nuestros cuerpos, está presente en una gran variedad de formas 

estructurales en diversos tejidos y órganos. Su importancia es comparable 

con la del acero en las construcciones y creaciones humanas.  

 

Las propiedades mecánicas del colágeno son altamente importantes para la 

biomecánica. El colágeno se organiza en diversas estructuras, una de ellas 

es la fibra. Estas fibras de colágeno se integran a con células y sustancias 

intercelulares en un tejido. Dependiendo de cómo las fibras, células y 

sustancias intercelulares estén organizadas en una estructura, las 

propiedades mecánicas cambian. Pruebas realizadas en una fibra de 

colágeno muestra que tiene un comportamiento aproximadamente “lineal” 

como se observa en la figura 1.5.  

 

 
Figura 1.5. Relación esfuerzo-deformación de fibras de colágeno. [Shen08] 
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La elastina y el colágeno, como el caucho, están constituidas por moléculas 

largas y flexibles que están unidas por enlaces cruzados que forman redes 

tridimensionales. Las moléculas son complejas y la energía térmica las 

mantiene en constante movimiento térmico. Las configuraciones molecular y 

por lo tanto la entropía cambia con la elongación. Del cambio de entropía 

aparece el esfuerzo elástico. Con esto se muestra que el módulo de rigidez 

G, está relacionado a la densidad del material ρ, el valor promedio del peso 

de la pieza de una molécula entre un enlace y el siguiente, M, y la 

temperatura absoluta T, de acuerdo con la fórmula:  

 

  
   

 
  (1.22) 

 

Donde R es la constante de los gases ideales que equivale a 8.3 x107 

erg/deg mol. El módulo de Young está relacionado con el módulo de rigidez 

G por la fórmula:  

 

   (   )  (1.23) 

 

Donde v es la relación de Poisson. Si el material es volumétricamente 

incompresible tal que   
 

 
 entonces     . 

 

Los materiales cristalinos derivan su esfuerzo elástico de los cambios de 

energía interna. El módulo elástico está relacionado con la deformación de 

las redes cristalinas. La ecuación de G no aplica para los materiales 

cristalinos, tampoco aplica para las fibras en las cuales la elasticidad viene 

en parte de los cambios de energía interna y en parte por los cambios de 

entropía.  

 

La mayoría de tejidos biológicos que pueden soportar una deformación finita 

tienen una elasticidad como la del caucho. Aunque no todos. [Fung93]. 

 

 Relación de esfuerzo-deformación en los materiales biológicos.  

 

Una típica curva de carga-deformación para un tendón probado bajo una 

elongación simple, es mostrada en la Figura 1.6. Si el tejido es cargado con 

una deformación finita  y luego la longitud es constante, exhibe un fenómeno 

de relajación de esfuerzo. En 6(A) el espécimen fue cargado a 

aproximadamente un tercio de su carga de falla y luego descargado a la 
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misma velocidad constante. En 5(B), el espécimen fue estirado a una 

velocidad constante hasta que la carga alcanzó F0, luego el estiramiento fue 

detenido y la longitud se dejó constante. La carga luego se quitó.  

 

Figura 1.6. Carga y descarga de un material biológico. 

 

 Termodinámica de la deformación elástica.  

 

Hay una relación entre la elasticidad y la constitución interna del material, 

dependiendo de si es cristalino o amorfo. Hay dos fuentes de respuesta 

elástica a la deformación: el cambio de energía interna y el cambio de 

entropía. Para ver esto se debe considerar las leyes de la termodinámica que 

conectan la energía interna específica u (energía interna por unidad de 

masa), la entropía especifica S (entropía por unidad de masa), la 

temperatura absoluta T, presión p, el volumen específico V, densidad ρ, 

esfuerzo σij, deformación eij y desviaciones de esfuerzo y deformación σ’ij,, e’ij. 

La primera ley de la termodinámica (ley de la conservación de la energía) 

afirma que en un cuerpo dado de material de volumen unitario un cambio 

infinitesimal de energía interna es igual a la suma del calor transferido al 

cuerpo,    y trabajo realizado sobre el cuerpo el cual es igual al producto del 

esfuerzo σij y el cambio de la deformación     , expresando todas las 

cantidades en unidades de masa (masa en unidad de volumen es ρ) se 

obtiene:  

 

      
 

 
        (1.24) 
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La segunda ley de la termodinámica establece que la entrada de calor    es 

igual al producto de la temperatura absoluta T y los cambios de entropía   : 

 

        (1.25) 

 

Combinando estas dos expresiones se obtiene: 

 

        
 

 
        (1.26) 

 

Si u y S son consideradas como funciones de la deformación     y la 

temperatura T se obtiene de la ecuación de energía interna específica: 

 

     (
  

    
  

  

    
)

 

 (1.27) 

 

Esta ecuación muestra que el esfuerzo     surge por dos causas: el aumento 

de la energía específica interna con respecto a la deformación        , y el 

decremento de la entropía específica con respecto a la deformación     

    , las dos convertidas a valor por unidad de volumen de material, mediante 

la multiplicación por la densidad ρ.  

 

De acuerdo a la mecánica estadística, la entropía es proporcional al 

logaritmo de un número de posibles configuraciones que pueden ser 

asumidas por los átomos de un cuerpo. Mientras más aleatoriamente 

dispersos estén los átomos o en movimiento aleatorio, mayor es la entropía.   

Si el orden es impuesto la entropía disminuye. La fuente de entropía de 

esfuerzo surge del aumento de orden o disminución del desorden de átomos 

en un material cuando la deformación aumenta. Hay dos formas con las 

cuales la entropía de un cuerpo puede cambiar, por conducción de calor a 

través del límite y por producción de entropía interna a través de procesos 

internos irreversibles como fricción viscosa, corrientes térmicas entre los 

cristales, cambios en la cadena de polímero y cambios en la configuración 

estructural. En un laboratorio la condición isentrópica no es fácil de 

conseguir. Por otra parte, una condición isotérmica (temperatura constante) 

es fácil de mantener. Si la temperatura y la deformación son consideradas 

como variables independientes, se puede transformar la ecuación de la 

energía interna específica, introduciendo una nueva variable dependiente 
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       (1.28) 

 

La cual es llamada la energía libre especifica (energía libre por unidad de 

masa). 

 

Finalmente se puede notar que las variables T, S, eij, que es la energía 

interna y la energía libre son funciones de la deformación. Si estas otras 

variables son también significativas, entonces el estrés será dependiente no 

solamente de la deformación sino de otras variables. [Fung93]. 

 

 Experimentación previa sobre los parámetros de un hígado.  

 

Para poder caracterizar mecánicamente un material y así poder predecir su 

comportamiento cuando este es sometido a cargas externas, se realizan 

diversos experimentos controlados con geometrías específicas, que permiten 

interpretar  mediante la obtención de los parámetros del material testeado, 

evaluar constitutivamente el material. Si la ley constitutiva que se obtiene es 

correcta y lo suficientemente precisa, puede predecir cómo será el 

comportamiento del material en escenarios que no son fáciles de 

experimentar. Sin embargo, en el caso de los materiales biológicos esto 

métodos no siempre pueden ser aplicados.  

 

Durante varios años, se han intentado obtener parámetros que se acerquen 

de la manera más precisa a la realidad. Se escribirá acerca de algunos 

experimentos realizados, en especial el de Amy Kerdok PhD.  

 

Se ha establecido que para obtener los parámetros de un tejido blando de 

manera más precisa, es importante conservar o tener el mayor grado de 

realidad posible, esto quiere decir que un análisis in vivo de un órgano 

(dentro del ser vivo)  es mucho mejor porque el tejido está en su ambiente 

natural y por tanto sus características son las más acertadas para 

experimentación. La experimentación in vivo es entonces la manera más 

acertada de encontrar los parámetros de comportamiento reales de un tejido, 

aunque no la más adecuada en cuanto a la ética y legalidad se refiere. En 

este caso entra a jugar un papel importante los aspectos éticos en cuanto a 

la experimentación sobre animales y los sacrificios de los mismos que se 

tendrían que realizar. Por lo anterior se puede experimentar también con 

órganos casi in vivo, es decir, que tiene las características preservadas para 

simular el ambiente in vivo. 
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Por último se puede realizar una experimentación del tejido ex vivo (fuera del 

ser vivo), la cual es bastante alejada de la realidad porque las condiciones 

normales del tejido se han perdido después de estar tanto tiempo fuera del 

cuerpo del ser vivo y sus células han sido alteradas y por lo tanto su 

composición como material también.  

 

Amy Kerdok realizó experimentos sobre un hígado simulando condiciones in 

vivo, es decir, como si el hígado todavía permaneciera dentro del animal, por 

medio de perfusión, manteniendo así la temperatura, hidratación y presión en 

todo el órgano durante las pruebas realizadas. El sistema de perfusión es el 

mostrado en la figura 1.7.  

 

 
Figura 1.7. Sistema de perfusión para hígado. [Kerdok06] 

 

Este sistema conectado de la manera apropiada mantenia el higado, en este 

caso porcino, a la temperatura adecuada (39°C). Gracias a este sistema se 

hicieron experimentos de compresión y tensión con resultados bastante 

precisos.  

Para las pruebas de compresión usaron un identador el cual realizaba 

presiones similares a las que se pueden realizar en una cirugia. El sistema 

de experimentación de compresión se muestra en la figura 1.8.  
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Figura 1.8. Sistema para pruebas de compresión. (A) Dispositivo de 

frecuencia para respuesta de pequeña deformación. (B) Dispositivo de 

identación para deformaciones grandes. [Kerdok06]. 

 

Se hicieron además experimentaciones in vivo y ex vivo para comparar. De 

estas experimentaciones se obtuvo algunas graficas de desplazamiento vs. 

Tiempo que se muestra en la figura 1.9.  

 

En la figura 1.10 se muestra una gráfica de fuerza-deformación comparando 

la primera y la veinticincoava identación sobre el higado en carga y descarga.  

 

 
Figura 1.9. Gráficas de identación para un higado porcino en varias 

condiciones de experimentación. [Kerdok06]. 
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Figura 1.10. Grafica de fuerza-deformación en carga y descarga. [Kerdok06]. 

 

Además de los resultados anteriores se probó que la respuesta del higado 

cambia ante identación dependiendo de la velocidad con que esta se realice, 

como se muestra en la figura 1.11.  

 

 
Figura 1.11. Gráfica de fuerza-desplazamiento a diversas velocidades.  
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Para las pruebas de tensión del higado se realizaron solamente sobre la 

capsula del mismo, ya que esta protege la integridad del higado ante 

cualquier daño que pueda amenazar al órgano.  

 

Las pruebas se realizaron con un mecanismo de mordazas que tensionaban 

la corteza para su estudio como se muestra en la figura 1.12.  

 

 
Figura 1.12. Sistema de mordazas para pruebas de tensión. [Kerdok06] 

 

La respuesta de este test mostró que el hígado tiene una respuesta no lineal, 

típica de los biomateriales colagenosos como se muestra en la figura 11. Hay 

una baja rigidez en el inicio, seguida de una región de rigidez lineal antes de 

la falla o ruptura. Las muestras más pequeñas muestran una fuerza máxima 

de 1.25N con desplazamientos axiales de 3.5mm, y una rigidez media de 

789N/m en la región lineal. Las muestras más grandes evidencian un relativo 

incremento en la máxima fuerza (3.75N) para el mismo nivel de deformación 

axial, y una rigidez media de 1777N/m en la región lineal. Por lo tanto la 

capsula puede describirse como hiperelástica e isotrópica. Esto se muestra 

en la figura 1.13. 
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Figura 1.13. Gráfica fuerza-desplazamiento de un espécimen de 10mm de 

espesor a una tensión de 0.25mm/s. [Kerdok06]. 

