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NUMERYCZNE MODELE
GRUCZOLU PIERSIOWEGO

STRESZCZENIE W artykule zostaty przedstawione modele
numeryczne gruczotu piersiowego uzyskane przy pomocy obrazéw MRI.
Modele te pozwalajg lepiej zobrazowac zmiany zachodzgce w gruczole
piersiowym poprzez uzyskane dosc¢ doktadne wtasciwosci tkanki.

Stowa kluczowe: nowotwdr gruczotu piersiowego, FDTD, obrazowanie
mikrofalowe, MRI (obrazowanie rezonansu magnetycznego), MR (rezo-
nans magnetyczny) .
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(22% zachorowan), oskrzeli i ptuc (8,2% zachorowan), trzonu macicy (7% zacho-
rowan), jelita grubego (6% zachorowan), jajnika (5,2% zachorowan) oraz szyijki
macicy (5% zachorowan) [1]. Na podstawie powyzszych danych wida¢, jak
powaznym problem, wsrod populacji kobiet, jest rak piersi. Jedng z przyczyn
takiego stanu sg ograniczenia, jakie wynikajg z mammografii klasycznej (rentge-
nowskiej), a ktére to zostaty przedstawione m.in. w raporcie z 2001 roku opubli-
kowanym przez Institute of Medicine National Research Council z USA, jak
i przez Canadian Medicine Associacion z 1996 r. [2, 3].

Dane statystyczne, wady profilaktyki wtornej jak i metod badawczych
stanowig podstawe do podjecia proby stworzenia narzedzi i metod alternatyw-
nych do mammografii klasycznej badz jg wspomagajgcych. Dlatego tez w ostat-
nich dziesieciu latach szczegolne zainteresowanie w swiecie naukowym wzbudzita
tomografia mikrofalowa.

2. TOMOGRAFIA MIKROFALOWA

Wzrost zainteresowania obrazowaniem mikrofalowym gruczotu piersiowego
potwierdza liczba nowych publikacji [4, 5, 6, 7, 8]. Prace badawcze, prowa-
dzone w licznych osrodkach naukowych na catym sSwiecie (np. Industrial
Process Tomography Group, UMIST; Manchester, UK; University of Calagary,
Kanada; University of Wisconsin, USA) zmierzajg do jak najlepszego poznania
interakcji bioelektromagnetycznych i zwigzane sg z szeroko pojetym zastoso-
waniem pola elektromagnetycznego w medycynie, a w szczegdlnosci obejmuja:
tomografie impedancyjng, tomografie termo-akustyczng i radiometrie mikrofa-
lowa [9]. Jednym z podstawowych problemdéw prowadzonych badain modelowych
i symulacji komputerowych jest jak najdoktadniejsze numeryczne odwzorowanie
anatomicznej budowy gruczotu piersiowego i opisanie jego wtasciwosci fizycz-
nych. Cechy anatomiczne wykorzystuje sie do budowy numerycznych modeli
piersi na podstawie obrazéw wykonanych za pomocg rezonansu magnetycz-
nego (MRI). Obrazy te stosowane sa takze do tworzenia klasyfikacji piersi na
podstawie zawartosci wody w ich tkankach. Wiodacqg role w prezentowanej
problematyce peti Uniwersytet Wisconsin z Calgary w Kanadzie [10, 11, 12, 13, 14].

3. NUMERYCZNY MODEL PIERSI

Obrazy wykonywane za pomocg rezonansu magnetycznego pochodzg
od pacjentéw szpitala Uniwersytetu Wisconsin. Baza obrazéw uzytych do two-
rzenia numerycznych modeli piersi znajduje sie w zasobach badawczych tegoz
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Uniwersytetu. Kazda piers jest sklasyfikowana wedtug standardéw na postawie
gestosci utkania gruczotu piersiowego. Amerykanska grupa radiologéw (ACR)
definiuje cztery kategorie na podstawie radiologicznej gestosci piersi [15]:
|. prawie catkowicie ttusta,
Il. rozproszona wtdknisto-gruczotowa,
[ll. o zréznicowanej gestosci,
IV. bardzo gesta.

