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Resumen 
 

El corazón es un órgano de suma importancia en los seres vivos debido a que es el centro 

del sistema cardiovascular que se encarga de distribuir el flujo sanguíneo 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 

regeneración del tejido cardiaco, y en casos extremos el trasplante del mismo. Actualmente 

las terapias cardiacas solo pueden detener la progresión de la enfermedad, y por la escasez 

de donantes, se necesitan nuevas terapias para regenerar los corazones dañados. La 

ingeniería de tejidos ofrece alternativas para solucionar esta problemática. 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 aplicación, y como 

soportes (andamios) para las células utilizadas para la regeneración de órganos. Sin 

embargo, debido a la dificultad de medir las propiedades o desempeño cardiaco in vivo, el 

uso de modelos matemáticos tanto en condiciones sanas o patológicas se ha vuelto un 

asunto de trascendencia en la comunidad científica. 

Por lo anterior en este trabajo de investigación se analiza el desempeño estructural del 

tejido cardiaco en condiciones normales y post-infarto.  El objetivo de esta investigación es 

analizar el desempeño estructural del ventrículo izquierdo (VI) en condiciones normales y 

posteriores al infarto. Para ello se definen y desarrollan los siguientes puntos: 1) un modelo 

de simulación numérica del comportamiento estructural del tejido cardiaco, 2) un análisis la 

influencia de las diferentes condiciones de modelado (geométricas, material y condiciones 

de carga) en el comportamiento estructural del tejido cardiaco, 3) evaluación del 

comportamiento estructural del tejido cardiaco en condiciones post-infarto, y 4) evaluación 

del comportamiento estructural del tejido cardiaco en condiciones post-infarto y adaptando 

materiales (andamios) para su rehabilitación.  

Los resultados obtenidos revelan que aunque las diferentes condiciones de modelado tienen 

un efecto significativo en los valores de las propiedades elásticas, la tendencia o 

comportamiento se mantiene. Por lo tanto, el uso de modelos numéricos pasivos 

simplificados en combinación con factores de ajuste es una alternativa para analizar el 

desempeño elástico ventricular. Los resultados también han demostrado que el desempeño 

estructural del tejido cardiaco se deteriora una vez que ha ocurrido un infarto, reduciendo 

su capacidad de bombeo. Finalmente, la adición de biomateriales en la pared ventricular 

mediante una cirugía de restauración ventricular reduce la demanda estructural del tejido 

cardiaco, reduciendo el riesgo de sobre carga ventricular.  
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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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Introducción 

 

El corazón humano  
El corazón humano es una bomba muscular que cumple dos funciones: 1) recolectar sangre pobre 

en oxígeno de los tejidos del cuerpo y bombearla a los pulmones para oxigenarla y así liberar 

dióxido de carbono, y 2) bombear la sangre oxigenada en los pulmones a todos los tejidos del 

cuerpo. El corazón humano, al igual que el de los mamíferos, está formado por cuatro cavidades, 

dos en la parte superior a las que se denomina aurículas y dos en la parte inferior a las que se llama 

ventrículos. A la aurícula y al ventrículo derecho (VD) se les denomina corazón derecho, y la 

aurícula izquierda y al ventrículo izquierdo (VI) se les conoce como corazón izquierdo. Las 

cavidades que conforman los corazones derecho e izquierdo se comunican a través de las válvulas 

aurículoventriculares (mitral y tricúspide respectivamente), conocidas como válvulas AV, las cuales 

se conectan por cuerdas tendinosas a los músculos papilares que se extienden desde los lados 

anterior y posterior del corazón. El tejido del miocardio es una estructura laminar que comprende 

principalmente la matriz extracelular (MEC), el colágeno 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 acción 

de bombeo del flujo sanguíneo a los diversos órganos y tejidos del cuerpo. Aunque los 

cardiomiocitos son relativamente cortos, éstos están conectados por medio de los discos 

intercalados para formar lo que se llama las fibras cardiacas, las cuales tienen un ángulo de 

inclinación dentro de una posición específica dentro de la pared miocárdica. Las principales 

funciones de las fibras cardiacas son: a) contribuir a la contracción del músculo cardiaco mediante 

su disminución de longitud; y b) transmitir la activación eléctrica en el miocardio.  

 

El ciclo cardiaco comprende todos los eventos que ocurren en el corazón desde el inicio de un latido 

hasta el comienzo del siguiente. Está dividido en dos etapas: la sístole y la diástole. La sístole es la 

fase de contracción del corazón en donde la sangre es bombeada a todos los miembros del cuerpo, 

mientras que la diástole es la fase de relajación que permite que la sangre que viene de los órganos 

del cuerpo entre en el corazón. 

 

Modelado del tejido cardiaco  
A pesar de que recientemente los estudios en biología celular y molecular han contribuido a la 

comprensión de la estructura y función del corazón a nivel microscópico, aun se tiene muy poco 

entendimiento del funcionamiento de este órgano como bomba sanguínea. En este sentido, la 

inclusión de las ciencias computacionales en el análisis del funcionamiento del músculo cardiaco 

puede ser una herramienta poderosa para mejorar su comprensión. Sin embargo, para generar un 

modelo del corazón que pueda simular con precisión los diferentes eventos que ocurren durante el 

ciclo cardiaco, deben tomarse en cuenta los mecanismos microscópicos y macroscópicos que 

intervienen en ellos. La caracterización de cada una de las etapas funcionales del corazón implica la 

aplicación y el acoplamiento de diversas disciplinas (simulación multifísica), como la electricidad, 

la química, la física, la mecánica de sólidos y la dinámica de fluidos.  

 

En décadas anteriores, los mecanismos y eventos cardiacos fueron modelados mediante la 

matemática clásica. Recientemente, con el desarrollo de las ciencias computacionales, las técnicas 

de adquisición de imágenes médicas, y el uso del Método de los Elemento Finitos (MEF) han 

facilitado el estudio de la mecánica cardiovascular. Sin embargo, los modelos numéricos requieren 

las propiedades del tejido cardiaco durante condiciones normales y patológicas. Debido a que el 
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tejido cardiaco tiene una microestructura compleja y un comportamiento muy particular, resulta 

difícil determinar sus relaciones constitutivas. Existen trabajos que han utilizado microscopía 

atómica en tejidos ex vivo para identificar las características de las células cardiacas. También se 

han implementado transductores en el músculo 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 

investigación, en la actualidad no hay métodos confiables para medir directamente las propiedades 

del músculo cardiaco, por lo que estas propiedades se determinan mediante modelos matemáticos 

basados en relaciones constitutivas del tejido muscular del corazón, las cuales dependen de algunas 

simplificaciones o consideraciones en cuanto a su composición y propiedades tisulares, formas 

geométricas, condiciones de frontera y condiciones de activación. Por lo anterior, existen en la 

literatura una gran diversidad de modelos propuestos para simular y evaluar la función cardiaca. 

 

Infarto y remodelación ventricular 
En la actualidad las enfermedades cardiovasculares son la principal causa de muerte en todo el 

mundo.  La insuficiencia cardiaca es una condición que refleja el deterioro de la eficiencia de 

bombeo del corazón, y es causada por una variedad de enfermedades subyacentes, como la 

cardiopatía isquémica con o sin un episodio de infarto agudo de miocardio, hipertensión, 

enfermedad cardiaca valvular y enfermedad miocárdica primaria. El infarto agudo de miocardio 

(IM) es una causa común de morbilidad y mortalidad prematuras de la población mundial. El IM 

ocurre cuando una arteria coronaria aterosclerótica se ocluye por completo produciendo una 

isquemia del miocardio, la cual a su vez conduce a una necrosis de cardiomiocitos, provocando bajo 

desempeño de la función de bombeo del corazón y por ende en la calidad de vida del individuo que 

la sufre. Debido a la disposición  de los tejidos y a la forma geométrica del VI, uno de los infartos 

más comunes es el tipo apical en el VI.  

 

El infarto de miocardio típicamente resulta en el deslizamiento de miocitos, el debilitamiento de la 

matriz extracelular de colágeno, el adelgazamiento de la pared del corazón y la dilatación 

ventricular. El deterioro de la pared muscular del corazón es permanente, ya que después de una 

pérdida celular masiva debido a un infarto, el tejido miocárdico carece de capacidad regenerativa 

intrínseca para reemplazar las células perdidas. El IM causa la decadencia progresiva del 

rendimiento cardiaco debido a alteraciones estructurales y funcionales del tejido cardiaco. Entre los 

cambios estructurales más importantes se encuentran la modificación de la matriz extracelular 

(MEC), el aumento de la rigidez, la pérdida de elasticidad y contracción del tejido cardiaco, así 

como cambios en la geometría del corazón. A los cambios estructurales que se presentan en el 

tejido cardiaco se les conoce como remodelación ventricular, y consisten en el aumento y 

adelgazamiento del segmento infartado, aumentando el volumen del VI. En la MEC la 

remodelación ventricular se manifiesta en una modificación morfológica derivada de la síntesis de 

colágeno por la formación 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 granulación, y produce una reducción de la remodelación ventricular y, en consecuencia, una 

disminución de la insuficiencia cardiaca. Sin embargo, este proceso tiene un efecto perjudicial: la 

disminución de la velocidad de conducción del miocardio y el aumento de la arritmia. 

 

Alternativas de recuperación de tejidos cardiacos  
La insuficiencia cardiaca es una afección en la cual el corazón ya no puede bombear sangre rica en 

oxígeno al resto del cuerpo de forma eficiente. En la mayoría de los casos de insuficiencia cardiaca, 

el VI asume una forma esférica dilatada, lo cual ocasiona que disminuya la eficiencia de la 

contracción ventricular. Con el transcurso de los años, se han propuesto diversas alternativas 

quirúrgicas para detener y revertir la remodelación ventricular, disminuyendo la insuficiencia 

cardiaca y mejorando la supervivencia en los pacientes.  
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A pesar de que los dispositivos de asistencia ventricular pueden proporcionar una opción 

terapéutica temporal para los pacientes con afecciones cardiacas, aun no son una opción 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 cómo tratar a los miles de 

pacientes por año 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 dañados 

por Infarto al Miocardio e Insuficiencia Cardiaca es la regeneración celular, la cual se puede llevar a 

cabo de tres formas: 

 

1. El trasplante directo de las células a las zonas o ambientes dañados.  

2. El uso de técnicas de ingeniería de tejidos para el desarrollo de tejido de reemplazo. 

3. Las terapias que inducen al corazón a regenerar tejidos dañados. 

 

El primer enfoque se centra en la restauración de heridas en el miocardio por el trasplante de células 

sanas. Existen varios tipos de células que podrían ser consideradas para reemplazar el tejido 

necrótico y minimizar las cicatrices existentes como: cardiomiocitos fetales, mioblastos 

esqueléticos y células madre de médula ósea que se utilizan en la restauración de los tejidos 

dañados y mejorar la función cardiaca. Por otra parte, el segundo enfoque consiste en reparar o 

reemplazar el órgano dañado utilizando andamios de soporte, promoviendo el crecimiento celular 

aplicando los principios de la Ingeniería y Ciencias de la vida. Finalmente, la tercera alternativa 

consiste aplicar tratamientos médicos para estimular la regeneración del tejido cardiaco. 
 
La cirugía de restauración cardiaca (CRV) tienen el propósito de restaurar la forma elipsoidal 

normal del ventrículo izquierdo a partir de su forma globular descompensada. Los objetivos de la 

CRV son: 1) alivio de la isquemia por revascularización coronaria; 2) reducción del volumen 

ventricular; 3) mejorar la función mecánica del ventrículo; 4) restauración a una geometría 

ventricular normal; 5) reducción del incremento de volumen por la reparación de la válvula mitral; 

y 6) lograr que las fibras cardiacas del tejido sano puedan recuperar sus condiciones óptimas 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 reconstrucción 

ventricular en pacientes tratando las áreas acinéticas y disinéticas con técnicas quirúrgicas en 

pacientes con insuficiencia cardiaca congestiva, en conjunto con la aplicación de injertos de 

derivación de la arteria coronaria. La técnica de Dor utiliza un parche insertado dentro del 

ventrículo en el músculo contráctil en sustitución de tejidos con aneurisma, los cuales se han 

removido para reconstruir la cavidad ventricular a sus condiciones normales. La introducción del 

parche permite la revascularización eventual de las arterias coronarias. Varios estudios han 

demostrado que la cirugía de Dor es un procedimiento seguro que mejora la eficiencia de bombeo 

del VI, la función sistólica y diastólica, la supervivencia a largo plazo y el volumen de eyección, 

además de reducir el volumen, y la disincronía del VI.  

Justificación del trabajo  
De acuerdo a la revisión de bibliografía, se observa que aun cuando existen modelos del tejido 

cardiaco, estos soy muy limitados en cuanto a detalles geométricos y consideraciones de 

composición del tejido, por lo que es necesario desarrollar modelos computacionales más robustos 

que permitan evaluar el desempeño del músculo cardiaco en condiciones normales, en condiciones 

patológicas, como los infartos, en condiciones después de aplicar métodos de recuperación de 

tejidos cardiacos, como la cirugía de restauración cardiaca. Por otro lado, se observa también la 

necesidad de evaluar el comportamiento mecánico ventricular bajo diversas condiciones 
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geométricas, y de condiciones de modelado numéricos, incluyendo el comportamiento y 

propiedades de los materiales.  

Objetivo general  
Analizar el desempeño estructural de tejido cardiaco en condiciones normales y post-infarto 

mediante el desarrollo y aplicación de modelos numéricos basados en mediciones de la actividad 

cardiaca.  

 

Objetivos específicos 
Para lograr el objetivo general de este trabajo de investigación, se definen los siguientes objetivos 

particulares: 

 Modelar numéricamente el comportamiento estructural del tejido cardiaco sano.  

 Evaluar la influencia de la composición del tejido cardiaco en el desempeño estructural del 

tejido cardiaco.  

 Analizar el efecto de la geometría del ventrículo izquierdo (VI) en el desempeño estructural 

del tejido cardiaco.  

 Analizar la influencia de las condiciones de carga en el desempeño estructural del tejido 

cardiaco.  

 Evaluar el desempeño estructural del tejido cardiaco en condiciones post-infarto.  

 Evaluar el desempeño del tejido cardiaco en condiciones post-infarto incluyendo 

procedimientos que permitan corregir la perdida de funcionalidad en el miocardio.  