 

 Pruebas de tensión en la UMNG.  

 

En la UMNG se realizó como parte de la investigación una serie de pruebas 

de tensión con trozos de un hígado ex vivo. Se tomaron especímenes de 

70mm x 40mm x 7mm para someterlas a tensión progresiva y obtener una 

curva de esfuerzo-deformación. En la figura 1.14 se muestra uno de los 

especímenes sometidos.  

 

Figura 1.14. Muestra de Hígado. 
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Para hacer estas pruebas de torsión se compró un hígado que había sido 

extraído hace un buen tiempo del animal. Esto quiere decir, que el material 

había cambiado su estructura como se ha explicado anteriormente. Luego se 

procedió a realizar los cortes de los especímenes a probar como se muestra 

en la figura 1.15.  

 

 
Figura 1.15. Corte de las muestras de Hígado.  

 

Estas muestras se sometieron a tensión mediante dos mordazas que 

sostenían cada uno de los extremos de la muestra como se muestra en las 

imágenes 1.16 y 1.17, con una fuerza incremental hasta la ruptura del tejido. 

Fue complejo el agarre de las muestras por el tejido viscoso que en 

ocasiones puede deslizarse en las mordazas y también dificulta el agarre del 

mismo para una buena medición.  

 

 
Figura 1.16. Agarre de la muestra de hígado.  
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Figura 1.17. Muestra de hígado durante tensión.  

 

De estas pruebas se obtuvieron los siguientes gráficos de esfuerzo-

deformación que se muestran en las figuras 1.19 y 1.20, en donde se 

muestra cómo fue su comportamiento ante el esfuerzo de tensión realizado 

hasta su ruptura.  

 

 
Figura 1.18. Resultados Muestra 1.  
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Figura 1.19. Resultados muestra 2.  

 

De la literatura, se puede obtener las características acertadas del hígado, 

aunque se hizo este experimento para probar que los datos eran cercanos a 

lo que se exhibe en la literatura.  

 

Primero, en la literatura se afirma que la viabilidad mecánica del hígado es 

hasta 6 horas, es decir que después de ese tiempo las propiedades cambian 

porque el tejido se empieza a degenerar. Así mismo el hígado tiene un 

comportamiento no lineal típico de los materiales colagenosos como se había 

dicho anteriormente. Hay un desplazamiento no lineal demostrado por las 

pruebas de compresión.  

 

Se encontró que el hígado es sensible a la deformación y demostró una gran 

cantidad de histéresis y relajación.  

 

Se dice que el módulo de Young de la capsula del hígado es de 1.1kPa 

aproximadamente [Stingl02] aunque en las pruebas de Kerdok et al. varía 

desde 15 a 21 MPa en la región no lineal. Según la experimentación 

realizada en los laboratorios de la UMNG, el módulo de Young para el hígado 

testeado es de 20kPa aproximadamente, lo cual no está mal teniendo en 

cuenta el tiempo de degeneración de la muestra. En Rosental et al. se dice 
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que E=197 kPa   20kPa. Estas diversas cifras varían bastante debido a las 

diferencias entre condiciones de experimentación de los autores y a que 

unos solamente prueban la capsula y otro el hígado completo. Entonces se 

decide tomar como módulo para los siguientes pasos de la investigación 

200kPa, por ser parte de los datos tomados de un hígado completo en 

compresión y no solo de la corteza, en donde el modulo es significativamente 

mayor, pero esto no nos muestra el comportamiento de todo el tejido sino de 

un solo componente. 
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2. PLANTEAMIENTO DE UN MODELO MATEMÁTICO PARA EL 

TEJIDO BIOLÓGICO BLANDO: HIGADO.  

 

2.1. MODELOS PREVIOS TEJIDOS BLANDOS. 

 

Los tejidos biológicos han sido una gran fuente de interés, por lo que su 

aproximación matemática ha sido de gran importancia para los científicos 

desde hace varios años.  

 

Los tejidos blandos son considerados en su mayoría viscoelásticos, se dice 

que un cuerpo es viscoelástico cuando se tensa y luego se mantiene esa 

tensión, las tensiones correspondientes inducidas en el cuerpo disminuyen 

con el tiempo. Este fenómeno se llama relajación de esfuerzo o solo 

relajación. Si un cuerpo es esforzado de repente, y este esfuerzo se 

mantiene constante después, el cuerpo continúa deformándose este 

fenómeno se conoce como fluencia. Si el cuerpo es sometido a cargas 

cíclicas, la relación entre esfuerzo-deformación en el proceso de carga es 

usualmente diferente al proceso de descarga y este fenómeno se conoce 

como histéresis.  

 

Estas características de relajación, fluencia e histéresis son conocidas como 

las principales de la viscoelasticidad. Existen tres modelos mecánicos 

simples para describir el comportamiento viscoelástico, que se describirán a 

continuación. Todos están compuestos por combinaciones de resortes 

lineales con constantes µ y amortiguadores con constante η.  

 

 Modelo de Maxwell.  

 

En este modelo (mostrado en la figura 2.1) la misma fuerza es transmitida 

desde el resorte hasta el amortiguador. Esta fuerza produce un 

desplazamiento     en el resorte y una velocidad     en el amortiguador. La 

velocidad de extensión del resorte es  ̇   si se denota una diferenciación con 

respeto al tiempo por un punto. La velocidad total es la suma de esas dos 

como se evidencia en la siguiente ecuación.  

 ̇  
 ̇

 
 

 

 
 (2.1) 
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Por tanto, si la fuerza es aplicada de repente en un instante de tiempo t=0, el 

resorte de repente será deformado a  ( )   ( )  , pero la deflexión del 

amortiguador debe ser cero porque no hay tiempo para deformarse. Asi la 

condición inicial es dada por la siguiente ecuación: 

 ( )  
 ( )

 
 (2.2) 

 

 
Figura 2.1. Modelo de Maxwell [Fung93] 

 

 Modelo de Voigt. 

 

Para este modelo (mostrado en la figura 2.2), el resorte y el amortiguador 

tienen el mismo desplazamiento. Si el desplazamiento es  , la velocidad es 

 ̇, y el resorte y el amortiguador producirán fuerzas    y   ̇ respectivamente. 

La fuerza total F es entonces: 

 

       ̇ (2.3) 

 

Si F es aplicada de repente, la condición inicial apropiada es: 

 

 ( )    (2.4) 

 

Figura 2.2. Modelo de Voigt. 
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 Modelo de Kelvin (Sólido lineal estándar). 

 

Para el modelo de Kelvin, se toma el desplazamiento u en u1 del 

amortiguador y  u’1 del resorte, mientras el total de la fuerza F es la suma de 

la fuerza Fo del resorte y F1 del elemento de Maxwell, entonces: 

( )        
  (2.5) 

( )         (2.6) 

( )            (2.7) 

( )       ̇      
 (2.8) 

Por sustitución se obtiene  

          
  (     )       (2.9) 

Y como ecuación del modelo se obtiene:  

     ̇    (     ̇) (2.10) 

Donde 

   
  

  
,                                  

  

  
(  

  

  
),                                 ,  (2.11) 

 

En la figura 2.3 se muestra la representación del modelo de Kelvin. 

 

 

Figura 2.3. Modelo de Kelvin [Fung93] 
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Para comparar el comportamiento de los tres modelos, se realizó una 

aplicación en MatlabTM1 mediante la cual se obtienen con las mismas 

constantes de elasticidad y de amortiguamiento las tres curvas de función de 

transferencia.  

 

Figura 2.4. Aplicación Modelos Viscoelásticos.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                                                           
1
 http://www.mathworks.com/products/matlab/ 



50 
 

 

2.2. PLANTEAMIENTO MODELO DE HÍGADO.  

 

El modelo de primer orden que mejor describe la deformación viscoelástica 

es el de resorte-amortiguador en paralelo (modelo de Voigt) mostrado en la 

figura 2.5. con una constante calculada por Kerdok et al.       (    ) en 

donde interviene la constante característica del material. Este modelo se 

modifica y se convierte en uno de segundo orden para hacer un 

acercamiento más preciso (figura 2.6). 

 

Figura 2.5. Modelo de Voigt de primero orden para hígado [Kerdok06]. 

 

Figura 2.6. Modelo modificado de segundo orden [Kerdok06]. 

El modelo de primer orden muestra una correspondencia mínima en la 

fluencia por ello el modelo de segundo orden es al que se le da uso. La 
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respuesta de cada segmento del modelo fue encontrado asumiendo 

condiciones iniciales de desplazamiento igual a cero para    y    y se aplicó 

una función   ( )       . 

     [(
 

  
 

 

  
 

 

  
)  

 

  
 

 (
  
  

) 
 

 

  
 

 (
  
  

) 
] (2.12) 

     [(
 

  
 

 

  
)  

 

  
 

 (
  
  

) 
 

 

  
 

 (
  
  

) 
] (2.13) 

     [
 

  
 

 

  
 

 (
  
  

) 
] (2.14) 

Donde    es la carga aplicada en N,    es la respuesta del desplazamiento 

total en mm,    es el desplazamiento debido al segundo resorte y 

amortiguador en mm,          son las constantes elásticas de los resortes 

en N/mm y         son las constantes viscosas del amortiguador en Ns/mm 

[Kerdok06]. 

Según Park y Lakes, la matriz extracelular de los tejidos blandos regula la 

forma de las células, la orientación, movimiento y todas las funciones de la 

misma. La sustancia constitutiva de la matriz extracelular y el contenido 

celular de los tejidos blandos, resisten las fuerzas de compresión y 

mantienen la estructura del tejido. Bajo una fuerza de compresión estas 

moléculas se reacomodan para producir una respuesta viscoelástica 

dependiente del tiempo. Por tanto un modelo con un resorte que provee un 

esfuerzo, en paralelo con un componente viscoso es usado.  

El fluido extracelular en el hígado (sangre, bilis, linfa, etc.) fue tomado en 

cuenta para tratar al hígado como una esponja elástica llena de fluido. 

Usando la teoría de la mezcla bifásica, el componente de fluido responde a 

cambios locales en el volumen creando una presión dinámica permitiendo al 

fluido que fluya dentro de una red elástica porosa. Este flujo provee 

resistencia a los cambios en el volumen con una carga sobre el tiempo. El 

componente solido se representa entonces por un resorte elástico cuyo 

modulo contribuye a los cambios en el volumen resistiendo el flujo del fluido. 

Este componente funciona con los otros componentes elásticos descritos a 

continuación para establecer un estado de equilibrio del tejido.  
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Figura 2.7. Representación Reológica del modelo constitutivo del 

hígado.[Kerdok06].  

En la figura 2.7. se muestra la respuesta isocórico y volumétrico con las 

cuales representan el modelo reológico del higado. El esfuerzo total del tejido 

        bajo una deformación impuesta   puede ser obtenido por la suma de 

la isocorica      y la volumetrica   . 

                 (2.15) 

Como se puede notar en la figura 2.7. el gradiente total de deformación F es 

descompuesto en el componente isocórico  ̅ y su componente volumétrico 

      (donde   es el tensor identidad) y puede ser definido como: 

        ̅  (2.16) 

Donde J es el jacobiano escalar volumétrico definico por el volumen actual V 

dividido por el volumen inicial Vo y que satisface la condición    ( ̅)   . 

[Kerdok06]. 
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3. SIMULACIÓN DE TEJIDOS BLANDOS.  

