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Resumen

El corazén es un 6rgano de suma importancia en los seres vivos debido a que es el centro
del sistema cardiovascular que se encarga de distribuir el flujo sanguineo a todo el cuerpo.
Sin embargo, las enfermedades cardiacas son una de las principales causas de morbilidad y
mortalidad en todo el mundo. El infarto al miocardio conduce a la pérdida permanente de
tejido cardiaco sano y a la insuficiencia cardiaca. Por lo anterior, se tiene la necesidad de la
regeneracion del tejido cardiaco, y en casos extremos el trasplante del mismo. Actualmente
las terapias cardiacas solo pueden detener la progresion de la enfermedad, y por la escasez
de donantes, se necesitan nuevas terapias para regenerar los corazones dafiados. La
ingenieria de tejidos ofrece alternativas para solucionar esta problemaética. Al respecto se ha
investigado la viabilidad de utilizar diferentes tipos de materiales, en especial los
poliméricos tanto naturales como sintéticos, en diferentes formas de aplicacion, y como
soportes (andamios) para las células utilizadas para la regeneracion de drganos. Sin
embargo, debido a la dificultad de medir las propiedades o desempefio cardiaco in vivo, el
uso de modelos matematicos tanto en condiciones sanas o patoldgicas se ha vuelto un
asunto de trascendencia en la comunidad cientifica.

Por lo anterior en este trabajo de investigacion se analiza el desempefio estructural del
tejido cardiaco en condiciones normales y post-infarto. El objetivo de esta investigacion es
analizar el desempefio estructural del ventriculo izquierdo (V1) en condiciones normales y
posteriores al infarto. Para ello se definen y desarrollan los siguientes puntos: 1) un modelo
de simulacion numérica del comportamiento estructural del tejido cardiaco, 2) un analisis la
influencia de las diferentes condiciones de modelado (geométricas, material y condiciones
de carga) en el comportamiento estructural del tejido cardiaco, 3) evaluacion del
comportamiento estructural del tejido cardiaco en condiciones post-infarto, y 4) evaluacion
del comportamiento estructural del tejido cardiaco en condiciones post-infarto y adaptando
materiales (andamios) para su rehabilitacion.

Los resultados obtenidos revelan que aunque las diferentes condiciones de modelado tienen
un efecto significativo en los valores de las propiedades elasticas, la tendencia o
comportamiento se mantiene. Por lo tanto, el uso de modelos numéricos pasivos
simplificados en combinacion con factores de ajuste es una alternativa para analizar el
desempefio eléstico ventricular. Los resultados también han demostrado que el desempefio
estructural del tejido cardiaco se deteriora una vez que ha ocurrido un infarto, reduciendo
su capacidad de bombeo. Finalmente, la adicion de biomateriales en la pared ventricular
mediante una cirugia de restauracion ventricular reduce la demanda estructural del tejido
cardiaco, reduciendo el riesgo de sobre carga ventricular.



Abstract

The heart is an organ of great importance in living beings because it is the center of the
cardiovascular system and responsible of distributing blood flow throughout the body.
However, heart disease is one of the main causes of morbidity and mortality worldwide.
Myocardial infarction leads to permanent loss of cardiac tissue and heart failure. For this
reason, hearth tissue regeneration is needed and in some extreme cases the heart
transplantation. Currently, hearth therapies can only stop the progression of the illness, and
because of the lack of donors, new therapies are needed to regenerate damaged hearts.
Tissue engineering offers alternatives to solve this problem. The feasibility of using
different types of materials, both naturals and synthetic, especially polymeric materials, in
different application forms, and as supports (scaffolds) for the cells used for the
regeneration of organs, have been investigated. However, due to the difficulty of measuring
the properties or cardiac performance in vivo, the use of mathematical models in both
healthy and pathological conditions has become a matter of high relevance in the scientific
community.

Therefore, in this research work, the structural performance of cardiac tissue in normal and
post-infarct conditions is analyzed. The objective of this research is to analyze the structural
performance of the left ventricle (LV) in normal and post-infarct conditions. To this end,
the following points are defined and developed: 1) a numerical simulation model of the
structural behavior of cardiac tissue, 2) an analysis of the influence of different modeling
conditions (geometric, material and loading conditions) on the structural behavior of the
heart cardiac tissue, 3) evaluation of the structural behavior of cardiac tissue in post-infarct
conditions, and 4) evaluation of the structural behavior of cardiac tissue in post-infarct
conditions and adapting materials (scaffolds) for rehabilitation.

The results have revealed that although the different modeling conditions have a significant
effect on the values of the elastic properties, the trend or behavior remains the same.
Therefore, the use of simplified passive numerical models in combination with adjustment
factors is an alternative to analyze ventricular elastic performance. The results have also
shown that the structural performance of heart tissue deteriorates once a heart attack has
occurred, reducing its pumping capacity. Finally, the addition of biomaterials in the
ventricular wall through ventricular restoration surgery reduces the structural demand of the
cardiac tissue, reducing the risk of ventricular overload.
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Introduccion

El corazén humano

El corazon humano es una bomba muscular que cumple dos funciones: 1) recolectar sangre pobre
en oxigeno de los tejidos del cuerpo y bombearla a los pulmones para oxigenarla y asi liberar
diéxido de carbono, y 2) bombear la sangre oxigenada en los pulmones a todos los tejidos del
cuerpo. El corazén humano, al igual que el de los mamiferos, esta formado por cuatro cavidades,
dos en la parte superior a las que se denomina auriculas y dos en la parte inferior a las que se llama
ventriculos. A la auricula y al ventriculo derecho (VD) se les denomina corazén derecho, y la
auricula izquierda y al ventriculo izquierdo (VI) se les conoce como corazon izquierdo. Las
cavidades que conforman los corazones derecho e izquierdo se comunican a través de las valvulas
auriculoventriculares (mitral y tricispide respectivamente), conocidas como valvulas AV, las cuales
se conectan por cuerdas tendinosas a los musculos papilares que se extienden desde los lados
anterior y posterior del corazén. El tejido del miocardio es una estructura laminar que comprende
principalmente la matriz extracelular (MEC), el colageno y las fibras cardiacas.

Los cardiomiocitos son las células que componen el tejido cardiaco y tienen la capacidad de
contraerse, excitarse y trasmitir el potencial eléctrico con el fin de proporcionar una efectiva accion
de bombeo del flujo sanguineo a los diversos érganos y tejidos del cuerpo. Aunque los
cardiomiocitos son relativamente cortos, éstos estan conectados por medio de los discos
intercalados para formar lo que se llama las fibras cardiacas, las cuales tienen un angulo de
inclinacion dentro de una posicion especifica dentro de la pared miocardica. Las principales
funciones de las fibras cardiacas son: a) contribuir a la contraccién del musculo cardiaco mediante
su disminucion de longitud; y b) transmitir la activacion eléctrica en el miocardio.

El ciclo cardiaco comprende todos los eventos que ocurren en el corazon desde el inicio de un latido
hasta el comienzo del siguiente. Esta dividido en dos etapas: la sistole y la diastole. La sistole es la
fase de contraccion del coraz6n en donde la sangre es bombeada a todos los miembros del cuerpo,
mientras que la diastole es la fase de relajacion que permite que la sangre que viene de los 6rganos
del cuerpo entre en el corazon.

Modelado del tejido cardiaco

A pesar de que recientemente los estudios en biologia celular y molecular han contribuido a la
comprension de la estructura y funcion del corazén a nivel microscépico, aun se tiene muy poco
entendimiento del funcionamiento de este érgano como bomba sanguinea. En este sentido, la
inclusion de las ciencias computacionales en el andlisis del funcionamiento del masculo cardiaco
puede ser una herramienta poderosa para mejorar su comprension. Sin embargo, para generar un
modelo del corazén que pueda simular con precision los diferentes eventos que ocurren durante el
ciclo cardiaco, deben tomarse en cuenta los mecanismos microscOpicos y macroscopicos que
intervienen en ellos. La caracterizacion de cada una de las etapas funcionales del corazén implica la
aplicacion y el acoplamiento de diversas disciplinas (simulacion multifisica), como la electricidad,
la quimica, la fisica, la mecénica de solidos y la dindmica de fluidos.

En décadas anteriores, los mecanismos y eventos cardiacos fueron modelados mediante la
matematica clasica. Recientemente, con el desarrollo de las ciencias computacionales, las técnicas
de adquisicion de imagenes médicas, y el uso del Método de los Elemento Finitos (MEF) han
facilitado el estudio de la mecanica cardiovascular. Sin embargo, los modelos numéricos requieren
las propiedades del tejido cardiaco durante condiciones normales y patoldgicas. Debido a que el



tejido cardiaco tiene una microestructura compleja y un comportamiento muy particular, resulta
dificil determinar sus relaciones constitutivas. Existen trabajos que han utilizado microscopia
atémica en tejidos ex vivo para identificar las caracteristicas de las células cardiacas. También se
han implementado transductores en el musculo cardiaco in vivo, pero esto ocasiona lesiones en el
tejido cardiaco. Los resultados de dichas mediciones han demostrado que existen diferencias en las
propiedades de los tejidos cadavéricos y los tejidos vivos. A pesar de estos trabajos y esfuerzos de
investigacion, en la actualidad no hay métodos confiables para medir directamente las propiedades
del musculo cardiaco, por lo que estas propiedades se determinan mediante modelos matematicos
basados en relaciones constitutivas del tejido muscular del corazén, las cuales dependen de algunas
simplificaciones o0 consideraciones en cuanto a su composicion y propiedades tisulares, formas
geométricas, condiciones de frontera y condiciones de activacién. Por lo anterior, existen en la
literatura una gran diversidad de modelos propuestos para simular y evaluar la funcién cardiaca.

Infarto y remodelacion ventricular

En la actualidad las enfermedades cardiovasculares son la principal causa de muerte en todo el
mundo. La insuficiencia cardiaca es una condicidn que refleja el deterioro de la eficiencia de
bombeo del corazon, y es causada por una variedad de enfermedades subyacentes, como la
cardiopatia isquémica con o sin un episodio de infarto agudo de miocardio, hipertension,
enfermedad cardiaca valvular y enfermedad miocérdica primaria. El infarto agudo de miocardio
(IM) es una causa comun de morbilidad y mortalidad prematuras de la poblacion mundial. El 1M
ocurre cuando una arteria coronaria aterosclerética se ocluye por completo produciendo una
isquemia del miocardio, la cual a su vez conduce a una necrosis de cardiomiocitos, provocando bajo
desempefio de la funcién de bombeo del corazén y por ende en la calidad de vida del individuo que
la sufre. Debido a la disposicion de los tejidos y a la forma geométrica del VI, uno de los infartos
mas comunes es el tipo apical en el VI.

El infarto de miocardio tipicamente resulta en el deslizamiento de miocitos, el debilitamiento de la
matriz extracelular de colageno, el adelgazamiento de la pared del corazén y la dilatacion
ventricular. El deterioro de la pared muscular del corazén es permanente, ya que después de una
pérdida celular masiva debido a un infarto, el tejido miocéardico carece de capacidad regenerativa
intrinseca para reemplazar las células perdidas. EI IM causa la decadencia progresiva del
rendimiento cardiaco debido a alteraciones estructurales y funcionales del tejido cardiaco. Entre los
cambios estructurales mas importantes se encuentran la modificacion de la matriz extracelular
(MEC), el aumento de la rigidez, la pérdida de elasticidad y contraccion del tejido cardiaco, asi
como cambios en la geometria del corazén. A los cambios estructurales que se presentan en el
tejido cardiaco se les conoce como remodelacion ventricular, y consisten en el aumento y
adelgazamiento del segmento infartado, aumentando el volumen del VI. En la MEC Ila
remodelacion ventricular se manifiesta en una modificacion morfoldgica derivada de la sintesis de
colageno por la formacion de cicatrices, lo que provoca que los cardiomiocitos disminuyan sus
movimientos y por ende se pierda la flexibilidad del tejido cardiaco. A este proceso se le conoce
como granulacién, y produce una reduccion de la remodelacion ventricular y, en consecuencia, una
disminucioén de la insuficiencia cardiaca. Sin embargo, este proceso tiene un efecto perjudicial: la
disminucién de la velocidad de conduccion del miocardio y el aumento de la arritmia.

Alternativas de recuperacion de tejidos cardiacos

La insuficiencia cardiaca es una afeccion en la cual el corazon ya no puede bombear sangre rica en
oxigeno al resto del cuerpo de forma eficiente. En la mayoria de los casos de insuficiencia cardiaca,
el VI asume una forma esférica dilatada, lo cual ocasiona que disminuya la eficiencia de la
contraccion ventricular. Con el transcurso de los afios, se han propuesto diversas alternativas
quirdrgicas para detener y revertir la remodelacién ventricular, disminuyendo la insuficiencia
cardiaca y mejorando la supervivencia en los pacientes.



A pesar de que los dispositivos de asistencia ventricular pueden proporcionar una opcién
terapéutica temporal para los pacientes con afecciones cardiacas, aun no son una opcién definitiva
para remediarlas, solo son un paliativo y un puente para el trasplante. Estos dispositivos no
proporcionan la terapia definitiva, por lo cual sigue latente el problema de como tratar a los miles de
pacientes por afio en todo el mundo que sobreviven a un infarto extenso de miocardio, y que
padecen de insuficiencia cardiaca avanzada. La mejor alternativa para tratar los corazones dafiados
por Infarto al Miocardio e Insuficiencia Cardiaca es la regeneracion celular, la cual se puede llevar a
cabo de tres formas:

1. El trasplante directo de las células a las zonas o0 ambientes dafiados.
2. El uso de técnicas de ingenieria de tejidos para el desarrollo de tejido de reemplazo.
3. Las terapias que inducen al corazdn a regenerar tejidos dafiados.

El primer enfoque se centra en la restauracion de heridas en el miocardio por el trasplante de células
sanas. Existen varios tipos de células que podrian ser consideradas para reemplazar el tejido
necrético y minimizar las cicatrices existentes como: cardiomiocitos fetales, mioblastos
esqueléticos y células madre de médula dsea que se utilizan en la restauracién de los tejidos
dafados y mejorar la funcion cardiaca. Por otra parte, el segundo enfoque consiste en reparar o
reemplazar el 6rgano dafiado utilizando andamios de soporte, promoviendo el crecimiento celular
aplicando los principios de la Ingenieria y Ciencias de la vida. Finalmente, la tercera alternativa
consiste aplicar tratamientos médicos para estimular la regeneracion del tejido cardiaco.

La cirugia de restauracion cardiaca (CRV) tienen el propoésito de restaurar la forma elipsoidal
normal del ventriculo izquierdo a partir de su forma globular descompensada. Los objetivos de la
CRV son: 1) alivio de la isquemia por revascularizacion coronaria; 2) reduccion del volumen
ventricular; 3) mejorar la funcion mecénica del ventriculo; 4) restauracién a una geometria
ventricular normal; 5) reduccion del incremento de volumen por la reparacion de la valvula mitral;
y 6) lograr que las fibras cardiacas del tejido sano puedan recuperar sus condiciones Optimas de
trabajo.

La CRV ha evolucionado a partir del trabajo pionero de muchas personas. Sin embargo, el Dr.
Vincent Dor, merece la mayor parte del crédito por expandir el uso de técnicas de reconstruccion
ventricular en pacientes tratando las areas acinéticas y disinéticas con técnicas quirdrgicas en
pacientes con insuficiencia cardiaca congestiva, en conjunto con la aplicacion de injertos de
derivacion de la arteria coronaria. La técnica de Dor utiliza un parche insertado dentro del
ventriculo en el masculo contréctil en sustitucion de tejidos con aneurisma, los cuales se han
removido para reconstruir la cavidad ventricular a sus condiciones normales. La introduccion del
parche permite la revascularizacion eventual de las arterias coronarias. Varios estudios han
demostrado que la cirugia de Dor es un procedimiento seguro que mejora la eficiencia de bombeo
del VI, la funcién sistdlica y diastélica, la supervivencia a largo plazo y el volumen de eyeccién,
ademas de reducir el volumen, y la disincronia del V1.

Justificacion del trabajo

De acuerdo a la revision de bibliografia, se observa que aun cuando existen modelos del tejido
cardiaco, estos soy muy limitados en cuanto a detalles geométricos y consideraciones de
composicion del tejido, por lo que es necesario desarrollar modelos computacionales méas robustos
que permitan evaluar el desempefio del masculo cardiaco en condiciones normales, en condiciones
patoldgicas, como los infartos, en condiciones después de aplicar métodos de recuperacion de
tejidos cardiacos, como la cirugia de restauracion cardiaca. Por otro lado, se observa también la
necesidad de evaluar el comportamiento mecénico ventricular bajo diversas condiciones



geométricas, y de condiciones de modelado numéricos, incluyendo el comportamiento vy
propiedades de los materiales.

Objetivo general

Analizar el desempefio estructural de tejido cardiaco en condiciones normales y post-infarto
mediante el desarrollo y aplicacion de modelos numéricos basados en mediciones de la actividad
cardiaca.

Objetivos especificos
Para lograr el objetivo general de este trabajo de investigacion, se definen los siguientes objetivos
particulares:
¢ Modelar numéricamente el comportamiento estructural del tejido cardiaco sano.
e Evaluar la influencia de la composicion del tejido cardiaco en el desempefio estructural del
tejido cardiaco.
o Analizar el efecto de la geometria del ventriculo izquierdo (V1) en el desempefio estructural
del tejido cardiaco.
e Analizar la influencia de las condiciones de carga en el desempefio estructural del tejido
cardiaco.
o Evaluar el desemperio estructural del tejido cardiaco en condiciones post-infarto.
o Evaluar el desempefio del tejido cardiaco en condiciones post-infarto incluyendo
procedimientos que permitan corregir la perdida de funcionalidad en el miocardio.

Organizacion de la tesis

El presente documento de tesis estd organizado de la siguiente manera. En el Capitulo 1 se
presentan las generalidades del tejido cardiaco: anatomia y fisiologia del corazon, estructura del
corazdn, composicion del tejido cardiaco, disposicion de las fibras cardiacas y descripcion del ciclo
P-V. En el Capitulo 2 se presenta el estado del arte del modelado cardiaco, clasificando los modelos
de acuerdo a su tipo de fisica, tipo de modelo, método de solucién, geometria ventricular, modelo
de material, pardmetros de entrada y de salida. En el Capitulo 3 se describe la metodologia de
analisis para determinar el desempefio del tejido cardiaco en condiciones normales, variando tres
condiciones de modelado: condiciones de frontera, numero de capas que componen la pared
cardiaca y tipos de geometrias ventriculares. En el Capitulo 4 se presenta el andlisis y la discusion
de los resultados de las simulaciones del comportamiento del VI bajo diferentes condiciones de
modelado. En el capitulo 5 se presenta el concepto de remodelacion ventricular, se hace un analisis
de los trabajos previos relacionados con el estudio de la insuficiencia cardiaca post-infarto, se
presenta la metodologia de andlisis para el analisis de la remodelacion ventricular post-infarto, y se
presenta un analisis y discusion de resultados de las simulaciones realizadas bajo condiciones post-
infarto. En el capitulo 6 se presenta la metodologia de analisis para el estudio de un modelo de VI
sometido a una cirugia de Dor, asi como el anélisis y discusion de los resultados de las simulaciones
realizadas. Finalmente se presentan las conclusiones del trabajo de tesis, exponiendo los resultados
mas relevantes y las contribuciones realizadas.



Capitulo 1. Generalidades del tejido cardiaco

1.1 Anatomia cardiaca

El corazén humano es una bomba muscular que cumple dos funciones: 1) recolectar sangre pobre
en oxigeno de los tejidos del cuerpo y bombearla a los pulmones para oxigenarla y asi liberar
diéxido de carbono, y (2) bombear la sangre oxigenada en los pulmones a todos los tejidos del
cuerpo [1,2]. Para conocer descriptivamente al corazén humano se recurre a la anatomia cardiaca
que estudia la estructura, las caracteristicas, la localizacion y las interrelaciones de este 6rgano.

1.1.1 Ubicacion del corazén

Como se muestra en la Figura 1.1, el corazon humano se encuentra en el térax, entre el esternon y
los cartilagos costales, y apoyado en la superficie superior del diafragma. El corazén asume una
posicién oblicua en el toérax y ocupa un espacio entre las capas que recubren los pulmones Ilamado
mediastino medio [1,3].

S
Mediastatino
medio

Pericardio

Figura 1.1. Ubicacion del corazén en el térax [1].

1.1.2 Cavidades cardiacas

El coraz6n humano, al igual que el de los mamiferos, estd formado por cuatro cavidades, dos en la
parte superior a las que se denomina auriculas y dos en la parte inferior a las que se llama
ventriculos, las cuales se muestran en la Figura 1.2 [2]. A la auricula y al ventriculo derecho (VD)
se les denomina corazén derecho, y la auricula izquierda y al ventriculo izquierdo (VI) se les
conoce como corazon izquierdo. Las cavidades que conforman los corazones derecho e izquierdo se
comunican a través de las valvulas auriculoventriculares (mitral y tricispide respectivamente),
conocidas como valvulas AV, las cuales se conectan por cuerdas tendinosas a los musculos
papilares que se extienden desde los lados anterior y posterior del corazén.



Auricula izquierda

Auricula derecha

Ventriculo izquierdo

Ventriculo derecho

Figura 1.2. Cavidades cardiacas del corazon.