Intensywnos¢ voxeli MRI jest przeksztatcana liniowo na witasciwosci
dielektryczne modelu (rys. 1). Odwzorowywanie przeksztatcen z intensywnosci
voxeli na wtasciwosci dielektryczne sktada sie z siedmiu liniowych segmentow
odpowiadajgcych siedmiu zdefiniowanym kategoriom tkanki [8, 10, 11]:

a) gruczotowa/widknisto-taczna — 1,
b) gruczotowa/wtdknisto-tgczna — 2,
c) gruczotowa/widknisto-tgczna — 3,
d) posrednia,

e) tlusta — 1,
f) tlusta — 2,
g) tlusta — 3.

Minimum wystepujace w tych trzech kategoriach potrzebne jest do okres-
lenia fizjologicznej niejednorodnosci gruczotu piersiowego. Wiasciwosci w od-
stepach intensywnosci voxeli zostaty okreslone jako Iy, Iy Ig3, Lyans, L, I 1 1.
Podobnie do intensywnosci voxeli zostaty okreslone wiasciwosci dielektryczne
jako Pgj, Py Pgs, Piyans, Py, P11 P Intensywnosci voxeli oznaczone jako / sg
liniowo odwzorowywane na wiasciwosci dielektryczne oznaczone P (rys. 1) [10]:
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Siedmiu kategoriom okreslajgcym wartosci voxeli MRI przypisuje sie
osiem liniowo zaleznych parametrow (mg, mg, to, Mg my; s my; My). Najwyzsze
wartosci voxela pochodzg z piersi ttlustej, natomiast najnizsze warto$ci z piersi
o przewadze tkanki gruczotowej. Osiem tych wtasnosci zostato zdefiniowane
i okreslone jako ,mieszanka rozkltadéw Gaussa” [16, 17]. Sq one nazwane jako:
minimalna, posrednia, $rednia, maksymalna warto$¢ voxeli oznaczona odpo-
wiednio my,, m,e ug, M, W kolejnosci dla tkanki gruczotowej/wioknistej i my uy
m.; My w kolejnosci dla tkanki ttustej. Na tej podstawie siedmiu kategoriom
mozna przypisac¢ osiem parametrow [10] :

]gl = (ng, ng)a
]g2 = (maguug):
Ig3 = (,ug, Mg)a
Itrans = (MgJ mf)a
Iy = (mﬁ ﬂf),

Ip = (g mey),

I3 = (moMy).

Kazda z siedmiu wartosci voxeli obrazu wykonanego za pomocg rezo-
nansu magnetycznego liniowo obrazuje wiasciwosci dielektryczne dla tkanki
normalnej gruczotu piersiowego. Dla przyktadowej czestotliwosci 6 GHz wartosci
okreslone sg jako maksimum, gruczotowos¢ wysoka, gruczotowos¢ Srednia,
gruczotowosci niska, ttuszcz wysoki, ttuszcz sredni, ttuszcz niski. Wykorzystujac
ten podziat mozna przestawi¢ zdefiniowane wiasciwosci dielektryczne naste-
pujaco [10]:

Pp = (minimum, thuszcz niski),

Py = (Huszcz niski, thuszcz Sredni),

Py = (thuszcz Sredni, thuszcz wysoki),

Pans = (ttuszcz wysoki, gruczotowosé niska),
Pg; = (gruczotowos¢ niska, gruczofowos¢ srednia),
Pg, = (gruczotowos¢ srednia, gruczofowosc wysoka),

Py = (gruczotowos¢ wysoka, maksimum).