 

Organización de la tesis 
El presente documento de tesis está organizado de la siguiente manera. En el Capítulo 1 se 

presentan las generalidades del tejido cardiaco: anatomía y fisiología del corazón, estructura del 

corazón, composición del tejido cardiaco, disposición de las fibras cardiacas y descripción del ciclo 

P-V. En el Capítulo 2 se presenta el estado del arte del modelado cardiaco, clasificando los modelos 

de acuerdo a su tipo de física, tipo de modelo, método de solución, geometría ventricular, modelo 

de material, parámetros de entrada y de salida. En el Capítulo 3 se describe la metodología de 

análisis para determinar el desempeño 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 geometrías ventriculares. En el Capítulo 4 se presenta el análisis y la discusión 

de los resultados de las simulaciones del comportamiento del VI bajo diferentes condiciones de 

modelado. En el capítulo 5 se presenta el concepto de remodelación ventricular, se hace un análisis 

de los trabajos previos relacionados con el estudio de la insuficiencia cardiaca post-infarto, se 

presenta la metodología de análisis para el análisis de la remodelación ventricular post-infarto, y se 

presenta un análisis y discusión de resultados de las simulaciones realizadas bajo condiciones post-

infarto. En el capítulo 6 se presenta la metodología de análisis para el estudio de un modelo de VI 

sometido a una cirugía de Dor, así como el análisis y discusión de los resultados de las simulaciones 

realizadas. Finalmente se presentan las conclusiones del trabajo de tesis, exponiendo los resultados 

más relevantes y las contribuciones realizadas. 
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Capítulo 1. Generalidades del tejido cardiaco 
 

1.1 Anatomía cardiaca 
El corazón humano es una bomba muscular que cumple dos funciones: 1) recolectar sangre pobre 

en oxígeno de los tejidos del cuerpo y bombearla a los pulmones para oxigenarla y así liberar 

dióxido de carbono, y (2) bombear la sangre oxigenada en los pulmones a todos los tejidos del 

cuerpo [1,2]. Para conocer descriptivamente al corazón humano se recurre a la anatomía cardiaca 

que estudia la estructura, las características, la localización y las interrelaciones de este órgano.  

 

1.1.1 Ubicación del corazón 

Como se muestra en la Figura 1.1, el corazón humano se encuentra en el tórax, entre el esternón y 

los cartílagos costales, y apoyado en la superficie superior del diafragma. El corazón asume una 

posición oblicua en el tórax y ocupa un espacio entre las capas que recubren los pulmones llamado 

mediastino medio [1,3]. 

 

 
 

Figura 1.1. Ubicación del corazón en el tórax [1]. 

 
1.1.2 Cavidades cardiacas 

El corazón humano, al igual que el de los mamíferos, está formado por cuatro cavidades, dos en la 

parte superior a las que se denomina aurículas y dos en la parte inferior a las que se llama 

ventrículos, las cuales se muestran en la Figura 1.2 [2]. A la aurícula y al ventrículo derecho (VD) 

se les denomina corazón derecho, y la aurícula izquierda y al ventrículo izquierdo (VI) se les 

conoce como corazón izquierdo. Las cavidades que conforman los corazones derecho e izquierdo se 

comunican a través de las válvulas aurículoventriculares (mitral y tricúspide respectivamente), 

conocidas como válvulas AV, las cuales se conectan por cuerdas tendinosas a los músculos 

papilares que se extienden desde los lados anterior y posterior del corazón.  
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Figura 1.2. Cavidades cardiacas del corazón. 

 

1.1.3 Estructura del corazón 

La pared del corazón está formada por tres capas que se muestran en la Figura 1.3: el pericardio, 

miocardio, y el endocardio [3]. El pericardio está 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 función es proteger al corazón 

de infecciones y de otro tipo de agentes externos, así como amortiguar los movimientos que pueden 

estorbar su funcionamiento. Además, esta capa tiene una subcapa visceral viscosa denominada 

endocardio que cubre la superficie externa del corazón. Por otra parte el miocardio, también 

denominado músculo cardiaco, está formado por células musculares cardiacas que son alimentadas 

de sangre por las arterias coronarias, las cuales dan al tejido la capacidad de contracción. El 

miocardio tiene el espesor más 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 más altas por el bombeo de la sangre oxigenada a todo el cuerpo,  haciéndolo 

más vulnerable a sufrir infartos [2,4,5]. Finalmente se encuentra el endocardio, que es una 

membrana interna que tiene la función de revestir el interior de las cavidades del corazón así como 

las válvulas cardiacas para habilitarlas a tener contacto con el flujo sanguíneo.  

 

 
Figura 1.3. Capas de la pared del corazón. 

 

1.1.4 Composición del tejido cardiaco 

El tejido del miocardio es una estructura laminar que comprende principalmente la matriz 

extracelular (MEC), el colágeno 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 orientación de la fibra varía suavemente, y 2) como una serie de 
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capas discretas que atraviesan la pared ventricular desde el endocardio hasta el epicardio en una 

dirección aproximadamente radial [7].  

 

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

 

La MEC es una estructura tridimensional pasiva, versátil y compleja dispuesta en forma laminar 

que sirve como esqueleto o andamio para todas las células que se adhieren a ella y que forman parte 

del tejido cardiaco. La MEC desempeña un papel importante en la transferencia de fuerza mecánica 

durante las fases de contracción y relajación del miocardio, dirigiendo la fuerza contráctil generada 

por los cardiomiocitos que producen el estiramiento del tejido, y proveyendo un ambiente para el 

crecimiento, proliferación, división, diferenciación y migración celular [8-10]. Como se muestra en 

la Figura 1.5, la MEC está constituida por una malla compleja de fibras compuestas por proteínas 

como fibronectina, fibrilina, proteoglicanos y colágenos, además de polímeros como el hialuronano. 

En la MEC se encuentran adheridos cardiomiocitos, fibroblastos, leucocitos y otras células 

cardiovasculares [5]. 

  

El colágeno del tejido cardiaco sirve como soporte para las células musculares y vasos sanguíneos; 

y actúa como conexión lateral entre las células miocárdicas para dar forma al tejido mientras se 

presenta los movimientos de contracción en las cámaras ventriculares; proporcionándoles 

elasticidad y rigidez durante la sístole y la diástole [11]. En los tejidos sanos, la cantidad de 

colágeno 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 colágeno aumenta la rigidez del 

tejido, lo que reduce la capacidad del VI para llenarse de sangre [12].  
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Figura 1.5. Disposición 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 

acción de bombeo del flujo sanguíneo a los diversos órganos y tejidos del cuerpo [9,14]. Aunque los 

miocitos son relativamente cortos, éstos están conectados por medio de los discos intercalados para 

formar lo que se llama las fibras cardiacas, las cuales tienen un ángulo de inclinación dentro de una 

posición específica dentro de la pared miocárdica. La inclinación de las fibras cardiacas puede 

observarse a través de técnicas de imagenología por resonancia magnética (IRM) [15,16]. Las 

principales funciones de las fibras cardiacas son: a) contribuir a la contracción del músculo cardiaco 

mediante su disminución de longitud; y b) transmitir la activación eléctrica en el miocardio [17]. 

Los cardiomiocitos están formados por miofilamentos que se componen de una repetición en serie 

de sarcómeros, estas últimas son las unidades más básicas de contracción y su longitud disminuye 

cuando esta sucede [17,18]. El movimiento de las paredes del VI debido a la función de bombeo del 

corazón es caracterizado por un cambio de longitud de las fibras musculares denominado 

deformación activa [19,20]. La Figura 1.6 muestra cómo se localizan los cardiomiocitos en el tejido 

cardiaco.  

 

 

 



9 
 

 
Figura 1.6. Posición de los cardiomiocitos en el tejido miocárdico [21]. 

 

 

1.2 Fisiología cardiaca 
A diferencia de la anatomía que estudia la morfología y la composición estructural de los 

organismos vivos, la fisiología estudia su funcionamiento. Parte de las características funcionales 

del músculo cardiaco son la trayectoria del flujo sanguíneo, el mecanismo de activación eléctrica y 

la descripción del ciclo presión-volumen (P-V). 

 

1.2.1 Circulación de la sangre a través de las cavidades cardiacas 

El flujo sanguíneo se genera por la contracción de las cavidades cardiacas de manera sincronizada, 

constante y repetitiva. El flujo sanguíneo comienza en la aurícula 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 válvula tricúspide hacia el VD, y desde allí se traslada hacia la 

arteria pulmonar regulada por la válvula pulmonar. Una vez en los lechos capilares pulmonares, la 

sangre es oxigenada y regresa a la aurícula izquierda a través de las venas pulmonares, donde a 

través de la válvula mitral el flujo se transporta al VI. El VI bombea la sangre a todos los tejidos del 

cuerpo a través la válvula aórtica [1]. La disposición de las válvulas cardiacas se muestra en la 

Figura 1.7. 
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Figura 1.7. Válvulas cardiacas. 

 

1.2.2 Estimulación eléctrica del músculo cardiaco 

El sistema de conducción eléctrico regula la acción de bombeo del corazón, coordinando la 

contracción de las cavidades cardiacas mediante el control de la frecuencia cardiaca (número de 

latidos por minuto). El sistema de conducción 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 llamado nodo sinusal (nodo SA), que es el marcapasos natural del cuerpo y 

está ubicado en la  parte superior de la aurícula derecha; b) el nodo auriculoventricular o nodo atrio 

ventricular (nodo AV), situado en la parte inferior posterior de la aurícula derecha, en los límites de 

las aurículas y los ventrículos; y c) el Haz de Hiss, que es un fino cordón que inicia en el nodo AV y 

se ramifica en los dos ventrículos cardiacos. 

La estimulación eléctrica del corazón da inicio en el SA que envía un impulso eléctrico a las células 

musculares de las aurículas derecha e izquierda provocando su contracción con el fin de bombear la 

sangre a los ventrículos derecho e izquierdo. Posteriormente la señal eléctrica llega al nodo AV, 

donde disminuye su velocidad para darle tiempo a los ventrículos de recibir la sangre proveniente 

de las aurículas, enseguida la señal se transmite al haz de His que por medio de su sistema de fibras 

conductoras distribuye la señal a través de los ventrículos izquierdo y derecho, provocando su 

contracción [1]. 

 

 
Figura 1.8. Sistema eléctrico del corazón. 
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1.3 Ciclos P-V 
El ciclo cardiaco comprende todos los eventos que ocurren en el corazón desde el inicio de un latido 

hasta el comienzo del siguiente. Está dividido en dos etapas: la sístole y la diástole. La sístole es la 

fase de contracción del corazón en donde la sangre es bombeada a todos los miembros del cuerpo, 

mientras que la diástole es la fase de relajación que permite que la sangre que viene de los órganos 

del cuerpo entre en el corazón. 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 presión (P) y el volumen (V) en la 

cavidad ventricular, como se muestra en la Figura 1.9, y se explican a continuación [22]: 

 

Sístole:  

1. Contracción isovolumétrica. Se tensiona la pared cardiaca y comienza a aumentar la presión 

del VI, ocasionando que la sangre busque por donde salir. Entonces se cierran las válvulas 

AV para que no haya regurgitación (regreso) sanguínea a la aurícula, produciéndose el 

primer ruido cardiaco (S1). El volumen permanece constante y la presión va en aumento.  

2. Fase de eyección. Las válvulas AV siguen cerradas, el VI supera levemente la presión de la 

aorta y se abren las válvulas semilunares (la válvula aórtica y la válvula pulmonar), con lo 

que comienza la eyección. A medida que disminuye el volumen la presión también 

disminuye.  

Diástole:  

3. Relajación isométrica. Las válvulas AV permanecen cerradas, se cierran las válvulas 

semilunares (válvula aórtica y válvula pulmonar), lo que corresponde al segundo ruido 

cardiaco S2. En esta fase no hay entrada ni salida de sangre y la presión ventricular es 

mayor que la auricular, pero menor que la aórtica por lo que la sangre no fluye hacia ningún 

lado, y el volumen ventricular permanece constante.  

4. Fase de llenado:  

 Llenado ventricular rápido. Se abren las válvulas AV y fluye sangre rápidamente desde 

la aurícula hacia el ventrículo. Debido al flujo rápido se puede producir un tercer ruido 

cardiaco que corresponde a S3.  

 Llenado ventricular lento. El ventrículo sigue relajado mientras recibe el flujo que le 

llega de la aurícula.  

 Contracción auricular o presístole ventricular. La aurícula se contrae para terminar de 

llenar el ventrículo, esto puede corresponder a un cuarto ruido cardiaco S4.  

  

 

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

Etapas del ciclo cardiaco Subetapas 

Sístole 
Contracción isovolumétrica 

Eyección (Vaciamiento o bombeo) 

Diástole 

Relajación isométrica 

Llenado 

 Llenado ventricular rápido 

Llenado ventricular lento 

Fase de sistole auricular p presístole ventricular 
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Figura 1.9. Fases y sub-fases del ciclo cardiaco. 
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Capítulo 2. Trabajos previos del modelado del tejido cardiaco 
 

2.1 Modelado del tejido cardiaco  
A pesar de que recientemente los estudios en biología celular y molecular han contribuido a la 

comprensión de la estructura y función del corazón a nivel microscópico, aun se tiene muy poco 

entendimiento del funcionamiento de este órgano como bomba sanguínea. En este sentido, la 

inclusión de las ciencias computacionales en el análisis del funcionamiento del músculo cardiaco 

puede ser una herramienta poderosa para mejorar su comprensión [10,22]. Sin embargo, para 

generar un modelo del corazón que pueda simular con precisión los diferentes eventos que ocurren 

durante el ciclo cardiaco, deben tomarse en cuenta los mecanismos microscópicos y macroscópicos 

que intervienen en ellos. La caracterización de cada una de las etapas funcionales del corazón 

implica la aplicación y el acoplamiento de diversas disciplinas (simulación multifísica), como la 

electricidad, la química, la física, la mecánica de sólidos y la dinámica de fluidos [10].  

 

En décadas anteriores, los mecanismos y eventos cardiacos fueron modelados mediante la 

matemática clásica. Recientemente, con el desarrollo de las ciencias computacionales, las técnicas 

de adquisición de imágenes médicas, y el uso del Método de los Elemento Finitos (MEF) han 

facilitado el estudio de la mecánica cardiovascular. Sin embargo, los modelos numéricos requieren 

las propiedades del tejido cardiaco durante condiciones normales y patológicas. Debido a que el 

tejido cardiaco tiene una microestructura compleja y un comportamiento muy particular, resulta 

difícil determinar sus relaciones constitutivas. Existen trabajos que han utilizado microscopía 

atómica en tejidos ex vivo para identificar las características de las células cardiacas [23,24]. 

También se han implementado transductores en el músculo 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 músculo 

cardiaco, por lo que estas propiedades se determinan mediante modelos matemáticos basados en 

relaciones constitutivas del tejido muscular del corazón [23], las cuales dependen de algunas 

simplificaciones o consideraciones en cuanto a su composición y propiedades tisulares, formas 

geométricas, condiciones de frontera y condiciones de activación [24]. Por lo anterior, existen en la 

literatura una gran diversidad de modelos propuestos para simular y evaluar la función cardiaca. 