1.1.3 Estructura del corazon

La pared del corazon esta formada por tres capas que se muestran en la Figura 1.3: el pericardio,
miocardio, y el endocardio [3]. El pericardio esta dividido en 3 partes; la parte externa denominada
pericardio parietal, seguido de la cavidad pericardial y posteriormente la parte que tiene contacto
con el miocardio llamada pericardio visceral o epicardio, su principal funcién es proteger al corazén
de infecciones y de otro tipo de agentes externos, asi como amortiguar los movimientos que pueden
estorbar su funcionamiento. Ademas, esta capa tiene una subcapa visceral viscosa denominada
endocardio que cubre la superficie externa del corazon. Por otra parte el miocardio, también
denominado musculo cardiaco, estad formado por células musculares cardiacas que son alimentadas
de sangre por las arterias coronarias, las cuales dan al tejido la capacidad de contraccion. El
miocardio tiene el espesor mas grande de entre todas las capas de la pared cardiaca, y
particularmente en el VI es donde tiene mayor masa muscular debido a que en esta cavidad se
manejan las presiones mas altas por el bombeo de la sangre oxigenada a todo el cuerpo, haciéndolo
mas wvulnerable a sufrir infartos [2,4,5]. Finalmente se encuentra el endocardio, que es una
membrana interna que tiene la funcién de revestir el interior de las cavidades del corazén asi como
las valvulas cardiacas para habilitarlas a tener contacto con el flujo sanguineo.

Pericardio

parietal Pericardio
visceral
(epicardio)

Miocardio

Endocardio

Cavidad
pericardica

Figura 1.3. Capas de la pared del corazon.

1.1.4 Composicion del tejido cardiaco

El tejido del miocardio es una estructura laminar que comprende principalmente la matriz
extracelular (MEC), el colageno y las fibras cardiacas [6]. En la Figura 1.4 se muestran estos
componentes. En la literatura el miocardio se ha considerado de dos maneras: 1) como una
estructura continua en la cual la orientacion de la fibra varia suavemente, y 2) como una serie de



capas discretas que atraviesan la pared ventricular desde el endocardio hasta el epicardio en una
direccion aproximadamente radial [7].

Longitudinal

Epicardio

Limite de capa

Colageno

Fibra cardiaca
Figura 1.4. Estructura laminar de la pared cardiaca [4].

La MEC es una estructura tridimensional pasiva, versatil y compleja dispuesta en forma laminar
gue sirve como esqueleto o andamio para todas las células que se adhieren a ella y que forman parte
del tejido cardiaco. La MEC desempefia un papel importante en la transferencia de fuerza mecanica
durante las fases de contraccién y relajacion del miocardio, dirigiendo la fuerza contractil generada
por los cardiomiocitos que producen el estiramiento del tejido, y proveyendo un ambiente para el
crecimiento, proliferacion, division, diferenciacion y migracion celular [8-10]. Como se muestra en
la Figura 1.5, la MEC esta constituida por una malla compleja de fibras compuestas por proteinas
como fibronectina, fibrilina, proteoglicanos y colagenos, ademas de polimeros como el hialuronano.
En la MEC se encuentran adheridos cardiomiocitos, fibroblastos, leucocitos y otras células
cardiovasculares [5].

El colageno del tejido cardiaco sirve como soporte para las células musculares y vasos sanguineos;
y actla como conexion lateral entre las células miocardicas para dar forma al tejido mientras se
presenta los movimientos de contraccion en las cémaras ventriculares; proporcionandoles
elasticidad y rigidez durante la sistole y la diastole [11]. En los tejidos sanos, la cantidad de
colageno es muy baja, pero debido a la enfermedad o al envejecimiento, éste puede elevarse a través
de un proceso conocido como fibrosis. Un exceso de fibras de colageno aumenta la rigidez del
tejido, lo que reduce la capacidad del VI para llenarse de sangre [12].
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Figura 1.5. Disposicion de los componentes de la MEC [8].

1.1.5 Cardiomiocitos y fibras cardiacas

Los cardiomiocitos son las células que componen el tejido cardiaco [9], tienen la capacidad de
contraerse [13], excitarse y trasmitir el potencial eléctrico con el fin de proporcionar una efectiva
accion de bombeo del flujo sanguineo a los diversos 6rganos y tejidos del cuerpo [9,14]. Aunque los
miocitos son relativamente cortos, éstos estan conectados por medio de los discos intercalados para
formar lo que se llama las fibras cardiacas, las cuales tienen un angulo de inclinacion dentro de una
posicién especifica dentro de la pared miocardica. La inclinacion de las fibras cardiacas puede
observarse a través de técnicas de imagenologia por resonancia magnética (IRM) [15,16]. Las
principales funciones de las fibras cardiacas son: a) contribuir a la contraccién del musculo cardiaco
mediante su disminucion de longitud; y b) transmitir la activacion eléctrica en el miocardio [17].
Los cardiomiocitos estan formados por miofilamentos que se componen de una repeticion en serie
de sarcomeros, estas Ultimas son las unidades mas basicas de contraccién y su longitud disminuye
cuando esta sucede [17,18]. EI movimiento de las paredes del VI debido a la funcion de bombeo del
corazon es caracterizado por un cambio de longitud de las fibras musculares denominado
deformacién activa [19,20]. La Figura 1.6 muestra como se localizan los cardiomiocitos en el tejido
cardiaco.
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Figura 1.6. Posicion de los cardiomiocitos en el tejido miocérdico [21].

1.2 Fisiologia cardiaca

A diferencia de la anatomia que estudia la morfologia y la composicion estructural de los
organismos vivos, la fisiologia estudia su funcionamiento. Parte de las caracteristicas funcionales
del masculo cardiaco son la trayectoria del flujo sanguineo, el mecanismo de activacion eléctrica y
la descripcion del ciclo presion-volumen (P-V).

1.2.1 Circulacién de la sangre a través de las cavidades cardiacas

El flujo sanguineo se genera por la contraccién de las cavidades cardiacas de manera sincronizada,
constante y repetitiva. El flujo sanguineo comienza en la auricula derecha donde se recibe la sangre
pobre en oxigeno proveniente de todo el cuerpo a través de las venas cavas superior e inferior.
Posteriormente pasa a través de la valvula tricispide hacia el VD, y desde alli se traslada hacia la
arteria pulmonar regulada por la valvula pulmonar. Una vez en los lechos capilares pulmonares, la
sangre es oxigenada y regresa a la auricula izquierda a través de las venas pulmonares, donde a
través de la valvula mitral el flujo se transporta al VI. EI VI bombea la sangre a todos los tejidos del
cuerpo a través la valvula adrtica [1]. La disposicion de las valvulas cardiacas se muestra en la
Figura 1.7.
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Figura 1.7. Véalvulas cardiacas.

1.2.2 Estimulacion eléctrica del musculo cardiaco

El sistema de conduccién eléctrico regula la accion de bombeo del corazén, coordinando la
contraccién de las cavidades cardiacas mediante el control de la frecuencia cardiaca (nimero de
latidos por minuto). El sistema de conduccidn eléctrica cardiaco, que se muestra en la Figura 1.8, se
constituye por un conjunto de células especializadas agrupadas en tres grupos: a) el nodo
sinoauricular o también Ilamado nodo sinusal (nodo SA), que es el marcapasos natural del cuerpo y
estd ubicado en la parte superior de la auricula derecha; b) el nodo auriculoventricular o nodo atrio
ventricular (nodo AV), situado en la parte inferior posterior de la auricula derecha, en los limites de
las auriculas y los ventriculos; y c) el Haz de Hiss, que es un fino cordon que inicia en el nodo AV y
se ramifica en los dos ventriculos cardiacos.

La estimulacién eléctrica del corazén da inicio en el SA que envia un impulso eléctrico a las células
musculares de las auriculas derecha e izquierda provocando su contraccion con el fin de bombear la
sangre a los ventriculos derecho e izquierdo. Posteriormente la sefial eléctrica llega al nodo AV,
donde disminuye su velocidad para darle tiempo a los ventriculos de recibir la sangre proveniente
de las auriculas, enseguida la sefial se transmite al haz de His que por medio de su sistema de fibras
conductoras distribuye la sefial a través de los ventriculos izquierdo y derecho, provocando su
contraccién [1].

Nodo AV

Haz de His

Figura 1.8. Sistema eléctrico del corazon.
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1.3 Ciclos P-V

El ciclo cardiaco comprende todos los eventos que ocurren en el corazon desde el inicio de un latido
hasta el comienzo del siguiente. Esta dividido en dos etapas: la sistole y la diastole. La sistole es la
fase de contraccion del corazén en donde la sangre es bombeada a todos los miembros del cuerpo,
mientras que la diastole es la fase de relajacion que permite que la sangre que viene de los érganos
del cuerpo entre en el corazon. Cada una de estas fases se divide en sub-fases las cuales se muestran
en la Tabla 1.1. Estas sub-fases se definen en términos de la presion (P) y el volumen (V) en la
cavidad ventricular, como se muestra en la Figura 1.9, y se explican a continuacion [22]:

Sistole:
1.

Contraccidn isovolumétrica. Se tensiona la pared cardiaca y comienza a aumentar la presion
del VI, ocasionando que la sangre busque por donde salir. Entonces se cierran las valvulas
AV para que no haya regurgitacion (regreso) sanguinea a la auricula, produciéndose el
primer ruido cardiaco (S1). El volumen permanece constante y la presion va en aumento.
Fase de eyeccion. Las valvulas AV siguen cerradas, el VI supera levemente la presion de la
aorta y se abren las valvulas semilunares (la valvula adrtica y la valvula pulmonar), con lo
que comienza la eyeccion. A medida que disminuye el volumen la presién también
disminuye.

Diéastole:

3.

4.

Relajacion isométrica. Las valvulas AV permanecen cerradas, se cierran las valvulas
semilunares (valvula adrtica y vélvula pulmonar), lo que corresponde al segundo ruido
cardiaco S2. En esta fase no hay entrada ni salida de sangre y la presion ventricular es
mayor que la auricular, pero menor que la adrtica por lo que la sangre no fluye hacia ningun
lado, y el volumen ventricular permanece constante.
Fase de llenado:
¢ Llenado ventricular rapido. Se abren las valvulas AV y fluye sangre rapidamente desde
la auricula hacia el ventriculo. Debido al flujo rapido se puede producir un tercer ruido
cardiaco que corresponde a S3.
e Llenado ventricular lento. El ventriculo sigue relajado mientras recibe el flujo que le
llega de la auricula.
e Contraccion auricular o presistole ventricular. La auricula se contrae para terminar de
llenar el ventriculo, esto puede corresponder a un cuarto ruido cardiaco S4.

Tabla 1.1. Fases y sub-fases del ciclo cardiaco.

Etapas del ciclo cardiaco Subetapas
) Contraccion isovolumétrica
Sistole
Eyeccion (Vaciamiento o bombeo)
Relajacion isométrica
Llenado
Diastole Llenado ventricular rapido

Llenado ventricular lento

Fase de sistole auricular p presistole ventricular

11
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Contraccion sovolimétrica

E Eyeccion ventricular

Relajacion sovolumétrica

Apertura de la vavula mitral
Volumen sistolico Volumen sistolico fnal

B Llenado ventricular rapido (S3)

Contraccion auricular (S4)

Cierre de la valvula mitral (S1)

D
Volumen diastolico final
E Apertura de la vilvula adrtica
AQD F Cierre de las valvula aortica

B C

‘7
Figura 1.9. Fases y sub-fases del ciclo cardiaco.
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Capitulo 2. Trabajos previos del modelado del tejido cardiaco

2.1 Modelado del tejido cardiaco

A pesar de que recientemente los estudios en biologia celular y molecular han contribuido a la
comprension de la estructura y funcion del corazon a nivel microscépico, aun se tiene muy poco
entendimiento del funcionamiento de este drgano como bomba sanguinea. En este sentido, la
inclusion de las ciencias computacionales en el andlisis del funcionamiento del musculo cardiaco
puede ser una herramienta poderosa para mejorar su comprension [10,22]. Sin embargo, para
generar un modelo del corazén que pueda simular con precision los diferentes eventos que ocurren
durante el ciclo cardiaco, deben tomarse en cuenta los mecanismos microscépicos y macroscopicos
que intervienen en ellos. La caracterizacion de cada una de las etapas funcionales del corazén
implica la aplicacion y el acoplamiento de diversas disciplinas (simulacion multifisica), como la
electricidad, la quimica, la fisica, la mecéanica de sélidos y la dindmica de fluidos [10].

En décadas anteriores, los mecanismos y eventos cardiacos fueron modelados mediante la
matematica clasica. Recientemente, con el desarrollo de las ciencias computacionales, las técnicas
de adquisicion de imagenes médicas, y el uso del Método de los Elemento Finitos (MEF) han
facilitado el estudio de la mecénica cardiovascular. Sin embargo, los modelos numéricos requieren
las propiedades del tejido cardiaco durante condiciones normales y patolégicas. Debido a que el
tejido cardiaco tiene una microestructura compleja y un comportamiento muy particular, resulta
dificil determinar sus relaciones constitutivas. Existen trabajos que han utilizado microscopia
atdmica en tejidos ex vivo para identificar las caracteristicas de las células cardiacas [23,24].
También se han implementado transductores en el masculo cardiaco in vivo, pero esto ocasiona
lesiones en el tejido cardiaco [25,26] Los resultados de dichas mediciones han demostrado que
existen diferencias en las propiedades de los tejidos cadavéricos y los tejidos vivos [27]. En la
actualidad no hay métodos confiables para medir directamente las propiedades del musculo
cardiaco, por lo que estas propiedades se determinan mediante modelos matematicos basados en
relaciones constitutivas del tejido muscular del corazon [23], las cuales dependen de algunas
simplificaciones o consideraciones en cuanto a su composicion y propiedades tisulares, formas
geométricas, condiciones de frontera y condiciones de activacion [24]. Por lo anterior, existen en la
literatura una gran diversidad de modelos propuestos para simular y evaluar la funcién cardiaca.

2.2 Tipos de modelos cardiacos

En general los modelos cardiacos se pueden clasificar en modelos mateméaticos como el
desarrollado por Moriarity et al [25], modelos mecanicos como los presentados por Schmid et al.
[26,28,29], modelos electromecanicos[15], modelos electrofisiolégicos [16] y modelos multifisicos
[30]. Los modelos cardiacos también se pueden clasificar en dos grupos: modelos pasivos y
modelos activos. Los modelos pasivos consideran los mecanismos de activacion implicitos en las
propiedades elasticas del miocardio. Por otro lado, los modelos activos toman en cuenta los
mecanismos de activacion para la contraccion del tejido [18]. Ademas, existen dos principales
consideraciones relativas a la constitucion del tejido cardiaco: la primera es considerar al tejido
como un medio continuo, y la segunda es considerar el tejido cardiaco como un conjunto de capas
anidadas [17,31,32]. La Figura 2.1 muestra los resultados de la investigacion de Legrice [7], quien
consider6 el tejido cardiaco dividido en capas laminares, cada una de ellas con una disposicion
ordenada de cardiomiocitos dispuestos bajo la orientacion de la variacion del angulo de inclinacion
de las fibras.
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Figura 2.1. Modelado laminar del tejido cardiaco de acuerdo a Legrice: A) Estructura laminar de la
pared cardiaca y B) Direccion tangencial y transversal de las fibras cardiacas [7].

La mayoria de los modelos encontrados en la literatura se enfocan en el anlisis del VI bajo la
premisa que maneja mayores presiones y tiene mayor tejido muscular. Ejemplo de ello es el modelo
mostrado en la Figura 2.2 y desarrollado por Wong [33], quien determind los esfuerzos en las
paredes ventriculares a partir de un modelo elipsoidal. Aunque este tipo de modelos proporcionan
mucha informacion sobre la mecénica cardiaca, no consideran que el V1 est4 contenido en el VD y
por ende desprecian la presion que este Gltimo ejerce sobre el primero. A partir de esta necesidad se
han propuesto en la literatura modelos biventriculares; un ejemplo este tipo de modelos es el
mostrado en la Figura 2.3, el cual fue propuesto en [19].

Figura 2.2. Modelo ventricular VI [33].
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Figura 2.3. Modelo biventricular propuesto en [19].

2.2.1 Modelos matematicos

Una de las funciones cardiacas que mas se modela matematicamente es la contraccion del
ventriculo izquierdo. Dicho modelado ayuda a comprender la relacion entre el comportamiento de
la pared miocérdica y la funcion del ventriculo izquierdo en condiciones normales y patoldgicas, en
donde generalmente también se estudia el comportamiento de la fibra miocéardica durante el ciclo
cardiaco [20]. Por otro lado, la aproximacion matematica mas comun para cuantificar los esfuerzos
en las paredes del VI es la ecuacion de Laplace, que se ha aplicado a modelos de pared delgada y de
pared gruesa [34]. Ejemplo de ello es el trabajo de Pravdin [35] , quien desarrollé un modelo que
considera el campo de direccion de fibras cardiacas como un conjunto de ldaminas anidadas que
forman la pared del tejido bajo la propuesta de Torrent-Guasp [17], Figura 2.4.

a) b) c)
Figura 2.4. Modelo matematico propuesto por Pravdin: a) vista lateral y superior, b) vista superior y
c) vista lateral [35].

Con el desarrollo de las herramientas computacionales se han implementado métodos mas
sofisticados como el MEF que permiten reducir tiempos de solucién y estudiar diferentes
consideraciones de modelado. En estas simulaciones, las variables importantes son la geometria del
modelo, el tipo de elementos de malla utilizados, las propiedades del material y las condiciones de
frontera [31].
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2.2.2 Modelos mecanicos

En ausencia de técnicas confiables para medir la fuerza en la pared ventricular, se han desarrollado
modelos mecéanicos que determinan la relacion esfuerzo-deformacion en la pared cardiaca,
considerando la presion, la variacion del volumen interno y la geometria del VI, asi como un
modelo constitutivo que caracteriza al tejido miocardico [32]. Generalmente estos modelos utilizan
el MEF para estudiar la mecénica cardiovascular en condiciones normales y patoldgicas, analizando
las propiedades mecénicas pasivas del tejido cardiaco [32,36]. Un ejemplo de este tipo de modelo es
el desarrollado por Hassaballa [4], el cual utiliza el MEF de forma inversa y un modelo elipsoidal
truncado a dos tercios del eje principal, ver Figura 2.5, para determinar la compresibilidad del tejido
cardiaco durante un ciclo cardiaco completo. También se modelaron las fibras miocardicas unidas
por una malla de fibras de coladgeno y considerando la variacion del angulo de inclinacion con
respecto a su posicién en la pared del VI. En otros modelos de este tipo también se consideran
caracteristicas funcionales del corazén como apertura y cierre de valvulas, excitacion del tejido y
6rganos circundantes.

Pressure Node

,L. 3

5 o
a) b) C)

Figura 2.5 Modelo mecanico propuesto por Hassaballa: a) geometria inicial del modelo, b) forma

del modelo al final de la diastole, y ¢) aplicacion de las condiciones de frontera en el modelo [4].

2.2.3 Modelos electromecanicos

Durante las Ultimas dos décadas, se han desarrollado varios modelos electromecanicos de todo el
corazdn o su ventriculo izquierdo [26]. Dichos modelos generalmente combinan varias fisicas que
describen procesos eléctricos a nivel celular con propiedades mecanicas del tejido del muasculo
cardiaco. En general, un modelo electromecénico del corazén consiste en un modelo de corrientes
ionicas en los cardiomiocitos, un modelo de la mecanica del miocardio, un modelo de circulacién
sanguinea (modelo hemodinamico) y una aproximacion geométrica del corazén [37].

2.2.4 Modelos electrofisioldgicos

La electrofisiologia cardiaca es un campo con una rica historia de modelado integrativo. Algunos de
los avances mas fundamentales en el modelado de la célula se desarrollaron por primera vez en este
campo. Los aspectos més importantes del modelado cardiaco electrofisiologico se presentan a
continuacion: a) modelado computacional de la célula; b) estimacion y modelado de la estructura
anatémica cardiaca; y c) modelado computacional de activacion eléctrica y repolarizacién en los
ventriculos cardiacos [38]. Dichos aspectos se muestran en la Figura 2.6.
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Figura 2.6. Mecanismo de transmisién del calcio en los miocitos durante el ciclo ventricular [38].

2.2.5 Modelos multifisicos

Para construir un modelo integral del corazon que pueda simular con precision la serie de eventos
que suceden en el ciclo cardiaco, los mecanismos microscOpicos y macroscopicos deben ser
tomados en consideracién. Un ejemplo del acoplamiento de varias fisicas para modelar diversos
fendmenos cardiacos, es el modelo desarrollado por Watanabe [10], el cual se muestra en la Figura
2.7. El modelo propuesto se desarroll6 usando el MEF mediante una actualizacién automéatica de la
malla para realizar cambios de dominio, y una estrategia de acoplamiento usando una analogia
eléctrica de la circulacion pulmonar y considerando la auricula izquierda como una precarga.
Adicionalmente con un modelo eléctrico se simulé la dinamica del llenado ventricular y la
eyeccion.
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2.7 Modelo multifisico propuesto por Watanabe [10].