 

El conocimiento de la anatomía humana y del comportamiento de los tejidos 

biológicos, permite plantear modelos que representen de forma aproximada 

las características biomecánicas de los órganos y tejidos, para simular la 

palpación en un ambiente de realidad virtual. Este tipo de sistemas pueden 

ser usados para entrenamiento médico. En la Figura 3.1 se describe el 

método computacional propuesto para el modelado de la deformación de un 

tejido blando. Las etapas de este método se describen a continuación. 

 

Figura 3.1. Etapas del método propuesto. 

 Obtención de Imágenes 

Los datos de entrada proceden de imágenes tomadas a través de estudios 

de tomografías computarizadas o resonancias magnéticas.  

 Construcción de Superficie 

De la imagen adquirida se delimita la región del órgano del que se quiere 

construir el modelo 3D, esta delimitación es semiautomática. En la Figura 

3.2(a)., se muestra la imagen obtenida a través de tomografía o resonancia, 

en la figura 3.2(b)., se muestra la selección y delimitación del área del órgano 

a segmentar, en la figura 3.2(c)., se muestra la obtención de la segmentación 

del órgano.  
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 Figura 3.2. Proceso de segmentación del Hígado. Parte superior vista 

axial, parte media vista coronal, parte inferior vista transversal.  

Después de haber obtenido la segmentación de las imágenes del órgano de 

interés, se procede a realizar la construcción 3D de la superficie que 

representa la región segmentada empleando algoritmos basados en la 

Triangulación Delaunay [Shewchuck98]. En la figura 3(a) y (b) se muestran, 

respectivamente, las vistas anterior y posterior de superficie del hígado 

generada a partir de las imágenes segmentadas, por medio de 

“Computational Geometry Algorithms Library” (www.cgal.org). 

 

  

Figura 3.3. Vistas de la superficie generada. 
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 Construcción de la malla volumétrica 

Con la superficie obtenida por medio de cgal, se procede a construir la malla 

volumétrica para que pueda ser empleada para analisis de elementos finitos. 

Para esta operación se hizo uso del software NETGEN 

(www.hpfem.jku.a/netgen), el cual es un generador de mallas tetrahedricas. 

Por medio de este software se rellena la superficie para obtener un sólido y 

se suaviza la superficie con el fin de tener un modelo más realista.  

 Importación a SolidWorksTM2 y ANSYS WorkbenchTM3. 

El sólido generado en NETGEN se guarda con extensión .wrl, que sea 

compatible con el software SolidWorksTM para guardarlo como una pieza y 

poder luego importar el sólido a ANSYS Workbench TM para el analisis de 

elementos finitos.  

 

Figura 3.4.Sólido en SolidWorksTM.(a) Vista Frontal. (b) Vista inferior. (c)Vista 

posterior. (d)Vista Superior.  

                                                           
2
 SolidWorks

TM. 
Dasault Systems. http://www.solidworks.com/ 

 

3
 http://www.ansys.com/. 

(a) (b) 

(c) 
(d) 
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Ya en SolidWorksTM se usa la posibilidad de importar el sólido generado a 

ANSYS WorkbenchTM. Allí se discretiza en elementos, cada uno con las 

propiedades de material asignadas. Se definen los puntos de soporte del 

hígado simulado que son las restricciones de movimiento del mismo. 

Realizado esto se procede a asignar un vector de fuerza de 15N en la cara 

frontal del hígado. Estas son las condiciones de frontera y las cargas. 

 

Figura 3.5. Condiciones de frontera. 

 

Figura 3.6. Cargas. 
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ANSYS después de esto se encarga de resolver las matrices de rigidez del 

material para encontrar los esfuerzos y desplazamientos y simular.  

La secuencia de deformación se muestra en las figuras 3.7 a 3.15, los 

desplazamientos de la 3.8 a 3.9 y los esfuerzos en la 3.10 y 3.11 a 

continuación:  

 

Figura 3.7. Secuencia deformación 1.  

 

Figura 3.8. Secuencia deformación 2. 
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Figura 3.9. Secuencia deformación 3.  

 

 

Figura 3.10. Secuencia deformación 4. 
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Figura 3.11. Secuencia deformación 5. 

 

 

Figura 3.12. Secuencia deformación 6. 
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Figura 3.13. Secuencia deformación 7.  

 

Figura 3.14. Secuencia deformación 8. 
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Figura 3.15. Secuencia deformación 9. 

 

Figura 3.16. Desplazamiento 1. 
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Figura 3.17. Desplazamiento 2. 

 

Figura 3.18. Esfuerzo Frontal. 
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Figura 3.18. Esfuerzos puntos de apoyo. 
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CONCLUSIONES Y TRABAJOS FUTUROS 

 

 Los tejidos blandos son objeto de estudio, gracias a la necesidad de 

generar métodos y conocimientos que contribuyan significativamente al 

campo de la salud desde la ingeniería permitiendo realizar procesos de 

un modo más cómodo y que no afecte de ningún modo la moral y 

legalidad. 

 Por medio de la literatura se hace la obtención de los parámetros 

mecánicos del tejido del hígado. Muchos autores difieren bastante en 

cuanto a sus hallazgos por lo que se debe analizar las condiciones de 

experimentación más acertadas en cada uno para el estudio que se esté 

realizando, logrando así obtener de manera más precisa los datos 

necesarios como se hizo en el desarrollo de esta investigación.  

 Para el modelado de un tejido blando se deben tener en cuenta todas las 

condiciones del mismo, esto quiere decir, que al ser un tejido vivo no solo 

cuenta el parénquima del mismo, sino también los fluidos que interactúan 

con él y el modo en que lo hacen.  

 La experimentación de tejidos biológicos es bastante compleja en cuanto 

a las condiciones que se deben obtener, simular un ambiente natural para 

un tejido como si estuviera dentro de un ser vivo requiere de materiales y 

un ambiente sumamente controlado a la que no se tiene acceso.  

 La experimentación in vivo es difícil de realizar en nuestro entorno de 

ingeniería por los conocimientos técnicos y específicos que se deben 

tener, la falta de colaboración con profesionales del área de la veterinaria 

para realizarlos de manera adecuada, y los aspectos éticos y legales.  

 En la experimentación realizada en la UMNG se evidenció que no hay la 

maquinaria y el ambiente apropiado para testear tejidos biológicos, lo que 

dificulta el estudio de los mismos para cualquier aplicación.  

 La poca accesibilidad a órganos preservados o en un estado óptimo para 

el fin de estudio, hace que los resultados para conocer las características 

del material no sean lo más adecuados ya que la composición y 

estructura del mismo se ve afectado por el proceso de descomposición 

natural, que no permite un estudio adecuado.  

 En la implementación y simulación es complejo hacerlo a través de un 

modelo matemático, el gasto computacional sería demasiado grande por 

lo que su implementación requeriría de equipos sumamente costosos que 

no son asequibles en diversos sectores que pueden necesitar de este tipo 
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de conocimiento, por eso se decidió hacerlo por medio de imágenes 

médicas, ya que existen los métodos y la tecnología.  

 Para futuros trabajos se recomienda mejorar el ambiente y técnicas de 

experimentación en cuanto al tipo de agarre de los tejidos y la 

accesibilidad a órganos en condiciones óptimas para esto. 

 Para aumentar el realismo se puede considerar el uso de propiedades 

viscoelásticas, i.e. dependencia en el tiempo e hiperelasticidad, que 

pueden presentar los tejidos blandos. 
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ANEXO 1. ARTICULO ENCUENTRO DE INVESTIGACIONES 

 

Lizeth Vega, Gerardo Tibamoso, Byron Perez-Gutierrez. “Simulación de 

Tejidos Blandos para Palpación en Cirugía Virtual”. 1er Encuentro Nacional y 

7o  Encuentro de Investigaciones Universidad Militar Nueva Granada. 

Octubre 18-19 de 2012. 
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ANEXO 2. RESUMEN EXTENDIDO CONGRESO HCI 2013. 

 

VR Tool for interaction with the abdomen anatomy. Autores: Lizeth Vega-

Medina, Gerardo Tibamoso, Byron Perez-Gutierrez. http://www.hcii2013.org/ 



SIMULACIÓN DE TEJIDOS BLANDOS PARA PALPACIÓN EN CIRUGÍA VIRTUAL 

 

Lizeth Vega Medina 

Estudiante Ingeniería en Mecatrónica, Auxiliar de Investigación Grupo DAVINCI 

 

Gerardo Tibamoso Pedraza 

Asistente de Investigación Grupo DAVINCI 

 

Byron Perez-Gutierrez 

Docente Tiempo Completo Ingeniería en Mecatrónica, Investigador Grupo DAVINCI

 

INTRODUCCIÓN 

 

El uso de simuladores implementando la realidad virtual, permite a los cirujanos y practicantes 

realizar diversos tipos de procedimientos y con ello reducir el riesgo de errores en los pacientes. 

Estos simuladores deben tener la capacidad de ser lo mas veraces, realistas y precisos posible, 

permitiendo al usuario tener sensaciones e imágenes altamente reales de los tejidos y los pacientes. 

Deben estar en capacidad de leer un conjunto de imágenes de entrada (p.e. tomografías 

computarizadas, resonancias magnéticas) e incorporar herramientas para segmentación y 

reconstrucción tridimensional de las estructuras anatómicas de interés. Estas herramientas también 

deben permitir la configuración de un modelo de tejidos y colisiones que represente sus propiedades 

biomecánicas y permita la interacción usando diferentes canales sensoriales (p.e. vista utilizando 

dispositivos para visión estereoscópica y tacto con dispositivos hápticos) a través de un entorno 

virtual. 

 

Durante una cirugía el tacto desempeña un papel sumamente importante, porque dependiendo de la 

rigidez de los órganos se puede obtener un diagnostico del mismo. De este modo el modelado y 

simulación de tejidos blandos se ha convertido en un punto altamente relevante para los simuladores 

de cirugía para  lograr que sea lo más cercano a un ambiente real.  

 

PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA 



 

Para desarrollar un modelo matemático riguroso del comportamiento biomecánico de un tejido 

blando ante palpación, que pueda ser implementado computacionalmente en un ambiente de 

realidad virtual, se encuentra que es matemáticamente complejo y requiere amplia capacidad de 

procesamiento de máquina. Esto dificulta la implementación de estos modelos y limita su uso como 

un simulador en entornos de aprendizaje y entrenamiento médico.  

 

Una representación computacional alternativa que se aproxime al comportamiento real de un tejido 

blando, sin la complejidad matemática de un modelo riguroso y cuya implementación no exija 

grandes requerimientos de procesamiento, es una necesidad para que sea accesible en un entorno 

educativo convencional y para que pueda incluirse en un entorno de realidad virtual. 

 

OBJETIVO GENERAL 

 

Diseñar un método computacional para la representación y simulación de tejidos blandos ante 

palpación.  

 

TRABAJO PREVIO Y RELACIONADO 

 

Los métodos tradicionales de entrenamiento y aprendizaje relacionados a todo tipo de 

procedimientos quirúrgicos se limitan al uso de imágenes, maquetas o practicas de laboratorio con 

cadáveres. Sin embargo, las tecnologías actuales permiten integrar conceptos de realidad virtual 

para incrementar el impacto de las técnicas existentes de entrenamiento con imágenes y realidad 

virtual dentro de un simulador quirúrgico.  