Nie spotyka sie standardowej procedury klasyfikacji obrazéow MR na
cztery wspomniane wczesniej kategorie. Do celdow badania przyjmuje sie pro-
cedure klasyfikacji modeli numerycznych wedtug ich skfadu tkankowego
na podstawie parametrow mieszanki rozktadow Gaussa. Sklasyfikowany model
od 1 do 4 przypisuje sie w oparciu o prawdopodobienstwo wystepowania voxela dla
tkanki ttuszczowej [10, 15]:
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Pr(x>mf)= I g(x;o, 0y a3, fg, 1o, U3, 012, Uzz)dx (1)

x>mf

Aby zilustrowa¢ znaczenie obrazowania liniowego przedstawiono zaleznosci
pomiedzy intensywnoscig voxeli (na podstawie MRI) a wiasciwosciami dielek-
trycznymi, ktore zostaty wczesniej przyjete.

Kazdej z siedmiu kategorii, o ktérych byta mowa, przypisuje sie odpo-
wiednio wtasciwosci dielektryczne. Na rysunku 2 zostato przedstawione osiem
liniowo zaleznych parametréw dla siedmiu kategorii. Krzywe te pochodzg z wy-
nikdw uzyskanych przy czestotliwosci 0,5-20 GHz.:

a) krzywe maksymalne i minimalne (wykropkowane) stanowig odpowiednio
granice gorng i dolng danych wiasciwosci dielektrycznych zaleznych od czes-
totliwosci. Wykropkowana krzywa dolna oznacza wiasciwosci dielektryczne
lipiddbw mierzone w laboratorium, natomiast wykropkowana krzywa goérna
oznacza maksymalne wiasciwosci dielektryczne dla czestotliwosci,

b) krzywe linig ciggta stanowig krzywe srednich wtasciwosci dielektrycznych
powigzanych z grupg 1 i 3 tkanki ttuszczowej. Linie te nazywa sie krzywymi
,0 Sredniej zawartosci tkanki gruczotowej, i ,0 $redniej zawartosci tkanki ttusz-
czowej’,

c) dwie krzywe przedstawione linig przerywang stanowig krzywe wtasciwosci
dielektrycznych dla grup tkanki 1 i 3. Krzywe te nazywa sie krzywymi ,0 matej
zawartosci tkanki gruczotowej (25%, gr.1)”, ,0 duzej zawartosci tkanki gru-
czolowej (75%, gr.1)”, ,0 matej zawartosci tkanki tluszczowej (25%, gr.3)’,
,0 duzej zawartosci tkanki ttuszczowej (75%, gr.3)”, Parametry jednobiegu-
nowego modelu Cole-Cole dla osmiu krzywych pokazanych na rysunku 2
zostaty zebrane w tabeli 1.
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Rys. 2. Dielektryczne wtasciwosci tkanki normalnej piersi [10]:
a) stata dielektryczna, b) konduktywno$c¢ efektywna (S/m)
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Realistyczne modele gruczotu piersiowego opracowane przez Uniwersytet
Wisconsin-Calagary w Kandzie sg przedstawiane w oparciu o kategorie opisa-
ne powyze;.

Model Cole-Cole jest zdefiniowany za pomocg wzoru (2) [10, 11, 18]:

o)1t ) —_
) e Jas,

&r (o
gdzie:
w — czestotliwos¢ katowa,
&» — przenikalnosc¢ elektryczna mierzona przy czestotliwosciach dosta-
tecznie wysokich,
g — przenikalno$¢ elektryczna mierzona przy czestotliwosciach dosta-
tecznie niskich,
g, — przenikalnosc¢ elektryczna prozni (F/m),
o6, — konduktywnos¢ statyczna (S/m),
T — czas relaksaciji (ps),
A — parametr rozktadu czaséw relaksacii,
Ae =g, - &, — przyrost dielektryczny (miara amplitudy procesu relaksacyj-

nego) [18].
TABELA 1
Zestawienie parametréw dla jednobiegunowego modelu Cole-Cole (0,5 — 20 GHz) [10]
£ Ae 7 (ps) a oy (S/m)