2.3 Modelos cardiacos existentes

La Tabla 2.1 resume las caracteristicas de algunos de los modelos cardiacos encontrados en la
literatura. Estas caracteristicas incluyen: fisica del modelo, tipo de modelo, método de solucion,
geometria ventricular, modelo de material, parametros de entrada y parametros de salida.
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Tabla 2.1. Caracteristicas de los modelos cardiacos existentes.

Fisica del Tipo de Método de Geometria . Pardmetros de Parametros de
Modelo ) - Modelo de material .
modelo modelo solucion ventricular entrada salida

Wong [33] Mecénico Pasivo Matematico Elipsoidal Elastico, isotrépico y  Presion Esfuerzo radial

homogeneo y longitudinal

Carrick Mecénico Pasivo MEF Geometria del VI ~ Casi  incompresible, Presion Relacién P-V

[39] basada en IRM transversalmente

isotrépico,
hiperelastico.

Arts [32] Mecénico Activo Matematico ~ Cilindro de pared Incompresible Angulo  de Esfuerzos y
gruesa de 6 a 1500  hiperelastico, hélice de la deformaciones
capas, con &ngulo  miocardio con fibra
de hélice de la propiedades
fibra que varia de  exponenciales
48.70° a -83.07° transversalmente

isotrpicas
Guccione Mecénico Pasivo Matematico  Cilindro de pared Material hiperelastico Inflado, Deformaciones
[40] gruesa incompresible con alargamiento epicardiales
propiedades y torsion
homogeneas simultanea
exponenciales
Janz  and  Mecénico Pasivo MEF Elipsoidal de 2 Transversimente Presion Deformacion
Grimm [41] capas isotropico y
linealmente elético
Guccione Mecénico Activo Matematico ~ Cilindro de pared Material hiperelastico Deformacién  Tensién activa
[42] gruesa incompresible con  axisimétrica, en el miocardio
propiedades Radios ventricular
exponenciales internos, durante la
homogéneas Radios sistole.
externos

Arts et al.  Mecénico Activo Matematico  Cilindrico con 8  Anisotrépico Orientacién y  Acortamiento

[43] capas con una activacion del sarcomero
variacion de secuencial de
&ngulo de hélice las fibras
de la fibra de 40° musculares 'y
a -40° torsion

Guccione Mecénico Pasivo MEF Orientation and  Relaciones Presion Esfuerzos y

[36] sequential constitutivas de deformaciones
activation of the Guccione
muscle fibres and
twisting

Taber [44] Mecénico Activo MEF Cilindro Miocardio Activacién Comportamient
comprimible 'y  anisotrépico por aumento o biaxial pasivo
elipsoide pseudolastico de la rigidez del miocardio
incompresible, del miocardio
1capa

Vetter and  Mecénico Activo MEF Miocardio Un material ~ Presion Distribuciones
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Watanabe Acoo de MEF Geometria basada Modelo constitutivo de  Sefial presion en el VI

[10] plado: en MRI, 6 capas, Yin-Lin eléctrica de la
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condiciones
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Thakor [68]  Eléctrico Activo Matematico Perro Isotrépico Estimulacion ~ Comportamient

eléctrica 0 de la
excitacion
celular
Ghista [69]  Mecénico Pasivo Matematico elipsoide de pared Modelo Presion Deformaciones
gruesa tridimensional elastico y esfuerzos
y viscoelastico
cuasiestatico, de un
hom ogéneo is6tropo
Kerckhoffs|  Electromec  Activo Matematico Elipsoide de pared  Material ortotropico Eléctrico Presion y
70] anico gruesa volumen

ventricular

De la Tabla 2.1 se observa que los modelos mecénicos existentes se han centrado en analizar los
esfuerzos y deformaciones de la pared ventricular, aunque algunos también han considerado el
movimiento de torsién del tejido cardiaco al expandirse y contraerse. Por otro lado, los modelos
electrofisiolégicos o acoplados se han centrado en la interaccién fluido-estructura y la estructura de
excitacién. Los métodos de solucién comprenden enfogques matematicos y numeéricos, en particular
el MEF que se ha utilizado ampliamente porque representa una herramienta poderosa para analizar
el comportamiento ventricular teniendo en cuenta las propiedades del material, geometrias
complejas, anisotropia y variaciones del angulo de inclinacién de la fibra. El método MEF también
se ha usado en combinacion con otras herramientas matematicas, como la optimizacion.

También se observa que los modelos ventriculares existentes se basan no solo en la anatomia del
corazon del ser humano sino también en la anatomia de ovejas, ratones, cerdos y perros, los cuales
tienen un sistema de activacion, morfologia y estructura similares a los corazones humanos. La
geometria VI real se puede obtener de imagenes médicas CT o MRI; sin embargo, varios modelos
en la literatura consideran geometrias simples como esferas, cilindros, conos y elipsoides, siendo
este Ultimo uno de los mas utilizados. Los modelos elipsoidales VI normalmente se truncan en dos
tercios del eje mayor. Ademas, hay una gran cantidad de modelos univentriculares (solo VI)
reportados en la literatura comparados con el nimero de modelos biventriculares (VD y VI) [19,55].
Adicionalmente existen algunos trabajos que han evaluado y comparado entre si diversas formas
cilindricas, conicas y elipsoidales del V1, por ejemplo el trabajo reportado en [71].

Aunque algunos modelos de corazon consideran explicitamente la fibra cardiaca como otro
componente del tejido cardiaco, algunos otros usan propiedades equivalentes que contemplan
implicitamente el efecto de la fibra cardiaca en las propiedades del tejido miocardico. El a&ngulo de
la hélice de la fibra cardiaca a lo largo de la pared ventricular varia entre los diferentes modelos en
la literatura, siendo el rango de variacion mas comun -60 ° a 60 ° [72]. EI nUmero de capas en la
pared ventricular también es otro parametro de modelado que difiere de un modelo a otro. Algunos
modelos usan una Unica pared ventricular de capa gruesa, mientras que el resto usa capas multiples
que varian de 2 a 9 capas, y en algunos modelos se usan cientos de capas (por ejemplo en [43]).

Los parametros de entrada y simulacion son variables, sin embargo, la mayoria de los modelos en la
literatura utilizan los valores de presion del VI y/o VD, el cambio longitudinal de la fibra cardiaca,
el &ngulo de hélice de la fibra y, en algunos casos, los mecanismos de actuacién. Por otro lado, los
parametros de salida comunes comprenden deformaciones, esfuerzos, volumen interior del VI,
propiedades el&sticas y cambios longitudinales de la fibra cardiaca.

2.4 Discusioén

A pesar de todos los esfuerzos de investigacion para analizar y simular el comportamiento
ventricular humano, todavia hay algunos problemas importantes que deben ser resueltos. Las
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propiedades del tejido del miocardio son inciertas porque se han estimado utilizando tejidos no
humanos inmediatamente después de la muerte. Para comprender el comportamiento de las fibras
cardiacas o cardiomiocitos, se han realizado varios estudios utilizando microscopia de fuerza
atémica para analizar su evolucion y comportamiento en el proceso de envejecimiento [73], cuando
el individuo esta afectado por diabetes [74], o cuando se somete a algun tipo de esfuerzo [75]; sin
embargo, los resultados ain son imprecisos [76]. Por otro lado, los modelos MEF se basan en
simplificaciones de modelado que pueden diferir de las condiciones reales. Algunas propiedades
particulares del corazon son dificiles de medir debido a la complejidad anatémica y fisiologica del
musculo cardiaco, por lo que deben estimarse con base a suposiciones y ecuaciones constitutivas
que representen matematicamente el comportamiento del tejido real. Por lo tanto, dado que los
modelos de simulacién del VI reportados en la literatura usan diferentes simplificaciones de
modelado, la validacion de estos modelos todavia es incompleta e incierta debido a la falta de
métodos precisos y confiables para medir directamente las propiedades del tejido in vivo y el
comportamiento del VI humano.
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Capitulo 3. Método hibrido para el analisis del tejido cardiaco

3.1 Analisis de esfuerzos ventriculares

Para analizar los esfuerzos del VI se considera un modelo simplificado del mismo. La geometria
considerada es una esfera de pared gruesa sujeta a una presién interna (medicion de presion del VI)
y una presion externa (medicidn de presion del VD). La Figura 3.1 muestra el modelo esférico
propuesto y las componentes de esfuerzos normales en un sistema de coordenadas esféricas. Cabe
sefialar que en este modelo geométrico el componente de esfuerzo circunferencial (oy) y el
componente de esfuerzo meridional o tangencial (o) se consideran iguales.

Figura 3.1. Componentes de esfuerzo normal en un sistema de coordenadas esféricas

La condicion de equilibrio de esfuerzos para un recipiente esférico de pared gruesa es [77]:

=0 (3.1)

donde o; es el esfuerzo radial, oy es el esfuerzo circunferencial y r es el radio. Por otro lado, las
deformaciones radial (&) y tangencial (&) se definen como:

du

& =—
dr (3.2)

Fx :H
“or (3.3)

donde u es el desplazamiento radial. A partir de la Ley de Hooke generalizada, las deformaciones
radiales y circunferenciales se pueden relacionar con los componentes de esfuerzos y las
propiedades del material:

1
& =—(0, -2vo
(0, -2v0,) e

1
£y = E[(l—v)ag ~vo, | -

donde E es el mddulo elastico equivalente y v es el médulo de Poisson equivalente del tejido
miocardico. A partir de las ecuaciones (3.4) y (3.5) se determinan los componentes de esfuerzos:
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B grE(l—v)+ 2ve,E

o, >

1-v-2v (3.6)
_gE+veE

O 1-v-2? (3.7)

Sustituyendo las ecuaciones (3.2) y (3.3) en las ecuaciones (3.6) y (3.7), se obtienen las siguientes
expresiones:
E

et e
(1+V)(1—2V) dr r (38)
- :#[Ewd_ﬂ
 (L+v)(-2v){r dr (3.9)

Las ecuaciones anteriores se sustituyen en la ecuacion (3.1) para obtener la siguiente ecuacion
diferencial:

i|:d_u + 22} =0
dr| dr r (3.10)

La solucion a esta ecuacion diferencial es:

u=Cr+ C—ZZ
r (3.11)

donde C; y C, son las constantes derivadas de la solucion de la ecuacion diferencial. Ahora, esta
expresion se sustituye en las ecuaciones (3.8) y (3.9) para obtener los componentes de esfuerzos
radial y tangencial:

o-c E ¢ 32E

2v-1 ’r(1+v) 612
o,=-C, E +C, 32E

2v -1 r’(1+v) (3.13)

En un modelo multicapa se debe tomar en cuenta que el esfuerzo y el desplazamiento radial en la

frontera entre dos capas consecutivas son iguales para ambas capas, condicién que se representa

como:

Oiis1 = Oinin
(3.14)

U =U;

(3.15)

donde i es el nmero de capay j es el nimero de radio, los cuales se muestran en la Figura 3.2.
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Figura 3.2 Vista del nimero de capa i y radio de capa j en un modelo multicapa

Igualando a cero las ecuaciones 3.14 y 3.15 y sustituyendo las expresiones de los esfuerzos y
desplazamientos radiales se tiene:

E 2E. E 2E,
_C]_i : _C2i 3 I +Cli+1#l+C2i+]-?’—Hl:O
" 2v. -1 B (1+Vi) T 2v, -1 R ) (1+Vi+l) (3.16)
C i C i+
CLifia +r_zé_cl,i+lr}+l - 2l =0
1 i+1 (3.17)

Por otro lado, en la superficie interior de la capa interna y en la superficie exterior de la capa
externa del VI, los esfuerzos radiales son iguales a la presién interna y externa del VI,
respectivamente.

2E
_C1,1 El _C2,1 3 : =N
2v, -1 r(1+v,) (3.18)
E, 2E,
_Cl,n _ - Cn,l 3 = _Pn
2v, -1 > (1+v,,) (3.19)

Resultando en un sistema de ecuaciones de n x n formado por las ecuaciones (3.16) a (3.19), en las
cuales Cy; y Cy;i son las incognitas. Una vez determinadas estas incognitas es posible calcular u, ory
oppara cada una de las capas. En el caso de geometrias mas complejas y multicapa, el MEF se
utiliza para determinar los esfuerzos, desplazamientos y propiedades del VI.

3.2 Método hibrido de analisis

Las mediciones de presion y volumen del VI a lo largo de un ciclo cardiaco, son parametros que
caracterizan la funcion cardiaca [78]. Para analizar el desempefio de las fibras cardiacas del VI, se
propone un método hibrido que combina las mediciones P-V del ciclo cardiaco con un modelo MEF
inverso. Este método hibrido permite determinar el médulo elastico de las fibras cardiacas, E;, asi
como evaluar la influencia de las diferentes suposiciones de modelado sobre el valor estimado de E;.
El método propuesto se muestra en la Figura 3.3 y comprende cuatro médulos principales:

a) Modulo de geometria del modelo. Se utiliza para crear el modelo geométrico del VI basado
en la forma geométrica (cilindrica, eliptica, esférica, etc.) y el nimero de capas definidas
por el usuario.

b) Mddulo de propiedades del tejido. Responsable de calcular las propiedades elésticas
equivalentes para cada capa del VI, en funcion del nimero de capas y el angulo de
inclinacion de la fibra cardiaca.
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¢) Moadulo de condiciones de frontera. En este mddulo las condiciones de carga se definen y
aplican al modelo del VI. Se pueden definir dos condiciones principales de carga: (a)
presion interna del V1 y (b) presion externa del V1 ejercida por la presion del VD.

d) Mddulo del MEF inverso. Este médulo calcula el volumen de la cavidad interna del VI a
partir de la soluciébn MEF bajo las condiciones de carga y propiedades del material
definidas.

El método propuesto se puede resumir de la siguiente manera. El proceso comienza en el modulo de
geometria del modelo, definiendo el nimero de capas de la pared ventricular, asi como el tipo de
geometria del VI. El grosor de cada capa se calcula a partir del espesor de la pared del VI 'y del
numero de capas definidas. EI nimero de capas también se usa en el médulo de propiedades del
tejido para determinar el angulo de hélice de la fibra para cada capa. Posteriormente, las
propiedades elésticas efectivas para cada capa del tejido cardiaco se calculan considerando un valor
inicial supuesto para Ey, y las propiedades elasticas conocidas de los componentes de la MEC. A
continuacion, las condiciones de carga se definen en el médulo de condiciones de frontera, las
cuales corresponden a las mediciones de presién a las que esta expuesto el VI a lo largo del ciclo
cardiaco. Después de haber definido la geometria del modelo, las propiedades elasticas y efectivas
del tejido cardiaco, y las condiciones de frontera, se crea un modelo MEF axisimétrico del V1 en el
modulo MEF inverso. Este modelo MEF se resuelve y se obtienen los desplazamientos nodales
correspondientes a la superficie interna deformada del modelo del VI. El volumen interno del VI se
calcula a partir de los desplazamientos nodales de la superficie interna de la cavidad ventricular, y
se compara con la medicion del volumen del VI correspondiente a ese instante del ciclo cardiaco
(diagrama P-V). Si el volumen del VI calculado coincide con la medicion del volumen de la
cavidad durante ese instante, el valor E; es correcto; de lo contrario, se estima un nuevo valor de E;
utilizando el método de biseccion, repitiéndose el procedimiento hasta que se alcanza el valor
correcto de E;.

El método hibrido propuesto se usa para determinar el valor de E; para cada par de mediciones de

presion y volumen a lo largo del ciclo cardiaco. La implementacion de este método se realiz
utilizando los softwares Matlab® y Comsol®, en donde se llevaron a cabo las simulaciones MEF.
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Figura 3.3. Método hibrido propuesto para estimar el mddulo eléstico de las fibras cardiacas del V1.

3.3 Geometria del modelo

La geometria del VI humano se aproxima a la forma de un cono inmerso en el VD [79]. Un
parametro importante al analizar el proceso de expansion y contraccion del VI es su volumen
interior sin deformar, el cual es el volumen hipotético de la cavidad del VI cuando no se aplica
presion, y corresponde al estado de esfuerzos cero. De acuerdo a la literatura, el volumen del VI sin
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activacion varia entre 43 ml y 50 ml [4,53]. EI volumen del VI en los hombres es mayor que el
tamafio del VI en las mujeres, en los hombres se tiene un volumen diastélico final promedio de 139
ml mientras que en las mujeres se tiene un valor de 96.4 ml [80,81].

Con el propdsito de analizar el efecto de la geometria del VI en el valor estimado de E; se
seleccionaron seis geometrias diferentes con complejidad variable para el VI: cilindrica (C),
esférica (E), eliptica truncada (EI), cénica (Ca), cénica truncada (Ct) y Cilindrica cerrada (Cb).
Estas geometrias fueron seleccionadas con base en las formas geométricas mas utilizadas en la
literatura (ver Tabla 2.1), asi como de la necesidad de analizar geometrias del VI con complejidad
variable. Las dimensiones de estas geometrias fueron determinadas considerando un volumen de
cavidad de 50 ml para cada una de ellas, lo cual corresponde al volumen interno de un VI humano
sin activacion y presion cero [4,53]. Para ello se considera como geometria base el modelo
elipsoidal truncado propuesto por Hassaballa [4]cuyas dimensiones se muestran en la Tabla 3.1 Para
el modelo esférico se considera una esfera truncada, que consiste en la diferencia del volumen de
una esfera completa de radio r. a la cual se le resta un casquete esférico con el mismo r¢, y con una
altura h.. En lo que se refiere a las geometrias C, Ca y Cb, se busc6 que la altura de cada una de
ellas coincidiera con la altura de la geometria elipsoidal propuesta por Hassaballa. De esta manera,
todas las geometrias son equivalentes al tener un mismo volumen interior de cavidad. Las
caracteristicas dimensionales propuestas y obtenidas para las geometrias consideradas se muestran
en la Tabla 3.1.
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Tabla 3.1. Caracteristicas y dimensiones de los modelos geométricos del VI.

Modelo Dimensiones (mm) Geometria

Cilindrico r=16.70
h=56.99

Cilindrico cerrado r=16.70
h=56.99

Esférico rc=25.00
hc=15.78

a=42.75
Eliptico truncado b=19.40
h=57.08

r=28.92

Codnico h=57.08

ra=19.40
Cénico truncado h=57.08
rb=13.80

3.4 Propiedades del tejido
Los principales componentes del tejido cardiaco son la MEC, las fibras cardiacas y el colageno. Se
considera que la fraccion de volumen de cada uno de estos tres componentes es: 28.5%, 70% Yy

1.5% respectivamente [4,53]. Las propiedades mecéanicas de estos elementos se presentan en la
Tabla 3.2.

Tabla 3.2. Propiedades elasticas de los componentes del VI.
Médulo de Coeficientede  Fraccionde  Comportamiento

elasticidad (Pa) Poisson volumen (%) mecanico
Componente del VI Referencia
Matriz Extracelular 1.50E+04 0.35 28.5 Pasivo [4,53]
Fibra 0.05e6 a 0.5e6 0.49 70 Activo [4]
Colageno 5.00E+04 0.49 1.5 Pasivo [4,53]

En la literatura el miocardio se ha considerado como una estructura continua en la cual la
orientacion de las fibras cardiacas varia gradualmente desde el endocardio hasta el epicardio [82].
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También se ha considerado la estructura ventricular como una serie de capas discretas que recorren
la pared ventricular desde el endocardio hasta el epicardio en una direccion aproximadamente radial
[7]. Sin embargo, dado que el nimero de capas a lo largo de la pared ventricular varia entre los
distintos modelos existentes en la literatura, el nimero de capas es una condicién de modelado que
se evaluara para determinar su efecto en el valor estimado de E; Por otra parte, el angulo de hélice
de la fibra a lo largo de la pared del VI varia de +60° en la superficie interna a aproximadamente -
60° en la superficie externa [53,72]. En el presente trabajo de investigacion se asume una estructura
laminar del ventriculo izquierdo con un espesor de pared constante de 8.5 mm bajo condiciones de
cero presién o no activacion [4]. La estructura laminar del tejido cardiaco con sus respectivas fibras
orientadas angularmente se muestra en la Figura 3.4.

N
Radial

P Fibras cardiacas

Figura 3.4. Estructura laminar del tejido miocérdico.

El 4ngulo de la hélice de la fibra cardiaca a través de la pared del V1 se puede determinar como:

N
¢ =¢+(i-1)2—" j=12..n
n-1 (3.20)

donde ¢ es el angulo de hélice de la fibra en la capa j, ¢ es el angulo de hélice de fibra en la capa
interna (+60°), ¢, es el angulo de hélice de fibra en la capa externa ( -60°), y n es el nimero de
capas en la pared del V1.

Existen dos enfoques principales al analizar y modelar materiales compuestos: 1) considerar las
propiedades individuales del material y modelar cada componente del compuesto, y 2) determinar
las propiedades efectivas del material compuesto en funcion de la fraccion de volumen de cada
componente individual. En este trabajo de investigacion se usara el segundo enfoque para
determinar las propiedades elasticas efectivas del tejido cardiaco en funcién de las fracciones
volumétricas de la MEC, la fibra cardiaca, y el colageno, asi como del angulo de hélice de la fibra
para cada capa de la pared ventricular. Las propiedades elasticas equivalentes para cada capa

30



ventricular se determinan con base en la mecénica del medio continuo para materiales compuestos
[83].