 

2.2 Tipos de modelos cardiacos 
En general los modelos cardiacos se pueden clasificar en modelos matemáticos como el 

desarrollado por Moriarity et al [25], modelos mecánicos como los presentados por Schmid et al. 

[26,28,29], modelos electromecánicos[15], modelos electrofisiológicos [16] y modelos multifísicos 

[30]. Los modelos cardiacos también se pueden clasificar en dos grupos: modelos pasivos y 

modelos activos. Los modelos pasivos consideran los mecanismos de activación implícitos en las 

propiedades elásticas del miocardio. Por otro lado, los modelos activos toman en cuenta los 

mecanismos de activación para la contracción del tejido [18]. Además, existen dos principales 

consideraciones relativas a la constitución 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 investigación de Legrice [7], quien 

consideró el tejido cardiaco dividido en capas laminares, cada una de ellas con una disposición 

ordenada de cardiomiocitos dispuestos bajo la orientación de la variación del ángulo de inclinación 

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) Dirección tangencial y  transversal de las fibras cardiacas [7]. 

 

La mayoría de los modelos encontrados en la literatura se enfocan en el análisis 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 determinó los esfuerzos en las 

paredes ventriculares a partir de un modelo elipsoidal. Aunque este tipo de modelos proporcionan 

mucha información sobre la mecánica cardiaca, no consideran que el VI está contenido en el VD y 

por ende desprecian la presión que este último 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 matemáticos 

Una de las funciones cardiacas que más se modela matemáticamente es la contracción del 

ventrículo izquierdo. Dicho modelado ayuda a comprender la relación entre el comportamiento de 

la pared miocárdica y la función del ventrículo izquierdo en condiciones normales y patológicas, en 

donde generalmente también se estudia el comportamiento de la fibra miocárdica durante el ciclo 

cardiaco [20]. Por otro lado, la aproximación matemática más común para cuantificar los esfuerzos 

en las paredes del VI es la ecuación 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 desarrolló un modelo que 

considera el campo de dirección de fibras cardiacas como un conjunto de láminas anidadas que 

forman la pared del tejido bajo la propuesta de Torrent-Guasp [17], Figura 2.4. 

 

 
a)                                 b)                                             c) 

Figura 2.4. Modelo matemático 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 más 

sofisticados como el MEF que permiten reducir tiempos de solución y estudiar diferentes 

consideraciones de modelado. En estas simulaciones, las variables importantes son la geometría 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 mecánicos 

En ausencia de técnicas confiables para medir la fuerza en la pared ventricular, se han desarrollado 

modelos mecánicos que determinan la relación esfuerzo-deformación en la pared cardiaca, 

considerando la presión, la variación del volumen interno y la geometría del VI, así como un 

modelo constitutivo que caracteriza al tejido miocárdico [32]. Generalmente estos modelos utilizan 

el MEF para estudiar la mecánica cardiovascular en condiciones normales y patológicas, analizando 

las propiedades mecánicas 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 miocárdicas unidas 

por una malla de fibras de colágeno y considerando la variación del ángulo de inclinación con 

respecto a su posición en la pared del VI. En otros modelos de este tipo también se consideran 

características funcionales del corazón como apertura y cierre de válvulas, excitación del tejido y 

órganos circundantes. 

.  
a)                                       b)                                    c) 

Figura 2.5 Modelo mecánico propuesto por Hassaballa: a) geometría inicial del modelo, b) forma 

del modelo al final de la diástole, y c) aplicación de las condiciones de frontera en el modelo [4]. 

 

2.2.3 Modelos electromecánicos 

Durante las últimas dos décadas, se han desarrollado varios modelos electromecánicos de todo el 

corazón o su ventrículo izquierdo [26]. Dichos modelos generalmente combinan varias físicas que 

describen procesos eléctricos a nivel celular con propiedades mecánicas del tejido del músculo 

cardiaco. En general, un modelo electromecánico del corazón consiste en un modelo de corrientes 

iónicas en los cardiomiocitos, un modelo de la mecánica del miocardio, un modelo de circulación 

sanguínea (modelo hemodinámico) y una aproximación geométrica del corazón [37]. 

 

2.2.4 Modelos electrofisiológicos 

La electrofisiología cardiaca es un campo con una rica historia de modelado integrativo. Algunos de 

los avances más fundamentales en el modelado de la célula se desarrollaron por primera vez en este 

campo. Los aspectos más importantes del modelado cardiaco electrofisiológico se presentan a 

continuación: a) modelado computacional de la célula; b) estimación y modelado de la estructura 

anatómica cardiaca; y c) modelado computacional de activación eléctrica y repolarización en los 

ventrículos cardiacos [38]. Dichos aspectos se muestran en la Figura 2.6. 
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Figura 2.6. Mecanismo de transmisión del calcio en los miocitos durante el ciclo ventricular [38]. 

 

2.2.5 Modelos multifísicos 

Para construir un modelo integral del corazón que pueda simular con precisión la serie de eventos 

que suceden en el ciclo cardiaco, los mecanismos microscópicos y macroscópicos deben ser 

tomados en consideración. Un ejemplo del acoplamiento de varias físicas para modelar diversos 

fenómenos cardiacos,  es el modelo desarrollado por Watanabe [10], el cual se muestra en la Figura 

2.7. El modelo propuesto se desarrolló usando el MEF mediante una actualización automática de la 

malla para realizar cambios de dominio, y una estrategia de acoplamiento usando una analogía 

eléctrica de la circulación pulmonar y considerando la aurícula izquierda como una precarga. 

Adicionalmente con un modelo eléctrico se simuló la dinámica del llenado ventricular y la 

eyección.  

 

 
2.7 Modelo multifísico propuesto por Watanabe [10]. 

 

2.3 Modelos cardiacos existentes 
La Tabla 2.1 resume las características de algunos de los modelos cardiacos encontrados en la 

literatura. Estas características incluyen: física del modelo, tipo de modelo, método de solución, 

geometría ventricular, modelo de material, parámetros de entrada y parámetros de salida.  
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Tabla 2.1. Características de los modelos cardiacos existentes. 

Modelo 
Física del 
modelo   

Tipo de 
modelo 

Método de 
solución 

Geometría 
ventricular 

Modelo de material 
Parámetros de 

entrada 
Parámetros de 

salida 

Wong [33] Mecánico Pasivo Matemático Elipsoidal Elástico, isotrópico y 
homogeneo 

Presion Esfuerzo radial 
y longitudinal 

Carrick 
[39] 

Mecánico Pasivo MEF 
 

Geometría del VI 
basada en IRM 

Casi incompresible, 
transversalmente 

isotrópico, 

hiperelástico. 

Presión Relación P-V 

Arts [32] Mecánico Activo Matemático Cilindro de pared 

gruesa de 6 a 1500 

capas, con ángulo 
de hélice de la 

fibra que varía de 

48.70° a -83.07°  

Incompresible 

hiperelástico, 

miocardio con 
propiedades 

exponenciales 

transversalmente 

isotrópicas  

Ángulo de 

hélice de la 

fibra  

Esfuerzos y 

deformaciónes 

Guccione 
[40] 

Mecánico Pasivo Matemático Cilindro de pared 
gruesa 

Material hiperelástico 
incompresible con 

propiedades 

homogeneas 
exponenciales 

Inflado, 
alargamiento 

y torsión 

simultanea 

Deformaciones 
epicardiales  

Janz and 

Grimm [41] 

Mecánico Pasivo MEF Elipsoidal de 2 

capas 

Transverslmente 

isotropico y 
linealmente elático 

Presión Deformación 

Guccione 

[42] 

Mecánico Activo Matemático Cilindro de pared 

gruesa  

Material hiperelástico 

incompresible con 
propiedades 

exponenciales 
homogéneas 

Deformación 

axisimétrica, 
Radios 

internos, 
Radios 

externos 

Tensión activa 

en el miocardio 
ventricular 

durante la 
sístole. 

Arts et al. 
[43] 

Mecánico Activo Matemático Cilindrico con 8 
capas con una 

variación de 

ángulo de hélice 
de la fibra de 40° 

a -40° 

Anisotrópico Orientación y 
activación 

secuencial de 

las fibras 
musculares y 

torsión 

Acortamiento 
del sarcomero 

Guccione 
[36] 

Mecánico Pasivo MEF Orientation and 
sequential 

activation of the 

muscle fibres and 
twisting 

Relaciones 
constitutivas de 

Guccione 

Presión Esfuerzos y 
deformaciones 

Taber [44] Mecánico Activo  MEF Cilindro 

comprimible y 
elipsoide 

incompresible, 

1capa 

Miocardio 

anisotrópico 
pseudolastico 

Activación 

por aumento 
de la rigidez 

del miocardio 

Comportamient

o biaxial pasivo 
del miocardio 

Vetter and 

McCulloch 

[45] 

Mecánico Activo  MEF Miocardio 

ventricular de 

conejo 

Un material 

hiperelástico 

transversalmente 
isotrópico 

Presión Distribuciones 

regionales de 

esfuerzo y 
deformación, 

Watanabe 
[10] 

Acoo de 
plado: 

Mecanismo

de 
excitación 

celular-

contraccion
-fluido-

estructura 

 

 MEF Geometría basada 
en MRI, 6 capas, 

ángulos de hélice 

de fibra: 60 °, 30 
°, 0 °, 30 ° y 60 ° 

Modelo constitutivo de 
Yin-Lin  

Señal 
eléctrica de la 

circulación 

pulmonar y la 
aurícula 

izquierda 

como 
precarga, 

flujo 

sanguíneo en 
el ventrículo 

izquierdo 

presión en el VI  
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Walker 

[46] 

Mecánico Pasivo MEF Tomado de IRM Relaciones 

constitutivas de 

Guccione 

Presión Esfuerzos y 

deformaciones 

en la pared 
miocárdica 

Wall [47] Mecánicol Activo  MEF VI ovino tomado 

de IRM 

Elastico no lineal Cambios de 

volume del 

VI 

Volumen de la 

pared y esfuerzo 

local 
 

Cherubini 

[48] 

Acoplado:

Actividad 
eléctrica y 

elasticidad 

finita 

Activa MEF Prisma 

rectangular 

Modelo constitutivo  

de FitzHugh–Nagumo  

Excitación 

eléctrica 

Ondas de 

espiral 

Baghaie 

[49] 

Mecánico Pasivo MEF Humano derivado 

de IRM 

Material no 

homogeneo 

Presión Esfuerzos y 

deformaciones 

Kroon [50] Mecánico Pasivo MEF Elipsoide 

truncado 

Material casi 

incompresible, no 

lineal, elástico, 
transversalmente 

isótropo, reforzado 

con fibra. 

Condiciones 

de operación 

de las venas, 
arterias y 

órganos 

periféricos.  

Esfuerzos y 

deformaciones. 

Jhun [51] Mecánico Pasivo MEF Modelo esferoidal 
alargado 

axisimétrico  de 

perros 

Relaciones 
constitutivas de 

Guccione 

Presión  Esfuerzo y 
deformación  en 

la pared 

miocárdica y 
esfuerzos en las 

fibras. 

Göktepe 
[19] 

Mecánico Pasivo MEF Modelo 
biventricular, dos 

elipsoides 

truncadas 

Modelo hiperelastico, 
convexo, anisotropico 

 

Presiones en 
el VI y VD  

Curvas 
esfuerzos-

deformación en 

6 simples 
experimentos de 

corte.  

Zhang [52] Mecánico Pasivo MEF Geometría de VI 

de una oveja 

derivada de una 

oveja 
 

Casi incompresible, 

transversalmente 

isotrópico, 

hiperelástico. 

Presión Esfuerzos en la 

pared del VI 

Bagnoli 

[53] 

Acoplado: 

fluido 
incompresi

ble con 

circuitos 
hidráulicos 

Pasivo MEF Elipsoide de pared 

gruesa, 9 capas, 
ángulo de hélice 

de fibra de 60 ° a 

60 ° 

Material isotrópico-

elástico 

Flujo de 

sangre de VI 

Torsión  

ventricular bajo 
condiciones  

fisiológicas y no 

fisioloógicos.. 

Wall [54] Acoplado: 

función 
mecánica y 

actividad 

eléctrica 

Activo MEF VI de una oveja 

derivada de IRM 

Material tipo Fung  

transversalmente 
isotrópico e  e 

hiperelástico 

Corrientes 

activadas por 
estiramiento, 

presión 

endocardiaca
dinámica y 

presión 
epicárdica. 

Potencial de 

acción, 
transitorios de 

calcio, presión 

del ventrículo 
izquierdo 

Wenk [55] Acoplado: 

corazón y 
sistema 

circulatorio 

pulmonar 

Activo MEF Modelo canino 

biventricular de 
IRM, 3 capas 

Casi incompresible, 

transversalmente 
isotrópico, 

hiperelástico 

Desplazamien

tos, modelo 
agrupado, 

resistencia 

vascular y 
cumplimiento

, presiones 

Esfuerzos en las 

miofibras 

Pravdin 
[35] 

Acoplado: 
electrofisiol

ógico y 

mecánico 

Pasivo Matemáticos Modelos caninos 
y humanos 

derivados de IRM 

Anisotrópicos Coordenadas 
superficiales 

Angulo de 
hélice de la 

fibra 
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Hadjicharal

ambous 

[56] 

Acoplado: 

tensión 

activa y 
sistema 

circulatorio 

Activo Método de 

penalización 

combinado 
con FEM 

Elipsoide  

truncado de pared 

gruesa  

Ley exponencial 

isotrópica transversal 

introducida por 
Guccione 

Desplazamien

tos  

Deformaciones 

de fibra y 

módulo de 
volumen 

Chanda and 
Ghoneim 

[57] 

Mecánico Activo MEF Fibra casi cónica 
basada en 

corazones de 

cabra, 2 capas 

Un compuesto de 
matriz flexible fibrosa 

(FMC) 

Excitación 
eléctrica y 

presión 

interna 

El potencial de 
bombeo 

Hassaballa 
[4] 

Mecánico Pasivo MEF Elipsoide 
truncado, 7 capas 

con , ángulo de 

hélice de fibra 
variable 

Material elástico 
isotrópico, hiper 

elástico 

Presión y 
volume en el 

VI  

Módulo 
volumétrico 

Weinheime

r [58] 

In vivo   Ecocardiograma 

en 2D 

 Diferentes 

cirugías  

Tamaño del 

infarto 
movimiento de 

la pared 

Dong [59] Electrofisio

lógico 

Activo Matemático Imágenes del 

corazón completo 
en 3D 

Modelo Tusher para 

ventriculo, Modelo 
monodominio para 

exitación 

Estimulación 

eléctrica  

Orientación de 

las fibras 

Gurev [60] Electromec

ánicos 

Activo Método de 

elemento 
finito 

Modelo canino y 

humano basado en 
resonancia 

magnética 

Material ortotrópico, 

hiperelástico, casi-
compresible, Modelo 

monodominio de 

Plank 

Estimulación 

eléctrico 

Deformación de 

las fibras 

Niederer 

[61] 