 

Los simuladores quirúrgicos, por tanto, son herramientas que facilitan el aprendizaje previo de 

técnicas de alta complejidad como: cirugía dentro del hueso temporal [Chan11], cirugía intestinal 

[Raghupathi04], cirugía oftálmica [Le11], cirugía cráneo facial [Delingette94]  y endoscopia virtual 

[Perez11], entre otras y contribuyen a la reducción de los riesgos asociados a la practica de un 

nuevo procedimiento. La interacción del usuario con el entorno es por tanto un asunto de carácter 

vital, por lo mismo debe estar soportada por un modelo físico que le permita navegarlo y que 



represente adecuadamente la manipulación instrumental y su interacción con los tejidos  [Lamata08, 

Misra08, Perez2010] 

 

En el área de educación medica y cirugía se ha creado una gran necesidad de además de recrear 

los instrumentos y su correcta manipulación e interacción, poder entrenar la palpación para 

identificación de tumores. Para ello se han implementado diversas aplicaciones de realidad virtual 

para que por medio de simulación los estudiantes se puedan entrenar en diagnostico mediante la 

palpación por medio de la realimentación de fuerza que permite examinar el tejido según sus 

deformaciones para así detectar anormalidades y tumores [Dinsmore97]. 

 

También se ha adoptado la simulación de tejidos blandos para crear ambientes virtuales los cuales 

se usan como guía computarizada para implementar cirugías mínimamente invasivas acompañando 

al procedimiento tradicional haciendo una adquisición de imágenes y de acuerdo a las mismas 

realizando el plan pre operatorio con las imágenes cargadas, permitiendo minimizar el tiempo de 

operación y así mismo reduciendo la posibilidad de infección y de error [Aboaba11].  

 

En simulación de cirugía se destacan diferentes trabajos en el modelado de tejidos blandos. 

Picinbono et al. [Picinbono03] utilizan el modelo St. Venant-Kirchoff con un modelo de elementos 

finitos (FEM) y comportamiento anisótropico para la simulación de tejidos con grandes 

desplazamientos. El modelo no lineal hiperelástico Neo-Hookean, fue utilizado en el simulador 

endoscópico de Sekely et al. [Szekely00]. Para incorporar comportamiento no lineal, Wu et al. 

[Wu01] utilizan los modelos Mooney-Rivlin [Mooney40, Rivlin48] y Neo-Hookean en materiales con 

hiperelasticidad. 

 

Dentro de los trabajos más recientes se destacan los modelos hiperelásticos utilizados por Lister et 

al. [Lister11], donde adaptan el modelo de Ogden [Ogden72] para representar las deformaciones de 

un hígado de cerdo, y por Lapeer et al. [Lapeer11], donde utilizan FEM para simular en tiempo real 

las deformaciones de la piel, sin embargo carecen de las propiedades viscosas que aumentan el 

realismo de la simulación. 

 



Estos trabajos, aunque importantes para el avance del tema, no logran una simulación altamente 

realista para el usuario por lo que se hace necesario diseñar un modelo que imite al máximo las 

propiedades biomecánicas del tejido blando a simular y que sea capaz de reflejar un sistema de 

simulación en tiempo real que permita al usuario sentirse relacionado con el procedimiento en forma 

aproximada a un ambiente real. 

 

 

 

METODOLOGÍA  

 

El conocimiento de la anatomía humana y del comportamiento de los tejidos biológicos, permite 

plantear modelos que representen de forma aproximada las características biomecánicas de los 

órganos y tejidos, para simular la palpación en un ambiente de realidad virtual. Este tipo de sistemas 

pueden ser usados para entrenamiento médico. En la Figura 1 se describe el método computacional 

propuesto para el modelado de la deformación de un tejido blando. Las etapas de este método se 

describen a continuación. 

 

 

Figura 1. Etapas del método propuesto.  

 

OBTENCIÓN DE IMÁGENES 

Los datos de entrada proceden de imágenes tomadas a través de estudios de tomografías 

computarizadas o resonancias magnéticas.  

 



CONSTRUCCIÓN DE SUPERFICIE 

De la imagen adquirida se delimita la región del órgano del que se quiere construir el modelo 3D, 

esta delimitación es semiautomática. En la Figura 2(a)., se muestra la imagen obtenida a través de 

tomografía o resonancia, en la figura 2(b)., se muestra la selección y delimitación del área del órgano 

a segmentar, en la figura 2(c)., se muestra la obtención de la segmentación del órgano.  

 

 

 Figura 2. Proceso de segmentación del Hígado. Parte superior vista axial, parte media vista coronal, 

parte inferior vista transversal.  

  

Después de haber obtenido la segmentación de las imágenes del órgano de interés, se procede a 

realizar la construcción 3D de la malla volumétrica que representa la región segmentada empleando 

algoritmos basados en la Triangulación Delaunay [Shewchuck98]. En la figura 3(a) y (b) se 

muestran, respectivamente, las vistas anterior y posterior de la malla volumétrica del hígado 

generada a partir de las imágenes segmentadas. 

  

 



 

Figura 3. Vistas de la superficie generada. 

 

DEFINICIÓN DEL DOMINIO 

 

El dominio se compone de un conjunto de partículas en una región delimitada por una superficie. 

Estas partículas de forma esférica y con un radio definido, ocupan todo el volumen interno y son 

adyacentes entre si, de tal forma que no hay partículas aisladas. Para definir este dominio se usa la 

malla volumétrica previamente generada cuya superficie será el límite exterior del volumen y los 

vértices internos servirán como centros de las partículas.  

 

DEFORMACIÓN  

 

Cada una de las partículas tiene asociadas un conjunto de propiedades que determinan su 

comportamiento mecánico en el sistema. Entre estas se encuentran la posición y velocidad de la 

partícula, y parámetros de elasticidad, viscosidad, y peso asociados.  

 

La fuerza aplicada a la superficie por el efecto de la palpación es transmitida entre las partículas 

generando un efecto de deformación. A partir de información experimental obtenida en la literatura 

reciente, donde se estudia el efecto de la palpación en órganos blandos, se definen los parámetros 

de comportamiento del modelo considerando efectos como la redistribución del volumen cuando se 

aplica la fuerza, y la recuperación de la forma inicial de la superficie cuando la fuerza deja de ejercer 

efecto sobre esta.  

 



DISPOSITIVO HÁPTICO. 

 

Las fuerzas aplicadas sobre el modelo serán generadas a través de un dispositivo háptico disponible 

en el Centro de Realidad Virtual. El uso del dispositivo permitirá una realimentación de fuerza 

generando el efecto de realidad en la palpación del órgano representado.  

 

CONCLUSIONES  

 

La implementación de los modelos matemáticos que representan fielmente el comportamiento de 

tejidos blando, son computacionalmente costosos y generalmente no son adecuados para un 

sistema de simulación interactivo.  

 

El método propuesto permite representar el comportamiento biomecánico de los tejidos de manera 

cercana a la realidad, por medio de estrategias que son computacionalmente eficientes, permitiendo 

que la simulación realizada fluya adecuadamente en un sistema de enseñanza médica interactivo.  
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VR Tool for interaction with the abdomen anatomy 

Lizeth Vega-Medina1, Gerardo Tibamoso, Byron Perez-Gutierrez 

Mechatronics Engineering, Mil. Nueva Granada University 

 

Objective 

Create a tool that allows medical students to become familiar with the abdomen 

anatomy. 

Problem 

Ethical issues with the use of human and animal corpses. Difficulty interacting with 

organs using sensory channels as sight and touch, simultaneously. Possibility to have a 

tool compatible with low-cost equipment such as laptops and Novint Falcon haptic 

system. 

Introduction 

Every day is more complex to use human and animal corpses to learn anatomy. Ethical 

and legal aspects, besides the increase in the number of people that requires this kind 

of knowledge, has made that the use of appropriate academic methodologies for the 

teaching-learning process becomes more difficult. Thus, alternative methods are 

required to facilitate teaching and to approach the students to highly accurate, 

interactive computer models to have the same or similar results that are obtained with 

traditional methods. 

Taking advantage of virtual reality tools that are increasingly available in the academic 

environment, an interactive tool of the abdominal organs is being developed. This library 

facilitates for medical students the learning process of anatomical structures, permitting 

to interact with the models in an affordable way, expanding the landscape that provides 

library resources and virtual applications currently available [1]. 

Methodology 

The process of building this interactive library consists of the following steps: 

Source data are taken from images acquired by abdominal computed tomography (CT) 

or magnetic resonance imaging (MRI). Each selected abdominal organs (liver, kidney, 

stomach, bladder, etc.) is segmented by a semi-automatic process, from which a 

polygonal mesh is obtained to represent the 3D shape of the organ [2]. Then the visual 
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and mechanical properties of tissues, extracted from the recent literature, are 

associated to the polygonal representation with H3DAPI. 

Future work 

Integrate the models developed with deformable models developed in SOFA framework 

for interaction through haptic systems as Novint Falcon. 
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Figure 1. Segmentation process of the liver 

 

Figure 2. Interaction scenario 





CIRUGÍA VIRTUAL FASE I: SIMULACIÓN DE TEJIDOS BLANDOS 

 

Lizeth Vega-Medina, Universidad Militar Nueva Granada, lizvega@ieee.org 

RESUMEN: El uso de simuladores quirúrgicos 

utilizando realidad virtual permite a los 

cirujanos practicar diversos tipos de 

procedimientos y con ello reducir riesgos en 

los pacientes. Estos simuladores deben estar 

en capacidad de leer un conjunto de imágenes 

de entrada (p.e. tomografías computarizadas, 

resonancias magnéticas), incorporar 

herramientas para segmentación y 

reconstrucción tridimensional de las 

estructuras anatómicas de interés. Estas 

herramientas también deben permitir la 

configuración de un modelo de tejidos y 

colisiones que represente sus propiedades 

biomecánicas y permitir la interacción usando 

diferentes canales sensoriales (p.e. vista 

utilizando dispositivos para visión 

estereoscópica y tacto con dispositivos 

hápticos) a través de un entorno virtual.  

ABSTRACT: The use of surgical simulators 

using virtual reality allows surgeons to 

practice different types of procedures and 

thereby reduce risk in patients. These 

simulators must be able to read a set of input 

images (ex. CT scans, MRIs), incorporating 

tools for segmentation and three-dimensional 

reconstruction of anatomical structures of 

interest. These tools should also allow the 

configuration of a tissue model and collisions 

representing their biomechanical properties 

and allowing interaction using different 

sensorial channels (ex. sight using 

stereoscopic vision devices with haptic 

devices and touch) through a virtual 

environment. 

 

INTRODUCCIÓN 

El uso de simuladores implementando la realidad 

virtual, permite a los cirujanos y practicantes 

realizar diversos tipos de procedimientos y con 

ello reducir el riesgo de errores en los pacientes. 

Los métodos tradicionales de entrenamiento y 

aprendizaje relacionados con procedimientos 

quirúrgicos se limitan al uso de imágenes,  

 

maquetas "phantoms" y prácticas de laboratorio 

con cadáveres. Sin embargo, las tecnologías 

actuales nos permiten integrar conceptos de 

realidad virtual para incrementar el impacto de las 

técnicas existentes, como es el caso de las 

imágenes médicas con técnicas de procesamiento 

de imágenes y realidad virtual dentro de un 

simulador quirúrgico.  