Para determinar las propiedades equivalentes del tejido cardiaco, Figura 3.5, primero se combinan
el colageno y la fibra cardiaca para obtener sus propiedades efectivas combinadas:

E. =E,V, +EV, (3.21)
Ve =v,V; +v V, (3.22)

donde Er y v son el moddulo de elasticidad efectivo y el coeficiente de Poisson efectivo,
respectivamente, del compuesto fibra cardiaca y colageno; E; y v son el médulo de elasticidad y el
coeficiente de Poisson de las fibras cardiacas, respectivamente; E. y v, son el médulo de elasticidad
y el coeficiente de Poisson del colageno, respectivamente; y V¢ y V. son las fracciones en volumen
de las fibras cardiacas y el colageno, respectivamente.

Fibra muscular

//—'

Capa

Colageno

Figura 3.5. Representacion esquematica de la composicion de la estructura cardiaca [84].

Ahora, considerando la direccion circunferencial como direccion 1y la direccion longitudinal como
direccién 2, se pueden determinar las propiedades elasticas efectivas para cada capa del VI. La
direccion circunferencial se refiere a la direccion alrededor del eje de rotacion, mientras que la
direccion longitudinal se refiere a la direccion a lo largo del eje de rotacion [30], como se muestra
en la Figura 3.3. Para un angulo de hélice de 0°, el médulo elastico efectivo del tejido cardiaco en la
direccidn circunferencial (E;) se puede calcular como:

E, =E.V; +EV, =E.V, +E, (1-V;) (3.23)

donde E; es el mddulo de elasticidad equivalente del tejido en la direccion circunferencial, Ey, es el
modulo de elasticidad de la MEC, y V,, es la fraccion de volumen de la MEC. Por otro lado, el
maodulo eléastico efectivo del tejido cardiaco a lo largo de la direccion longitudinal, E,, se puede
determinar como:
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1

E,=E, 3 (3.24)
1-V.)+-—"V
(1-Ve) e Vr
El coeficiente de Poisson efectivo (v,) se puede calcular de la siguiente manera:
Vo =VeVe v,V (3.25)

donde v, es el coeficiente de Poisson de la MEC. EI mddulo eléstico al corte equivalente del tejido,
G132, puede estimarse como:

1
G
(1_VF ) + EmVF

F

G, =G

(3.26)

m

donde Gy, es el modulo eléstico al corte de la matriz y G; es el modulo eléstico al corte de la fibra
compuesta.

Cuando el angulo de hélice de la fibra ¢ no es 0° las propiedades elasticas efectivas del tejido
cardiaco se pueden determinar utilizando el enfoque propuesto por Whitney [85]. Este enfoque
considera el modulo elastico en la direccion circunferencial E;, el mddulo eléstico en la direccion
longitudinal E, y el dngulo de hélice de la fibra ¢. Asi, los mddulos elésticos efectivos del tejido
pueden determinarse de la siguiente manera:

4 4

L _cosé, (i - ﬂj cos’ gsen’e + seng

Ey E G, k E, (3.27)
4 4

1 _seng, [i —ﬂjcos2 psen’e + cos ¢

E22 E1 GlZ El 2 (328)

donde Ej; es el médulo elastico efectivo en la direccion circunferencial y E, es el médulo elastico
efectivo en la direcciéon longitudinal. Debido a la naturaleza fibrosa y anisotropica del tejido
cardiaco, el modelo Tsai [86] se utiliza para determinar el médulo elastico equivalente isotrépico,
E*, y el médulo elastico equivalente isotropico al corte, G*, del tejido cardiaco, obteniéndose:

. 3 5
E =-E,+ZE,
8 8 (3.29)
« 1 1
G = g Ell +Z E22 (330)

Como el VI tiene una estructura laminada compuesta de varias capas con un angulo de inclinacion
de la fibra variable, se determina un conjunto de propiedades efectivas isotropicas para cada capa.
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Ademas, debido a que en la literatura se observa que los modelos reportados utilizan diferentes
numeros de capas en el andlisis y modelado del comportamiento estructural del VI, el nimero de
capas en la pared ventricular es otra variable de modelado que se analizara para evaluar su efecto en
la prediccion de las propiedades elasticas de las fibras cardiacas.

3.5 Condiciones de frontera

Entre los pardmetros de desempefio mas importantes del sistema cardiaco se encuentran las
mediciones de presiéon (P) y volumen (V) en el ventriculo izquierdo a lo largo del ciclo cardiaco.
Estos parametros son cominmente medidos y representados en un ciclo P-V tanto en condiciones
sanas o0 normales como en condiciones anormales o patolégicas. Para los propdsitos de este trabajo
de investigacion, las mediciones P-V para condiciones sanas se obtuvieron a partir del software
CircAdapt [87], y se muestran en la Figura 3.6.
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La Figura sigue en la siguiente pagina
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Figura 3.6. Parametros cardiacos obtenidos de CircAdapt [87]: a) presion del VI, b) volumen del
VI, ¢) ciclo P-V del VI, y d) presién del VD.

Las mediciones de presion y volumen del VI obtenidas de CircAdapt se aproximaron mediante una
serie de Fourier con ocho coeficientes, como se muestra a continuacion:

f(t) = ag + a;cos(iwt) + b; sin(iwt) i =1,2,...,8 (3.31)

donde a; y b; son los coeficientes de Fourier de las funciones coseno y seno, respectivamente. Los
coeficientes de Fourier para las ecuaciones de presion y volumen sanguineo en los ventriculos
izquierdo y derecho del corazon se obtuvieron utilizando la herramienta de ajuste de curvas de
Matlab®, dichos valores se muestran en la Tabla 3.3. La Figura 3.7 muestra las curvas aproximadas
de presion y volumen del ventriculo izquierdo y ventriculo derecho obtenidas a partir de las series
de Fourier propuestas. De esta figura se puede observar que las curvas obtenidas aproximan
adecuadamente las mediciones reales (Figura 3.5), teniéndose errores de 0.36 % para el volumen en
el VI, y 0.55% y 1.55 % para las presiones en el VI y VD, respectivamente.
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Tabla 3.3. Coeficientes de Fourier para las funciones de volumen y presion del V1y VD.

Coeficiente  Presiéon VI Volumen VI  Presion VD
ag 5827.00 9.94E-05 10.45
a; -7750.00 2.40E-05 -13.56
a, 3063.00 -6.71E-06 4.95
az 113.90 9.48E-08 0.76
ay -663.00 -2.25E-06 -1.61
as 79.33 2.51E-07 0.22
as 112.60 9.69E-07 0.50
az 85.60 5.37E-07 0.01
ag -115.10 -1.80E-07 -0.31
b, 2179.00 2.76E-05 5.19
b, -1772.00 -6.69E-06 -4.33
bs 187.80 -4.40E-06 1.78
by 804.00 1.12E-06 0.43
bs -606.10 3.95E-09 -1.03
bs -72.82 -5.62E-07 0.36
b, 271.50 3.09E-07 0.03
bg -89.64 1.81E-07 0.15
W 7.83 7.39E+00 8.27
4 -4
2_x 10 L L L L L L L L Xl.:ElO
Presion VI
Presion VD
Volumen LV
1.5~ —11.2
g E
§ 1~ Diastole iastole 113
g 5
& S
0.5 -10.8
L QR
0T — ———T 106
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9
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Figura 3.7. Curvas de presion y volumen del VI'y VD aproximadas mediante series de Fourier.
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Para el analisis estructural del VI se consideran dos condiciones de carga diferentes: 1) las
mediciones de presién del VI correspondientes a un corazén humano sano se aplica como una
presion en la superficie interior del ventriculo; y 2) las mediciones de presion del VI 'y el VD
correspondientes a un corazén humano sano se aplican como presiones en la superficie interna y
externa del ventriculo, respectivamente. Los valores de las mediciones del volumen de la cavidad
interna del VI se utilizan como valores objetivo en el MEF inverso. Las mediciones de presion y
volumen en funcién del tiempo se definen mediante las aproximaciones de Fourier propuestas
anteriormente, y considerando 18 puntos a lo largo del ciclo cardiaco.

Respecto a las condiciones de frontera relacionadas al desplazamiento, se aplica una restriccion de
desplazamiento cero en direccion longitudinal sobre la superficie superior de cada modelo. Lo
anterior para evitar movimiento de cuerpo rigido y permitir la expansion del ventriculo en esa
direccion.

3.6 Método MEF inverso

El método MEF inverso es un proceso iterativo que comienza con una suposicion inicial del valor
Es, seguido de un proceso iterativo de analisis MEF en el cual se tienen como condiciones de
frontera las mediciones de presién del ciclo P-V del VI, y como valores objetivo a satisfacer las
mediciones de volumen de la misma cavidad en el mismo ciclo. Este proceso se repite para cada
conjunto de mediciones de presion y volumen del VI con el propdésito de determinar los valores E; a
lo largo del ciclo cardiaco. Cuando el valor propuesto o estimado de E; no satisface el par de
mediciones de presién y volumen para un instante particular en el ciclo cardiaco y una tolerancia
dada, se determina un nuevo valor de E; usando el método de Biseccion que se muestra en la Figura
3.8. Este método requiere dos valores de Eg: Ej; (valor inicial) y Ex (valor final), y un valor
instantaneo de volumen de la cavidad interna del VI (V;), el cual se convierte en el valor objetivo. A
partir de E; y E¢ se obtienen los volumenes Vyy Vi, los cuales se comparan con el V;a través del
calculo de las diferencias de volumen D(Ej ) y D(Eg):

D(Efi ) =V =V, (3.32)
D(Ey )=Vs-V, (3.33)
A continuacion, se calcula la multiplicacion algebraica de las dos diferencias de volumen. Si el

resultado es positivo, se requieren nuevos valores de Eg y Eg, y el proceso comienza de nuevo. Por
otro lado, si el resultado es negativo se calcula el promedio de los dos valores, Epron:

E.+Eg
orom = — (3.34)
y se determina su correspondiente diferencia de volumen D(Eprom):
D(Eprom ) =Virom — Vi (3.35)

Posteriormente se realiza la multiplicacion algebraica D(Es) D(Eprom); Si €l resultado es negativo Eg
adquiere el valor de E,on, de lo contrario E; toma el valor de Eyrom. EI proceso completo se repite
hasta que la diferencia de volumen D(E.m) €s menor que la tolerancia requerida.
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Figura 3.8. Diagrama de flujo del método de biseccion.

Con el proposito de reducir el tiempo de computo, se considerd axisimetria en el modelo MEF y un
elemento de tipo triangular. Para determinar el tamafio de malla adecuado, se llevo a cabo un
analisis de convergencia considerando un modelo cilindrico y diferentes valores de tamafio de
malla: extremadamente grueso (1), extra grueso (2), mas grueso (3), grueso (4), normal (5), fino (6),
muy fino (7), extrafino (8) y extremadamente fino (9). Los resultados se evaluaron en términos de la
variacion del valor estimado de E; La Figura 3.9 muestra los resultados del analisis de
convergencia, los cuales indican que para un tamafio de malla muy fino (7), el error de
convergencia es inferior al 1%. La Figura 3.10 muestra los diferentes modelos geométricos
mallados con un tamafio de malla muy fino, y tres capas ventriculares.

37



695

[ed] 43

Tamafio del mallado

de malla adecuado.

fio

| tama

Inar e

determ

is de convergencia para

lis

a

Figura 3.9. An

o

o
e
-
R T
‘}""(“" b‘»"‘b‘)“

AVAW,
Taras """"4 AN }"‘D‘}‘
A R R
VAVAN

1
Pk
[ESPS S

Kl

T e
s
By e
IS e TR
R LT RS,
RRSSS =

S g M, =

™

M
, d) eliptico truncado,

€rico

b) cilindrico cerrado, c) esfé

drico,

in

s

a) cil

Figura 3.10. Modelos mallados

truncado.

Onico

onico, f) c6

e)c

38



Capitulo 4. Comportamiento de las fibras cardiacas en condiciones
normales

4.1 Comportamiento elastico de la fibra cardiaca en condiciones sanas

Con el proposito de determinar el comportamiento eldstico de la fibra cardiaca del VI en
condiciones sanas, se selecciond un modelo geométrico elipsoidal truncado a dos tercios de su eje
mayor. Esta geometria se seleccion6 debido a que es la forma méas parecida a la configuracion
anatomica de esta cavidad cardiaca, ademas de ser una de las geometrias mas ampliamente
utilizadas en la literatura. Se utilizé una pared ventricular compuesta por 21 capas debido a que con
este numero de divisiones los valores obtenidos de E;estan dentro de los valores de convergencia.
Se aplicaron condiciones de presion interna y externa a la cavidad ventricular dado que son las
condiciones mas apegadas a la operacion real del V1. Adicionalmente se considerd un valor maximo
de 0.5 MPa para el médulo elastico de la fibra cardiaca [88].

El modelo anterior se resolvié utilizando el método hibrido descrito en el capitulo anterior. Los
resultados obtenidos en términos del modulo eléstico de la fibra cardiaca E; durante un ciclo
cardiaco completo se muestran en la Figura 4.1. En esta figura también se han incluido los
resultados de dos modelos existentes en la literatura, Hassaballa et al. [4] y Bagnoli et al. [53]. Estos
resultados muestran que los tres modelos tienen el mismo comportamiento de Ey; esto es, el valor
maximo de E;se presenta en la etapa de la sistole. Sin embargo, el valor méaximo de E; predicho por
el modelo de Bagnoli es de aproximadamente 0.6 MPa, mientras que el modelo de Hassaballa y el
modelo propuesto presentan un valor maximo de 0.5 MPa. En relacion al tiempo, en el modelo de
Hassaballa el maximo valor de E; ocurre en el mismo instante que tiene lugar la presién méaxima,
mientras que en los modelos de Bagnoli y el hibrido los valores maximos de E; ocurren
aproximadamente a 0.5s. Esta diferencia se debe al hecho de que en el modelo de Hasaballa el valor
de E; es proporcional a la medicion de la presion del VI, mientras que en los modelos de Bangoli y
el hibrido propuesto, el valor de E; depende de ambas mediciones de presion y volumen del VI.

T T T T
Modelo Bagnolli
Modelo Hibrido
Modelo Hassaballa

1

E, [Pa]
w
T

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9
Tiempo [s]

Figura 4.1. Comparacion de resultados, modelo hibrido vs. modelos de literatura.
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Por otro lado, dado que la fibra cardiaca es considerada como material eléstico lineal isotropico
homogéneo, su modulo de elasticidad al corte, Gy, puede determinarse como:

G _—Ef 4.1
o) )

Esta ecuacion indica que los parametros elasticos E; y G son proporcionales de acuerdo al factor f:

f = _1 4.2)
2(1+vy) '
Resultando en la siguiente relacion:
G, = f,E; (4.3)

Dado que el coeficiente de Poisson de la fibra cardiaca es 0.49 (Tabla 3.2), el valor f, es 0.336.

El comportamiento de los modulos elésticos E; y Gy de las fibras cardiacas durante el ciclo cardiaco
se muestra en la Figura 4.2.

0 01 02 03 04 05 06 07 08 09
Tiempo [s]

Figura 4.2. Mdédulos de Elasticidad y de corte de las fibras cardiacas.

4.2 Influencia de las consideraciones de modelado

Con el proposito de determinar la influencia de las diferentes consideraciones de modelado en la
estimacién del modulo elastico de la fibra cardiaca, se realizaron varios analisis utilizando el
método hibrido propuesto en el capitulo anterior. Para ello se tomaron en cuenta las siguientes
consideraciones: condiciones de frontera, nimero de capas en la pared ventricular, y geometria del
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VI. Las mediciones de presion del VI y VD, asi como del volumen del VI, utilizadas son las
descritas en la seccion 3.5.

4.2.1 Influencia de las condiciones de frontera

Para determinar la influencia de las condiciones de frontera en la determinacién de E; en el
ventriculo izquierdo, se analizaron dos condiciones diferentes de carga: 1) presion interna aplicada
al Vly 2) presion interna y externa en el VI. Los valores de la presion interna corresponden a las
mediciones de este parametro en el VI y los valores de la presion externa son las correspondientes
mediciones de presion en el VD. Para esta evaluacion se utilizé una geometria elipsoidal del VI con
21 capas en la pared.

Los resultados en términos de los valores de E; a lo largo del ciclo cardiaco se muestran en la Figura
4.3. Estos resultados revelan que las dos condiciones de carga diferentes tienen la misma tendencia
y comportamiento de E;; sin embargo, los valores de E; obtenidos cuando solo se aplica la presion
interna en el VI son mayores que los valores correspondientes cuando se consideran las presiones
internas y externas. Esto se explica por el hecho de que cuando las presiones internas y externas del
VI estan presentes, la presién externa se opone a la presion interna y por lo tanto la rigidez
requerida del tejido cardiaco es menor que cuando no se considera la presion externa. Por lo tanto,
cuando solo se usa la presion interna del VI como condicion de carga, se obtienen valores
sobrestimados de E;. En cuanto al comportamiento de G; se observa la misma tendencia con
respecto a las condiciones de frontera: los mayores valores se presentan cuando solo se aplica la
presion interna en el VI y los menores cuando se aplican las dos presiones ventriculares, como se
muestra en la Figura 4.4. Lo anterior se debe a que Gs es directamente proporcional al valor de E;.

x 10°
7 T T T T ] T T
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/ |
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0 [ [ — r r r
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Figura 4.3. E; para dos condiciones diferentes carga.

41



X lO5

2.5 T T T T T T T T
Presion interna y externa en el VI
Presion interna en el VI
N
2/~ /| 1
/ |
/ {
|
|
{
1.5~ -
T
a,
o
1 Diastole Diastole A
0.5+~ 4
0 r r — - r r r
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9

Tiempo [s]
Figura 4.4. G; para dos condiciones diferentes de carga.

Para cuantificar el efecto de sobreestimacion del valor E; cuando se usa solo la presion interna del
VI, se introduce un factor de rigidez relativa debido a la condicién de frontera, k. Este factor se
define como el cociente entre el valor E; correspondiente a la condicion de presion interna y el valor
E; correspondiente a la condicion de presion interna y externa. La Figura 4.5 muestra los valores
calculados de k a lo largo del ciclo cardiaco. A partir de estos resultados se observa que el valor de
ks No es constante, varia de 1.2 a 4.2, siendo el valor mas grande casi al final de la etapa diast6lica y
los valores mas bajos al final de la etapa sistdlica. El valor de k¢ correspondiente al valor maximo
de Ef es 1.326. El comportamiento y valores de ke obtenidos a partir de E;, también son validos para
Gt debido a que ambos modulos elasticos son proporcionales.
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Figura 4.5. Comportamiento de ks durante el ciclo cardiaco.

4.2.2 Influencia del nimero de capas

Debido a que en los modelos de VI reportados en la literatura (ver Tabla 2.1) el nimero de capas en
la pared ventricular es variable, éste fue otro pardmetro de simulacion analizado. Para evaluar la
influencia del nimero de capas que conforman la pared cardiaca en la determinacion de E; se
consideraron valores en el intervalo de 3 a 35, para ello se utiliz6 el modelo elipsoidal del VI sujeto
a presion interna y externa.

La Figura 4.6 muestra los valores estimados de E; a lo largo del ciclo cardiaco para diferentes
numeros de capas. Esta figura permite observar que a pesar de que todos los resultados tienen la
misma tendencia y comportamiento, el nimero de capas tiene un gran efecto en el valor estimado
de E;. Un nimero de capas pequefio conducird a una importante subestimacion de los valores de E;
por ejemplo, se produce una subestimacion del 81% para 3 capas con respecto a 35 capas. Sin
embargo, conforme el nimero de capas incrementa la subestimacion se reduce, teniendo variaciones
de aproximadamente 4% para 27 capas con respecto a 35 capas. Por lo tanto, se puede decir que el
nimero de capas tiene un efecto de subestimacién en el valor de E; que disminuye a medida que
aumenta el nimero de capas, esta misma tendencia se mantiene en el comportamiento de Gy, existe
una subestimacion de este parametro a menor nimero de capas, como se muestra en la Figura 4.7.
Cabe hacer mencion que los modelos en la literatura han considerado diferentes nimeros de capas,
los cuales varian de 2 a 9 capas, y en algunos modelos cientos de capas, 0 incluso hasta 1500 capas
[43].

43



X 105

6 L L T L L T C L
3 capas
7 capas
5~ 11 capas H
-15 capas
19 capas
4 23 capas
27 capas
= 31 capas
& 3 35 capas H
-
Diastole Diastole
2 [ -
l = -
0 r r r r r

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9
Tiempo [s]

Figura 4.6. Resultados de E; para diferentes nimeros de capas en la pared del VI de un modelo
elipsoidal
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Figura 4.7. Resultados de G; para diferentes nimeros de capas en la pared del VI de un modelo
elipsoidal.



Para conocer el comportamiento de las propiedades elasticas equivalentes (E* y G*) con respecto al
numero de capas, se determind y graficé el médulo de elasticidad equivalente del tejido (Figura 4.8)
y el modulo de elasticidad al corte equivalente del tejido (Figura 4.9), versus la ubicacion del punto
medio de cada una de las capas considerando la division del espesor en 3, 11, 19, 21, 27 y 35 capas.
Estos valores fueron evaluados en uno de los instantes en los que se presenta la mayor presion
sistolica. En estas dos figuras se observa que a menor nimero de capas se tienen valores menores
de las propiedades elésticas, y a medida que el nimero de capas aumenta los valores de las
propiedades elésticas también aumentan. Lo anterior quiere decir que la rigidez es proporcional al
namero de capas. Asi mismo a medida que el nimero de capas aumenta los valores de las
propiedades el&sticas van convergiendo.