Mecánico Activo Matemático Modelo 

biventricular 

tomado de IRM 

Material no lineal 

anisotrópico 

Contracción 

mecánica 

Presión y 

volumen de 

llenado 

Romero 

[62] 

Electrofisio

lógico 

Activo Matemático Modelo 

biventricular 

tomado de TC 

Ten Tusscher–

Panfilov model 

Activación 

eléctrica 

Histograma de 

activación en el 

ventrículo 

izquierdo 

Appleton 

[63] 

Eléctrico Activo Matemático Modelo 

biventricular 

tomado de TC 

Modelo de conducción 

homogeo 

Pico de 

contracción 

de la onda T 

Mapa de 

activación 

ventricular 

Wenk [64] Mecánico Pasivo Método de 

elemento 

finito 

Ventriculo 

izquierdo con 

válvula de una 
oveja obtenido por 

IRM 

Material 

transversalmente 

isotrópico, casi 
incompresible, con 

comportamiento 

hipereslatico 

Presiones 

ventriculares 

Esfuerzos 

Deformación 

valvulae 

Arevalo 

[65] 

Electrofisio

lógico 

Activo MEF Corazón canino 

derivado de IRM 

Modelo dinámico 

Luo_Rody 

Ondas de 

activación en 

el miocardio 

Mapas de 

activación 

Sermesant 

[66] 

Electromec

ánico 

Activo MEF Biventricular Modelo FitzHugh-

Magamu 

Estimulación 

eléctrico 

Volumen 

ventricular, 

angulo de 
torsión, 

contracción 

radial 
Aoki [67] Eléctrico Activo Matemético Biventricular Modelo propio Estimulación 

eléctrica 

Comportamient

o de la 

despolarización 
y repolarización 

ventricular 
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Thakor [68] Eléctrico Activo Matemático Perro Isotrópico Estimulación 

eléctrica  

Comportamient

o de la 

excitación 
celular 

Ghista [69] Mecánico Pasivo Matemático elipsoide de pared 

gruesa 

Modelo  

tridimensional elástico 

y viscoelástico 
cuasiestático, de un 

hom ogéneo isótropo 

 

Presión Deformaciones 

y esfuerzos 

Kerckhoffs[

70] 

Electromec

ánico 

Activo Matemático Elipsoide de pared 

gruesa 

Material ortotropico Eléctrico Presion y 

volumen 

ventricular 

 

De la Tabla 2.1 se observa que los modelos mecánicos existentes se han centrado en analizar los 

esfuerzos y deformaciones de la pared ventricular, aunque algunos también han considerado el 

movimiento de torsión del tejido cardiaco al expandirse y contraerse. Por otro lado, los modelos 

electrofisiológicos o acoplados se han centrado en la interacción fluido-estructura y la estructura de 

excitación. Los métodos de solución comprenden enfoques matemáticos y numéricos, 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, geometrías 

complejas, anisotropía y variaciones del ángulo de inclinación de la fibra. El método MEF también 

se ha usado en combinación con otras herramientas matemáticas, como la optimización.  

 

También se observa que los modelos ventriculares existentes se basan no solo en la anatomía del 

corazón del ser humano sino también en la anatomía de ovejas, ratones, cerdos y perros, los cuales 

tienen un sistema de activación, morfología y estructura similares a los corazones humanos. La 

geometría VI real se puede obtener de imágenes médicas CT o MRI; sin embargo, varios modelos 

en la literatura consideran geometrías simples como esferas, cilindros, conos y elipsoides, siendo 

este último uno de los más utilizados. Los modelos elipsoidales VI normalmente se truncan en dos 

tercios del eje mayor. Además, hay una gran cantidad de modelos univentriculares (solo VI) 

reportados en la literatura comparados con el número de modelos biventriculares (VD y VI) [19,55]. 

Adicionalmente existen algunos trabajos que han evaluado y comparado entre si diversas formas 

cilíndricas, cónicas y elipsoidales del VI, por ejemplo el trabajo reportado en [71].  

 

Aunque algunos modelos de corazón consideran explícitamente la fibra cardiaca como otro 

componente del tejido cardiaco, algunos otros usan propiedades equivalentes que contemplan 

implícitamente el efecto de la fibra cardiaca en las propiedades del tejido miocárdico. El ángulo de 

la hélice de la fibra cardiaca a lo largo de la pared ventricular varía entre los diferentes modelos en 

la literatura, siendo el rango de variación más común -60 ° a 60 ° [72]. El número de capas en la 

pared ventricular también es otro parámetro de modelado que difiere de un modelo a otro. Algunos 

modelos usan una única pared ventricular de capa gruesa, mientras que el resto usa capas múltiples 

que varían de 2 a 9 capas, y en algunos modelos se usan cientos de capas (por ejemplo en [43]).  

Los parámetros de entrada y simulación son variables, sin embargo, la mayoría de los modelos en la 

literatura utilizan los valores de presión del VI y/o VD, el cambio longitudinal de la fibra cardiaca, 

el ángulo de hélice de la fibra y, en algunos casos, los mecanismos de actuación. Por otro lado, los 

parámetros de salida comunes comprenden deformaciones, esfuerzos, volumen interior del VI, 

propiedades elásticas y cambios longitudinales de la fibra cardiaca. 

 

2.4 Discusión  
A pesar de todos los esfuerzos de investigación para analizar y simular el comportamiento 

ventricular humano, todavía 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 microscopía de fuerza 

atómica para analizar su evolución y comportamiento en el proceso de envejecimiento [73], cuando 

el individuo está afectado por diabetes [74], o cuando se somete a algún tipo de esfuerzo [75]; sin 

embargo, los resultados aún 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 corazón son difíciles de medir debido a la complejidad anatómica y fisiológica del 

músculo cardiaco, por lo que deben estimarse con base a suposiciones y ecuaciones constitutivas 

que representen matemáticamente el comportamiento del tejido real. Por lo tanto, dado que los 

modelos de simulación del VI reportados en la literatura usan diferentes simplificaciones de 

modelado, la validación de estos modelos todavía 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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Capítulo 3. Método híbrido para el análisis del tejido cardiaco 
 

3.1 Análisis de esfuerzos ventriculares 
Para analizar los esfuerzos del VI se considera un modelo simplificado del mismo. La geometría 

considerada es una esfera de pared gruesa sujeta a una presión interna (medición de presión del VI) 

y una presión externa (medición de presión del VD). La Figura 3.1 muestra el modelo esférico 

propuesto y las componentes de esfuerzos normales en un sistema de coordenadas esféricas. Cabe 

señalar que en este modelo geométrico el componente de esfuerzo circunferencial () y el 

componente de esfuerzo meridional o tangencial () se consideran iguales. 

 

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

 

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

 

 2 0rrd

dr r

  
   (3.1) 

 

donde r es el esfuerzo radial,  es el esfuerzo circunferencial y r es el radio. Por otro lado, las 

deformaciones radial (r) y tangencial () se definen como: 

 
r

du

dr
 

 (3.2) 

 

u

r
 

 (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
2r r

E
   

 (3.4) 

 
 

1
1 r

E
        

 (3.5)
 

 

donde E es el módulo elástico equivalente y  es el módulo de Poisson equivalente del tejido 

miocárdico. A partir de las ecuaciones (3.4) y (3.5) se determinan los componentes de esfuerzos: 
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 
2

1 2

1 2

r

r

E E  


 

 


   (3.6) 

 
21 2

rE E


 


 




   (3.7) 

 

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

expresiones: 

 

 1 2
(1 )(1 2 )

r

E du u

dr r
  

 

 
        (3.8) 

 
   1 1 2

E u du

r dr
 

 

 
  

   
 (3.9) 

 

Las ecuaciones anteriores se sustituyen en la ecuación (3.1) para obtener la siguiente ecuación 

diferencial: 

 

 

2 0
d du u

dr dr r

 
  

   (3.10) 

 

La solución a esta ecuación diferencial es: 

 

2
1 2

C
u C r

r
 

 (3.11) 

 

donde C1 y C2 son las constantes derivadas de la solución de la ecuación diferencial. Ahora, esta 

expresión se sustituye en las ecuaciones (3.8) y (3.9) para obtener los componentes de esfuerzos 

radial y tangencial: 

 
 1 2 3

2

2 1 1
r

E E
C C

r v



  

 
 (3.12) 

 
 

1 2 3

2

2 1 1

E E
C C

r 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, condición que se representa 

como: 

 

, 1 1, 1i i i i   

 (3.14) 

 

, 1,i j i ju u 

 (3.15) 

 

donde i es el número de capa y j es el número de radio, los cuales se muestran en la Figura 3.2. 
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Figura 3.2 Vista del número 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: 

 
   

1 1

1, 2, 1, 1 2, 13 3

1 1 1 1

2 2
0

2 1 1 2 1 1
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r v r v 
 

 

   

    
   

 (3.16) 
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1, 1 1, 1 12 2
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0
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C C
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r r



  

 

   

 (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 presión interna y externa del VI, 

respectivamente. 

 
 

1 1
1,1 2,1 13

1 1 1

2

2 1 1

E E
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 (3.18) 
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2

2 1 1
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n
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E E
C C P
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 (3.19) 

 

Resultando en un sistema de ecuaciones de n x n formado por las ecuaciones (3.16) a (3.19), en las 

cuales C1,i y C2,i son las incógnitas. Una vez determinadas estas incógnitas es posible calcular u, r y 

para cada una de las capas. En el caso de geometrías más complejas y multicapa, el MEF se 

utiliza para determinar los esfuerzos, desplazamientos y propiedades del VI.  

 

3.2 Método híbrido de análisis 
Las mediciones de presión y volumen del VI a lo largo de un ciclo cardiaco, son parámetros que 

caracterizan la función cardiaca [78]. Para analizar el desempeño de las fibras cardiacas del VI, se 

propone un método híbrido que combina las mediciones P-V del ciclo cardiaco con un modelo MEF 

inverso. Este método hibrido permite determinar el módulo elástico de las fibras cardiacas, Ef, así 

como evaluar la influencia de las diferentes suposiciones de modelado sobre el valor estimado de Ef. 

El método propuesto se muestra en la Figura 3.3 y comprende cuatro módulos principales:  

 

a) Módulo de geometría del modelo. Se utiliza para crear el modelo geométrico del VI basado 

en la forma geométrica (cilíndrica, elíptica, esférica, etc.) y el número de capas definidas 

por el usuario. 

b) Módulo de propiedades del tejido. Responsable de calcular las propiedades elásticas 

equivalentes para cada capa del VI, en función del número de capas y el ángulo de 

inclinación de la fibra cardiaca. 
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c) Módulo de condiciones de frontera. En este módulo las condiciones de carga se definen y 

aplican al modelo del VI. Se pueden definir dos condiciones principales de carga: (a) 

presión interna del VI y (b) presión externa del VI ejercida por la presión del VD. 

d) Módulo del MEF inverso. Este módulo calcula el volumen de la cavidad interna del VI a 

partir de la solución 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 módulo de 

geometría del modelo, definiendo el número de capas de la pared ventricular, así como el tipo de 

geometría del VI. El grosor de cada capa se calcula a partir del espesor de la pared del VI y del 

número de capas definidas. El número de capas también se usa en el módulo de propiedades del 

tejido para determinar el ángulo de hélice de la fibra para cada capa. Posteriormente, las 

propiedades elásticas efectivas para cada capa del tejido cardiaco se calculan considerando un valor 

inicial supuesto para Ef, y las propiedades elásticas conocidas de los componentes de la MEC. A 

continuación, las condiciones de carga se definen en el módulo de condiciones de frontera, las 

cuales corresponden a las mediciones de presión a las que está expuesto el VI a lo largo del ciclo 

cardiaco. Después de haber definido la geometría del modelo, las propiedades elásticas y efectivas 

del tejido cardiaco, y las condiciones de frontera, se crea un modelo MEF axisimétrico del VI en el 

módulo 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 medición del volumen del VI correspondiente a ese instante del ciclo cardiaco 

(diagrama P-V). Si el volumen del VI calculado coincide con la medición del volumen de la 

cavidad durante ese instante, el valor Ef es correcto; de lo contrario, se estima un nuevo valor de Ef 

utilizando el método de bisección, repitiéndose el procedimiento hasta que se alcanza el valor 

correcto de Ef.  

 

El método híbrido propuesto se usa para determinar el valor de Ef para cada par de mediciones de 

presión y volumen a lo largo del ciclo cardiaco. La implementación de este método se realizó 

utilizando los softwares Matlab® y Comsol®, en donde se llevaron a cabo las simulaciones MEF. 
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Figura 3.3. Método híbrido propuesto para estimar el módulo elástico de las fibras cardiacas del VI. 

 

 

3.3 Geometría del modelo 
La geometría del VI humano se aproxima a la forma de un cono inmerso en el VD [79]. Un 

parámetro importante al analizar el proceso de expansión y contracción del VI es su volumen 

interior sin deformar, el cual es el volumen hipotético de la cavidad del VI cuando no se aplica 

presión, y corresponde al estado de esfuerzos cero. De acuerdo a la literatura, el volumen del VI sin 
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activación varía entre 43 ml y 50 ml [4,53]. El volumen del VI en los hombres es   mayor que el 

tamaño del VI en las mujeres, en los hombres se tiene un volumen diastólico final promedio de 139 

ml mientras que en las mujeres se tiene un valor de 96.4 ml [80,81]. 

 

Con el propósito de analizar el efecto de la geometría del VI en el valor estimado de Ef, se 

seleccionaron seis geometrías diferentes con complejidad variable para el VI: cilíndrica (C), 

esférica (E), elíptica truncada (El), cónica (Ca), cónica truncada (Ct) y Cilindrica cerrada (Cb). 

Estas geometrías fueron seleccionadas con base en las formas geométricas más utilizadas en la 

literatura (ver Tabla 2.1), así como de la necesidad de analizar geometrías del VI con complejidad 

variable. Las dimensiones de estas geometrías 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 activación y presión cero [4,53]. Para ello se considera como geometría 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 rc a la cual se le resta un casquete esférico con el mismo rc, y con una 

altura hc. En lo que se refiere a las geometrías C, Ca y Cb, se buscó que la altura de cada una de 

ellas coincidiera con la altura de la geometría elipsoidal propuesta por Hassaballa. De esta manera, 

todas las geometrías son equivalentes al tener un mismo volumen interior de cavidad. Las 

características dimensionales propuestas y obtenidas para las geometrías consideradas se muestran 

en la Tabla 3.1.  
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Tabla 3.1. Características y dimensiones de los modelos geométricos del VI. 

 

 
 

 

3.4 Propiedades del tejido 
Los principales componentes del tejido cardiaco son la MEC, las fibras cardiacas y el colágeno. Se 

considera que la fracción de volumen de cada uno de estos tres componentes es: 28.5%, 70% y 

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

Tabla 3.2. 