Los simuladores quirúrgicos son herramientas que 

facilitan el aprendizaje previo de técnicas 

complejas como: endoscopia virtual [Perez11], 

cirugía dentro del hueso temporal [Chan11], 

cirugía oftálmica [Le11] y cirugía intestinal 

[Raghupathi04], y  contribuyen a la reducción de 

riesgos asociados a la práctica de un nuevo 

procedimiento 

Estos simuladores deben estar en capacidad de 

leer el conjunto de imágenes de entrada (i.e. 

tomografías computarizadas, resonancias 

magnéticas), proveer herramientas para 

segmentación y reconstrucción tridimensional de 

las estructuras anatómicas de interés. Aplicarles 

un modelo que represente sus propiedades 

biomecánicas y permitir la interacción usando 

diferentes canales sensoriales (i.e. vista usando 

visión tridimensional y tacto usando dispositivos 

hápticos principalmente) a través de un entorno 

virtual. La interacción del usuario con el entorno 

virtual debe estar soportada por un modelo físico 

que le permita navegarlo y que represente 

adecuadamente la manipulación del instrumental y 

su interacción con los tejidos [Perez2010, 

Lamata08, Misra08]. 

OBJETIVOS 

OBJETIVO GENERAL 

Modelar y simular la deformación de un tejido 

biológico blando para cirugía virtual. 

OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

1. Determinar los parámetros necesarios de 

un tejido biológico blando 

2. Plantear un modelo matemático para el 

tejido biológico blando 

3. Realizar una simulación computacional 



del modelo planteado. 

 

1. PLANTEAMIENTO DEL MODELO DE 

TEJIDO BLANDO 

 

1.1. ESTADO DEL ARTE 

 

En el área de educación médica y cirugía hay una 

gran necesidad por el entrenamiento de palpación 

para identificar tumores, para ello se han 

implementado diversas aplicaciones de realidad 

virtual para que por medio de simulación los 

estudiantes se puedan entrenar en el diagnostico 

mediante palpación por medio de la 

realimentación de fuerza que permite que al 

examinar el tejido según sus deformaciones se 

detecten anormalidades y tumores [Dinsmore97]. 

También se ha adoptado la simulación de tejidos 

biológicos blandos para crear ambientes virtuales 

los cuales se usan como una guía computarizada 

para implementar cirugías mínimamente invasivas 

acompañando al procedimiento tradicional 

[Aboaba11], pero con el valor agregado de que 

por medio de la simulación pueden anticipar los 

procedimientos a seguir y así analizar 

consecuencias de los mismos. 

En simulación de cirugía se destacan diferentes 

trabajos en el modelado de tejidos blandos. 

Picinbono et al. [Picinbono03] utilizan el modelo 

St. Venant-Kirchoff con FEM y comportamiento 

anisotrópico para la simulación de tejidos con 

grandes desplazamientos. El modelo no lineal 

hiperelástico Neo-Hookean, fue utilizado en el 

simulador endoscópico de Sekely et al. 

[Szekely00]. Para incorporar comportamiento no 

lineal, Wu et al. [Wu01] utilizan los modelos 

Mooney-Rivlin [Mooney40, Rivlin48] y Neo-

Hookean en materiales con hiperelasticidad. 

Dentro de los trabajos más recientes se destacan 

los modelos hiperelásticos utilizados por Lister et 

al. [Lister11], donde adaptan el modelo de Ogden 

[Ogden72] para representar las deformaciones de 

un hígado de cerdo, y por Lapeer et al. [Lapeer11], 

donde utilizan FEM para simular en tiempo real las 

deformaciones de la piel, sin embargo carecen de 

las propiedades viscosas que aumentan el 

realismo de la simulación. 

 

 

 

1.2. MARCO CONCEPTUAL 

La cirugía es la práctica que implica la 

manipulación mecánica de las estructuras 

anatómicas con un fin médico. La cirugía virtual es 

la técnica en la que se implementa un ambiente 

virtual para simular una cirugía involucrando el 

máximo realismo posible para que se asimilen las 

condiciones a las que se someterán tanto medico 

como paciente.  

 Palpación de tejidos biológicos 

La inspección y palpación han sido consideradas 

de gran importancia porque por medio de ella se 

pueden determinar los cambios de los tejidos 

blandos, así como los de los órganos y vísceras 

debajo de los mismos, con lo que se pueden hallar 

malformaciones, tumores, entre otros y con ello 

diagnosticar. Con la palpación se puede 

diferenciar los bordes de los órganos lo cual 

permite inferir la ubicación de los mismos, su 

densidad, su forma y los cambios en cada tejido 

[Pottenger22]. 

 Propiedades biomecánicas de los tejidos 

biológicos 

Las propiedades mecánicas de los tejidos 

biológicos [Fung93] se pueden describir mediante 

su ecuación constitutiva, la cual relaciona el 

campo cinemático, térmico y mecánico. En el caso 

de la simulación de tejidos durante una cirugía se 

estudian las relaciones entre esfuerzos y 

deformaciones, desplazamientos y fuerzas 

[Timoshenko51], ya que estas relaciones son 

fundamentales en el modelado y la representación 

de modelos deformables. 

• Esfuerzo: Cuando un cuerpo en equilibrio 

está sujeto a fuerzas externas, se generan fuerzas 

internas. La magnitud de estas fuerzas se define 

por su intensidad llama esfuerzo (stress). El 

esfuerzo es una medida de la distribución interna 

de la fuerza por unidad de área que equilibra y 

reacciona a las cargas externas o las condiciones 

de contorno aplicadas a un cuerpo. 

• Deformación: Es el cambio de la forma 

bajo la acción de cargas. 

Existen diferentes modelos descritos en la 

literatura para relacionar esfuerzo y deformación 

[Bedford04]: 



• Elasticidad: Propiedad que se basa en la 

presunción de que el esfuerzo es una función 

unívoca de la deformación. Si se asume que el 

esfuerzo es una función lineal de la deformación, 

el modelo se denomina linealmente elástico, de lo 

contrario se llama elástico no lineal. 

• Viscoelásticidad: Un material se dice que 

es viscoelástico si el material tiene una parte 

elástica (recuperable), así como una parte viscosa 

(no recuperable). Tras la aplicación de una carga, 

la deformación elástica es instantánea, mientras 

que la parte viscosa se produce con el tiempo.  

• Plasticidad: Se basa en la presunción de 

que existe un esfuerzo de fluencia y que se puede 

desarrollar una deformación plástica o permanente 

cuando se alcanza este punto. 

• Hiperelásticidad: Cuando un material 

puede estar sometido a grandes deformaciones 

sin presentar deformación permanente (sin que 

haya disipación interna de energía) se denomina 

hiperelástico [Chaves09]. Estos materiales no 

tienen en consideración las deformaciones 

pasadas y su comportamiento no presenta 

histéresis. La relación esfuerzo-deformación se 

deriva de una función de energía de deformación. 

 Deformación de mallas para cirugía 

virtual 

Uno de los temas de interés de la computación 

gráfica es la simulación en tiempo real de objetos 

elásticos a través de una representación 

denominada modelos deformables [Meier05]. 

Dentro de un sistema de simulación quirúrgico es 

necesario utilizar este tipo de modelos para 

representar adecuadamente los tejidos y aumentar 

su grado de realismo. Los modelos deformables 

idealmente deben satisfacer dos condiciones: 

interactividad y realismo del movimiento, sin 

embargo, en la práctica cumplen una en 

detrimento de la otra. Los sistemas de realidad 

virtual prefieren interactividad sacrificando 

precisión para preservar la sensación de 

inmersión en el usuario [Burdea03].  

Los modelos deformables se pueden clasificar 

como se muestra en la figura 1.1   

Figura 1.1. Clasificación de modelos deformables 

• Modelos no-físicos:   

Los métodos no-físicos para el modelado de 

objetos deformables generalmente se basan en 

técnicas geométricas puras o en uso simplificado 

principios físicos para lograr el efecto visual 

deseado. 

La idea principal de los métodos basados en 

splines es modificar la forma de los objetos 

complejos mediante la variación de la posición de 

puntos de control. Las curvas Bezier [Bartels87], 

B-splines [Barsky88], y no uniforme B-splines 

racionales (NURBS) [Kuhn96] son los métodos 

basados en splines más comúnmente utilizados. 

La idea principal de la deformación de forma libre 

FFD, introducida por Sederberg et al. 

[Sederberg86], es deformar la forma de un objeto 

por la deformación del espacio en el que está 

inmersa. 

Los modelos no-físicos suelen tener baja 

demanda de cómputo y permiten el control directo 

sobre las deformaciones. Sin embargo, puede ser 

difícil expresar las deformaciones específicas en 

términos de puntos de control spline o 

asignaciones FFD [Faloutsos97]. Generalmente, 

utilizan funciones de energía que no tiene ningún 

vínculo con las propiedades físicas del material, 

por lo que no puede proporcionar la precisión 

necesaria en un sistema de simulación quirúrgica. 

• Modelos físicos:  

Puesto que los modelos no-físicos no son lo 

suficientemente precisos para la simulación 

quirúrgica, la mayoría de las investigaciones se 

centran en el desarrollo de modelos físicos. Los 

modelos físicos están basados en los métodos 

basados en malla como los métodos de masa-

resorte [Waters92, Delingette94], FEM 

[O’Brien99], el método de los elementos de 



contorno (BEM) [James02], el método de 

diferencias finitas (FDM) [Terzopoulos88], el 

método de chainmail [Gibson97]; o en los métodos 

libres de malla, tales como el método de 

animación basado en puntos (PBA) [Müller04], el 

método de campo finito asociados a puntos 

(PAFF) [Lim06] o el método de deformación 

volumétrica basada en puntos (PBVD) [Wang09]. 

 Anatomía del Hígado 

 

El hígado es uno de los órganos más complejos e 

importantes del cuerpo humano. Su función 

primaria es controlar el flujo de las sustancias 

absorbidas a través del sistema digestivo antes de 

que estas pasen al sistema circulatorio.  

 

 Descripción general del hígado:  

 

El hígado es la glándula más larga del cuerpo 

humano, su peso aproximado es de 3 libras y 

ocupa una extensa región mayormente ubicada en 

el lado derecho del tórax, debajo del diafragma y 

detrás de las costillas de la 5 a la 10.   

El hígado tiene muchas funciones, las principales 

son:  

 

 Actúa como una barrera entre el 

sistema digestivo y el sistema 

circulatorio.  

 Procesa sustancias tóxicas antes de 

que entren en circulación. 

 Almacenando y convirtiendo 

nutrientes para un uso futuro. 

 Secretando bilis en el intestino 

delgado para descomponer las 

grasas.  

 

 Descripción anatómica:  

 

El hígado está dividido en 4 lóbulos: derecho, 

izquierdo, caudado y cuadrado. Los lóbulos 

derecho e izquierdo son los más grandes, 

mientras que el caudado y cuadrado son los más 

pequeños y están ubicados en la parte posterior. 

Dos ligamentos son visibles en la parte anterior. 

Por arriba, el ligamento falciforme separa los 

lóbulos derecho e izquierdo. Inferior al ligamento 

falciforme está situado el ligamento redondo, que 

sobresale ligeramente desde el hígado. También 

visible en la parte anterior de la porción más 

inferior del lóbulo derecho está la vesícula biliar. 

 

 
 

Figura 1.2. Anatomía del Hígado y órganos 

adjuntos. (Chile, 2012) 

 

Posteriormente, muchas de las estructuras más 

interesantes son visibles. El lóbulo caudado está 

situado superiormente, aproximadamente entre los 

lóbulos derecho e izquierdo. Adyacente al lóbulo 

caudado está el surco para la vena cava inferior. 

Inmediatamente por debajo del lóbulo caudado 

está la porta hepatis, donde la arteria hepática y la 

vena porta hepática entran en el hígado. La vena 

porta transporta sangre cargada de nutrientes 

desde el sistema digestivo. Inferior a la porta del 

hígado está el conducto biliar que lleva de nuevo a 

la vesícula biliar. Por último, la vena hepática, 

donde es post procesada la sangre, sale del 

hígado, se encuentra inferior y adyacente al surco 

de la vena cava inferior. 