2 T T T T T T T T
—— 3 capas
18- « —#+— 11 capas ||
A —H— 19 capas
— 21 capas
—A— 27 capas ||
35 capas

6.5 T T T T T
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35 capas
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Espesor (mm)
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x 10
Figura 4.9 Variacion del G* en el espesor de acuerdo al nimero de capas.
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De igual manera se graficd el modulo de elasticidad equivalente del tejido contra el &ngulo de hélice
calculado para cada nimero de capas. Los resultados se muestran en la Figura 4.10. De estos
resultados se puede observar que a menor nimero de capas se tiene menor variacion del angulo de
hélice y menor valor del mddulo de elasticidad equivalente del tejido; y a mayor nimero de capas,
mayor variacion angular y mayores valores de E*.

x 10°
2 T T T T T
—=— 3 capas
18k « —+— 11 capas ||
—H— 19 capas
16 v 21 capas
' —4— 27 capas
35 capas
1.4 b
<
O 1.2 '
*
W

Angulo de hélice(®)

Figura 4.10. Variacion del E* con respecto a ¢ de acuerdo al nimero de capas.

Para conocer el efecto que tiene el nimero de capas en la subestimacién de Ey, se introduce un
factor de rigidez relativa debido al nimero de capas, ki, el cual se define como el cociente entre el
valor de E; correspondiente a una cantidad particular de capas y su correspondiente valor E;
obtenido del modelo de referencia (21 capas). Los resultados se muestran en la Figura 4.11, en
donde se puede observar que en el instante que se presenta la presién mas alta en el periodo
sistolico, los valores k.. para mas de 19 capas tienden a estar mas cerca de 1. En tanto que durante la
diastole los valores de k,. son cercanos a 1, con excepcion de los modelos de 3 capas cuyo valor de
k.. €s cercano 0.68. Los valores de k. correspondientes a los valores maximos de E; predichos por
cada diferente niUmero de capas, se muestran en la Tabla 4.1. Los valores y comportamiento de ki
son iguales para Gy, ya que estos Gltimos mantienen una proporcionalidad con respecto a E;.
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Figura 4.11. Comportamiento de k. por nimero de capas durante el ciclo cardiaco.

Tabla 4.1. Valores k. correspondientes al valor maximo de E; y para diferentes nimeros de capas.
No. de
capas 3 7 11 15 19 21 23 27 31 35

Kne 10.212 0.483 0.691 0.847 0.958 1.000 1.034 1.082 1.110 1.126

4.2.3 Influencia de la geometria del ventriculo izquierdo

Para evaluar el efecto de la geometria en la estimacion de E; se analizaron seis geometrias
diferentes del VI: cilindrica (C), esférica (S), eliptica (E), cénica (Ce), conica truncada (Ct) y
cilindrica cerrada (Cb). Las dimensiones de estas geometrias se mostraron en la Tabla 3.1, las
cuales fueron determinadas considerando el mismo volumen de cavidad interna para cada una de
ellas. El valor de E; a lo largo del ciclo cardiaco se calculé utilizando cada una de estas geometrias,
21 capas en la pared, y presion interna y externa del VI. Los resultados de esta evaluacion se
muestran en la Figura 4.12, los cuales demuestran que los valores de E; obtenidos al usar las
diferentes geometrias del VI tienen el mismo comportamiento y tendencia, pero diferente magnitud.
Los valores maximos de E; se obtuvieron al usar una geometria cilindrica, mientras que los valores
minimos se obtuvieron cuando se usé una geometria esférica. Esto significa que la geometria
cilindrica tiene la rigidez més baja de las distintas geometrias consideradas, mientras que la
geometria esférica tiene la rigidez mas alta. Por otro lado, la geometria elipsoidal tiene una mayor
rigidez que las otras geometrias, excepto la esférica. De estos resultados se puede decir que la
geometria del VI tiene un efecto significativo sobre el valor estimado de E;. En general, las
geometrias mas simples que las elipsoidales (a excepcion de la esférica) conduciran a una
sobrestimacion de los valores de E;. En el caso del comportamiento del médulo eléstico al cortante
Gy, éste mantiene la misma tendencia que Ef; i.e. una sobrestimacion en todas las geometrias
diferentes a las elipsoidales a excepcion de la forma esférica, como se muestra en la Figura 4.13. La
Figura 4.14 muestra la deformacion de cada modelo analizado. Cabe hacer mencion que, si bien
algunas geometrias simples, como la cilindrica o conica, no representan la geometria real del VI, se
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utilizaron con fines de comparacion y para evaluar la viabilidad de utilizar modelos geométricos

simples.
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Figura 4.12. Valores de E; para diferentes geometrias del VI.

x 10
2 L L L L L L L T
3 capas
18r 7 capas ||
11 capas
16r -15 capas | |
145 19 capas ||
23 capas
1.2 27 capas ||
31 capas
1+ 35 capas H
0.8~ Diastole Diastole -
0.6 o
0.4 -
0.2 i
0 r r r r r
0 0.1 0.2 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9

Tiempo [s]

Figura 4.13. Valores de G para diferentes geometrias del V1.
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Figura 4.14. Modelos del VI deformados: a) cilindrico, b) cilindrico cerrado, c) esférico, d) eliptico,
e) conico, f) conico truncado.

Debido a que las diferentes geometrias del VI tienen el mismo comportamiento E;, se propone un
factor de rigidez relativa debido a la geometria, ky. Este factor se define como la relacion entre el
valor de E; obtenido con una de geometria particular del VI y el correspondiente valor de Eg
obtenido con la geometria elipsoidal (modelo de referencia). Los resultados de kq, se muestran en la
Figura 4.15, donde se puede observar que todas las geometrias, con excepcién de la esférica, tienen
valores de k; mayores que 1; es decir, todas las geometrias analizadas sobreestiman los valores de
Er. Los valores de ky correspondientes al valor de E; maximo estimado por cada geometria se
calcularon y se muestran en la Tabla 4.2. Estos valores se pueden usar para corregir el valor
maximo de E; obtenido a partir de geometrias simplificadas, tales como como la cilindrica o
esferica. Dado que los modulos de elasticidad E; y G son proporcionales, los valores de kq son
vélidos para ambos pardmetros.
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Tabla 4.2. Valores kg correspondientes al valor maximo de E; predicho por cada geometria del LV.

Geometria del VI Kq
Elipsoidal (referencia) |1.00
Esférica 0.61
Cilindrica 2.21
Cilindrica cerrada 2.12
Conica 1.50
Conica truncada 1.64

Figura 4.15. Valores de kq para diferentes geometrias del LV.

4.3 Modelo de ajuste propuesto

Los resultados han revelado que, aunque las diferentes condiciones de modelado no tienen un efecto
significativo sobre el comportamiento de las propiedades elésticas E; y G; de la fibra cardiaca, éstas
si tienen un efecto sustancial sobre la magnitud de los valores estimados. Los modelos numéricos
simples (es decir, geometrias simples, condiciones de frontera simples y un nimero pequefio de
capas) ayudan a reducir el tiempo computacional y la complejidad de la solucion. Sin embargo, el
uso de tales modelos simplificados conducird a una estimacion incorrecta de las propiedades
elasticas de la fibra cardiaca. No obstante, el efecto de los diferentes supuestos de modelado sobre
los valores maximos previstos se puede estimar por medio de los factores de ajuste K, knc Y Kg. En
consecuencia, si se usa un modelo simplificado para reducir el costo computacional, los valores
méaximos obtenidos por dicho modelo deberan ajustarse mediante estos factores con el objetivo de
ser comparables con los resultados obtenidos usando un modelo mas complejo. Por lo anterior, se
propone el siguiente modelo de compensacion para ajustar la solucién obtenida mediante un modelo
simplificado:

50



E

fs

E, =——— 4.4

f kcf knckg ( )
prfs

Gr = ——— 4.5

I ™ kepknckg (4.5)

donde E; y Gs son los valores corregidos del médulo elastico y modulo de elasticidad al corte de la
fibra cardiaca, respectivamente; Ei Yy Gg son los valores estimados utilizando un modelo
simplificado; y K, knc Y Ky son los factores de rigidez relativa debido a las condiciones de frontera,
el nimero de capas y la geometria del modelo simplificado, respectivamente.

Para ilustrar el uso de este modelo se considera el siguiente ejemplo. EI moédulo de elasticidad
maximo de la fibra cardiaca obtenido a partir de un modelo esférico sometido a una presion interna
y externa, y cuya pared miocérdica fue dividida en 15 capas, es 274.86 kPa y ocurre a 0.472s del
ciclo cardiaco. Para determinar el modulo de elasticidad corregido primero se determinan los
factores de correccion necesarios. Dado que las condiciones de carga consideran presion interna y
externa del VI, kys=1. De la Tabla 4.1 se tiene k,.=0.847 para 15 capas. Al tener una geometria
esférica se obtiene de la Tabla 4.2 un valor k,=0.61. Sustituyendo estos valores en la ecuacion (4.4)
se obtiene un valor E; corregido de 531.98 kPa, el cual representa un incremento de 93.55% con
respecto a su valor original. En cuanto a Gy, éste se calcula mediante la ecuacion (4.5) y tiene un
valor 178.74 kPa, manteniendo la misma variacion con respecto a su correspondiente valor original.

Finalmente se puede decir que el uso de modelos simplificados para predecir el comportamiento
elastico de las fibras cardiacas del VI es factible; sin embargo los valores estimados de las
propiedades elasticas deberan ser ajustados para compensar el efecto de simplificar las condiciones
de modelado. En general, los modelos simplificados conducen a un comportamiento de los
pardmetro elasticos de la fibra cardiaca similar a cuando se usan modelos mas complejos, pero la
magnitud de los parametros estimados sera distinta.
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Capitulo 5. Comportamiento de las fibras cardiacas en condiciones post-
infarto

5.1 Infarto y remodelacion ventricular

El infarto agudo de miocardio (IM) es una causa comun de morbilidad y mortalidad prematuras de
la poblacién mundial [89]. El IM ocurre cuando una arteria coronaria aterosclerética se ocluye por
completo produciendo una isquemia del miocardio, la cual a su vez conduce a una necrosis de
cardiomiocitos [90,91], provocando bajo desempefio de la funcion de bombeo del corazon y por
ende en la calidad de vida del individuo que la sufre. Debido a la disposicion de los tejidos y a la
forma geomeétrica del VI, uno de los infartos mas comunes es el tipo apical en el VI [92].

El IM causa la decadencia progresiva del rendimiento cardiaco debido a alteraciones estructurales y
funcionales del tejido cardiaco [93]. Entre los cambios estructurales mas importantes se encuentran
la modificacion de la matriz extracelular (MEC) [91,94] el aumento de la rigidez [95], la pérdida de
elasticidad y contraccion del tejido cardiaco [96-98], asi como cambios en la geometria del corazén
[99,100]. A los cambios estructurales que se presentan en el tejido cardiaco se les conoce como
remodelacién ventricular, y consisten en el aumento y adelgazamiento del segmento infartado,
aumentando el volumen del VI [101]. En la MEC la remodelacién ventricular se manifiesta en una
modificacion morfoldgica derivada de la sintesis de colageno por la formacion de cicatrices, lo que
provoca que los cardiomiocitos disminuyan sus movimientos y por ende se pierda la flexibilidad del
tejido cardiaco [94, 102,103]. A este proceso se le conoce como granulacién, y produce una
reduccion de la remodelacion ventricular y, en consecuencia, una disminucion de la insuficiencia
cardiaca [94]. Sin embargo, este proceso tiene un efecto perjudicial: la disminucion de la velocidad
de conduccion del miocardio y el aumento de la arritmia [100].

La rigidez del tejido cardiaco después del infarto se atribuye principalmente a un endurecimiento
del area infartada y que aumenta progresivamente en un periodo de dias a semanas. [104]. La
rigidez miocérdica juega un papel central en la funcion diastélica del corazon, por lo que un
aumento excesivo de la rigidez puede afectar el llenado diastélico[100]. Una caracteristica inicial de
un tejido isquémico es el deterioro de su contractilidad [105], producto de la disminucion de la
fuerza de contraccion del masculo dafiado por la formacion de un aneurisma que se presenta como
un abultamiento del segmento dafiado en la pared [96]. Cabe sefialar que un IM pequefio no tiene un
efecto sobre el miocardio [90]. Como efecto de la aparicion de un aneurisma, se forma la zona
limite (ZL), que causa una disminucion en el rendimiento de la funcién cardiaca. La ZL se
identifica como la zona de transicion entre el miocardio normalmente grueso y el aneurisma [106].
El mecanismo exacto que conduce a la aparicion de la ZL no se conoce aun con claridad [107].

Los cambios en la geometria y funcionamiento de un corazén que ha padecido un IM ocurren
durante un periodo de tiempo que es significativamente mas grande que un latido cardiaco. Dichos
cambios estan determinados en gran medida por los cambios en la forma de los cardiomiocitos
[99,100]. Para comprender mejor el proceso de remodelacién ventricular se presenta el diagrama de
flujo mostrado en la Figura 5.1.

Por otro lado, existe una clasificacion del ataque cardiaco segin su ubicacion en la zona del

ventriculo izquierdo, tomando el nombre de la posicion en el tejido cardiaco. La Figura 5.2 presenta
las regiones de division del VI en que se pueden presentar los IM.
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Figura 5.1. Eventos que ocurren durante la remodelacion ventricular post-infarto.
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Figura 5.2. Regiones del VI donde se presenta un IM.

5.2 Trabajos previos

La cuantificacion de los esfuerzos en la pared ventricular y su comportamiento elastico es necesaria
para una mejor comprension de la mecénica ventricular normal y patoldgica. En la actualidad, no
existen métodos confiables para medir directamente los esfuerzos en la pared y las propiedades
elasticas en el tejido cardiaco. Aun cuando las propiedades de un corazon de cadaver son totalmente
diferentes de las del tejido cardiaco vivo, Gupta et al. [94] realizaron una serie de mediciones de las
propiedades mecanicas biaxiales del miocardio de oveja después de un infarto apical anterior. Por
otro lado, con la llegada de las técnicas de imagenologia se llevaron a cabo los primeros estudios in
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vivo para evaluar el tejido cardiaco. Xi et al. [108] determinaron las propiedades mecanicas
constitutivas del miocardio pasivo y el esfuerzo residual de la pared cardiaca durante la diastole a
través de un método de imagenologia de resonancia magnética (IRM) con sus respectivos registros.
Por su parte, Wu et al. [109] indujeron infartos de miocardio en el tabique apical o pared lateral
basal a cerdos pequefios a traves de cirugias. Posteriormente realizaron mediciones a las 4 y 13
semanas mediante IRM in vivo, y finalmente los corazones fueron extirpados y examinados ex vivo
por imégenes de tensor de difusion (ITD). Ademas, Zhang et al. [110] evaluaron la capacidad de la
IRM e ITD para examinar la degeneracion tisular poco después de un IM en modelos porcinos
cadavéricos. Los resultados demostraron que en condiciones normales las fibras cardiacas tienen
una estructura helicoidal multicapa que refleja la integridad del musculo, mientras que para los
tejidos cardiacos infartados se observé la falta de fibras o la interrupcion de éstas en las regiones
infartadas. Por su parte, Morita et al. [111] probaron mediante ecocardiografias que la adicion de
materiales en zonas que han sufrido infarto reduce la expansion del infarto y la remodelacion del VI
en corazones de oveja. .Tambien Moulton et al. [112] definieron una nueva técnica para determinar
las propiedades del material del miocardio pasivo usando MEF, IRM y optimizacion no lineal a
través de un algoritmo de estimacion de parametros de materiales empleado un corazén canino in
vivo.

Mas recientemente, se ha implementado el MEF y otros métodos numéricos para estimar las
propiedades cardiacas in vivo asumiendo algunas consideraciones en el comportamiento estructural
del miocardio bajo condiciones de aneurisma. Trabajos como el presentado por Janz et al. [104]
consideran los aneurismas apicales modelados de forma axisimétrica. Por otro lado, Bogen et al.
[113] y Radhakrishnan et al. [96] modelaron el ventriculo izquierdo infartado como una céscara
esférica, e incluso Vayo et al. [114] usO esta forma geométrica con aneurismas circulares y
esféricos. Por su parte, Needleman et al. [115] modelaron al ventriculo como una esfera
axisimétrica de espesor uniforme mientras que el tejido infartado se modela como una region de
propiedades mecanicas alteradas. La curva de presién-volumen diastolica se determina
numéricamente inflando pasivamente el modelo de membrana del ventriculo. También Chiaramida
et al [116] desarrollaron un modelo MEF axisimétrico elipsoidal del VI, combinado con un modelo
analdgico eléctrico capaz de analizar un IM de tamafio y ubicacion especificos para determinar sus
efectos en el flujo sanguineo del V1. Guccione y colaboradores [117] usaron un modelo MEF 3D no
simétrico de ovino para analizar un aneurisma con diferentes magnitudes del area del borde en
coordenadas elipsoidales al comienzo del llenado diast6lico. Posteriormente, Moustakidis y
colaboradores [106], usaron IRM en combinacion con MEF para modelar al miocardio como un
material homogéneo, isotropico y linealmente elastico. Los resultados demostraron que los cambios
en los valores del esfuerzo ventricular izquierdo dependen de los cambios locales en la geometria
(remodelacion), y que los esfuerzos de pared mas altos se encuentran en el pico de la sistole. Por su
parte, Dong et al. [118] evalu6 los efectos del infarto en funcién del volumen de cavidad del VI
determinado por la presion. Para ello utilizaron un modelo 3D de un elipsoide truncado con un
modelo eléctrico y un médulo de Young variable en el tiempo. Sun et al. [119] obtuvieron los
parametros del material sistdlico del miocardio de una oveja con base en mediciones sistolicas in
vivo, volimenes del ventriculo izquierdo y presiones del ventriculo izquierdo. Para lograr lo
anterior utilizaron una combinacion de imégenes IRM, el MEF y un método de optimizacion. La
metodologia propuesta por Sun [119] ha servido para demostrar que existe una transicion lineal
suave entre las propiedades el&sticas de la ZL y la zona del tejido cardiaco sano mas alejada de la
zona necrotica provocada por el IM [120], asi como también para examinar el efecto del IM en una
region diferente del ventriculo izquierdo, en particular en las zonas aledafias a la valvula mitral
[121]. Veress et. al [122] desarrollaron un modelo 4D cardiaco que se combina con un modelo MEF
del VI que simula los dafios causados por la isquemia para predecir los movimientos cardiacos y
respiratorios. Modelaron los dafios causados por el IM utilizando un modelo MEF basado en TC
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(Tomografia computarizada) de alta resolucion. Los resultados encontrados mostraron esfuerzos
circunferenciales promedio en el VI, los cuales eran consistentes con los resultados experimentales.

Fomovsky et al [123] probaron en corazones de ratones, de manera experimental y computacional,
los efectos de la forma y la ubicacion del infarto en la distribuciéon del colageno en el tejido
cardiaco. Por otro lado, Klepach et al. [124] desarrollaron un modelo MEF que simula el
crecimiento del ventriculo izquierdo de un corazon infartado. VVoorhees et al [103] determinaron la
relacién entre las propiedades del colageno y la funcién del VI tomando en consideracion un
modelo MEF con una ecuacién constitutiva que incluye orientacion del colageno, rigidez de la
fibra, angulo de inclinacion y densidad. Mojsejenko et al. [125] cuantificaron las propiedades del
material in vivo del miocardio infartado y sano en un modelo porcino 1 semana después del 1M, asi
como la orientacion de las fibras de coladgeno en la zona infartada. Para ello utilizaron una
combinacion de MRI, cateterismo, MEF, y una metodologia de optimizacion. Fan et al. [98]
utilizaron un enfoque de modelado computacional basado en ecocardiografia para estudiar en 10
pacientes las propiedades del material del VI y las condiciones de esfuerzo. Saenz et al. [126]
presentaron un modelo que describe los efectos de la muerte celular, el adelgazamiento de la pared
y la degradacion del colageno que inicia con la dilatacion ventricular después de un infarto de
miocardio.

Durante la revision de los trabajos previos se ha podido observar que se ha a invertido mucho
tiempo y esfuerzo en la comprension de la remodelacién ventricular post-infarto, el asunto se ha
estudiado desde diferentes enfoques desde el analisis de tejidos ex vivo con los cuales se ha
determinado las propiedades biaxiales del tejido cardiaco bajo un IM e in vivo mediante técnicas de
IRM y TC que se han usado para determinar el modelo constitutivo del tejido infartado, cuantificar
la degeneracién tisular y la configuracién de las fibras cardiacas en condiciones post-infarto.
También, con la llegada del MEF se han podido modelar los VI infartados con geometrias muy
simples como la esférica y la elipsoidal, para conocer el comportamiento de la presion y el volumen
del flujo sanguineo en el VI. Ademas se ha podido modelar obtener modelos mas reales del VI para
cuantificar los esfuerzos en las paredes cardiacas y cuantificar cambios de volumen durante la
remodelacién ventricular e identificar la magnitud de ZL asi como su comportamiento elastico.
Para este tipo de estudios, se han hecho diferentes consideraciones principalmente en cuanto a las
propiedades del tejido cardiaco, ZL y tejido con aneurisma, geometrias lo que representa una
oportunidad para el desarrollo de nuevos modelos y por ende de nuevos estudios.