 

Tabla 3.2. Propiedades elásticas de los componentes del VI. 

Componente del VI 

Módulo de 

elasticidad (Pa) 

Coeficiente de 

Poisson 

Fracción de 

volumen (%) 

Comportamiento 

mecánico 

Referencia 

Matriz Extracelular 1.50E+04 0.35 28.5 Pasivo [4,53] 

Fibra  0.05e6 a 0.5e6 0.49 70 Activo [4] 

Colágeno 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 

orientación de las fibras cardiacas varía 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 dirección aproximadamente radial 

[7]. Sin embargo, dado que el número de capas a lo largo de la pared ventricular varía entre los 

distintos modelos existentes en la literatura, el número de capas es una condición de modelado que 

se evaluará para determinar su efecto en el valor estimado de Ef.  Por otra parte, el ángulo de hélice 

de la fibra a lo largo de la pared del VI varía de +60° en la superficie interna a aproximadamente -

60° en la superficie externa [53,72]. En el presente trabajo de investigación se asume una estructura 

laminar del ventrículo izquierdo con un espesor de pared constante de 8.5 mm bajo condiciones de 

cero presión o no activación [4]. La estructura laminar del tejido cardiaco con sus respectivas fibras 

orientadas angularmente se muestra en la Figura 3.4. 

 

 
Figura 3.4. Estructura laminar del tejido miocárdico. 

 

El ángulo de la hélice de la fibra cardiaca a través de la pared del VI se puede determinar como:  
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1

o i
j i j

n

 
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 (3.20)

 

 

donde j es el ángulo de hélice de la fibra en la capa j, i es el ángulo de hélice de fibra en la capa 

interna (+60°),  es el ángulo de hélice de fibra en la capa externa ( -60°), y n es el número de 

capas en la pared del VI. 

 

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 función de la fracción de volumen de cada 

componente individual. En este trabajo de investigación se usará el segundo enfoque para 

determinar las propiedades elásticas efectivas del tejido cardiaco en función de las fracciones 

volumétricas de la MEC, la fibra cardiaca, y el colágeno, así como del ángulo de hélice de la fibra 

para cada capa de la pared ventricular. Las propiedades elásticas equivalentes para cada capa 
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ventricular se determinan con base en la mecánica del medio continuo para materiales compuestos 

[83]. 

 

Para determinar las propiedades equivalentes del tejido cardiaco, Figura 3.5, primero se combinan 

el colágeno y la fibra cardiaca para obtener sus propiedades efectivas combinadas: 

 

 
F f f c cE E V E V     (3.21) 

 
F f f c cV V       (3.22) 

 

donde EF y F son el módulo de elasticidad efectivo y el coeficiente de Poisson efectivo, 

respectivamente, del compuesto fibra cardiaca y colágeno; Ef  y f  son el módulo de elasticidad y el 

coeficiente de Poisson de las fibras cardiacas, respectivamente; Ec y c son el módulo de elasticidad 

y el coeficiente de Poisson del colágeno, respectivamente; y Vf y Vc son las fracciones en volumen 

de las fibras cardíacas y el colágeno, respectivamente. 

 

 
Figura 3.5. Representación esquemática de la composición de la estructura cardiaca [84]. 

 

Ahora, considerando la dirección circunferencial como dirección 1 y la dirección longitudinal como 

dirección 2, se pueden determinar las propiedades elásticas efectivas para cada capa del VI. La 

dirección circunferencial se refiere a la dirección alrededor del eje de rotación, mientras que la 

dirección longitudinal se refiere a la dirección a lo largo del eje de rotación [30], como se muestra 

en la Figura 3.3. Para un ángulo de hélice de 0°, el módulo elástico efectivo del tejido cardiaco en la 

dirección circunferencial (E1) se puede calcular como:  

 

 

  1 1F F m m F F m FE E V E V E V E V      (3.23) 

 

donde E1 es el módulo de elasticidad equivalente del tejido en la dirección circunferencial, Em es el 

módulo de elasticidad de la MEC, y Vm es la fracción de volumen de la MEC. Por otro lado, el 

módulo elástico efectivo del tejido cardiaco a lo largo de la dirección longitudinal, E2, se puede 

determinar como:  
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 (3.24) 

 

El coeficiente de Poisson efectivo () se puede calcular de la siguiente manera:  

 

 
21 F F m mV V      (3.25) 

 

donde m es el coeficiente de Poisson de la MEC. El módulo elástico al corte equivalente del tejido, 

G12, puede estimarse como:  
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  (3.26) 

 

donde Gm es el módulo elástico al corte de la matriz y Gf es el módulo elástico al corte de la fibra 

compuesta. 

 

Cuando el ángulo de hélice de la fibra  no es 0°, las propiedades elásticas efectivas del tejido 

cardiaco se pueden determinar utilizando el enfoque propuesto por Whitney [85]. Este enfoque 

considera el módulo elástico en la dirección circunferencial E1, el módulo elástico en la dirección 

longitudinal E2 y el ángulo de hélice de la fibra . Así, los módulos elásticos efectivos del tejido 

pueden determinarse de la siguiente manera:  
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      (3.28) 

 

donde E11 es el módulo elástico efectivo en la dirección circunferencial y E22 es el módulo elástico 

efectivo en la dirección longitudinal. Debido a la naturaleza fibrosa y anisotrópica del tejido 

cardiaco, el modelo Tsai [86] se utiliza para determinar el módulo elástico equivalente isotrópico, 

E*, y el módulo elástico equivalente isotrópico al corte, G*, del tejido cardiaco, obteniéndose: 

 

 

*

11 22

3 5

8 8
E E E 

   (3.29) 

  

 
*

11 22

1 1

8 4
G E E     (3.30) 

 

Como el VI tiene una estructura laminada compuesta de varias capas con un ángulo de inclinación 

de la fibra variable, se determina un conjunto de propiedades efectivas isotrópicas para cada capa. 
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Además, debido a que en la literatura se observa que los modelos reportados utilizan diferentes 

números de capas en el análisis y modelado del comportamiento estructural del VI, el número de 

capas en la pared ventricular es otra variable de modelado que se analizará para evaluar su efecto en 

la predicción de las propiedades elásticas de las fibras cardiacas. 

 

3.5 Condiciones de frontera 
Entre los parámetros de desempeño más importantes del sistema cardiaco se encuentran las 

mediciones de presión (P) y volumen (V) en el ventrículo izquierdo a lo largo del ciclo cardiaco. 

Estos parámetros son comúnmente medidos y representados en un ciclo P-V tanto en condiciones 

sanas o normales como en condiciones anormales o patológicas. Para los propósitos de este trabajo 

de investigación, las mediciones P-V para condiciones sanas se obtuvieron a partir del software 

CircAdapt [87], y se muestran en la Figura 3.6.  

 

 
a) 

 
b) 
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c) 

 
d) 

Figura 3.6. Parámetros cardiacos obtenidos de CircAdapt [87]: a) presión del VI, b) volumen del 

VI, c) ciclo P-V del VI, y d) presión del VD.  

 

Las mediciones de presión y volumen del VI obtenidas de CircAdapt se aproximaron mediante una 

serie de Fourier con ocho coeficientes, como se muestra a continuación:  

 

                                                        (3.31) 

 

donde ai y bi son los coeficientes de Fourier de las funciones coseno y seno, respectivamente. Los 

coeficientes de Fourier para las ecuaciones de presión y volumen sanguíneo en los ventrículos 

izquierdo y derecho del corazón 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 presión y volumen del ventrículo izquierdo y ventrículo 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 presión del VI y VD. 

Coeficiente Presión VI Volumen VI Presión VD 

a0 5827.00 9.94E-05 10.45 

a1  -7750.00 2.40E-05 -13.56 

a2 3063.00 -6.71E-06 4.95 

a3 113.90 9.48E-08 0.76 

a4 -663.00 -2.25E-06 -1.61 

a5 79.33 2.51E-07 0.22 

a6 112.60 9.69E-07 0.50 

a7 85.60 5.37E-07 0.01 

a8 -115.10 -1.80E-07 -0.31 

b1 2179.00 2.76E-05 5.19 

b2 -1772.00 -6.69E-06 -4.33 

b3 187.80 -4.40E-06 1.78 

b4 804.00 1.12E-06 0.43 

b5 -606.10 3.95E-09 -1.03 

b6 -72.82 -5.62E-07 0.36 

b7 271.50 3.09E-07 0.03 

b8 -89.64 1.81E-07 0.15 

W 7.83 7.39E+00 8.27 

 

 
Figura 3.7. Curvas de presión y volumen del VI y VD aproximadas mediante series de Fourier.  
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Para el análisis estructural del VI se consideran dos condiciones de carga diferentes: 1) las 

mediciones de presión del VI correspondientes a un corazón humano sano se aplica como una 

presión en la superficie interior del ventrículo; y 2) las mediciones de presión del VI y el VD 

correspondientes a un corazón humano sano se aplican como presiones en la superficie interna y 

externa del ventrículo, 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 presión y 

volumen en función 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 restricción de 

desplazamiento cero en dirección longitudinal sobre la superficie superior de cada modelo. Lo 

anterior para evitar movimiento de cuerpo rígido y permitir la expansión del ventrículo en esa 

dirección.  

 

3.6 Método MEF inverso 
El método MEF inverso es un proceso iterativo que comienza con una suposición inicial del valor 

Ef, seguido de un proceso iterativo de análisis MEF en el cual se tienen como condiciones de 

frontera las mediciones de presión 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 presión y volumen del VI con el propósito de determinar los valores Ef a 

lo largo del ciclo cardiaco. Cuando el valor propuesto o estimado de Ef  no satisface el par de 

mediciones de presión y volumen para un instante particular en el ciclo cardiaco y una tolerancia 

dada, se determina un nuevo valor de Ef  usando el método de Bisección que se muestra en la Figura 

3.8. Éste método requiere dos valores de Ef: Efi (valor inicial) y Eff (valor final), y un valor 

instantáneo de volumen de la cavidad interna del VI (Vi), el cual se convierte en el valor objetivo. A 

partir de Efi y Eff  se obtienen los volúmenes Vfi y Vff , los cuales se comparan con el Vi a través del 

cálculo de las diferencias de volumen D(Efi ) y D(Eff): 

  fi fi iD E V V    (3.32) 

  ff fi iD E V V    (3.33) 

 

A continuación, se calcula la multiplicación algebraica de las dos diferencias de volumen. Si el 

resultado es positivo, se requieren nuevos valores de Efi y Eff, y el proceso comienza de nuevo. Por 

otro lado, si el resultado es negativo se calcula el promedio de los dos valores, Eprom: 

 

 
2

fi ff

prom

E E
E


   (3.34) 

 

y se determina su correspondiente diferencia de volumen D(Eprom): 

 

  prom prom iD E V V    (3.35) 

 

Posteriormente se realiza la multiplicación algebraica D(Efi) D(Eprom); si el resultado es negativo Eff 

adquiere el valor de Eprom, de lo contrario Efi toma el valor de Eprom. El proceso completo se repite 

hasta que la diferencia de volumen D(Eprom) es menor que la tolerancia requerida. 
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Figura 3.8. Diagrama de flujo del método de bisección. 

 

Con el propósito de reducir el tiempo de cómputo, se consideró axisimetría en el modelo MEF y un 

elemento de tipo triangular. Para determinar el tamaño de malla adecuado, se llevó a cabo un 

análisis de convergencia considerando un modelo cilíndrico y diferentes valores de tamaño de 

malla: extremadamente grueso (1), extra grueso (2), más 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 

variación del valor estimado de Ef. La Figura 3.9 muestra los resultados del análisis de 

convergencia, los cuales indican que para un tamaño 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 tamaño de malla muy fino, y tres capas ventriculares.  
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Figura 3.9. Análisis de convergencia para determinar el tamaño de malla adecuado.  

 

 
            (a)                 (b)     (c) 

 
          (d)            (e)     (f) 

Figura 3.10. Modelos mallados: a) cilíndrico, b) cilíndrico cerrado, c) esférico, d) elíptico truncado, 

e) cónico, f) cónico truncado. 
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Capítulo 4. Comportamiento de las fibras cardiacas en condiciones 

normales  

 

4.1 Comportamiento elástico de la fibra cardiaca en condiciones sanas 
Con el propósito de determinar el comportamiento elástico de la fibra cardiaca del VI en 

condiciones sanas, se seleccionó un modelo geométrico elipsoidal truncado a dos tercios de su eje 

mayor. Esta geometría se seleccionó debido a que es la forma más parecida a la configuración 

anatómica de esta cavidad cardiaca, además de ser una de las geometrías más ampliamente 

utilizadas en la literatura. Se utilizó una pared ventricular compuesta por 21 capas debido a que con 

este número de divisiones los valores obtenidos de Ef están dentro de los valores de convergencia. 

Se aplicaron condiciones de presión interna y externa a la cavidad ventricular dado que son las 

condiciones más apegadas a la operación real del VI. Adicionalmente se consideró un valor máximo 

de 0.5 MPa para el módulo elástico de la fibra cardiaca [88].  

 

El modelo anterior se resolvió utilizando el método hibrido descrito en el capítulo anterior. Los 

resultados obtenidos en términos del módulo elástico de la fibra cardiaca Ef 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 Ef; esto es, el valor 

máximo de Ef se presenta en la etapa de la sístole. Sin embargo, el valor máximo de Ef 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 máximo de 0.5 MPa. En relación al tiempo, en el modelo de 

Hassaballa el máximo valor de Ef ocurre en el mismo instante que tiene lugar la presión máxima, 

mientras que en los modelos de Bagnoli y el híbrido los valores máximos de Ef ocurren 

aproximadamente a 0.5s. Esta diferencia se debe al hecho de que en el modelo de Hasaballa el valor 

de Ef es proporcional a la medición de la presión del VI, mientras que en los modelos de Bangoli y 

el hibrido propuesto, el valor de Ef depende de ambas mediciones de presión y volumen del VI. 

 

 

 
Figura 4.1. Comparación de resultados, modelo híbrido vs. modelos de literatura. 
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Por otro lado, dado que la fibra cardiaca es considerada como material elástico lineal isotrópico 

homogéneo, su módulo de elasticidad al corte, Gf, puede determinarse como: 

 

 
 2 1

f

f

f
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 (4.1) 

 

Esta ecuación indica que los parámetros elásticos Ef y Gf  son proporcionales de acuerdo al factor fp: 
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 (4.2) 

 

Resultando en la siguiente relación: 

 

 f p fG f E  (4.3) 

 

 

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

 

El comportamiento de los módulos elásticos Ef y Gf de las fibras cardiacas durante el ciclo cardiaco 

se muestra en la Figura 4.2. 