 

El hígado se mantiene en su lugar por un sistema 

de mesenterios posterior, y está también unido al 

diafragma a través del ligamento falciforme. 

Además, la mayor parte del hígado está cubierto 

por el peritoneo visceral.[Allen02] 

 

1.3. DETERMINACIÓN DE LAS 

PROPIEDADES MECÁNICAS EN TEJIDOS 

BLANDOS.  

 

Los cuerpos están conformados por diversos 

tejidos, en la biología los átomos y moléculas se 

organizan en células, tejidos, órganos y finalmente 

organismos individuales. Estos arreglos de 

moléculas conforman un tejido o material biológico 

que se considera como un continuo para su 

estudio. La definición clásica de un continuo se 

encuentra consignada en el glosario.  

 

 Masa y densidad. 

 

Cada partícula tiene masa. La densidad de masa 

de un continuo en un punto P es definida 



considerando una secuencia de volumen ΔV 

adjunto a P. si la masa de las partículas en ΔV es 

denotada por ΔM, y si la razón ΔM/ΔV tiende al 

límite ρ(P) cuando ΔV tiende a cero, entonces 

ρ(P) es la densidad de masa del continuo en P. 

 

La modificación se basa en el hecho de que las 

observaciones de los organismos vivos se pueden 

hacer a varios niveles de tamaño: p.e. al nivel del 

ojo desnudo, o dentro del límite de un microscopio 

óptico, o dentro del límite de los microscopios 

electrónicos o dentro del límite de los 

microscopios de efecto túnel. Cada uno de estos 

instrumentos define un límite de tamaña bajo el 

cual pequeña información puede ser obtenida. Y 

las imágenes de una entidad biológica lucen muy 

diferentes a distintos niveles de aumento. Esto 

sugiere que se pueda definir un continuo del 

mundo real con un límite específico en la menor 

escala de tamaño. Así se puede definir la 

densidad de masa de un material en un punto P 

en un espacio tridimensional como el límite de la 

razón ΔM/ ΔV cuando  ΔV tiende a un límite 

inferior finito que no es cero. ΔM es la masa de las 

partículas en un volumen ΔV que encierra al punto 

P. Desde que ΔV no puede tender a cero, el valor 

limitante ΔM/ ΔV debe ser igual a ρ(P) ± un error 

tolerable del cual sus límites deben ser 

especificados y aceptados. 

 

 Stress  

 

El stress es definido por el límite de la razón ΔT/ 

ΔS, donde ΔT es una fuerza debida a partículas 

en el lado positivo de la superficie del área ΔS 

actuando sobre las partículas sobre el lado 

negativo de la superficie. Tomando el límite de 

nuevo se restringe ΔS a ser pequeño pero finito, 

con un límite inferior de tamaño especifico. El 

valor limitante de ΔT/ ΔS debe tener una límite de 

error prescrito que sea aceptable. Desde que el 

límite inferior del tamaño es una parte de la 

definición, una elección diferente del límite inferior 

del tamaño puede resultar en un continuo 

diferente. Por ejemplo, toda la sangre puede ser 

considerada como un continuo a la escala del 

corazón, arterias grandes y venas grandes, pero 

debe considerarse como un fluido de dos fases, 

con plasma y células sanguíneas como dos fases 

separadas en los vasos sanguíneos capilares y las 

arteriolas y vénulas. En una escala más pequeña 

uno puede identificar la membrana de glóbulos 

rojos como un continuo y el glóbulo rojo como 

otro. Se toma el ejemplo del pulmón, uno puede 

identificar el parénquima del pulmón como un 

continuo cuando el límite inferior de tamaño  es 

del orden de 1cm. Si el límite inferior es de 1µm se 

tendría que identificar la pared alveolar como un 

continuo, y la pared de pequeños vasos 

sanguíneos como otro continuo. Y en una escala 

mucho más pequeña el colágeno y las fibras de 

elastina, las sustancias fundamentales y las 

células en la pared de vasos sanguíneos pueden 

ser considerados como distintos medios 

continuos.  

Una vez el material continuo es identificado en 

esta manera, se puede hacer una clásica copia del 

continuo como se muestra a continuación. Para la 

copia clásica ΔM/ΔV, ΔT/ΔS concuerdan con 

aquellos del sistema real dentro de los limites 

específicos cuando ΔV, ΔS están limitados a 

tamaños específicos en la definición del sistema 

real, pero los valores limitantes de ΔM/ΔV, ΔT/ΔS 

se asumen que existen como ΔV  , ΔS  . La 

copia clásica es isomorfa con el sistema de 

números reales.  Se puede analizar el stress, 

tensión, movimiento, y las propiedades mecánicas 

de la copia clásica.  Los errores específicos 

aceptables pueden ser usados para evaluar los 

errores de las soluciones. Tratando sistemas de 

un número grande de átomos y moléculas con un 

acercamiento continuo simplifica grandemente el 

análisis. A veces ciertas partes del continuo 

pueden ser consideradas como un cuerpo rígido, o 

como masas abultadas. Si es así, entonces el 

análisis se simplificará aún más. Usualmente las 

ecuaciones diferenciales parciales del movimiento 

y continuidad pueden ser aproximadas por 

elementos finitos para hacer cálculos prácticos. 

Pero la ventaja más grande del acercamiento 

continuo es la habilidad de expresar las 

propiedades mecánicas de un sistema con 

ecuaciones constitutivas. 

 

 Deformación 

 

La deformación de un sólido puede estar 

relacionada a los esfuerzos sobre el material. Se 

toma una cuerda de una longitud inicial  L0. Si se 

estira a una longitud L es natural obtener cambios 

en las dimensiones de la cuerda y en las 

relaciones de la misma. La relación L/L0 es 

llamada la relación de tensión o estiramiento y se 

denota con el símbolo λ.  

Las relaciones  

  
    

  
    

    

 
   



son las medidas de tensión. Cualquiera de ellas 

puede ser usada aunque numéricamente sean 

diferentes.  De ahí que en elongaciones 

infinitesimales todas las medidas de tensión 

mencionadas arriba son iguales. En elongaciones  

finitas, sin embargo, son diferentes. La selección 

de las medidas de tensión apropiadas es dictada 

básicamente por las relaciones de estrés y 

deformación existentes. Por ejemplo, si se tira de 

una cuerda, esta se elonga. Los resultados de 

este experimento se presentan como una curva 

del esfuerzo o estrés de tensión σ graficada contra 

la relación de tensión λ o la deformación e. Una 

formula empírica relacionando e con σ puede ser 

determinada. En el caso de las elongaciones 

infinitesimales es simple porque las diferentes 

medidas de tensión coinciden. Se encontró 

entonces que en la mayoría de materiales de 

ingeniería que son sometidos a una tensión 

infinitesimal de modo uniaxial, la relación  

 

      

 

 Velocidad de deformación 

 

Para los fluidos en movimiento se debe considerar 

el campo de velocidades y la velocidad de 

deformación. Si se refiere a una locación en cada 

partícula del fluido como un marco de referencia 

O-xyz, Se define entonces como: 
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)  

 

Estas son las propiedades mecánicas generales 

para un tejido blando y las cuales son de suma 

importancia para su análisis mecánico a la hora de 

estudiar el material. [Fung93].  

 

1.4. ESTIMACIÓN DE LOS PARÁMETROS 

DEL MODELO.  

 

Para estimar los parámetros de un modelo de un 

tejido blando primero se debe considerar algunos 

de los materiales más elásticos del reino animal, 

como lo son la elastina, el colágeno, entre otros. 

También se debe considerar la termodinámica de 

la deformación elástica, y dejar claro que hay dos 

fuentes de elasticidad: una asociada al cambio de 

la energía interna y otra asociada a la entropía. Se 

analizarán experimentos previos asociados al 

comportamiento de un tejido de un hígado para 

desde la literatura extraer los parámetros 

necesarios. Además se realizaron experimentos 

de tensión propios para el análisis de los 

parámetros. Con esto se puede considerar la 

ecuación constitutiva de un tejido blando. 

 

 Elastina y colágeno, comportamiento de los 

tejidos biológicos. 

 

La elastina es el material biosólido conocido más 

lineal. Si se toma un espécimen cilíndrico para 

probarlo ante una carga en tensión, se obtiene un 

comportamiento bastante lineal con respecto a 

otro tipo de materiales, como se muestra en la 

figura 1.4.  

 

Esta proteína se encuentra en los vertebrados, se 

presenta como delgados hilos en la piel y el tejido 

areolar conectivo. Forma una gran porción del 

material de las paredes de las arterias y venas, 

especialmente cerca del corazón, además es un 

componente prominente del tejido pulmonar.  

 

 
Figura1.4. Gráfica de Esfuerzo-deformación de un 

espécimen de elastina [Ebrahimi09]. 

 

Las fuentes de elasticidad de la elastina, así como 

de otros tejidos blandos, se deben a un 

decremento de entropía, o un incremento de la 

energía interna con una deformación creciente.  

 

El colágeno por su parte es un elemento 

básicamente estructural de los tejidos blandos y 

duros en los animales. Este brinda integridad 

mecánica y fuerza a nuestros cuerpos, está 

presente en una gran variedad de formas 

estructurales en diversos tejidos y órganos. Su 

importancia es comparable con la del acero en las 

construcciones y creaciones humanas.  

 

Las propiedades mecánicas del colágeno son 

altamente importantes para la biomecánica. El 

colágeno se organiza en diversas estructuras, una 

de ellas es la fibra. Estas fibras de colágeno se 

integran a con células y sustancias intercelulares 



en un tejido. Dependiendo de cómo las fibras, 

células y sustancias intercelulares estén 

organizadas en una estructura, las propiedades 

mecánicas cambian. Pruebas realizadas en una 

fibra de colágeno muestra que tiene un 

comportamiento aproximadamente “lineal” como 

se observa en la figura 1.5.  

 

 
Figura 1.5. Relación esfuerzo-deformación de 

fibras de colágeno. [Shen08] 

 

 Relación de esfuerzo-deformación en los 

materiales biológicos.  

 

Una típica curva de carga-deformación para un 

tendón probado bajo una elongación simple, es 

mostrada en la Figura 1.6. Si el tejido es cargado 

con una deformación finita  y luego la longitud es 

constante, exhibe un fenómeno de relajación de 

esfuerzo. En 6(A) el espécimen fue cargado a 

aproximadamente un tercio de su carga de falla y 

luego descargado a la misma velocidad constante. 

En 5(B), el espécimen fue estirado a una 

velocidad constante hasta que la carga alcanzó 

F0, luego el estiramiento fue detenido y la longitud 

se dejó constante. La carga luego se quitó.  

 

Figura 1.6. Carga y descarga de un material 

biológico. 

 

 Termodinámica de la deformación elástica.  