maksimum 1.000 66.31 7.585 0.063 1.370
gruczotowo$¢ — wysoka 6.151 48.26 10.26 0.049 0.809
gruczotowos$¢ — srednia 7.821 41.48 10.66 0.047 0.713
gruczotowos$¢ — niska 9.941 26.60 10.90 0.003 0.462
ttuszcz — wysoki 4.031 3.654 14.12 0.055 0.083
tluszcz — $redni 3.140 1.708 14.65 0.061 0.036
thuszcz — niski 2.908 1.200 16.88 0.069 0.020
minimum 2.293 0.141 16.40 0.251 0.002

Modele Cole-Cole przedstawiajgce wtasciwosci dielektryczne tkanki gru-
czotu piersiowego nie sg tatwe w realizacji w szerokopasmowych symulacjach
za pomocg metody FDTD. Dlatego zastepuje sie je modelami prostszymi, opartymi
o model Debye’a (3) [7]:

. Ag oy

g_r(w)=gr(w)—j8r(a))=goo+1+jwr+ngo (3)
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TABELA 2
Zestawienie parametrow dla jednobiegunowego modelu Debye’a
(3-10 GHz) [10]

£x Ae 7 (ps) | 0s(S/m)
maksimum 23,20 | 46,05 | 13,00 | 1,305
gruczotowos¢ — wysoka | 14,27 | 40,51 | 13,00 | 0,638
gruczotowos¢ — $rednia | 13,80 | 35,54 | 13,00 | 0,738
gruczotowos$¢ — niska 12,84 | 24,64 | 13,00 | 0,251

tluszcz — wysoki 3,987 | 3,544 | 13,00 | 0,080
tluszcz — $redni 3,116 | 1,591 | 13,00 | 0,0496
tluszcz — niski 2,848 | 1,104 | 13,00 | 0,251

minimum 2,308 | 0,091 | 13,00 | 0,004

Procedury powstania modelu Cole-Cole i Debya’e zostaty zapoczatko-
wane i opisane w pracy [10].

Podstawiajgc parametry przedstawione w tabeli 1 do wzoru 2 otrzymu-
jemy wartosci wzglednej przenikalnosci podane w tabeli 3 dla roznych zakreséw
czestotliwosci. Analogicznie przeksztatcajgc wzor Debye’a i podstawiajgc war-
tosci z tabeli 2 otrzymujemy takie same wartosci przenikalnosci wzglednej jak
dla modelu Cole-Cole. Zatem zaktada sie ze parametry modelu Debye’a (tab. 2)
dobrze dopasowujg sie do parametréw Cole-Cole przedstawionych w tabeli 1.
Parametry Debye’a dla okreslonych voxeli we wnetrzu piersi oblicza sie jako
Srednig wazong krzywej gornej i dolnej granicy wiasciwosci dielektrycznych dla
kategorii tkanki, ktéra oznacza intensywnos¢ voxeli na obrazie MRI.

Mimo, ze wyniki badan wielu uktadow czgstkowych pokazujg, ze nie zawsze
relaksacje dielektryczng mozna opisa¢ prostym rownaniem Debye’a, powszechnie
uzywa sie réwnan typu Debye’a z pewnymi empirycznie wyznaczonymi para-
metrami charakteryzujgcymi rozktady czaséw relaksac;ji [10].

W pierwszej czesci pracy zostat opisany realistyczne modele piersi opra-
cowany przez Uniwersytecie Wisconin-Calagary w Kanadzie. Do zasymulowa-
nia numerycznych modeli gruczotu piersiowego (dla tkanki ttuszczowej i migesnio-
wej) zostaty usrednione warto$ci realistycznego modelu i przedstawione w dru-
giej czesci pracy dla réznych czestotliwosci.