 

  

 
Figura 4.2. Módulos de Elasticidad y de corte de las fibras cardiacas. 
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VI. Las mediciones de presión del VI y VD, así como del volumen del VI, utilizadas son las 

descritas en la sección 3.5.  

 

4.2.1 Influencia de las condiciones de frontera 

Para determinar la influencia de las condiciones de frontera en la determinación de Ef en el 

ventrículo izquierdo, se analizaron dos condiciones diferentes de carga: 1) presión interna aplicada 

al VI y 2) presión interna y externa en el VI. Los valores de la presión interna corresponden a las 

mediciones de este parámetro en el VI y los valores de la presión externa son las correspondientes 

mediciones de presión en el VD. Para esta evaluación se utilizó una geometría elipsoidal del VI con 

21 capas en la pared.  

 

Los resultados en términos de los valores de Ef 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 Ef; sin embargo, los valores de Ef obtenidos cuando solo se aplica la presión 

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 están presentes, la presión externa se opone a la presión interna y por lo tanto la rigidez 

requerida del tejido cardiaco es menor que cuando no se considera la presión externa. Por lo tanto, 

cuando solo se usa la presión interna del VI como condición de carga, se obtienen valores 

sobrestimados de Ef. En cuanto al comportamiento de Gf se observa la misma tendencia con 

respecto a las condiciones de frontera: los mayores valores se presentan cuando solo se aplica la 

presión 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 Gf es directamente proporcional al valor de Ef. 

 
Figura 4.3. Ef  para dos condiciones diferentes carga. 
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Figura 4.4. Gf para dos condiciones diferentes de carga. 

 

Para cuantificar el efecto de sobreestimación del valor Ef cuando se usa solo la presión interna del 

VI, se introduce un factor de rigidez relativa debido a la condición de frontera, kcf. Este factor se 

define como el cociente entre el valor Ef correspondiente a la condición de presión interna y el valor 

Ef correspondiente a la condición de presión interna y externa. La Figura 4.5 muestra los valores 

calculados de kcf a lo largo del ciclo cardiaco. A partir de estos resultados se observa que el valor de 

kcf no es constante, varía de 1.2 a 4.2, siendo el valor más grande casi al final de la etapa diastólica y 

los valores más bajos al final de la etapa sistólica. El valor de kcf correspondiente al valor máximo 

de Ef es 1.326. El comportamiento y valores de kcf obtenidos a partir de Ef , también son válidos para 

Gf debido a que ambos módulos elásticos son proporcionales.  
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Figura 4.5. Comportamiento de kcf durante el ciclo cardiaco. 

 

4.2.2 Influencia del número de capas  

Debido a que en los modelos de VI reportados en la literatura (ver Tabla 2.1) el número de capas en 

la pared ventricular es variable, éste fue otro parámetro de simulación analizado. Para evaluar la 

influencia del número de capas que conforman la pared cardiaca en la determinación de Ef, se 

consideraron valores en el intervalo de 3 a 35, para ello se utilizó el modelo elipsoidal del VI sujeto 

a presión interna y externa.  

 

La Figura 4.6 muestra los valores estimados de Ef a lo largo del ciclo cardiaco para diferentes 

números de capas. Esta figura permite observar que a pesar de que todos los resultados tienen la 

misma tendencia y comportamiento, el número de capas tiene un gran efecto en el valor estimado 

de Ef. Un número de capas pequeño conducirá a una importante subestimación de los valores de Ef; 

por ejemplo, se produce una subestimación del 81% para 3 capas con respecto a 35 capas. Sin 

embargo, conforme el número de capas incrementa la subestimación se reduce, teniendo variaciones 

de aproximadamente 4% para 27 capas con respecto a 35 capas. Por lo tanto, se puede decir que el 

número de capas tiene un efecto de subestimación en el valor de Ef que disminuye a medida que 

aumenta el número de capas, esta misma tendencia se mantiene en el comportamiento de Gf, existe 

una subestimación de este parámetro a menor número de capas, como se muestra en la Figura 4.7. 

Cabe hacer mención que los modelos en la literatura han considerado diferentes números de capas, 

los cuales varían de 2 a 9 capas, y en algunos modelos cientos de capas, o incluso hasta 1500 capas 

[43].  
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Figura 4.6. Resultados de Ef para diferentes números de capas en la pared del VI de un modelo 

elipsoidal 

 

 

 
Figura 4.7. Resultados de Gf para diferentes números de capas en la pared del VI de un modelo 

elipsoidal. 
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Para conocer el comportamiento de las propiedades elásticas equivalentes (E* y G*) con respecto al 

número de capas, se determinó y graficó el módulo de elasticidad equivalente del tejido (Figura 4.8) 

y el módulo de elasticidad al corte equivalente del tejido (Figura 4.9), versus la ubicación del punto 

medio de cada una de las capas considerando la división 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 presión 

sistólica.  En estas dos figuras se observa que a menor número de capas se tienen valores menores 

de las propiedades elásticas, y a medida que el número de capas aumenta los valores de las 

propiedades elásticas también aumentan. Lo anterior quiere decir que la rigidez es proporcional al 

número de capas. Así mismo a medida que el número de capas aumenta los valores de las 

propiedades elásticas van convergiendo. 

 

 
Figura 4.8 Variación del E* en el espesor de acuerdo al número de capas. 

 

 
Figura 4.9 Variación del G* en el espesor de acuerdo al número de capas. 
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De igual manera se graficó el módulo de elasticidad equivalente del tejido contra el ángulo de hélice 

calculado para cada número de capas. Los resultados se muestran en la Figura 4.10. De estos 

resultados se puede observar que a menor número de capas se tiene menor variación del ángulo de 

hélice y menor valor del módulo de elasticidad equivalente del tejido; y a mayor número de capas, 

mayor variación angular y mayores valores de E*.  

 
Figura 4.10. Variación del E*  con respecto a de acuerdo al número de capas. 

 

Para conocer el efecto que tiene el número de capas en la subestimación de Ef, se introduce un 

factor de rigidez relativa debido al número de capas, knc, el cual se define como el cociente entre el 

valor de Ef correspondiente a una cantidad particular de capas y su correspondiente valor Ef 

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 presión más alta en el periodo 

sistólico, los valores knc para más de 19 capas tienden a estar más cerca de 1. En tanto que durante la 

diástole los valores de knc son cercanos a 1, con excepción de los modelos de 3 capas cuyo valor de 

knc es cercano 0.68. Los valores de knc correspondientes a los valores máximos de Ef predichos por 

cada diferente número de capas, se muestran en la Tabla 4.1. Los valores y comportamiento de knc 

son iguales para Gf, ya que estos últimos mantienen una proporcionalidad con respecto a Ef.  

 

 

-60 -40 -20 0 20 40 60
0.4

0.6

0.8

1

1.2

1.4

1.6

1.8

2
x 10

5

Ángulo de hélice(°)

E
*(

P
a
)

 

 

3 capas

11 capas

19 capas

21 capas

27 capas

35 capas



47 
 

 
Figura 4.11. Comportamiento de knc por número de capas durante el ciclo cardiaco. 

 

Tabla 4.1. Valores knc correspondientes al valor máximo de Ef y para diferentes números de capas. 

No. de 

capas 3 7 11 15 19 21 23 27 31 35 

Knc 0.212 0.483 0.691 0.847 0.958 1.000 1.034 1.082 1.110 1.126 

 

4.2.3 Influencia de la geometría del ventrículo izquierdo 

Para evaluar el efecto de la geometría en la estimación de Ef, se analizaron seis geometrías 

diferentes del VI: cilíndrica (C), esférica (S), elíptica (E), cónica (Ce), cónica truncada (Ct) y 

cilíndrica cerrada (Cb). Las dimensiones de estas geometrías 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 Ef a lo largo del ciclo cardiaco se calculó utilizando cada una de estas geometrías, 

21 capas en la pared, y presión interna y externa del VI. Los resultados de esta evaluación se 

muestran en la Figura 4.12, los cuales demuestran que los valores de Ef obtenidos al usar las 

diferentes geometrías del VI tienen el mismo comportamiento y tendencia, pero diferente magnitud. 

Los valores máximos de Ef se obtuvieron al usar una geometría cilíndrica, mientras que los valores 

mínimos se obtuvieron cuando se usó una geometría esférica. Esto significa que la geometría 

cilíndrica tiene la rigidez más baja de las distintas geometrías consideradas, mientras que la 

geometría esférica tiene la rigidez más alta. Por otro lado, la geometría elipsoidal tiene una mayor 

rigidez que las otras geometrías, excepto la esférica. De estos resultados se puede decir que la 

geometría del VI tiene un efecto significativo sobre el valor estimado de Ef. En general, las 

geometrías más simples que las elipsoidales (a excepción de la esférica) conducirán a una 

sobrestimación de los valores de Ef. En el caso del comportamiento del módulo elástico al cortante 

Gf, éste mantiene la misma tendencia que Ef; i.e. una sobrestimación en todas las geometrías 

diferentes a las elipsoidales a excepción de la forma esférica, como se muestra en la Figura 4.13. La 

Figura 4.14 muestra la deformación de cada modelo analizado. Cabe hacer mención que, si bien 

algunas geometrías simples, como la cilíndrica o cónica, no representan la geometría real del VI, se 
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utilizaron con fines de comparación y para evaluar la viabilidad de utilizar modelos geométricos 

simples. 

 

 

 
Figura 4.12. Valores de Ef para diferentes geometrías del VI. 

 

 

 
Figura 4.13. Valores de Gf para diferentes geometrías del VI. 
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                      (a)               (b)               (c) 

 
                      (d)               (e)               (f) 

 

Figura 4.14. Modelos del VI deformados: a) cilíndrico, b) cilíndrico cerrado, c) esférico, d) elíptico, 

e) cónico, f) cónico truncado. 

 

Debido a que las diferentes geometrías del VI tienen el mismo comportamiento Ef, se propone un 

factor de rigidez relativa debido a la geometría, kg. Este factor se define como la relación entre el 

valor de Ef obtenido con una de geometría particular del VI y el correspondiente valor de Ef 

obtenido con la geometría elipsoidal (modelo de referencia). Los resultados de kg se muestran en la 

Figura 4.15, donde se puede observar que todas las geometrías, con excepción de la esférica, tienen 

valores de kg mayores que 1; es decir, todas las geometrías analizadas sobreestiman los valores de 

Ef. Los valores de kg correspondientes al valor de Ef máximo estimado por cada geometría se 

calcularon y se muestran en la Tabla 4.2. Estos valores se pueden usar para corregir el valor 

máximo de Ef obtenido a partir de geometrías simplificadas, tales como como la cilíndrica o 

esférica. Dado que los módulos de elasticidad Ef y Gf son proporcionales, los valores de kg son 

válidos para ambos parámetros. 
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Figura 4.15. Valores de kg para diferentes geometrías del LV. 

 

Tabla 4.2. Valores kg correspondientes al valor máximo de Ef predicho por cada geometría del LV. 

Geometría del VI kg 

Elipsoidal (referencia) 1.00 

Esférica 0.61 

Cilíndrica 2.21 

Cilíndrica cerrada  2.12 

Cónica  1.50 

Cónica truncada  1.64 

 

 

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 elásticas Ef y Gf  de la fibra cardiaca, éstas 

sí tienen un efecto sustancial sobre la magnitud de los valores estimados. Los modelos numéricos 

simples (es decir, geometrías simples, condiciones de frontera simples y un número pequeño de 

capas) ayudan a reducir el tiempo computacional y la complejidad de la solución. Sin embargo, el 

uso de tales modelos simplificados conducirá a una estimación incorrecta de las propiedades 

elásticas de la fibra cardiaca. No obstante, el efecto de los diferentes supuestos de modelado sobre 

los valores máximos previstos se puede estimar por medio de los factores de ajuste kcf, knc y kg. En 

consecuencia, si se usa un modelo simplificado para reducir el costo computacional, los valores 

máximos obtenidos por dicho modelo deberán ajustarse mediante estos factores con el objetivo de 

ser comparables con los resultados obtenidos usando un modelo más complejo. Por lo anterior, se 

propone el siguiente modelo de compensación para ajustar la solución obtenida mediante un modelo 

simplificado:  
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donde Ef y Gf son los valores corregidos del módulo elástico y módulo de elasticidad al corte de la 

fibra cardiaca, respectivamente; Efs y Gfs son los valores estimados utilizando un modelo 

simplificado; y kcf, knc y kg son los factores de rigidez relativa debido a las condiciones de frontera, 

el número de capas y la geometría del modelo simplificado, respectivamente.  

 

Para ilustrar el uso de este modelo se considera el siguiente ejemplo. El módulo de elasticidad 

máximo de la fibra cardiaca obtenido a partir de un modelo esférico sometido a una presión interna 

y externa, y cuya pared miocárdica fue dividida en 15 capas, es 274.86 kPa y ocurre a 0.472s del 

ciclo cardiaco. Para determinar el módulo de elasticidad corregido primero se determinan los 

factores de corrección necesarios. Dado que las condiciones de carga consideran presión interna y 

externa del VI, kcf=1. De la Tabla 4.1 se tiene knc=0.847 para 15 capas. Al tener una geometría 

esférica se obtiene de la Tabla 4.2 un valor kg=0.61. Sustituyendo estos valores en la ecuación (4.4) 

se obtiene un valor Ef corregido de 531.98 kPa, el cual representa un incremento de 93.55% con 

respecto a su valor original. En cuanto a Gf, éste se calcula mediante la ecuación (4.5) y tiene un 

valor 178.74 kPa, manteniendo la misma variación con respecto a su correspondiente valor original. 

 
Finalmente se puede decir que el uso de modelos simplificados para predecir el comportamiento 

elástico de las fibras cardiacas del VI es factible; sin embargo los valores estimados de las 

propiedades elásticas deberán ser ajustados para compensar el efecto de simplificar las condiciones 

de modelado. En general, los modelos simplificados conducen a un comportamiento de los 

parámetro elásticos de la fibra cardiaca similar a cuando se usan modelos más complejos, pero la 

magnitud de los parámetros estimados será distinta.  
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Capítulo 5. Comportamiento de las fibras cardiacas en condiciones post-

infarto 
 

5.1 Infarto y remodelación ventricular 
El infarto agudo de miocardio (IM) es una causa común de morbilidad y mortalidad prematuras de 

la población mundial [89]. El IM ocurre cuando una arteria coronaria aterosclerótica se ocluye por 

completo produciendo una isquemia del miocardio, la cual a su vez conduce a una necrosis de 

cardiomiocitos [90,91], provocando bajo desempeño de la función de bombeo del corazón y por 

ende en la calidad de vida del individuo que la sufre. Debido a la disposición  de los tejidos y a la 

forma geométrica del VI, uno de los infartos más 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 más importantes se encuentran 

la modificación de la matriz extracelular (MEC) [91,94] el aumento de la rigidez [95], la pérdida de 

elasticidad y contracción del tejido cardiaco [96-98], así como cambios en la geometría del corazón 

[99,100]. A los cambios estructurales que se presentan en el tejido cardiaco se les conoce como 

remodelación ventricular, y consisten en el aumento y adelgazamiento del segmento infartado, 

aumentando el volumen del VI [101]. En la MEC la remodelación ventricular se manifiesta en una 

modificación morfológica derivada de la síntesis de colágeno por la formación 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 granulación, y produce una 

reducción de la remodelación ventricular y, en consecuencia, una disminución de la insuficiencia 

cardiaca [94]. Sin embargo, este proceso tiene un efecto perjudicial: la disminución de la velocidad 

de conducción del miocardio y el aumento de la arritmia [100]. 