 

Hay una relación entre la elasticidad y la 

constitución interna del material, dependiendo de 

si es cristalino o amorfo. Hay dos fuentes de 

respuesta elástica a la deformación: el cambio de 

energía interna y el cambio de entropía. Para ver 

esto se debe considerar las leyes de la 

termodinámica que conectan la energía interna 

específica u (energía interna por unidad de masa), 

la entropía especifica S (entropía por unidad de 

masa), la temperatura absoluta T, presión p, el 

volumen específico V, densidad ρ, esfuerzo σij, 

deformación eij y desviaciones de esfuerzo y 

deformación σ’ij,, e’ij. La primera ley de la 

termodinámica (ley de la conservación de la 

energía) afirma que en un cuerpo dado de material 

de volumen unitario un cambio infinitesimal de 

energía interna es igual a la suma del calor 

transferido al cuerpo,    y trabajo realizado sobre 

el cuerpo el cual es igual al producto del esfuerzo 

σij y el cambio de la deformación     , expresando 

todas las cantidades en unidades de masa (masa 

en unidad de volumen es ρ) se obtiene:  

 

      
 

 
         

La segunda ley de la termodinámica establece que 

la entrada de calor    es igual al producto de la 

temperatura absoluta T y los cambios de entropía 

  : 

 

         

 

Combinando estas dos expresiones se obtiene: 

 

        
 

 
         

 

Si u y S son consideradas como funciones de la 

deformación     y la temperatura T se obtiene de 

la ecuación de energía interna específica: 

 

     (
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Esta ecuación muestra que el esfuerzo     surge 

por dos causas: el aumento de la energía 

específica interna con respecto a la deformación 

       , y el decremento de la entropía específica 

con respecto a la deformación         , las dos 

convertidas a valor por unidad de volumen de 

material, mediante la multiplicación por la 

densidad ρ. [Fung93] 

 

 

 

 



 Experimentación previa sobre los parámetros 

de un hígado.  

 

Para poder caracterizar mecánicamente un 

material y así poder predecir su comportamiento 

cuando este es sometido a cargas externas, se 

realizan diversos experimentos controlados con 

geometrías específicas, que permiten interpretar  

mediante la obtención de los parámetros del 

material testeado, evaluar constitutivamente el 

material. Si la ley constitutiva que se obtiene es 

correcta y lo suficientemente precisa, puede 

predecir cómo será el comportamiento del material 

en escenarios que no son fáciles de experimentar. 

Sin embargo, en el caso de los materiales 

biológicos esto métodos no siempre pueden ser 

aplicados.  

 

Durante varios años, se han intentado obtener 

parámetros que se acerquen de la manera más 

precisa a la realidad. Se escribirá acerca de 

algunos experimentos realizados, en especial el 

de Amy Kerdok PhD.  

 

Se ha establecido que para obtener los 

parámetros de un tejido blando de manera más 

precisa, es importante conservar o tener el mayor 

grado de realidad posible, esto quiere decir que un 

análisis in vivo de un órgano (dentro del ser vivo)  

es mucho mejor porque el tejido está en su 

ambiente natural y por tanto sus características 

son las más acertadas para experimentación. La 

experimentación in vivo es entonces la manera 

más acertada de encontrar los parámetros de 

comportamiento reales de un tejido, aunque no la 

más adecuada en cuanto a la ética y legalidad se 

refiere. En este caso entra a jugar un papel 

importante los aspectos éticos en cuanto a la 

experimentación sobre animales y los sacrificios 

de los mismos que se tendrían que realizar. Por lo 

anterior se puede experimentar también con 

órganos casi in vivo, es decir, que tiene las 

características preservadas para simular el 

ambiente in vivo. 

 

Por último se puede realizar una experimentación 

del tejido ex vivo (fuera del ser vivo), la cual es 

bastante alejada de la realidad porque las 

condiciones normales del tejido se han perdido 

después de estar tanto tiempo fuera del cuerpo del 

ser vivo y sus células han sido alteradas y por lo 

tanto su composición como material también.  

 

Amy Kerdok realizó experimentos sobre un hígado 

simulando condiciones in vivo, es decir, como si el 

hígado todavía permaneciera dentro del animal, 

por medio de perfusión, manteniendo así la 

temperatura, hidratación y presión en todo el 

órgano durante las pruebas realizadas. El sistema 

de perfusión es el mostrado en la figura 1.7.  

 

 
Figura 1.7. Sistema de perfusión para hígado. 

[Kerdok06] 

 

Este sistema conectado de la manera apropiada 

mantenia el higado, en este caso porcino, a la 

temperatura adecuada (39°C). Gracias a este 

sistema se hicieron experimentos de compresión y 

tensión con resultados bastante precisos.  

Para las pruebas de compresión usaron un 

identador el cual realizaba presiones similares a 

las que se pueden realizar en una cirugia. El 

sistema de experimentación de compresión se 

muestra en la figura 1.8.  

 

 

 
Figura 1.8. Sistema para pruebas de compresión. 

(A) Dispositivo de frecuencia para respuesta de 

pequeña deformación. (B) Dispositivo de 

identación para deformaciones grandes. 

[Kerdok06]. 

 

Se hicieron además experimentaciones in vivo y  

diversas velocidades.  

 

Para las pruebas de tensión del higado se 

realizaron solamente sobre la capsula del mismo, 



ya que esta protege la integridad del higado ante 

cualquier daño que pueda amenazar al órgano.  

 

Las pruebas se realizaron con un mecanismo de 

mordazas que tensionaban la corteza para su 

estudio como se muestra en la figura 1.12.  

 

 
Figura 1.12. Sistema de mordazas para pruebas 

de tensión. [Kerdok06] 

 

La respuesta de este test mostró que el hígado 

tiene una respuesta no lineal, típica de los 

biomateriales colagenosos como se muestra en la 

figura 11. Hay una baja rigidez en el inicio, 

seguida de una región de rigidez lineal antes de la 

falla o ruptura. Las muestras más pequeñas 

muestran una fuerza máxima de 1.25N con 

desplazamientos axiales de 3.5mm, y una rigidez 

media de 789N/m en la región lineal. Las muestras 

más grandes evidencian un relativo incremento en 

la máxima fuerza (3.75N) para el mismo nivel de 

deformación axial, y una rigidez media de 

1777N/m en la región lineal. Por lo tanto la 

capsula puede describirse como hiperelástica e 

isotrópica. Esto se muestra en la figura 1.13. 

 
Figura 1.13. Gráfica fuerza-desplazamiento de un 

espécimen de 10mm de espesor a una tensión de 

0.25mm/s. [Kerdok06]. 

 

 Pruebas de tensión en la UMNG.  

 

En la UMNG se realizó como parte de la 

investigación una serie de pruebas de tensión con 

trozos de un hígado ex vivo. Se tomaron 

especímenes de 70mm x 40mm x 7mm para 

someterlas a tensión progresiva y obtener una 

curva de esfuerzo-deformación. En la figura 1.14 

se muestra uno de los especímenes sometidos.  

 

Figura 1.14. Muestra de Hígado. 

 

Para hacer estas pruebas de torsión se compró un 

hígado que había sido extraído hace un buen 

tiempo del animal. Esto quiere decir, que el 

material había cambiado su estructura como se ha 

explicado anteriormente. Luego se procedió a 

realizar los cortes de los especímenes a probar 

como se muestra en la figura 1.15.  

 

 
Figura 1.15. Corte de las muestras de Hígado.  

 

Estas muestras se sometieron a tensión mediante 

dos mordazas que sostenían cada uno de los 

extremos de la muestra como se muestra en las 

imágenes 1.16 y 1.17, con una fuerza incremental 

hasta la ruptura del tejido. Fue complejo el agarre 

de las muestras por el tejido viscoso que en 

ocasiones puede deslizarse en las mordazas y 

también dificulta el agarre del mismo para una 

buena medición.  

 

 



Figura 1.16. Agarre de la muestra de hígado.  

 
Figura 1.17. Muestra de hígado durante tensión.  

 

De estas pruebas se obtuvieron los siguientes 

gráficos de esfuerzo-deformación que se muestran 

en las figuras 1.19 y 1.20, en donde se muestra 

cómo fue su comportamiento ante el esfuerzo de 

tensión realizado hasta su ruptura.  

 

 
Figura 1.18. Resultados Muestra 1.  

 

 

 

 

 
Figura 1.19. Resultados muestra 2.  

 

De la literatura, se puede obtener las 

características acertadas del hígado, aunque se 

hizo este experimento para probar que los datos 

eran cercanos a lo que se exhibe en la literatura.  

 

Primero, en la literatura se afirma que la viabilidad 

mecánica del hígado es hasta 6 horas, es decir 

que después de ese tiempo las propiedades 

cambian porque el tejido se empieza a degenerar. 

Así mismo el hígado tiene un comportamiento no 

lineal típico de los materiales colagenosos como 

se había dicho anteriormente. Hay un 

desplazamiento no lineal demostrado por las 

pruebas de compresión.  

 

Se encontró que el hígado es sensible a la 

deformación y demostró una gran cantidad de 

histéresis y relajación.  

 

Se dice que el módulo de Young de la capsula del 

hígado es de 1.1kPa aproximadamente [Stingl02] 

aunque en las pruebas de Kerdok et al. varía 

desde 15 a 21 MPa en la región no lineal. Según 

la experimentación realizada en los laboratorios de 

la UMNG, el módulo de Young para el hígado 

testeado es de 20kPa aproximadamente, lo cual 

no está mal teniendo en cuenta el tiempo de 

degeneración de la muestra. En Rosental et al. se 

dice que E=197 kPa   20kPa. Estas diversas 

cifras varían bastante debido a las diferencias 

entre condiciones de experimentación de los 

autores y a que unos solamente prueban la 

capsula y otro el hígado completo. Entonces se 

decide tomar como módulo para los siguientes 

pasos de la investigación 200kPa, por ser parte de 

los datos tomados de un hígado completo en 

compresión y no solo de la corteza, en donde el 

modulo es significativamente mayor, pero esto no 

nos muestra el comportamiento de todo el tejido 

sino de un solo componente. 

 

 

2. PLANTEAMIENTO DE UN MODELO 

MATEMÁTICO PARA EL TEJIDO BIOLÓGICO 

BLANDO: HIGADO.  

 

2.1. MODELOS PREVIOS TEJIDOS 

BLANDOS. 

 

 Modelo de Maxwell.  

 

En este modelo (mostrado en la figura 2.1) la 

misma fuerza es transmitida desde el resorte 

hasta el amortiguador. Esta fuerza produce un 

desplazamiento     en el resorte y una velocidad 

    en el amortiguador. La velocidad de extensión 

del resorte es     si se denota una diferenciación 

con respeto al tiempo por un punto. La velocidad 

toral es la suma de esas dos como se evidencia 

en la siguiente ecuación.  

 ̇  
 ̇

 
 

 ̇

 
  

Por tanto, si la fuerza es aplicada de repente en 

un instante de tiempo t=0, el resorte de repente 

será deformado a  ( )   ( )  , pero la deflexión 
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del amortiguador debe ser cero porque no hay 

tiempo para deformarse. Asi la condición inicial es 

dada por la siguiente ecuación: 

 ( )  
 ( )

 
  

 

 
Figura 2.1. Modelo de Maxwell [Fung93] 

 

 Modelo de Voigt. 

 

Para este modelo (mostrado en la figura 2.2), el 

resorte y el amortiguador tienen el mismo 

desplazamiento. Si el desplazamiento es  , la 

velocidad es  ̇, y el resorte y el amortiguador 

producirán fuerzas    y   ̇ respectivamente. La 

fuerza total F es entonces: 

 

       ̇  

 

Si F es aplicada de repente, la condición inicial 

apropiada es: 

 

 ( )     

 

Figura 2.2. Modelo de Voigt. 

 Modelo de Kelvin (Sólido lineal estándar). 

 

Para el modelo de Kelvin, se toma el 

desplazamiento u en u1 del amortiguador  u’1 del 

resorte, mientras el total de la fuerza F es la suma 

de la fuerza Fo del resorte y F1 del elemento de 

Maxwell, entonces: 

( )        
  

( )          

( )             

( )       ̇      
 ( 

Por sustitución se obtiene  

          
  (     )       (2.9) 

Y como ecuación del modelo se obtiene:  

     ̇    (     ̇) (2.10) 

Donde 

   
  

  
,           

  

  
(  

  

  
),                  ,   

 

En la figura 2.3 se muestra la representación del 

modelo de Kelvin. 