5.3 Parametros post-infarto

Después de un infarto de miocardio, la aparicién de tejido necrético derivado de la oclusion de la
arteria coronaria induce una remodelacion ventricular que altera la morfologia y los parametros
funcionales del ventriculo izquierdo.

5.3.1 Ciclo P-V post-infarto

Shioura et al. [93] realizaron mediciones del ciclo presion-volumen en corazones de ratones sanos y
corazones de ratones con un IM inducido. Las mediciones las realizaron durante la remodelacion
del ventriculo a un tiempo de dos, cuatro, seis y diez semanas después del IM y utilizando el
sistema de conductancia del bucle PV de Millar. Indicaron que el analisis de bucle P-V puede
utilizarse para evaluar cuantitativamente el deterioro gradual de la funcién cardiaca global, el cual
parece deberse principalmente a una disminucion de la funcion sistdlica junto con una respuesta
hipertréfica compensatoria después del IM. EI comportamiento observado del ciclo P-V durante la
remodelacion ventricular se muestra en la Figura 5.3. Estos resultados pueden ser utilizados para
definir el comportamiento de mamiferos grandes, incluyendo el humano.
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Figura 5.3. Comportamiento PV en la cavidad cardiaca de ratones en condiciones post-infarto: a)

condiciones sanas, b) 2 semanas c) 4 semanas , ¢) 6 semanas, d) 10 semanas [93].

Para trasladar los resultados encontrados por Shioura et al. [93] correspondientes a corazones
infartados de ratones, al comportamiento esperado en corazones infartados de humanos, es
necesario definir una funcién de escalamiento de los valores de volumen y presién entre ambos
seres vivos. Para ello se considera primeramente la amplitud de la presion y el volumen del ciclo

cardiaco de acuerdo a lo siguiente:

AP = I:)max - I:)min

(5.1)
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AV =V_ -V, (5.2)

n

donde AP es la amplitud de la presién, AV es la amplitud del volumen, Py, €s presion maxima, P
es presién minima, Viax €S el volumen maximo y Vi, €s volumen minimo.

Posteriormente se calculan los valores de la presion y el volumen minimos del ciclo PV en
corazones humanos a las 2, 4, 6 y 10 semanas después del infarto. Estos valores se determinan de
acuerdo a las siguientes expresiones:

AP,

Pmin Hi = Ap:n (Pmin Ri Pmax Rn)+ Pmao(Hn (53)
AV,

VminHi = AVH (Vmin Ri _Vmaan)+Vmaan (54)

Rn

donde el subindice H denota medicion en corazdén humano, i semana post-infarto, n condiciones
normales, y R medicién en corazon de raton.

Una vez calculados estos pardmetros se estiman los valores instantdneos de presion y volumen en
un corazén humano a diferentes semanas después de haber ocurrido un ataque cardiaco. Para ello se
utiliza una interpolacion linea de acuerdo con lo siguiente:

AP,

I:)Hi,j :ﬁ(PHn,j _Pmian)+ I:)minHi (55)
Rn
AV,

VHi,j :F:n(VHn,j _Vmian)+VminHi (56)

donde j es el nimero es el nimero de paso de carga del ciclo cardiaco.

Aplicando las ecuaciones anteriores a los datos de mediciones de presién y volumen del corazén en
ratones en condiciones normales y en condiciones post-infarto, reportadas en [93], se obtienen los
valores de presion y volumen del ciclo cardiaco en corazones humanos con IM a diferentes semanas
de remodelacion ventricular. Los resultados se muestran en la Figura 5.4. De estos resultados se
puede observar que una vez que ocurre un IM, la presion de la sangre bombeada por el ventriculo
disminuye y el volumen de la cavidad cardiaca aumenta a medida que avanza la remodelacion
ventricular.
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Figura 5.4. Ciclos PV en seres humanos en condiciones normales y post-infarto a 2, 4, 6 y 10
semanas.

5.3.2 Indice de esfericidad (SI)

El indice de esfericidad (SI) es un parametro que representa el cambio geométrico del VI. Para
calcularlo se considera una forma elipsoidal del VI y se define como el cociente entre el semieje
menor (a) y el semieje mayor (c):

s1=2 (5.7)
C

El SI mantiene su valor incluso cuando se produce un infarto apical [127]. EI SI es un predictor de
aumento de volumen de la cavidad cardiaca, e indicador de deterioro hemodinamico en el VI,
ademas es un indicador de la manifestacion regurgitacion (filtracion desde una valvula que no cierra
del todo) mitral en la insuficiencia cardiaca [128,129]. En un estudio de ecocardiografia 2D, un
valor SI <0.45 se considera favorable [130], y corresponde al valor del modelo utilizado en este
estudio. EI SI mantiene su valor aun cuando ocurre un infarto apical, donde los ejes largo y corto
aumentan en la misma proporcion para mantener una relacion constante, excepto cuando los
pacientes con infarto anterior desarrollan anormalidades en el funcionamiento de la valvula mitral
[127].

Para determinar las dimensiones del modelo elipsoidal del ventriculo izquierdo bajo condiciones de
remodelacion ventricular y presion cero, se considera la siguiente ecuacion correspondiente al
volumen de un elipsoide prolato truncado:

23C_h

V = za’h 5
3c

(5.8)

donde a, y c son las dimensiones de los semi-ejes menor y mayor, respectivamente, de un elipsoide
prolato como se muestra en la Figura 5.5.
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Figura 5.5. Ejes en el modelo elipsoidal del V1.

Tomando en cuenta la definicion del Sl del cual se despeja ¢ y h=c/3 , el volumen del elipsoide
truncado se calcula como:

_ 8ra’
818l

(5.9)

Por otra parte, la relacion de volumenes (r,) se define como el cociente entre el volumen minimo del
ciclo cardiaco (Vmini) Y €l volumen de la cavidad del VI a presién cero (V) en la semana i de
remodelacion ventricular:

r, =t (5.10)
Para condiciones normales r, es 1.239 y se considera que este valor es constante durante toda la

etapa de remodelacién ventricular. Por lo tanto, el volumen del VI a una presion cero para cada
semana de la remodelacion ventricular (V) se determina como:

V. = Ymini (5.11)

A partir de los valores V. y Sl es posible determinar el semi-eje a,; en condiciones de presién cero:

81SIV_,
ari =3 T (512)

Asi mismo se determina b,; en condiciones de presién cero:
b =1 (5.13)

Los valores calculados de a;, by y V en las semanas posteriores a la remodelacion ventricular se
muestran en la Tabla 5.1. La Figura 5.6 muestra los cambios reflejados en el tamafio del VI durante
el proceso de remodelacién ventriculares y la Figura 5.7 muestra la variacién del volumen de la
cavidad del VI durante las semanas de remodelacién ventricular. En ellas se observa que la cavidad
ventricular tiene un crecimiento después de un IM, siendo los mayores tamafios de cavidad en las
semanas dos y diez. El crecimiento inicial se debe principalmente a la necrosis de los miocitos.
Posteriormente se presenta la cicatrizacion y granulacion de la zona infartada que aumenta la
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rigidez del tejido, ocasionando la reduccién del volumen de la cavidad del VI durante las semanas 4
y 6. Més adelante en la semana 10 se presenta isquemia de los cardiomiocitos adyacentes,
aumentando el volumen de la cavidad cardiaca.

Tabla 5.1. Parametros geométricos del VI durante la remodelacion ventricular.

Semana 0 2 4 6 10
ai [m] 0.019 0.029 0.025 0.024 0.028
B, [m] 0.043 0.063 0.056 0.052 0.062
V. (ml) 49.922 160.086 110.301 90.174 155.85
Normal Dos semanas Cuatros semanas Seis semanas Diez semanas

Figura 5.6. Evolucion del tamafio del VI durante de la remodelacion ventricular.
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Figura 5.7. Comportamiento del volumen de VI durante la remodelacion ventricular.

5.4 Analisis de la fibra cardiaca en condiciones post-infarto

5.4.1 Metodologia de analisis

Para estudiar el comportamiento elastico de las fibras cardiacas durante la remodelacion ventricular
posterior a un IM del tipo apical, se utiliz6 un método hibrido que combina las mediciones de
presion y volumen del VI en periodos de remodelacion ventricular y el MEF. EI método hibrido
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propuesto se muestra en la Figura 5.8 y corresponde al método utilizado anteriormente para analizar
el comportamiento del corazén en condiciones sanas (ver seccion 3.2), pero con algunas variantes
de acuerdo a lo siguiente:

a) Moddulo de geometria del modelo. Responsable de crear el modelo geométrico elipsoidal
del VI con 21 capas en el espesor de la pared ventricular, y con una zona de aneurisma en el
apex con espesor Yy altura variable.

b) Mddulo de propiedades del tejido. Determina las propiedades elésticas equivalentes para
cada capa del VI, las cuales dependen del nimero de capas y el angulo de inclinacion de la
fibra cardiaca. También asigna las propiedades mecénicas del tejido con aneurisma, el cual
se considera como un material elastico, homogéneo e isotropico.

¢) Moadulo de condiciones de frontera. En este mddulo las condiciones de carga se definen y
aplican al modelo del VI de acuerdo al tiempo post-infarto que se quiere analizar. Se
pueden definir dos condiciones principales de carga: a) presion interna del VI a una
determinada semana de remodelacion ventricular, y b) presion externa del V1 ejercida por la
presion del VD.

Las mediciones de presion y volumen del VI humano en condiciones posteriores al infarto
corresponden a las obtenidas en la seccion 5.3.1.

El método propuesto se puede resumir de la siguiente manera. El proceso comienza en el modulo de
geometria del modelo definiendo el nimero de capas en la pared ventricular, asi como la altura y el
grosor del aneurisma apical en un modelo elipsoidal del VI. ElI nimero de capas se utiliza en el
maédulo de propiedades del material para determinar el angulo de hélice de la fibra para cada capa
de tejido sano. A continuacion, se determinan las propiedades elasticas efectivas de cada capa del
tejido cardiaco considerando un valor inicial de E; y las propiedades elésticas bien conocidas de los
componentes de la matriz extracelular (Tabla 3.2), también se definen las propiedades elasticas del
tejido con aneurisma (Tabla 5.1). Las condiciones de carga se definen en el médulo de condiciones
de frontera y corresponden a las mediciones de presion del VI correspondientes a una determinada
semana de remodelacion ventricular posterior al infarto (seccién 5.3.1), asi como a la influencia de
la presion del ventriculo derecho en condiciones normales (seccion 3.5). Después de haber definido
la geometria del modelo, las propiedades elasticas y efectivas del tejido cardiaco y del tejido con
aneurisma, asi como definir las condiciones de frontera, se crea un modelo axisimétrico del V1 en el
moédulo del MEF inverso. Al resolver este modelo se determinan los desplazamientos nodales
correspondientes a la superficie interna deformada del VI, con los cuales se calcula el volumen
interno del VI y se compara con la medicion de volumen correspondiente a la medicidn de presion
aplicada como condicion de carga (ciclo cardiaco P-V). Si el volumen interno calculado a partir de
la simulacion MEF coincide con la medicidn de volumen, entonces el valor E; es correcto; de lo
contrario, se estima un nuevo valor de E; utilizando un enfoque de biseccién, y el procedimiento se
repite hasta que se alcanza el valor correcto de E;. Este método hibrido se usa para cada conjunto de
mediciones P-V con el fin de determinar el valor E a lo largo del ciclo cardiaco posterior a un IM.

El método hibrido propuesto se implementé en Matlab® y Comsol®, donde se llevan a cabo las
simulaciones FE.
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Figura 5.8. Diagrama de flujo del método hibrido para determinar E; en un modelo de VI con
aneurisma.

5.4.2 Modelado geométrico

Entre los diversos modelos examinados por diferentes investigadores, la opinidn general es que un
elipsoide de revolucion es la mejor representacion del ventriculo izquierdo [90]. Por otro lado, la
magnitud del tejido con aneurisma post-infarto depende de la cantidad de arteria coronaria ocluida.
El volumen del VI sin deformacién a presion cero durante la remodelacion ventricular varia segin
el tiempo posterior el infarto, pero mantiene constante su valor Sl [127]. La Figura 5.9 muestra el
modelo geométrico del VI con la composicién laminar del tejido cardiaco y sus respectivos angulos
de inclinacion de fibras, asi como el aneurisma apical provocado por el infarto.
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Figura 5.9. Estructura laminar del tejido miocardico y geometria del aneurisma apical.

5.4.3 Propiedades de los materiales

La pared del tejido miocardico sano se considera como una estructura laminar [7], por lo cual se
asumen las mismas consideraciones tomadas en cuenta en la seccion 3.4 para determinar sus
propiedades equivalentes. Por otro lado, el tejido necrético presente en la zona del aneurisma se
considera como un volumen sélido con las propiedades elasticas propuestas por Janz y Waldron
[104], las cuales se muestran en la Tabla 5.2. En este trabajo se desprecian las propiedades elasticas
de la ZL debido a la incertidumbre de su tamafio [106].

Tabla 5.2. Propiedades elasticas del tejido con aneurisma

Tipo de tejido E [Pa] v Referencia
Tejido de 14417441  0.45 [103]
aneurisma

5.4.4 Condiciones de frontera

Los valores del ciclo P-V del VI en una semana especifica de remodelacién ventricular son
determinados a partir de las mediciones del ciclo P-V en condiciones normales obtenidos por la
aproximacion de serie de Fourier de 8 coeficientes (ecuacién 3.26) presentada en la seccion 3.5,
dichos valores de presion y volumen en condiciones normales son introducidos en las ecuaciones
(5.5) y (5.6). Los valores de las variables utilizadas en estas ecuaciones se muestran en la Tabla 5.3
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Tabla 5.3. Variables utilizadas en las formulas para calcular presién y volumen en el VI durante la
remodelacion ventricular

Semana 0 2 4 6 10
AP, [Pa] 13598.84 11838.99 10799.08 10065.81 8265.96
Pumint [Pa] 0 532.85 532.85 532.85 532.85
AV, [m3] 2.80E-08 1.20E-08 1.95E-08 2.20E-08 1.80E-08
Vimink [m3] 0.00E+00 1.97E-04 1.36E-04 1.11E-04 1.92E-04

5.5 Resultados y discusion

5.5.1 Médulo de elasticidad de las fibras cardiacas post-infarto

Durante el proceso de remodelacion ventricular se presentan cambios en el ciclo P-V y la geometria
del VI, por lo que se espera que el comportamiento elastico de las fibras cardiacas también varie.
Para verificar el comportamiento del E; en condiciones post-infarto, se considera el modelo
geométrico en condiciones normales, asi como las mediciones de presion y volumen en condiciones
normales, pero con un aneurisma de 10 mm altura con respecto al &pex, y con un espesor de
aneurisma variable de 2.5 mm, 4.5 mm, 6.5 mmy 8.5 mm. Los resultados se muestran en la Figura
5.10, en donde se observa que a menor espesor de aneurisma se tiene mayor valor de E; cuando se
presenta la presion maxima durante la sistole. Por el contrario, cuando el espesor de la pared
ventricular afectada por el aneurisma aumenta, los valores de E; disminuyen. Este comportamiento
se debe a que al haber menos tejido rigido en la pared ventricular, las fibras cardiacas tienden a
esforzarse mas. El valor E; correspondiente al valor mas grande de espesor de aneurisma es 2.4%
menor que el valor E; correspondiente a las condiciones normales, mientras que el valor E;
correspondiente al espesor mas pequefio de aneurisma es 7.81 % mayor que el valor E;
correspondiente a las condiciones normales. De estos resultados se determina que el espesor de
aneurisma tiene poca influencia en el comportamiento de la fibra cardiaca.

64



5
x 10
6 T T T T T T T T

~8.5 mm de espesor de aneurisma
6.5 mm de espesor de aneurisma
4.5 mm de espesor de aneurisma
-2.5 mm de espesor de aneurisma
normal

T

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9
Tiempo [s]

Figura 5.10. Comportamiento de E; versus dimension del espesor del aneurisma.

Para evaluar el desempefio eléstico de las fibras cardiacas en condiciones post-infarto, se analiza el
comportamiento del E¢ en el VI considerando aneurismas apicales con alturas de 10 mm, 20 mm vy
29 mm, y con un espesor de aneurisma de 8.5 mm. Las Figuras 5.11 a 5.14 muestran el
comportamiento obtenido de E; para las diferentes alturas de aneurisma y tiempos post-infarto. De
estos resultados se observa que el médulo elastico de la fibra cardiaca aumenta de manera
proporcional conforme aumenta la altura que determina el tamafio del aneurisma. Ademas, se
observa que en las dos primeras semanas de remodelacion ventricular los valores de E; obtenidos
son mucho mayores que los correspondientes a un corazén en condiciones normales (sanas),
mientras gque a las cuatro semanas los valores E; en condiciones de remodelacion y en condiciones
normales son casi iguales, y a partir de la semana 6 los valores E; en condiciones de remodelacién
son cada vez mas pequefios en relacion a sus homologos en condiciones normales. Este
comportamiento se debe a que en la segunda semana de remodelacion ventricular el volumen de la
cavidad cardiaca aumenta considerablemente, mientras que la presion de bombeo sanguineo
disminuye, provocando que para que el VI mantenga la contraccion de bombeo necesario las fibras
cardiacas deben sobre esforzarse mas y aumentar la frecuencia cardiaca. Por otra parte, durante la
semana 4 y 6 el volumen del VI disminuye debido a la granulacion, y se acompafia con una
disminucién minima de la presion ejercida en la cavidad cardiaca, generandose una mejor condicion
de operacion que en la semana dos. Finalmente en la semana 10 el volumen de la cavidad cardiaca
aumenta debido a la necrosis de los cardiomiocitos aledafios a la zona con aneurisma y al descenso
de la presién en el VI.
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Figura 5.11. E; a dos semanas post-infarto: a) ciclo completo, b) acercamiento en etapa de diastole.
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Figura 5.12. E; a cuatro semanas post-infarto: a) ciclo completo, b) acercamiento en etapa de
diéstole.
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Figura 5.13. E; a seis semanas post-infarto: a) ciclo completo,
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Figura 5.14. E; a diez semanas post-infarto: a) ciclo completo, b) acercamiento en etapa de diastole.

Para cuantificar la variacion del comportamiento de E; a diferentes alturas de aneurisma y a
diferentes semanas del periodo de remodelacion ventricular, se definieron dos factores: el factor
sistdlico (f;) y el factor diastélico (fy). Estos factores se definieron de acuerdo a las siguientes

relaciones:
E .
f = 1 (5.14)
Ef max—n
E. .
fd — f min—i (515)
Ef min—n
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donde Efqax.i €s el valor de E; correspondiente al valor maximo de la sistole en cada condicion de
remodelacion, Efq..n €s el valor maximo de E; de la sistole en condiciones normales, Efyi..i es el
valor minimo de E; en cada condicion de remodelacion, y Efyinn €s el valor minimo de E; de la
diastole en condiciones normales.

Los resultados de f; y fq calculados se muestran en la Tabla 5.4 y la Tabla 5.5, respectivamente.
Estos resultados revelan que los valores de f; son mayores a pocas semanas de haber ocurrido el
infarto y van disminuyendo conforme transcurre el tiempo, independientemente del cambio de
volumen de cavidad que se tenga durante las semanas en las que se lleva a cabo la remodelacion
ventricular. También se observa que estos valores son mas elevados a mayores alturas de
aneurisma. Por otro lado, en lo que respecta a fy, se observa que los valores mas altos se presentan a
las primeras semanas de remodelacion ventricular disminuyendo hasta la semana 6, y a partir de la
semana 10 el valor del factor vuelve aumentar, un comportamiento similar a la variacion del
volumen VI durante la remodelacion ventricular. También se observa que fy disminuye conforme
aumenta la altura del aneurisma, lo cual se debe principalmente a que el tejido con aneurisma es
mas rigido que los E; determinados durante la diastole, por lo que al haber méas cantidad de tejido
necrotico las fibras cardiacas tienden a sobrecargarse menos.

Tabla 5.4.Valores de f; en la etapa de remodelacién ventricular.

Semanas
2 4 6 10
Altura  de 2.48 0.74 0.52 0.37
aneurisma
[mm] 20 3.04 0.79 0.54 0.37
29 6.04 0.98 0.64 0.39

Tabla 5.5. Valores de f; en la etapa de remodelacion ventricular.

Semanas
2 4 6 10
Altura  de 11.53 4.85 2.81 5.65
aneurisma
[mm] 20 10.76 4.36 2.41 5.22
29 9.31 3.34 1.63 4.27

Para observar la relacion entre la variacién que existe entre la presién diferencial del ciclo cardiaco
(4P) entre el volumen sistolico o volumen de eyeccion (A4V) se define la relacion hemodinamica
(Rp) como:

R_AP

=— 5.16
"= AV (5.16)

El comportamiento de R;, durante la remodelacion ventricular post-infarto se muestra en la Figura
5.15, donde se observa que éste pardmetro es mayor a inicios de la remodelacién ventricular y va
descendiendo a medida que el niUmero de semanas transcurre.
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Figura 5.15. Variacién de Ry, durante la remodelacion ventricular post-infarto

De acuerdo con los resultados anteriores, se observa que hay dos condiciones que afectan el
comportamiento elastico de la fibra cardiaca posterior a un IM: a) las mediciones de presién y
volumen correspondientes a un periodo de remodelacion ventricular, y b) la altura del aneurisma.
La primera condicion influye en la determinacion de la nueva geometria del VI post-infarto, asi
como en la definicion de las nuevas condiciones de carga y expansion que se deben cumplir. La
segunda condicion afecta la arquitectura de los materiales y el comportamiento estructural del V1.