 

La rigidez del tejido cardiaco después del infarto se atribuye principalmente a un endurecimiento 

del área infartada y que aumenta progresivamente en un período de días a semanas. [104]. La 

rigidez miocárdica juega un papel central en la función diastólica del corazón, por lo que un 

aumento excesivo de la rigidez puede afectar el llenado diastólico[100]. Una característica inicial de 

un tejido isquémico es  el deterioro de su contractilidad [105], producto de la disminución de la 

fuerza de contracción del músculo dañado por la formación de un aneurisma que se presenta como 

un abultamiento del segmento dañado en la pared [96]. Cabe señalar que un IM pequeño no tiene un 

efecto sobre el miocardio [90]. Como efecto de la aparición de un aneurisma, se forma la zona 

límite (ZL), que causa una disminución en el rendimiento de la función cardiaca. La ZL se 

identifica como la zona de transición entre el miocardio normalmente grueso y el aneurisma [106]. 

El mecanismo exacto que conduce a la aparición de la ZL no se conoce aún con claridad [107]. 

 

Los cambios en la geometría y funcionamiento de un corazón que ha padecido un IM ocurren 

durante un período de tiempo que es significativamente más grande que un latido cardiaco. Dichos 

cambios están determinados en gran medida por los cambios en la forma de los cardiomiocitos  

[99,100]. Para comprender mejor el proceso de remodelación ventricular se presenta el diagrama de 

flujo mostrado en la Figura 5.1. 

 

Por otro lado, existe una clasificación del ataque cardiaco según su ubicación en la zona del 

ventrículo izquierdo, tomando el nombre de la posición en el tejido cardiaco. La Figura 5.2 presenta 

las regiones de división del VI en que se pueden presentar los IM. 
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Figura 5.1. Eventos que ocurren durante la remodelación ventricular post-infarto. 

 

 
Figura 5.2. Regiones del VI donde se presenta un IM. 

 

5.2 Trabajos previos 
La cuantificación de los esfuerzos en la pared ventricular y su comportamiento elástico es necesaria 

para una mejor comprensión de la mecánica ventricular normal y patológica. En la actualidad, no 

existen métodos confiables para medir directamente los esfuerzos en la pared y las propiedades 

elásticas en el tejido cardiaco. Aun cuando las propiedades de un corazón de cadáver son totalmente 

diferentes de las del tejido cardiaco vivo, Gupta et al. [94] realizaron una serie de mediciones de las 

propiedades mecánicas biaxiales del miocardio de oveja después de un infarto apical anterior. Por 

otro lado, con la llegada de las técnicas de imagenología 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 mecánicas 

constitutivas del miocardio pasivo y el esfuerzo residual de la  pared cardiaca durante la diástole a 

través de un método de imagenología 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 pequeños a través de cirugías. Posteriormente realizaron mediciones a las 4 y 13 

semanas mediante IRM in vivo, y finalmente los corazones fueron extirpados y examinados ex vivo 

por imágenes de tensor de difusión (ITD). Además, Zhang et al. [110] evaluaron la capacidad de la 

IRM e ITD  para examinar la degeneración 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 músculo, mientras que para los 

tejidos cardiacos infartados se observó la falta de fibras o la interrupción de éstas en las regiones 

infartadas. Por su parte, Morita et al. [111] probaron mediante ecocardiografías que la adición de 

materiales en zonas que han sufrido infarto reduce la expansión del infarto y la remodelación 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 optimización no lineal a 

través de un algoritmo de estimación de parámetros de materiales empleado un corazón canino in 

vivo.  

 

Más 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 ventrículo izquierdo infartado como una cáscara 

esférica, e incluso Vayo et al. [114] usó esta forma geométrica con aneurismas circulares y 

esféricos. Por su parte, Needleman et al. [115] modelaron al ventrículo como una esfera 

axisimétrica de espesor uniforme mientras que el tejido infartado se modela como una región de 

propiedades mecánicas alteradas. La curva de presión-volumen diastólica se determina 

numéricamente inflando pasivamente el modelo de membrana del ventrículo. También Chiaramida 

et al [116] desarrollaron un modelo MEF axisimétrico elipsoidal del VI, combinado con un modelo 

analógico eléctrico  capaz de analizar un IM de tamaño y ubicación específicos para determinar sus 

efectos en el flujo sanguíneo del VI. Guccione y colaboradores [117] usaron un modelo MEF 3D no 

simétrico de ovino para analizar un aneurisma con diferentes magnitudes del área del borde en 

coordenadas elipsoidales al comienzo del llenado diastólico. Posteriormente, Moustakidis y 

colaboradores [106], usaron IRM en combinación con MEF para modelar al miocardio como un 

material homogéneo, isotrópico y linealmente elástico. Los resultados demostraron que los cambios 

en los valores del esfuerzo ventricular izquierdo dependen de los cambios locales en la geometría 

(remodelación), y que los esfuerzos de pared más altos se encuentran en el pico de la sístole. Por su 

parte, Dong et al. [118] evaluó los efectos del infarto en función del volumen de cavidad del VI 

determinado por la presión. Para ello utilizaron un modelo 3D de un elipsoide truncado con un 

modelo eléctrico y un módulo de Young variable en el tiempo. Sun et al. [119] obtuvieron los 

parámetros del material sistólico del miocardio de una oveja con base en mediciones sistólicas in 

vivo, volúmenes del ventrículo izquierdo y presiones del ventrículo izquierdo. Para lograr lo 

anterior utilizaron una combinación de imágenes IRM, el MEF y un método de optimización.  La 

metodología propuesta por Sun [119] ha servido para demostrar que existe una transición lineal 

suave entre las propiedades elásticas de la ZL y la zona del tejido cardiaco sano más alejada de la 

zona necrótica provocada por el IM [120], así como también para examinar el efecto del IM en una 

región diferente del ventrículo izquierdo, en particular en las zonas aledañas a la válvula mitral 

[121]. Veress et. al [122] desarrollaron un modelo 4D cardiaco que se combina con un modelo MEF 

del VI que simula los daños causados por la isquemia para predecir los movimientos cardiacos y 

respiratorios. Modelaron los daños causados por el IM utilizando un modelo MEF basado en TC 
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(Tomografía computarizada) de alta resolución. 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 ubicación del infarto en la distribución del colágeno en el tejido 

cardiaco.  Por otro lado, Klepach et al. [124] desarrollaron un modelo MEF que simula el 

crecimiento del ventrículo izquierdo de un corazón infartado. Voorhees et al [103] determinaron la 

relación entre las propiedades del colágeno y la función del VI tomando en consideración un 

modelo MEF con una ecuación constitutiva que incluye orientación del colágeno, rigidez de la 

fibra, ángulo de inclinación 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 IM, así 

como la orientación de las fibras de colágeno en la zona infartada. Para ello utilizaron una 

combinación de MRI, cateterismo, MEF, y una metodología de optimización. Fan et al. [98] 

utilizaron un enfoque de modelado computacional basado en ecocardiografía para estudiar en 10 

pacientes las propiedades del material del VI y las condiciones de esfuerzo. Sáenz et al. [126] 

presentaron un modelo que describe los efectos de la muerte celular, el adelgazamiento de la pared 

y la degradación del colágeno que inicia con la dilatación ventricular después de un infarto de 

miocardio. 

 

Durante la revisión de los trabajos previos se ha podido observar que se ha a invertido mucho 

tiempo y esfuerzo en la comprensión de la remodelación ventricular post-infarto, el asunto se ha 

estudiado desde diferentes enfoques desde el análisis 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 degeneración tisular y la configuración de las fibras cardiacas en condiciones post-infarto. 

También, con la llegada del MEF se han podido modelar los VI infartados con geometrías muy 

simples como la esférica y la elipsoidal, para conocer el comportamiento de la presión y el volumen 

del flujo sanguíneo en el VI.  Además se ha podido modelar obtener modelos más reales del VI para 

cuantificar los esfuerzos en las paredes cardiacas y cuantificar cambios de volumen durante la 

remodelación ventricular  e identificar la magnitud de ZL así como su comportamiento elástico. 

Para este tipo de estudios, se han hecho diferentes consideraciones principalmente en cuanto a las 

propiedades del tejido cardiaco, ZL y tejido con aneurisma, geometrías lo que representa una 

oportunidad para el desarrollo de nuevos modelos y por ende de nuevos estudios.  

 

5.3 Parámetros post-infarto 
Después de un infarto de miocardio, la aparición de tejido necrótico derivado de la oclusión de la 

arteria coronaria induce una remodelación ventricular que altera la morfología y los parámetros 

funcionales del ventrículo izquierdo. 

 

5.3.1 Ciclo P-V post-infarto  

Shioura et al. [93] realizaron mediciones del ciclo presión-volumen en corazones de ratones sanos y 

corazones de ratones con un IM inducido. Las mediciones las realizaron durante la remodelación 

del ventrículo 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 análisis de bucle P-V puede 

utilizarse para evaluar cuantitativamente el deterioro gradual de la función cardiaca global, el cual 

parece deberse principalmente a una disminución de la función sistólica junto con una respuesta 

hipertrófica compensatoria después del IM. El comportamiento observado del ciclo P-V durante la 

remodelación ventricular se muestra en la Figura 5.3. Estos resultados pueden ser utilizados para 

definir el comportamiento de mamíferos grandes, incluyendo el humano.  



56 
 

 
 

a)                                                                     b) 

 
c)                                                                    d) 

 
e) 

Figura 5.3. Comportamiento PV en la cavidad cardiaca de ratones en condiciones post-infarto: a) 

condiciones sanas, b) 2 semanas c) 4 semanas , c) 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 función de escalamiento de los valores de volumen y presión entre ambos 

seres vivos. Para ello se considera primeramente la amplitud de la presión y el volumen del ciclo 

cardiaco de acuerdo a lo siguiente:  

 

 max minP P P  
 (5.1) 
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 max minV V V    (5.2) 

 

 

donde  P es la amplitud de la presión,  V es la amplitud del volumen, Pmax es presión máxima, Pmin 

es presión mínima, Vmax es el volumen máximo y Vmin es volumen mínimo.  

Posteriormente se calculan los valores de la presión y el volumen mínimos 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: 

 

  min min max max
Hn

Hi Ri Rn Hn

Rn

P
P P P P

P


  


 (5.3) 

  min min max max
Hn

Hi Ri Rn Hn

Rn

V
V V V V

V


  


 (5.4) 

 

donde el subíndice H denota medición en corazón humano, i semana post-infarto, n condiciones 

normales, y R medición en corazón de ratón. 

 

Una vez calculados estos parámetros se estiman los valores instantáneos de presión y volumen en 

un corazón humano a diferentes semanas después de haber ocurrido un ataque cardiaco. Para ello se 

utiliza una interpolación línea de acuerdo con lo siguiente:  

 

  , , min min
Ri

Hi j Hn j Hn Hi

Rn

P
P P P P

P


  


 (5.5) 

 

  , , min min
Ri

Hi j Hn j H n Hi

Rn

V
V V V V

V


  


 (5.6) 

 

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

 

Aplicando las ecuaciones anteriores a los datos de mediciones de presión y volumen del corazón en 

ratones en condiciones normales y en condiciones post-infarto, reportadas en [93], se obtienen los 

valores de presión y volumen del ciclo cardiaco en corazones humanos con IM a diferentes semanas 

de remodelación ventricular. Los resultados se muestran en la Figura 5.4. De estos resultados se 

puede observar que una vez que ocurre un IM, la presión de la sangre bombeada por el ventrículo 

disminuye y el volumen de la cavidad cardiaca aumenta a medida que avanza la remodelación 

ventricular. 



58 
 

 
Figura 5.4. Ciclos PV en seres humanos en condiciones normales y post-infarto a 2, 4, 6 y 10 

semanas. 

 

5.3.2 Índice de esfericidad (SI) 

El índice de esfericidad (SI) es un parámetro 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): 

 

 
a

SI
c

  (5.7) 

 

El SI mantiene su valor incluso cuando se produce un infarto apical [127]. El SI es un predictor de 

aumento de volumen de la cavidad cardiaca, e indicador de deterioro hemodinámico en el VI, 

además es un indicador de la manifestación regurgitación (filtración desde una válvula que no cierra 

del todo) mitral en la insuficiencia cardiaca [128,129]. En un estudio de ecocardiografía 2D, un 

valor SI <0.45 se considera favorable [130], y corresponde al valor del modelo utilizado en este 

estudio. El SI mantiene su valor aun cuando ocurre un infarto apical, donde los ejes largo y corto 

aumentan en la misma proporción para mantener una relación constante, excepto cuando los 

pacientes con infarto anterior desarrollan anormalidades en el funcionamiento de la válvula mitral 

[127]. 

 

Para determinar las dimensiones del modelo elipsoidal del ventrículo izquierdo bajo condiciones de 

remodelación ventricular y presión cero, se considera la siguiente ecuación correspondiente al 

volumen de un elipsoide prolato truncado:  

 

 
2 2
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3

3

c h
V a h

c



  (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 VI. 

 

Tomando en cuenta la definición del SI del cual se despeja c y h=c/3 , el volumen del elipsoide 

truncado se calcula como: 

 
38

81

a
V

SI


  (5.9) 

 

Por otra parte, la relación de volúmenes (rv) se define como el cociente entre el volumen mínimo del 

ciclo cardiaco (Vmin-i) y el volumen de la cavidad del VI a presión cero (Vc-i) en la semana i de 

remodelación ventricular:  

 
min i

v

c i

V
r

V





  (5.10) 

 

Para condiciones normales rv es  1.239 y se considera que este valor es constante durante toda la 

etapa de remodelación ventricular. Por lo tanto, el volumen del VI a una presión cero para cada 

semana de la remodelación ventricular (Vzi) se determina como: 

 

 min i
c i

v

V
V

r



   (5.11) 

 

A partir de los valores Vc-i y SI es posible determinar el semi-eje ari en condiciones de presión cero:  

  

 3
81

8

c i
ri

SIV
a


  (5.12) 

 

Así mismo se determina bri en condiciones de presión cero: 

 

 ri
ri

a
b

SI
  (5.13) 

 

Los valores calculados de ari, bri y V en las semanas posteriores a la remodelación ventricular se 

muestran en la Tabla 5.1. La Figura 5.6 muestra los cambios reflejados en el tamaño del VI durante 

el proceso de remodelación ventriculares y la Figura 5.7 muestra la variación del volumen de la 

cavidad del VI durante las semanas de remodelación ventricular. En ellas se observa que la cavidad 

ventricular tiene un crecimiento después de un IM, siendo los mayores tamaños de cavidad en las 

semanas dos y diez. El crecimiento inicial se debe principalmente a la necrosis de los miocitos. 