4. ROZKLAD POLA ELEKTROMAGNETYCZNEGO

Numeryczna analiza rozkfadu pola elektromagnetycznego wysokiej
czestotliwosci w potsferycznym modelu gruczotu piersiowego zostata przepro-
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wadzona metoda réznic skonczonyc w dziedzinie czasu (Finite Difference Time
Domain) przy pomocy programu Empire XCcel™ [21].

W celu uproszczenia zagadnienia przyjeto, ze model jest homogeniczny
warstwowo, a jego parametry elektryczne (przenikalnos¢ elektryczna wzgledna
i konduktywnos$¢) opisane sg rownaniem Cole-Cole [17] z parametrami za-
czerpnietymi od C. Gabriel [2]. Parametry dielektryczne modelu przeliczone zostaty
dla czestotliwosci 1 GHz, 2.45 GHz i 5 GHz (tab. 3) .

TABELA 3
Zestawienie parametréw elektrycznych tkanek
Typ tkanki | Konduktywnosé¢ o [S/m] Przenikalnos$¢ wzgledna ¢,
1 GHz
Tluszczowa 0.053 5.402
Miesniowa 0.978 54,811
Skérna 0.881 45.711
2.45 GHz
Tluszczowa 0.1370 5.1467
Mies$niowa 1.7388 52.729
Skoérna 1.5919 42.853
5 GHz
Tluszczowa 0.3498 4.645
Migsniowa 4.0448 49.54
Skoérna 3.5744 39.611

Na rysunku 3, w sposdb schematyczny, pokazano rozpatrywany model
o wymiarach 10 cm x 10 cm x 5 cm wraz z podobszarami takimi jak: warstwa
skory, tkanka zdrowa i rakowa. W analizie pola elektromagnetycznego zastoso-
wano otwarty warunek brzegowy Berengera typu PML (Perfectly Match Layer)-
10 warstw PML (rys. 3). Istota pomystu Berengera polega na otoczeniu analizo-
wanego obszaru warstwa ttumigcg fale elektromagnetyczne, tzw. doskonale
dopasowang warstwg (ang. Perfectly Matched Layer — PML). Technika jest oparta
na wykorzystaniu warstwy zawlaszcza do pochtaniania fal elektromagnetycz-
nych bez odbicia od prézni. Wiasciwosci warstwy mogg zmieniaC sie w zalez-
nosci od kierunku rozchodzenia sie fali i by¢ niezaleznymi od czestotliwosci.
Doskonale dopasowana warstwa przyjmuje oznaczenie PML (ox,ox*, oy,oy*
0z,0z%) [16, 20]. Jako wymuszenia uzyto anteny dipolowej, umieszczanej
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w odlegtosci 1 cm. od warstwy skory, jak pokazano na rysunku 3 (zielone
punkty oznaczajg potozenia anteny).

* * * *
PML(O'X],O'XI,O'y2,O'y2) PML(UXZ’UbeyZ,UyZ)

\% PML(0,0,0,,07) %/

PML(py1.041}0,0) P Zrédio fali

: Lo u
<«————+-—-— wosrodku St ekl i PMLL(0x2,02.0.0)

_-—————

= |

* *
PML(0,1,041, 051,091 )

P —

* *
PML(02,0%2, Uyl,o-yl)

Rys. 3. Struktura 2D warstwy PML

Uwzgledniono 25 lokalizacji anteny. Po wysfaniu sygnatu z anteny
nadawczej nastepuje odczyt sygnatu odbitego w 25 antenach, po czym antena
nadawcza zmienia swoje potozenie i nastepuje kolejny odczyt w innej lokalizacji
anteny. Model piersi zawiera warstwe skory o grubosci 2 mm, jednorodng tkanke
zdrowg (jej parametry elektryczne odpowiadajg parametrom tkanki ttuszczowe))
oraz zmiane nowotworowg ( parametry odpowiadajg parametrom elektrycznym
tkanki miesniowej) o konduktywnosci i wzglednej przenikalnosci elektrycznej
przedstawionych w tabeli 3.