Durante la sistole el VI debe contraerse para bombear sangre a todo el cuerpo, por lo que E;
aumenta. Cuando hay un aneurisma en el VI, la rigidez del tejido necrético es mucho menor que la
rigidez del tejido sano lo que provoca que E; aumente mas alla de los valores que se tienen en
condiciones normales y esto es mas evidente cuando se tienen mayores alturas de aneurisma por
ejemplo cuando se tiene una altura de aneurisma de 29 mm donde E; es 600%, 100%, 64%, 38%,
del E; obtenidos en condiciones normales las semanas 2, 4, 6 y 10 respectivamente. Por otra parte
durante la diastole el tejido necrotico tiene mayor rigidez, que el tejido sano, por lo que la fibra
cardiaca para poder ampliar el volumen de la cavidad cardiaca tiende a relajarse mas y mas ain
cuando se tienen mayores volumenes de tejido afectado por un IM Finalmente, el comportamiento
E; durante la sistole es directamente proporcional al comportamiento de Ry, durante el proceso en el
que se lleva a cabo la remodelacion ventricular y en este mismo periodo en la etapa diastolica el E;
presenta el mismo comportamiento que V..

Cabe sefialar que, aunque los valores E; obtenidos de los modelos con aneurismas disminuyen
conforme pasa el tiempo, esto no significa que el rendimiento estructural del VI mejore; por el
contrario, dado que las condiciones de presion y volumen del ciclo cardiaco han cambiado, la
capacidad de bombeo del corazédn se ve disminuida.

5.5.2 Desempefio del VI post-infarto

Con el objetivo de analizar de forma general el rendimiento del ventriculo izquierdo en el periodo
de remodelacion ventricular, se proponen varios indices de desempefio. Estos indices se dividen en
aquellos que se obtienen a partir del ciclo P-V y aquellos que involucran E; de forma individual o
combinados con otros parametros. Entre los indices del primer grupo se encuentran los indices de
presion, los indices de volumen y el indice de rendimiento, mientras que en el segundo grupo se
incluyen el indice elastico y el indice de trabajo.
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Indice de presion (IP)
El indice de presién (IP) se define como la razén de la presion maxima en condiciones de
remodelacion ventricular (Pmax aneurisma) Y 12 presion maxima en condiciones sanas (Pmax sano):

IP = I:)max_aneurisma X].OO (5.17)
max_sano

El comportamiento del valor IP a lo largo de la remodelacion ventricular post-infarto se muestra en
la Figura 5.16. Estos resultados muestran que después de un IM hay una disminucién en la presion
del VI que comienza con un porcentaje de aproximadamente 87% a las dos semanas y termina con
62% a las diez semanas. Esto indica que después de un IM el corazén reduce su capacidad de
bombear sangre con el mismo nivel de presién que en condiciones sanas. Es importante mencionar
que el indice de presién no involucra los cambios geométricos del VI durante la remodelacion
ventricular ni los volumenes de la cavidad cardiaca.
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Figura 5.16. Comportamiento del indice de presion.

60
2

indice de volumen (1G)

El indice de volumen (1G) se define como la relacion porcentual del volumen de eyeccion del ciclo
cardiaco en condiciones de remodelacion ventricular (Ganeurisma) Y €l Volumen de eyeccion del ciclo
cardiaco en condiciones normales (Ggano)

IG — Ganeurisma Xloo (518)

sano

El volumen de eyeccion del ciclo cardiaco, G, se define como la amplitud o desplazamiento
volumétrico del ciclo cardiaco, para cualquier condicion, y puede ser determinado mediante la ec.
5.2. El comportamiento de IG se muestra en la Figura 5.17, en donde se puede observar que durante
el proceso de remodelacion el VI funciona por debajo de sus condiciones normales de bombeo en
términos de volumen de sangre enviada al cuerpo. El IG mas bajo se presenta a las dos semanas, y
el 1G mas alto ocurre a las 6 semanas, pero con un porcentaje menor al 80%. También se puede
observar que el IG es inversamente proporcional al volumen de la cavidad del VI a presion cero
(ver Figura 5.7). El indice 1G no considera el valor de la presion durante el periodo de remodelacion
ventricular.
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Figura 5.17. Comportamiento de IG.

indice elastico (IE)
El indice elastico (IE) se define como la relacién porcentual del valor maximo E; del VI bajo

condiciones de aneurisma (Efmax aneurisma) Y SU contraparte en condiciones normales (Emax_sano), S€
determina de acuerdo a:

Ef max_aneurisma
|E = —mexaneuisia L 100 (5.19)

f max_sano

El comportamiento del indice elastico con respecto al tiempo y altura del aneurisma se muestra en
la Figura 5.18. Estos resultados muestran que el valor IE es directamente proporcional a la altura del
aneurisma, y que a medida que transcurre la remodelacion ventricular el valor de este indice
converge a un solo valor (37%) sin importar el tamafio del aneurisma. También se puede observar
que el IE presenta valores mas altos en las dos primeras semanas posteriores al infarto (600%,
300% y 250% para alturas de aneurisma de 29 mm, 20 mm y 10 mm, respectivamente), y que a
medida que transcurre el tiempo de remodelacion ventricular, el valor IE disminuye, normalizando
su comportamiento después de la semana cuatro. Por lo tanto, se concluye que cuanto mayor es el
tamafio del aneurisma, se tiene un mayor sobreesfuerzo en las fibras cardiacas en las primeras dos
semanas posteriores al IM, pero disminuye conforme la remodelacién progresa.
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Figura 5.18. Comportamiento de IE.

indice de bombeo (I1B)
Para la determinar el indice de bombeo es necesario calcular la capacidad de bombeo (CB) del

corazén mediante la siguiente ecuacion:
CB=AP-AV (5.20)

Posteriormente se determina el IB como la relacion porcentual de CB en condiciones de aneurisma
(CBaneurisma) Y CB en condiciones normales (CBgano):

1B = SBauna 100 _ 1p. 16 (5.21)

sano

El comportamiento de IB se muestra en la Figura 5.19, en donde se puede observar que su valor mas
bajo se presenta en las semana dos de remodelacion ventricular post-infarto con aproximadamente
37 % y aumentando en la semana 4 con un 54 % y alcanzando 58 % en la semana 6 para después
descender a casi 38 % en la semana 10. Como se nota en la figura después de un IM el indice de
bombeo del corazdn esta por debajo de las condiciones de normalidad (100%), lo que significa que
su capacidad de bombeo disminuye entregando poco sangre a todas las partes del cuerpo, como
resultado de la reduccion en la presién sistélica y la reduccion del volumen de eyeccién del VI.

72



60 T T T T T T T

1B [%]

35 r r r r r r r
2 3 4 5 6 7 8 9 10
Tiempo [semana]

Figura 5.19. Comportamiento de 1B durante la remodelacion ventricular.

indice de desempefio (1D)

El indice de desempefio (ID) tiene como objetivo cuantificar el desempefio global del VI en
términos de su capacidad de bombeo y la demanda de esfuerzo o elasticidad en las fibras cardiacas.
El ID integra el indice de volumen, el indice de presién y el indice elastico en un solo indice de
acuerdo a la siguiente expresion:

P . _
ID — Ganeunsma ) max_ aneurisma ) Esano — IG IP
G P E

sano max_sano aneurisma

%100 (5.22)

El comportamiento del indice de desempefio con respecto al tiempo se muestra en la Figura 5.20.
En esta figura se observa que justo después del IM el desempefio del corazén es muy bajo (ID
menores al 20%), independientemente de la altura del aneurisma. Sin embargo, este desempefio
mejora después de la semana 2, alcanzando su valor més alto en la semana 6 (80%, 105% y 110%
para alturas de aneurisma de 29 mm, 20 mm y 10 mm, respectivamente), lo cual indica que el
desempefio del VI es inversamente proporcional a la altura de aneurisma. Por otro lado, aunque se
observa una mejoria y estabilidad del comportamiento cardiaco después de la semana 6, las
semanas previas son criticas porque en este periodo puede haber otra complicacion cardiaca y
alterar por completo el rendimiento cardiaco.
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Figura 5.20. Comportamiento del indice de desempefio.

Los IE e ID (Figuras 5.18 y 5.20) muestran que la condicion critica de operacion se presenta en la
semana dos del periodo de remodelacion ventricular post-infarto, pero a partir de la semana cuatro
comienza la mejoria y se estabiliza a partir de la semana seis, indicando que la elasticidad de las
fibras cardiacas se acerque a la normalidad, lo cual resulta en una mejora aparente. Pero como se
observa en la Figuras 5.16 y 5.17, la presion diferencial en el ventriculo izquierdo desciende y los
volimenes sistdlicos o de eyeccion estan por debajo de las condiciones normales reduciendo la
capacidad de bombeo del corazon, esto se ve reflejado en el comportamiento del IB durante el
periodo de remodelacién que indica la disminucién en capacidad de compresién del musculo
cardiaco.

El drastico aumento de E;reflejado en el IE e ID asi como la disminucion y estabilizacion de estos
parametros en las semanas subsiguientes alun por debajo de las condiciones de normalidad esta
asociado con el decremento constante de la presion diferencial y al aumento variable de la cavidad
del VI durante el transcurso de las semanas correspondientes a la remodelacion ventricular post-
infarto. Si se despreciaran estos cambios reflejados en el ciclo P-V, se observaria una aparente
mejoria en la funcion cardiaca, pero en realidad lo que sucede es un deterioro de la capacidad de
bombeo del VI indicado por el comportamiento de IB (Figura 5.19), el comportamiento de este
parametro se debe principalmente al drastico aumento de la cavidad cardiaca debido a la formacion
de la zona con aneurisma en el area afectada por el IM en las primeras dos semanas de la
remodelacion ventricular, seguida de la disminucién de la cavidad cardiaca producto del proceso de
granulacion en las semanas cuatro y seis posteriores al infarto, para luego aumentar el volumen del
VI debido a la ampliacion de la zona con aneurisma en la semana 10. Los cambios ya descritos
disminuyen la capacidad de bombeo del corazén que induce a un aumento en la frecuencia cardiaca
para mantener la misma cantidad de flujo sanguineo que el cuerpo humano requiere para mantener
su funcionalidad.
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Capitulo 6. Comportamiento de las fibras cardiacas bajo condiciones de
implante

6.1 Insuficiencia cardiaca

El infarto al miocardio (IM) en el VI es el resultado de una oclusién en la arteria coronaria, lo que
provoca la reduccion de la contractilidad del tejido y la distorsién de la estructura del corazén,
afectando generalmente la pared que limita al VD y al VI [131.132]. En el tejido afectado por el IM
se forman aneurismas que hacen que el musculo cardiaco se mueva sin sincronia por la aparicién de
una regién asinérgica (falta de coordinacion en el movimiento) total o parcial en la pared
miocéardica, y que puede ser discinética (movimientos involuntarios), acinética (pérdida de
movimiento) o ambas. También se reduce su masa muscular impidiendo que las fibras musculares
del tejido sano se contraigan de forma normal, disminuyendo las contracciones en las cavidades del
corazdn y por ende su eficiencia de bombeo. Este problema se incrementa conforme transcurre el
tiempo post-infarto por lo cual es urgente la busqueda de soluciones para paliarlo [133,134].

6.2 Cirugia de restauracion ventricular (CRV)

En la mayoria de los casos de insuficiencia cardiaca, el VI asume una forma esférica dilatada, lo
cual ocasiona que disminuya la eficiencia de la contraccion ventricular. Con el transcurso de los
afios, se han propuesto diversas alternativas quirlrgicas para detener y revertir la remodelacion
ventricular, disminuyendo la insuficiencia cardiaca y mejorando la supervivencia en los pacientes.
La cirugia de restauracion cardiaca (CRV) tiene el propésito de restaurar la forma elipsoidal normal
del ventriculo izquierdo a partir de su forma globular descompensada [131,135]. Los fines que se
persiguen al realizar cirugias para restaurar el VI son: (1) alivio de la isquemia por
revascularizacion coronaria; (2) reduccion del volumen ventricular; (3) mejorar la funcién mecénica
del ventriculo; (4) restauracion a una geometria ventricular normal; (5) reduccion del incremento de
volumen por la reparacién de la valvula mitral; y (6) lograr que las fibras cardiacas del tejido sano
puedan recuperar sus condiciones Optimas de trabajo. Las técnicas de reparacion del aneurisma en
el V1 se clasifican ampliamente como reparacion lineal o reparacion de parches [132,136-139].

La CRV ha evolucionado a partir del trabajo pionero de muchas personas. Su inicio y desarrollo se
remonta a los primeros trabajos de Cooley, Jatene, Fontan y otros [137]. Sin embargo, el Dr.
Vincent Dor, merece la mayor parte del crédito por expandir el uso de técnicas de reconstruccion
ventricular en pacientes tratando las areas acinéticas y disinéticas con técnicas quirdrgicas en
pacientes con insuficiencia cardiaca congestiva, en conjunto con la aplicacion de injertos de
derivacion de la arteria coronaria [134,137,139-141]. La técnica de Dor utiliza un parche insertado
dentro del ventriculo en el masculo contréctil en sustitucion de tejidos con aneurisma, los cuales se
han removido para reconstruir la cavidad ventricular a sus condiciones normales. La introduccion
del parche permite la revascularizacion eventual de las arterias coronarias [142,143]. Varios
estudios han demostrado que la cirugia de Dor es un procedimiento seguro que mejora la eficiencia
de bombeo del VI, la funcion sistdlica y diastolica, la supervivencia a largo plazo y el volumen de
eyeccion, ademas de reducir el volumen, y la disincronia del VI [144].

6.3 Trabajos previos

Desde las primeras cirugias en las que se aplicé la técnica de Dor, ha existido la preocupacién de
evaluar si se han cumplido los objetivos trazados al implementar dicha técnica. Por lo anterior,
varios trabajos de investigacion se han desarrollado, entre los que destacan el trabajo de Tulner et
al. [144], quienes midieron las presiones (P) y los volimenes (V) de las cavidades del VI con un
catéter de conductancia en un conjunto de pacientes que fueron sometidos a CRV. Los resultados
mostraron que la cirugia de Dor logra la normalizacién de los volimenes del VI y mejora la funcion
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sistdlica y su eficiencia mecéanica al reducir los esfuerzos en la pared ventricular y la disincronia
mecanica. Por otro lado, Zhang y colaboradores [134] provocaron un IM en 6 ovejas macho
mediante el ligamento de la arteria coronaria descendente anterior izquierda, a un 40% de la
distancia del &pex a la base. Después de dieciséis semanas de haber ocurrido el IM, se realizo el
procedimiento de Dor y mediante IRM se midieron los volimenes del VI antes y después de la
cirugia. Los resultados demostraron que el procedimiento de Dor reduce significativamente el
volumen de cavidad del VI a diferencia de la reparacion lineal.

El método del elemento finito (MEF) también ha sido de mucha utilidad para el analisis del efecto
de la CRV. Por ejemplo, Pantoja et al. [145] con el proposito de determinar los esfuerzos residuales
en el VI y la eficiencia de bombeo al implementar el procedimiento Dor, desarrollaron modelos
MEF del VI de 5 ovejas después de 16 semanas post-infarto. Los modelos fueron obtenidos a
partirde IMR , y en ellos se realizaron simulaciones en condiciones post-infarto y con la aplicacion
de la cirugia de Dor.. Los parches de Dacrdn se simularon como elipticos y en el 25% del area del
infarto se contemplé una sutura virtual. En sus modelos se consideré el desempefio del miocardio
durante la sistole y la diastole, y se observaron reducciones en el esfuerzo de la fibra cardiaca y en
los volimenes del VI. Por otro lado, Dang et al. [146] crearon un modelo mecanico MEF del VI a
partir de ecocardiogramas de ovino. El area superficial de la region afectada por el IM se redujo a la
mitad y el tejido miocéardico donde se aplicd el parche se duplicd en grosor para simular la
superposicion del tejido sobre el parche. EI modelo fue sometido a un rango de presiones
fisiologicas, observandose que la rigidez de los parches reduce el volumen sistélico. En otro trabajo
Dang et al. [139] propusieron la cirugia de restauracion ventricular sin utilizacién de parche
ventricular. Para ello utilizaron un modelo MEF de corazones de ovejas afectadas por IM, el cual se
comparé con una restauracion ventricular con parche. Se desarrollaron simulaciones separadas del
modelo con tamafios LV normales y dilatados. En todos los casos el volumen sistélico disminuyd
mientras que la fraccion de eyeccién aumentd. Ambos tipos de CRV mejoraron la funcionalidad en
los ventriculos dilatados, y la reduccion en el volumen sistélico después de CRV sin parche fue
minima. De igual manera, Lee et al. [147] desarrollaron modelos MEF del VI antes y después de la
CRV basandose en mediciones IMR. Los resultados indicaron que hubo una mejoria en las
funciones diastdlica y sistélica. Ademas se encontr6 que la distribucion de los esfuerzos en las
fibras cardiacas se uniformiz6 y el esfuerzo méaximo de la fibra cardiaca se reduce
aproximadamente en un 50%.

Por su parte, Vetter et al. [131] desarrollaron un modelo MEF para predecir la hemodinamica
postoperatoria que se tiene al extirpar cierta cantidad de infarto en un modelo del VI. El modelo fue
complementado con un modelo eléctrico del sistema circulatorio. Como condiciones de frontera se
variaron el volumen diastélico final y la masa de las paredes del VI, ademas de la cantidad de masa
de aneurisma extirpada que oscilé entre el 5% y 40 % de la masa del VVI. También se consideraron
las propiedades del miocardio lineales, isotropicas y homogéneas, considerando un modulo de
elasticidad de la fibra que varia con el tiempo. Los resultados de la simulacion sugirieron que existe
un punto de operacion optimo para la eliminacion del infarto tomando en consideracion el gasto
cardiaco como criterio de rendimiento.

6.4 Procedimiento de la cirugia de Dor

Desde 1984, Dor y sus colaboradores propusieron que para reparar quirargicamente el VI en
condiciones post-infarto, se utilizara un parche sintético insertado dentro del ventriculo en el
musculo contractil para excluir todas las &reas acinéticas y reconstruir la cavidad ventricular en
condiciones normales, permitiendo la revascularizacion eventual de las arterias coronarias [148]. La
cirugia de Dor o también Ilamada cirugia de restauracion del ventriculo izquierdo, se realiza de
acuerdo con el siguiente procedimiento [149]:

76



1. Se anestesia al paciente.

2. Por medio de una sonda de ecografica se evalUa el ventriculo izquierdo para determinar la
posicion del aneurisma.

3. Se realiza una estereotomia media y se expone el corazon.

4. Al paciente se coloca un bypass cardiopulmonar.

5. Se realiza una derivacion de la arteria coronaria.

6. Con el corazén contrayéndose, se examina el aneurisma.

7. Si se identificé coagulo en el aneurisma, se abre y se retira el codgulo antes de retirar la

pinza (Figura 6.1a).

8. La cavidad del ventriculo izquierdo se examina cuidadosamente y se extrae cualquier
trombo intracavitario. La inspeccidn visual y la palpacion identifican el borde entre el tejido
cicatricial aneurismatico y el miocardio contraido viable (Figura 6.1b).

9. Después de determinar la extension de la cicatrizacion endocérdica, se coloca una sutura
con bolsa de polipropileno 2-0 alrededor de toda la circunferencia de la base del aneurisma,
en la unidn de la cicatriz y el miocardio (Figura 6.1c).

10. EIl parche endocardico se fija en su lugar con suturas verticales de colchon verticales de
polipropileno 3-0 colocadas a través de los bordes del parche (Figura 6.1d), y luego
transmuralmente desde el endocardio hasta el epicardio a nivel de la sutura de la bolsa de
tabaco, y se ata sobre un apdsito de fieltro.

Figura 6.1. Cirugia de Dor: a) corte en la zona con aneurisma, b) extraccion de trombos e
identificacion de las zonas de borde, c) sutura en la zona de borde, d) colocacién del parche. [150]
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6.5 Andlisis de la fibra cardiaca posterior a la cirugia de Dor

6.5.1 Metodologia

Para determinar el médulo de elasticidad de la fibra cardiaca, E;, después de una cirugia de Dor se
utiliza un método hibrido inverso, similar al que se utilizd para analizar el corazén en condiciones
sanas. El método propuesto se muestra en la Figura 6.2 y comprende los siguientes cuatro médulos:

a)

b)

c)

d)

Modulo de geometria del modelo. Se utiliza para crear el modelo geométrico, que en este
caso corresponde a una geometria elipsoidal del VI con 21 capas, con un espesor de
aneurisma variable, y con una altura de aneurisma con respecto al apex de 20 mm.

Modulo de propiedades del tejido. Responsable de calcular las propiedades elésticas
equivalentes del tejido cardiaco sano, considerando el nimero de capas y el angulo de
inclinacion de la fibra cardiaca. Ademas, se definen las propiedades elésticas del parche de
Dacron y del tejido aneurismatico, las cuales se consideran lineales, isotropicas y
homogéneas.