 

 

Figura 2.3. Modelo de Kelvin [Fung93] 

Para comparar el comportamiento de los tres 

modelos, se realizó una aplicación en Matlab
TM1

 

mediante la cual se obtienen con las mismas 

constantes de elasticidad y de amortiguamiento 

las tres curvas de función de transferencia.  

 

Figura 2.4. Aplicación Modelos Viscoelásticos. 

 

2.2. PLANTEAMIENTO MODELO DE 

HÍGADO.  

 

El modelo de primer orden que mejor describe la 

deformación viscoelástica es el de resorte-

amortiguador en paralelo (modelo de Voigt) 

mostrado en la figura 2.5. con una constante 

                                                           
1
 http://www.mathworks.com/products/matlab/ 



calculada por Kerdok et al.       (    ) en 

donde interviene la constante característica del 

material. Este modelo se modifica y se convierte 

en uno de segundo orden para hacer un 

acercamiento más preciso (figura 2.6). 

 

Figura 2.5. Modelo de Voigt de primero orden para 

hígado [Kerdok06]. 

 

Figura 2.6. Modelo modificado de segundo orden 

[Kerdok06]. 

El modelo de primer orden muestra una 

correspondencia mínima en la fluencia por ello el 

modelo de segundo orden es al que se le da uso. 

La respuesta de cada segmento del modelo fue 

encontrado asumiendo condiciones iniciales de 

desplazamiento igual a cero para    y    y se 

aplicó una función   ( )       . 
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Donde    es la carga aplicada en N,    es la 

respuesta del desplazamiento total en mm,    es 

el desplazamiento debido al segundo resorte y 

amortiguador en mm,          son las constantes 

elásticas de los resortes en N/mm y         son 

las constantes viscosas del amortiguador en 

Ns/mm [Kerdok06]. 

Según Park y Lakes, la matriz extracelular de los 

tejidos blandos regula la forma de las células, la 

orientación, movimiento y todas las funciones de 

la misma. La sustancia constitutiva de la matriz 

extracelular y el contenido celular de los tejidos 

blandos, resisten las fuerzas de compresión y 

mantienen la estructura del tejido. Bajo una fuerza 

de compresión estas moléculas se reacomodan 

para producir una respuesta viscoelástica 

dependiente del tiempo. Por tanto un modelo con 

un resorte que provee un esfuerzo, en paralelo 

con un componente viscoso es usado.  

El fluido extracelular en el hígado (sangre, bilis, 

linfa, etc.) fue tomado en cuenta para tratar al 

hígado como una esponja elástica llena de fluido. 

Usando la teoría de la mezcla bifásica, el 

componente de fluido responde a cambios locales 

en el volumen creando una presión dinámica 

permitiendo al fluido que fluya dentro de una red 

elástica porosa. Este flujo provee resistencia a los 

cambios en el volumen con una carga sobre el 

tiempo. El componente solido se representa 

entonces por un resorte elástico cuyo modulo 

contribuye a los cambios en el volumen 

resistiendo el flujo del fluido. Este componente 

funciona con los otros componentes elásticos 

descritos a continuación para establecer un estado 

de equilibrio del tejido.  

 

Figura 2.7. Representación Reológica del modelo 

constitutivo del hígado.[Kerdok06].  

En la figura 2.7. se muestra la respuesta isocórico 

y volumétrico con las cuales representan el 

modelo reológico del higado. El esfuerzo total del 

tejido         bajo una deformación impuesta   

puede ser obtenido por la suma de la isocorica 

     y la volumetrica   . 

                 (2.15) 

Como se puede notar en la figura 2.7. el gradiente 

total de deformación F es descompuesto en el 

componente isocórico  ̅ y su componente 

volumétrico       (donde   es el tensor identidad) 

y puede ser definido como: 

        ̅  (2.16) 



Donde J es el jacobiano escalar volumétrico 

definico por el volumen actual V dividido por el 

volumen inicial Vo y que satisface la 

condición    ( ̅)   . [Kerdok06]. 

3. SIMULACIÓN DE TEJIDOS BLANDOS.  

Se describe el método computacional propuesto 

para el modelado de la deformación de un tejido 

blando. Las etapas de este método se describen a 

continuación. 

 

Figura 3.1. Etapas del método propuesto. 

 Obtención de Imágenes 

Los datos de entrada proceden de imágenes 

tomadas a través de estudios de tomografías 

computarizadas o resonancias magnéticas.  

 Construcción de Superficie 

De la imagen adquirida se delimita la región del 

órgano del que se quiere construir el modelo 3D, 

esta delimitación es semiautomática. En la Figura 

3.2(a)., se muestra la imagen obtenida a través de 

tomografía o resonancia, en la figura 3.2(b)., se 

muestra la selección y delimitación del área del 

órgano a segmentar, en la figura 3.2(c)., se 

muestra la obtención de la segmentación del 

órgano.  

 

 Figura 3.2. Proceso de segmentación del 

Hígado. Parte superior vista axial, parte media 

vista coronal, parte inferior vista transversal.  

Después de haber obtenido la segmentación de 

las imágenes del órgano de interés, se procede a 

realizar la construcción 3D de la superficie que 

representa la región segmentada empleando 

algoritmos basados en la Triangulación Delaunay 

[Shewchuck98]. En la figura 3(a) y (b) se 

muestran, respectivamente, las vistas anterior y 

posterior de superficie del hígado generada a 

partir de las imágenes segmentadas, por medio de 

“Computational Geometry Algorithms Library” 

(www.cgal.org)

 

 

Figura 3.3. Vistas de la superficie generada. 

 Construcción de la malla volumétrica 

Con la superficie obtenida por medio de cgal, se 

procede a construir la malla volumétrica para que 

pueda ser empleada para analisis de elementos 

finitos. Para esta operación se hizo uso del 

software NETGEN (www.hpfem.jku.a/netgen), el 

cual es un generador de mallas tetrahedricas. Por 

medio de este software se rellena la superficie 

para obtener un sólido y se suaviza la superficie 

con el fin de tener un modelo más realista.  

 Importación a SolidWorks
TM2

 y ANSYS 

Workbench
TM3

. 

El sólido generado en NETGEN se guarda con 

extensión .wrl, que sea compatible con el software 

SolidWorks
TM

 para guardarlo como una pieza y 

poder luego importar el sólido a ANSYS 

Workbench
 TM

 para el analisis de elementos 

finitos.  

                                                           
2
 SolidWorks

TM. 
Dasault Systems. 

http://www.solidworks.com/ 
 

3
 http://www.ansys.com/. 



 

Figura 3.4.Sólido en SolidWorks
TM

.(a) Vista 

Frontal. (b) Vista inferior. (c)Vista posterior. 

(d)Vista Superior.  

Ya en SolidWorks
TM

 se usa la posibilidad de 

importar el sólido generado a ANSYS 

Workbench
TM

. Allí se discretiza en elementos, 

cada uno con las propiedades de material 

asignadas. Se definen los puntos de soporte del 

hígado simulado que son las restricciones de 

movimiento del mismo. Realizado esto se procede 

a asignar un vector de fuerza de 15N en la cara 

frontal del hígado. Estas son las condiciones de 

frontera y las cargas. 

 

 

Figura 3.5. Condiciones de frontera. 

 

Figura 3.6. Cargas. 

ANSYS después de esto se encarga de resolver 

las matrices de rigidez del material para encontrar 

los esfuerzos y desplazamientos y simular.  

La secuencia de deformación se muestra en las 

figuras 3.7 a 3.15, los desplazamientos de la 3.8 a 

3.9 y los esfuerzos en la 3.10 y 3.11 a 

continuación:  

 

Figura 3.7. Secuencia deformación 1.  

 

Figura 3.8. Secuencia deformación 2. 

 

Figura 3.9. Secuencia deformación 3.  

 

Figura 3.10. Secuencia deformación 4. 

(a)  

(c) 
 



 

Figura 3.11. Secuencia deformación 5. 

 

Figura 3.12. Secuencia deformación 6. 

 

Figura 3.13. Secuencia deformación 7.  

 

Figura 3.14. Secuencia deformación 8. 

 

 

Figura 3.15. Secuencia deformación 9. 

 

Figura 3.16. Desplazamiento 1. 

 

Figura 3.17. Desplazamiento 2. 

 

Figura 3.18. Esfuerzo Frontal. 

 

 

Figura 3.18. Esfuerzos puntos de apoyo. 

CONCLUSIONES Y TRABAJOS FUTUROS 

 

 Los tejidos blandos son objeto de estudio, 

gracias a la necesidad de generar métodos y 

conocimientos que contribuyan 

significativamente al campo de la salud desde 



la ingeniería permitiendo realizar procesos de 

un modo más cómodo y que no afecte de 

ningún modo la moral y legalidad. 

 Por medio de la literatura se hace la 

obtención de los parámetros mecánicos del 

tejido del hígado. Muchos autores difieren 

bastante en cuanto a sus hallazgos por lo que 

se debe analizar las condiciones de 

experimentación más acertadas en cada uno 

para el estudio que se esté realizando, 

logrando así obtener de manera más precisa 

los datos necesarios como se hizo en el 

desarrollo de esta investigación.  

 Para el modelado de un tejido blando se 

deben tener en cuenta todas las condiciones 

del mismo, esto quiere decir, que al ser un 

tejido vivo no solo cuenta el parénquima del 

mismo, sino también los fluidos que 

interactúan con él y el modo en que lo hacen.  

 La experimentación de tejidos biológicos es 

bastante compleja en cuanto a las 

condiciones que se deben obtener, simular un 

ambiente natural para un tejido como si 

estuviera dentro de un ser vivo requiere de 

materiales y un ambiente sumamente 

controlado al que no se tiene acceso.  

 La experimentación in vivo es difícil de 

realizar en nuestro entorno de ingeniería por 

los conocimientos técnicos y específicos que 

se deben tener. Adicionalmente en la UMNG 

no se cuenta con profesionales en el área de 

la medicina veterinaria, los cuales son 

requeridos para poder realizar todo un 

protocolo de pruebas de manera adecuada 

observando los respectivos aspectos éticos y 

legales.  

 En la experimentación realizada en la UMNG 

se evidenció que no hay la maquinaria y el 

ambiente apropiado para testear tejidos 

biológicos, lo que dificulta el estudio de los 

mismos para cualquier aplicación.  

 La poca accesibilidad a órganos preservados 

o en un estado óptimo para el fin de estudio, 

hace que los resultados para conocer las 

características del material no sean lo más 

adecuados ya que la composición y estructura 

del mismo se ve afectado por el proceso de 

descomposición natural, que no permite un 

estudio adecuado.  

 La implementación y simulación de un tejido 

blando es compleja hacerla a través de un 

modelo matemático riguroso y su solución en 

tiempo real tiene un alto gasto computacional. 

Para solucionar esto se pueden utilizar 

técnicas de procesamiento de propósito 

general utilizando  GPU. 

 Para futuros trabajos se recomienda mejorar 

el ambiente y técnicas de experimentación en 

cuanto al tipo de agarre de los tejidos y la 

accesibilidad a órganos en condiciones 

óptimas para esto. 

 Para aumentar el realismo se puede 

considerar el uso de propiedades 

viscoelásticas, i.e. dependencia en el tiempo, 

e hiperelasticidad que pueden presentar los 

tejidos blandos. 
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