PRACE INSTYTUTU ELEKTROTECHNIKI, zeszyt 248, 2010
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Warstwa skory,
grubos¢é 2 mm

10 cm

A
v

Tkanka

~~ zdrowa

Rys. 4. Rozpatrywany model
(rysunek pogladowy)

Na podstawie danych rejestrowanych w kolejnych punktach otrzymano
przebieg napiecia w funkcji czasu dla 2.45 GHz
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Rys. 5. Przebiegi sygnatu dla 2.45 GHz
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a)

2,624 kV/m ( +0.00 dB)
1,172 kV/m ( -7.00 dB)

523.400 V/m { -14.00 dB)

233,800 V/m { -21.00 dB)

© 104.400 Vjm { -28.00 dB)

45,640 Vjm(-35.00 dB)
- 20,840 V/m ( -42.00 dB)

| 9,308 Vjm ( -49.00 dE)
i 4,158 V/m ( -56.00 dB)

1.858 V/m { -63.00 dB)
829.600 mV/m ( -70.00 dB)

b)

2,452 KNfrn ( +0.00 dB)
L0986 kW' ( -7.00 dB)
439,200 W (-14.00 dE)

218.600 VW (-20.00 dE)
97.620 Vdm (-28.00 dB)
- 43.600 Wim ( -35.00 dE)
18,480 dm -42.00 dE)
8.700 Wim (-49.00 dE)
3.886 Wim (-36.00 dB)
1736 Wi (-63.00 dB)
775,400 v -70,00 dB)

6.316 kV/m ( +0.00 dB)
2,822 kV/m ( -7.00 dB)
1.260 kV/m ( -14.00 dB)
563.000 V/m ( -21.00 dB)
251,400 V/m (-28.00 dE)

[ . 112.400 Vfm {-35.00 dB)
- 50,180 V/m ( -42.00 dB)

| 22,420 Vjm (-49.00 dB)
10.020 V/m ( -56.00 dE)
4,472 Vfm (-63.00 dB)
1.998 V/m { -70.00 dB)

Rys. 6. Rozklad natezenia pola elektrycznego w numerycznym modelu gruczotu piersiowego:
a) wymuszenie 1 GHz b) wymuszenie 2.45 GHz, ¢) wymuszenie 5 GHz.
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Po przeprowadzeniu numerycznej analizy otrzymano rozktady pola elek-
trycznego E dla jednego przypadku lokalizacji anteny i dla réznych czestotliwosci.

5. WNIOSKI

Na podstawie przeprowadzonej symulacji pétsferycznego modelu piersi
w oparciu o metode FDTD otrzymujemy rozktad natezenia pola elektrycznego E
(modut wektora) o réznych wartosciach. Szacuje sie, ze po przeprowadzeniu
w kolejnym etapie analizy obrazu za pomocg algorytmu ogniskujacego [4] bedzie
mozna okresli¢ umiejscowienie zmian nowotworowych i oszacowac ich wymiary.
Im wieksza jest liczba przyjetych w modelu lokalizacji anten, tym wykrycie zmian
nowotworowych i szacowanie jego potozenia jest bardziej precyzyjne. Symu-
lacje zostaty przeprowadzona dla trzech zakresow czestotliwosci w celu spraw-
dzenia dla jakiej mocy sygnatu zostanie uzyskana najdoktadniejsza rekonstruk-
Cja obrazu.

Tomografia mikrofalowa jest lepszg metodg bardziej ze wzgledu na wy-
krycie zmian nowotworowych o mniejszym rozmiarze (5mm) w poréwnaniu
do mammografii i USG.
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NUMERICAL MODELS
OF HUMAN BREAST
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Arkadiusz MIASKOWSKI

ABSTRACT In this paper were presented numerical breast
phantoms, obtained using MRI. These phantoms allow better illustrate

changes setting in breast through obtained fairly accurate characteristics
of tissue.