Médulo de condiciones de frontera. En este modulo las condiciones de carga se definen y
aplican al modelo del VI. Se pueden definir dos condiciones principales de carga: (a)
presion interna del VI y (b) presion externa del VI ejercida por la presion del VD. La
presion interna del VI, corresponde a dos semanas que inicia la remodelacion ventricular
porque alli se presenta la condicion mas critica de desempefio de las fibras cardiacas, un
descenso de la presion sanguinea acompafiada de un aumento en las dimensiones de la
cavidad cardiaca.

Mddulo MEF inverso. Este modulo calcula el volumen de la cavidad interna del VI
mediante el MEF, y bajo las condiciones de carga y propiedades del material definidas.
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Figura 6.2. Método hibrido propuesto para estimar E; del VI en condiciones de CRV.

La metodologia que se propone se puede resumir de la siguiente manera. El proceso comienza en el
mdédulo de geometria del modelo definiendo una forma geométrica elipsoidal, el nimero de capas
que conforma la pared del tejido, la altura con respecto al apex del aneurisma apical, y el espesor
del parche de Dacrdn que se ubica en todo el perimetro de la zona necrética, parte interna del V1. Se
considera que el grosor de la zona restaurada con la adicion del parche mantiene el mismo espesor
como si estuviera en condiciones normales, por lo cual el grosor del aneurisma es menor en la CRV
que en condiciones de remodelacion ventricular. En el tejido sano, el nimero de capas se utiliza en
el mddulo de propiedades del material para determinar el &ngulo de hélice de la fibra para cada capa
de este tejido. A continuacion, se determinan las propiedades elasticas efectivas de cada capa del
tejido cardiaco considerando un valor inicial de Ey, y las propiedades elasticas ya conocidas de los
componentes de la matriz extracelular (Tabla 3.2). También se definen las propiedades el&sticas del
tejido con aneurisma (Tabla 5.1) y el Dacroén. Las condiciones de carga se definen en el médulo de
condiciones de frontera y corresponden a las mediciones de presion del VI correspondientes a la
segunda semana de remodelacién ventricular posterior al infarto (seccion 5.3.1), asi como a las
mediciones de presion del ventriculo derecho en condiciones normales (seccion 3.5).
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Posteriormente se crea un modelo axisimétrico del VI en el médulo del MEF inverso. Al resolver
este modelo se determinan los desplazamientos nodales correspondientes a la superficie interna
deformada del VI, con los cuales se calcula el volumen interno del VI y se compara con la medicion
de volumen correspondiente a la medicion de presion aplicada como condicién de carga (ciclo
cardiaco P-V). Si el volumen interno calculado a partir de la simulaciébn MEF coincide con la
medicion de volumen, entonces el valor E; es correcto; de lo contrario se estima un nuevo valor de
E; utilizando un enfoque de biseccion, y el procedimiento se repite hasta que se alcanza el valor
correcto de E;. Este método hibrido se usa para cada conjunto de mediciones P-V con el fin de
determinar el valor E; a lo largo del ciclo cardiaco posterior a un IM y cirugia de Dor.

El método hibrido propuesto se implement6 en Matlab® y Comsol®, donde se llevan a cabo las
simulaciones MEF.

6.5.2 Modelado geométrico
El modelo geométrico propuesto tiene una forma geométrica elipsoidal truncada a 2/3 de su semieje
mayor con un espesor constante de 8.5 mm, compuesto de 21 capas y con un Vc de 160.086 ml, el
cual corresponde a la segunda semana post-infarto. La geometria se divide en tejido sano y tejido
con aneurisma, del cual se considera una altura de 20 mm con respecto al apex; en este Gltimo,
como se establece en la cirugia de Dor, se remueve parte del tejido con aneurisma y en sustitucién
se coloca el parche de Dacrén de 1.21 mm, 2.83 mm y 3.64 mm de espesor. EI modelo utilizado
para el estudio de la cirugia de Dor, se muestra en la Figura 6.3.

(T
‘HH“[\N{/“‘}I“I‘J
i

Tejido sano

Parche de
Dacrén

" Tejido con aneurisma

Figura 6.3. Modelo axisimétrico FEM del VI con cirugia de restauracion ventricular

6.5.3 Propiedades de los materiales

La estructura de la pared del tejido miocardico sano se considera laminar [7], por lo cual se
considera el modelo utilizado para determinar las propiedades elasticas equivalentes en materiales
fibrosos propuesto en la seccién 3.4. Por otro lado, el tejido con aneurisma se considera como un
material elastico isotropico con propiedades mostradas en la Tabla 5.1. En cuanto al material del
parche se utiliza el Dacrén o PET (polietileno tereftalato por sus siglas en inglés), el cual es una
resina plastica que se utiliza para remplazar tejidos vivos, causando muy pocas reacciones debido a
que es quimicamente inocuo. Las propiedades mecénicas del Dacron son E = 3.15 MPay v= 0.37
[151,152].
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6.5.4 Condiciones de frontera

Las mediciones P-V que se utilizaron fueron las obtenidas en la seccién 5.3.1 y corresponden a la
segunda semana de remodelacion ventricular post-infarto, que es cuando se tiene la condicion méas
critica posterior a un infarto (un descenso de la presion en el VI acompafiado de un aumento de la
cavidad en el VI). Para este estudio se considera sustituir parte del tejido con aneurisma por un
parche de tamafio similar al tejido removido y manteniendo el mismo volumen de la cavidad
cardiaca. Al considerar estas condiciones de frontera se obvian la disminucion de las dimensiones
de la cavidad cardiaca y la mejora de los parametros del ciclo que son dos de los objetivos de la
cirugia de Dor.

6.6 Resultados y discusion

6.6.1 Modulo de elasticidad de las fibras cardiacas

La Figura 6.4 muestra los valores de E; obtenidos a partir de los modelos de V1 restaurados a través
de la cirugia de Dor. En esta figura también se muestran los valores de E; para condiciones sanas y
para las condiciones con aneurisma antes de la cirugia de Dor. De estos resultados se observa que
los valores de E; para las diferentes condiciones mantienen la misma tendencia a lo largo del ciclo
cardiaco. También se observa que los valores predichos de E; para las condiciones de cirugia de
Dor, son independientes del espesor del parche; es decir, el espesor del parche no tiene influencia en
el valor de E;. Al comparar los valores de E; obtenidos de modelos de cirugia de Dor, con sus
homologos obtenidos de modelos en condiciones normales y de remodelacion ventricular, se
aprecia que los valores mayores de E; corresponden a las condiciones de remodelacion ventricular,
seguidos por los obtenidos en modelos con cirugia de Dor, y finalizando con los predichos para las
condiciones normales. Estos resultados indican que la implementacion de los parches cardiacos en
los corazones que han padecido infarto y que estan en proceso de remodelacion ventricular, es
efectiva para disminuir los valores elevados de E; durante las condiciones criticas de remodelacion
ventricular. Esto quiere decir que con la CRV las fibras cardiacas durante la etapa de sistole se
esfuerzan menos en comparacion con las fibras cardiacas cuando el VI no han sido sometidos a la
cirugia de Dor. También se pude decir que las fibras cardiacas trabajen menos en cada latido
cardiaco después de la CRV, reduciendo el riesgo de necrosis en cardiomiocitos.
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Figura 6.4. Comparacion de E; en modelos con cirugia de Dor versus E; obtenidos en modelos con
remodelacién ventricular y en condiciones normales.
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También se calculan los valores del médulo elastico al cortante de las fibras cardiacas, Gy, a partir
de los valores E; y del médulo de Poisson,w;. Los resultados se muestran en la Figura 6.5,
observandose el mismo comportamiento de G; que el de E; pero con magnitudes menores,
aproximadamente el 33% de los valores de E:;.
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Figura 6.5. Comparacién de G; en modelos con cirugia de Dor versus G¢ obtenidos en modelos con
remodelacién ventricular y en condiciones normales.

6.6.2 Indice de bombeo y desempefio

También se determinaron los indices de bombeo (IB) e indices de desempefio (ID) del VI en
condiciones de remodelacion ventricular y después de la cirugia de Dor, y se compararon con el IB
e ID en condiciones normales. Los valores de estos pardmetros se muestran en la Tabla 6.1 Se
observa que el IB en condiciones de remodelacion ventricular disminuye en un 63 % y esta
reduccion porcentual se mantiene en el modelo que simula un VI que ha sido sometido a una CRV.
Esto se debe a que el modelo de la cirugia de Dor no contempla la reduccion del volumen interno
del VI después del procedimiento quirdrgico, sino que considera el mismo volumen de cavidad
cardiaca a presion cero (V.) y las mismas mediciones P-V previas al tratamiento quirargico. De la
misma forma se calculan los indices de desempefio (ID) para las condiciones ya definidas,
observandose una dréstica reduccion de casi el 90% del ID de las condiciones normales a las
condiciones de remodelacion ventricular a dos semanas de haber ocurrido un IM, lo que indica la
gravedad de este problema. La remocion del tejido necrético y su sustitucion por el parche de
Dacron mediante la CRV representa un ligero aumento del 1D (aproximadamente 7 %), cuando se
mantienen las mismas condiciones del ciclo P-V de remodelacion post-infarto y por ende el
volumen de la cavidad cardiaca a presion cero. Esta mejora se debe a la reducciéon del médulo
elastico de la fibra cardiaca requerida para satisfacer las condiciones P-V. Si se quiere elevar el ID
es necesario que al adicionar el parche de Dacrén en la cirugia de Dor, también se reduzca el
volumen de la cavidad cardiaca, y por ende disminuyan los volumenes instantaneos del V1 del ciclo
P-V; esto sin duda mejoraria el ID ya que aumentarian los valores IP e IG, y disminuiria el valor
IE.
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Tabla 6.1 IB e ID en condiciones normales, post IM 'y CRV

indice Normal Post IM Cirugia de Dor
1B (%) 100.00 37.31 37.31
ID (%) 100.00 12.33 18.92

Finalmente es importante mencionar que aungue el modelo de CRV no considere las condiciones
geométricas y de operacion después de la cirugia de Dor, permite evaluar de una manera cualitativa
y cuantitativa el impacto gue tiene la CRV en el desempefio ventricular y en el comportamiento de
la fibra cardiaca en términos de su elasticidad. Este impacto se resume en una disminucion del
comportamiento de los valores de E; y en un ligero aumento del desempefio global del VI. Los
resultados podrian ser mas realistas si se considerara una reduccion del volumen de cavidad como
resultado del procedimiento quirdrgico, asi como considerar las mediciones post-quirdrgicas del
ciclo P-V. Aunado a ello se podria considerar el efecto de la zona limite derivada de un IM, asi
como las propiedades del material de sutura utilizada en la cirugia.
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Conclusiones

En este trabajo de investigacion se ha analizado el desempefio estructural de tejido cardiaco en
condiciones normales y post-infarto empleando un modelo mecanico pasivo del ventriculo
izquierdo (V1). Para lograr lo anterior se propuso y desarrollé6 un método hibrido que comprende
cuatro modulos principales: a) geometria del modelo, b) propiedades del tejido, ¢) condiciones de
frontera, y d) MEF inverso. Este método combina las mediciones de presion y volumen del VI con
un enfoque inverso del MEF para determinar las propiedades elésticas de la fibra cardiaca. Este
método hibrido ha permitido evaluar la influencia de las diferentes consideraciones de modelado del
VI, el efecto de la formacidn del aneurisma apical durante un determinado periodo de remodelacién
ventricular, y el impacto que se tiene el implementar una cirugia de restauracion ventricular en la
determinacion de las propiedades cardiacas.

En el andlisis de la influencia de consideraciones de modelado se evalu6 la influencia de las
condiciones de frontera, el nimero de capas de la pared ventricular y la forma geométrica del VI, en
el comportamiento elastico de la fibra cardiaca. Dichas consideraciones afectan cuantitativamente
pero no cualitativamente a las propiedades elésticas de la fibra. En cuanto a las condiciones de
frontera se observO que se tienen mayores valores de las propiedades elésticas cuando solo se
considera la presion interna del VI en comparacion a cuando se aplican las presiones del VI como
presion interna y la del VD como presion externa. En relacién a la influencia del nimero de capas
que componen la pared ventricular se observd que la variacion de los valores de las propiedades
elasticas es directamente proporcional al nimero de capas, y que los valores de las propiedades
elasticas convergen a partir de 19 capas. Finalmente, en cuanto al efecto que tiene la geometria del
VI se seleccionaron y analizaron seis formas geométricas: a) cilindrica, b) cilindrica cerrada, c)
conica truncada, d) cdnica, e) elipsoidal y f) esférica. El valor de las propiedades elasticas obtenidas
varia de mayor a menor de acuerdo al orden listado anteriormente. . Debido a que la variacién de
cada una de las tres consideraciones afecta los valores de las propiedades elasticas pero no su
comportamiento, se propusieron factores de escalamiento con respecto a un modelo de referencia.
Estos factores permiten determinar los valores de las propiedades elasticas a partir de modelos
sencillos. Cabe sefialar que las mediciones del ciclo P-V cardiaco fueron aproximadas mediante una
funcidn de Fourier de 8 coeficientes a partir del programa computacional CircAdapt [11].

Para la determinacion de las propiedades elasticas de las fibras cardiacas en condiciones de
remodelacién ventricular, se definieron primeramente las condiciones de frontera a partir de datos
del ciclo P-V en ratones a diferentes semanas de remodelacion ventricular. Estos datos fueron
extrapolados para adaptarlos a seres humanos. De esta manera se analiz6 el desempefio del V1 bajo
condiciones de aneurismas derivados de infartos apicales. Los resultados demostraron que a mayor
tamafio de aneurisma los valores de las propiedades elasticas aumentan, y que a partir de la semana
cuatro empiezan a converger hasta igualarse en la semana 10. También se observo que los valores
de las propiedades elasticas en las primeras dos semanas de remodelacién son mucho mayores a las
condiciones normales, y a medida que el tiempo de remodelacion transcurre van disminuyendo
hasta que en la décima semana los valores de las propiedades elasticas estan por debajo a los
valores obtenidos en VI sanos. La disminucién de estas propiedades durante el periodo de
remodelacion ventricular no es un indicativo de que el desempefio del tejido cardiaco mejore, ya
que durante la remodelacion ventricular la presion en la cavidad disminuye a lo largo de todo el
periodo de remodelacién ventricular, mientras su volumen aumenta drasticamente en la semana dos,
descendiendo de la semana 4 hasta la semana 6 para posteriormente aumentar en la semana 10, por
lo cual es de gran utilidad la determinacion de los indices de desempefio. Los indices, IE e ID
determinados mostraron que la condicién critica de operacién se presenta en la semana dos del
periodo de remodelacion ventricular post-infarto, pero a partir de la semana cuatro comienza la
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mejoria y se estabiliza a partir de la semana seis. Los valores IP e IG mostraron una disminucion
constante de la presién en el VI durante las semanas posteriores al IM, acompafiado de un descenso
bastante amplio del volumen de eyeccion en la semana dos, una mejoria en la semana seis y
nuevamente una disminucion en la semana 10. La mejoria aparente reflejada en el comportamiento
de los indices de elasticidad y desempefio estan asociados con la disminucion y estabilizacion de las
propiedades elésticas durante el transcurso de las semanas posteriores al IM, pero el descenso de la
presion diferencial y el aumento variable de la cavidad cardiaca durante la remodelacion
ventricular, influyen en la disminucion de la capacidad de bombeo del musculo cardiaco reflejado
en el comportamiento de IB. Este comportamiento indica que el miocardio no tiene la capacidad
para proporcionar la presion sanguinea requerida para la buena operatividad del cuerpo humano,
recurriendo al aumento de la frecuencia cardiaca para satisfacer este requerimiento, y disminuyendo
el volumen del VI durante el ciclo cardiaco [153].

En lo que se refiere al estudio de los modelos de VI sometidos a CRV, se observo que la
implementacion de los parches de Dacron, el cual se consider6 como un material elastico e
isotropico, disminuye los valores de las propiedades elasticas de las fibras cardiacas durante la
sistole, provocando que éstas se esfuercen menos al realizarse la contraccion del VI. EI modelo
propuesto utiliza las mediciones del ciclo P-V después de dos semanas de remodelacién ventricular
post-infarto, asi como las dimensiones de la cavidad cardiaca en remodelacion ventricular
correspondiente a este periodo de tiempo antes y después de la cirugia de Dor. No se toma en
cuenta la reduccion de volumen del VI producida por la cirugia de Dor, por lo cual no se observa
una mejoria en el desempefio de bombeo, pero si una reduccion del médulo de elasticidad de la
fibra cardiaca. Adicionalmente, el modelo MEF propuesto no toma en cuenta las propiedades del
material de sutura con el cual el parche se fija al miocardio. A pesar de ello, el modelo proporciona
una idea general de lo que sucede al VI después de una CRV.

Finalmente, en este trabajo se ha analizado el desempefio estructural de tejido cardiaco en
condiciones normales y post-infarto mediante la aplicacion un método hibrido que considera un
modelo mecénico pasivo MEF del VI, con el que se ha caracterizado numéricamente el
comportamiento mecanico del tejido cardiaco en condiciones normales determinando las
propiedades elasticas (Es y Gy). También se ha evaluado la influencia que tiene el nimero de capas
qgue componen la pared cardiaca, las condiciones de frontera y el uso de diversas formas
geométricas de modelacion del VI en la determinacion de las propiedades elasticas del tejido
cardiaco, obteniéndose un modelo de compensacién que corrige los resultados de un modelo
simplificado. También se han determinado las propiedades elasticas de las fibras cardiacas a
diferentes semanas del periodo de remodelacion ventricular post-infarto. Por Gltimo, aunque no se
ha evaluado el efecto de la implementacién de andamios en corazones que han sufrido infarto, a
través de un modelo MEF se ha podido demostrar que la implementacion de parches cardiacos
mejora el desempefio estructural del tejido cardiaco en corazones que han sufrido IM.

Contribuciones en la investigacion
Con el desarrollo de este proyecto de investigacion se hicieron las siguientes contribuciones
cientificas y tecnoldgicas:

a) Revision y clasificacion de los modelos del corazon bajo los siguientes criterios: 1) fisica
del modelo, 2) tipo de modelo, 3) método de solucién del modelo, 4) geometria del modelo,
5) material del modelo, 6) parametros de entrada, y 7) parametros de salida.

b) Un método hibrido para obtener el modulo elastico de la fibra cardiaca a partir de las
mediciones de presion y volumen del VI, y utilizando un enfoque inverso del MEF. Dicho
método comprende cuatro mddulos principales: 1) geometria del modelo, 2 propiedades del
tejido, 3) condiciones de frontera y 4) MEF inverso.
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Funcion de serie de Fourier de 8 términos para determinar la presion y volumen del ciclo
cardiaco en condiciones normales.

d) Modelo de extrapolacién de mediciones de presion y volumen del ciclo cardiaco en
condiciones normales y post-infarto de ratones a seres humanos.

e) Modelo del VI para analizar el comportamiento de la fibra cardiaca bajo diferentes
condiciones de modelado (nimero de capas, condiciones de carga y geometria del V1).

f) Modelo del VI para analizar bajo condiciones normales el comportamiento de la fibra
cardiaca.

g) Modelo del VI con aneurisma post-infarto que evalla las propiedades elasticas de las fibras
cardiacas a diferentes semanas de remodelacion ventricular y con diferentes tamafios de
aneurisma apical.

h) Definicion de indices de presién, indices de volumen, indice de elasticidad, indice de
bombeo, e indice de desempefio del VI.

i) Modelo del VI sometido a CRV que permite especificar el tamafio del aneurisma apical y
diferentes espesores del parche de Dacron.

Trabajo futuro

Con el proposito de continuar con el trabajo de investigacion presentado en esta tesis, las siguientes
actividades se identifican como trabajo futuro:

a)

b)

c)

d)

f)

Mejorar el modelo del VI en condiciones post-infarto. Desarrollar un modelo MEF que
pueda simular al VI en condiciones post-infarto considerando IM ubicados en otras zonas
del V1y la zona limite (ZL).

Mejorar el modelo del VI sometido a CRV. En el modelo MEF existente tomar en cuenta la
reduccion del volumen de la cavidad cardiaca producto de la insercion del parche cardiaco
gue sustituye al tejido con aneurisma extraido

Modelar el VI infartado con la adicion de biomateriales inyectados. Estudiar la influencia
de la inyeccion de diversos biomateriales en el desempefio mecanico del tejido miocardico
como remedio paliativo para la mejora funcional post-infarto.

Modelar el VI infartado con la adicién de hidrogeles. Estudiar la influencia de la
deposicion de distintos tipos de hidrogeles en forma laminar utilizados como andamios para
la regeneracion del tejido cardiaco.

Modelar el VI infartado con la adicion de andamios derivados de electro hilado. Estudiar
la influencia de andamios derivados de electro hilado utilizados como andamios para la
regeneracion del tejido cardiaco.

Disefiar y analizar andamios para regeneracion del tejido cardiaco. Analizar y disefiar
andamios utilizados para la regeneracion de tejido cardiaco que satisfagan las condiciones
de operacion cardiacas como alternativa de tratamiento para personas que han sufrido
infarto.
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