Posteriormente se presenta la cicatrización y granulación de la zona infartada que aumenta la 
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rigidez del tejido, ocasionando la reducción del volumen de la cavidad del VI durante las semanas 4 

y 6. Más adelante en la semana 10 se presenta isquemia de los cardiomiocitos adyacentes, 

aumentando el volumen de la cavidad cardiaca. 

 

Tabla 5.1. Parámetros geométricos del VI durante la remodelación ventricular. 
 

Semana 0 2 4 6 10 

ari [m] 0.019 0.029 0.025 0.024 0.028 

Bri [m] 0.043 0.063 0.056 0.052 0.062 

Vc-i (ml) 49.922 160.086 110.301 90.174 155.85 

 

 
Figura 5.6. Evolución del tamaño del VI durante de la remodelación ventricular. 

 

 
Figura 5.7. Comportamiento del volumen de VI durante la remodelación ventricular. 

 

 

5.4 Análisis de la fibra cardiaca en condiciones post-infarto 
 
5.4.1 Metodología de análisis 

Para estudiar el comportamiento elástico de las fibras cardiacas durante la remodelación ventricular 

posterior a un IM del tipo apical, se utilizó un método híbrido que combina las mediciones de 

presión y volumen del VI en períodos de remodelación ventricular y el MEF. El método híbrido 
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propuesto se muestra en la Figura 5.8 y corresponde al método utilizado anteriormente para analizar 

el comportamiento del corazón en condiciones sanas (ver sección 3.2), pero con algunas variantes  

de acuerdo a lo siguiente: 

a) Módulo de geometría 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 

ápex con espesor y altura variable.  

b) Módulo de propiedades del tejido. Determina las propiedades elásticas equivalentes para 

cada capa del VI, las cuales dependen del número de capas y el ángulo de inclinación de la 

fibra cardiaca. También asigna las propiedades mecánicas del tejido con aneurisma, el cual 

se considera como un material elástico, homogéneo e isotrópico. 

c) Módulo de condiciones de frontera. En este módulo 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) presión interna del VI a una 

determinada semana de remodelación ventricular, y b) presión externa del VI ejercida por la 

presión del VD. 

 

Las mediciones de presión y volumen del VI humano en condiciones posteriores al infarto 

corresponden a las obtenidas en la sección 5.3.1. 

 

El método propuesto se puede resumir de la siguiente manera. El proceso comienza en el módulo de 

geometría del modelo definiendo el número de capas en la pared ventricular, así como la altura y el 

grosor del aneurisma apical en un modelo elipsoidal del VI. El número de capas se utiliza en el 

módulo de propiedades del material para determinar el ángulo de hélice de la fibra para cada capa 

de tejido sano. A continuación, se determinan las propiedades elásticas efectivas de cada capa del 

tejido cardiaco considerando un valor inicial de Ef y las propiedades elásticas bien conocidas de los 

componentes de la matriz extracelular (Tabla 3.2), también se definen las propiedades elásticas del 

tejido con aneurisma (Tabla 5.1). Las condiciones de carga se definen en el módulo de condiciones 

de frontera y corresponden a las mediciones de presión del VI correspondientes a una determinada 

semana de remodelación ventricular posterior al infarto (sección 5.3.1), así como a la influencia de 

la presión del ventrículo derecho en condiciones normales (sección 3.5). Después de haber definido 

la geometría del modelo, las propiedades elásticas y efectivas del tejido cardiaco y del tejido con 

aneurisma, así como definir las condiciones de frontera, se crea un modelo axisimétrico del VI en el 

módulo 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 medición de volumen correspondiente a la medición de presión 

aplicada como condición de carga (ciclo cardiaco P-V). Si el volumen interno calculado a partir de 

la simulación MEF coincide con la medición de volumen, entonces el valor Ef es correcto; de lo 

contrario, se estima un nuevo valor de Ef utilizando un enfoque de bisección, y el procedimiento se 

repite hasta que se alcanza el valor correcto de Ef. Este método híbrido se usa para cada conjunto de 

mediciones P-V con el fin de determinar el valor Ef a lo largo del ciclo cardiaco posterior a un IM.  

 

El método híbrido propuesto se implementó en Matlab® y Comsol®, donde se llevan a cabo las 

simulaciones FE. 
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Figura 5.8. Diagrama de flujo del método híbrido para determinar Ef en un modelo de VI con 

aneurisma. 

 

5.4.2 Modelado geométrico 

Entre los diversos modelos examinados por diferentes investigadores, la opinión general es que un 

elipsoide de revolución es la mejor representación del ventrículo 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 deformación a presión cero durante la remodelación ventricular varía según 

el tiempo posterior el infarto, pero mantiene constante su valor SI [127]. La Figura 5.9 muestra el 

modelo geométrico del VI con la composición laminar del tejido cardiaco y sus respectivos ángulos 

de inclinación de fibras, así como el aneurisma apical provocado por el infarto. 
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Figura 5.9. Estructura laminar del tejido miocárdico y geometría del aneurisma apical. 

 

5.4.3 Propiedades de los materiales 

La pared del tejido miocárdico sano se considera como una estructura laminar [7], por lo cual se 

asumen las mismas consideraciones tomadas en cuenta en la sección 3.4 para determinar sus 

propiedades equivalentes. Por otro lado, el tejido necrótico presente en la zona del aneurisma se 

considera como un volumen sólido con las propiedades elásticas propuestas por Janz y Waldron 

[104], las cuales se muestran en la Tabla 5.2. En este trabajo se desprecian las propiedades elásticas 

de la ZL debido a la incertidumbre de su tamaño [106].  

 

 

Tabla 5.2. Propiedades elásticas del tejido con aneurisma 
Tipo de tejido E [Pa]  Referencia 

Tejido de 

aneurisma  

144174.41 0.45 [103] 

 
5.4.4 Condiciones de frontera  

Los valores del ciclo P-V del VI en una semana específica de remodelación ventricular son 

determinados a partir de las mediciones del ciclo P-V en condiciones normales obtenidos por la 

aproximación de serie de Fourier de 8 coeficientes (ecuación 3.26) presentada en la sección 3.5, 

dichos valores de presión 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 fórmulas para calcular presión y volumen en el VI durante la 

remodelación ventricular 

Semana 0 2 4 6 10 

Pr  [Pa] 13598.84 11838.99 10799.08 10065.81 8265.96 

PminH [Pa] 0 532.85 532.85 532.85 532.85 

Vr [m
3] 2.80E-08 1.20E-08 1.95E-08 2.20E-08 1.80E-08 

VminH [m
3] 0.00E+00 1.97E-04 1.36E-04 1.11E-04 1.92E-04 

 

 

5.5 Resultados y discusión 
 

5.5.1 Módulo de elasticidad de las fibras cardiacas post-infarto 

Durante el proceso de remodelación ventricular se presentan cambios en el ciclo P-V y la geometría 

del VI, por lo que se espera que el comportamiento elástico de las fibras cardiacas también varíe. 

Para verificar el comportamiento del Ef en condiciones post-infarto, se considera el modelo 

geométrico en condiciones normales, así como las mediciones de presión y volumen en condiciones 

normales, pero con un aneurisma de 10 mm altura con respecto al ápex, y con un espesor de 

aneurisma variable de 2.5 mm,  4.5 mm,  6.5 mm y 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 Ef cuando se 

presenta la presión máxima durante la sístole. Por el contrario, cuando el espesor de la pared 

ventricular afectada por el aneurisma aumenta, los valores de Ef disminuyen. Este comportamiento 

se debe a que al haber menos tejido rígido en la pared ventricular, las fibras cardiacas tienden a 

esforzarse más. El valor Ef correspondiente al valor más grande de espesor de aneurisma es 2.4% 

menor que el valor Ef correspondiente a las condiciones normales, mientras que el valor Ef  

correspondiente al espesor más pequeño de aneurisma es 7.81 % mayor que el valor Ef 

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. 
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Figura 5.10. Comportamiento de Ef versus dimensión del espesor del aneurisma. 

 

Para evaluar el desempeño elástico de las fibras cardiacas en condiciones post-infarto, se analiza el 

comportamiento del Ef en el VI considerando aneurismas apicales con alturas de 10 mm, 20 mm y 

29 mm, y con un espesor de aneurisma de 8.5 mm. Las Figuras 5.11 a 5.14 muestran el 

comportamiento obtenido de Ef para las diferentes alturas de aneurisma y tiempos post-infarto. De 

estos resultados se observa que el módulo elástico de la fibra cardiaca aumenta de manera 

proporcional conforme aumenta la altura que determina el tamaño del aneurisma. Además, se 

observa que en las dos primeras semanas de remodelación ventricular los valores de Ef obtenidos 

son mucho mayores que los correspondientes a un corazón en condiciones normales (sanas), 

mientras que a las cuatro semanas los valores Ef en condiciones de remodelación y en condiciones 

normales son casi iguales, y a partir de la semana 6 los valores Ef  en condiciones de remodelación 

son cada vez más pequeños en relación a sus homólogos en condiciones normales. Este 

comportamiento se debe a que en la segunda semana de remodelación ventricular el volumen de la 

cavidad cardiaca aumenta considerablemente, mientras que la presión de bombeo sanguíneo 

disminuye, provocando que para que el VI mantenga la contracción de bombeo necesario las fibras 

cardiacas deben sobre esforzarse más y aumentar la frecuencia cardiaca. Por otra parte, durante la 

semana 4 y 6  el volumen del VI disminuye debido a la granulación, y se acompaña con una 

disminución mínima de la presión ejercida en la cavidad cardiaca, generándose una mejor condición 

de operación que en la semana dos. Finalmente en la semana 10 el volumen de la cavidad cardiaca 

aumenta debido a la necrosis de los cardiomiocitos aledaños a la zona con aneurisma y al descenso 

de la presión en el VI.  
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                                             (a)                                                                          (b) 

Figura 5.11. Ef a dos semanas post-infarto: a) ciclo completo, b) acercamiento en etapa de diástole. 

 

 

 
                                             (a)                                                                          (b) 

Figura 5.12. Ef a cuatro semanas post-infarto: a) ciclo completo, b) acercamiento en etapa de 

diástole. 
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                                             (a)                                                                          (b) 

Figura 5.13. Ef a seis semanas post-infarto: a) ciclo completo, b) acercamiento en etapa de diástole. 

 

 

 
                                             (a)                                                                          (b) 

Figura 5.14. Ef a diez semanas post-infarto: a) ciclo completo, b) acercamiento en etapa de diástole. 

 

Para cuantificar la variación del comportamiento de Ef a diferentes alturas de aneurisma y a 

diferentes semanas del período de remodelación ventricular, se definieron dos factores: el factor 

sistólico (fs) y el factor diastólico (fd). Estos factores se definieron de acuerdo a las siguientes 

relaciones:  
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donde Efmax-i es el valor de Ef correspondiente al valor máximo de la sístole en cada condición de 

remodelación, Efmax-n es el valor máximo de Ef de la sístole en condiciones normales, Efmin-i es el 

valor mínimo de Ef en cada condición de remodelación, y Efmin-n es el valor mínimo de Ef de la 

diástole en condiciones normales.  

 

Los resultados de fs y fd calculados se muestran en la Tabla 5.4 y la Tabla 5.5, respectivamente. 

Estos resultados revelan que los valores de fs 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 remodelación 

ventricular. También se observa que estos valores son más elevados a mayores alturas de 

aneurisma. Por otro lado, en lo que respecta a fd, se observa que los valores más altos se presentan a 

las primeras semanas de remodelación ventricular disminuyendo hasta la semana 6, y a partir de la 

semana 10 el valor del factor vuelve aumentar, un comportamiento similar a la variación del 

volumen VI durante la remodelación ventricular. También se observa que fd disminuye conforme 

aumenta la altura del aneurisma, lo cual se debe principalmente a que el tejido con aneurisma es 

más rígido que los Ef determinados durante la diástole, por lo que al haber más cantidad de tejido 

necrótico las fibras cardiacas tienden a sobrecargarse menos. 

 

 

Tabla 5.4.Valores de fs en la etapa de remodelación ventricular. 

    Semanas 

  

 

2 4 6 10 

Altura de 

aneurisma 

[mm] 

10 2.48 0.74 0.52 0.37 

20 3.04 0.79 0.54 0.37 

29 6.04 0.98 0.64 0.39 

 

 

Tabla 5.5. Valores de fd en la etapa de remodelación ventricular. 

 

    Semanas 

  

 

2 4 6 10 

Altura de 

aneurisma 

[mm] 

10 11.53 4.85 2.81 5.65 

20 10.76 4.36 2.41 5.22 

29 9.31 3.34 1.63 4.27 

 

 

Para observar la relación entre la variación que existe entre la presión diferencial del ciclo cardiaco 

(P) entre el volumen sistólico o volumen de eyección (V) se define la relación hemodinámica 

(Rh) como: 

 

 h

P
R

V





 (5.16) 

 

El comportamiento de Rh durante la remodelación ventricular post-infarto se muestra en la Figura 

5.15, donde se observa que éste parámetro es mayor a inicios de la remodelación ventricular y va 

descendiendo a medida que el número de semanas transcurre. 
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Figura 5.15. Variación de Rh durante la remodelación ventricular post-infarto 

 

De acuerdo con los resultados anteriores, se observa que hay dos condiciones que afectan el 

comportamiento elástico de la fibra cardiaca posterior a un IM: a) las mediciones de presión y 

volumen correspondientes a un período de remodelación ventricular, y b) la altura del aneurisma. 

La primera condición influye en la determinación de la nueva geometría del VI post-infarto, así 

como en la definición de las nuevas condiciones de carga y expansión que se deben cumplir. La 

segunda condición afecta la arquitectura de los materiales y el comportamiento estructural del VI.  

 

Durante la sístole el VI debe contraerse para bombear sangre a todo el cuerpo, por lo que Ef 

aumenta. Cuando hay un aneurisma en el VI, la rigidez del tejido necrótico es mucho menor que la 

rigidez del tejido sano lo que provoca que Ef aumente más allá de los valores que se tienen en 

condiciones normales y esto es más evidente cuando se tienen mayores alturas de aneurisma por 

ejemplo cuando se  tiene una altura de aneurisma de  29 mm donde Ef  es 600%, 100%, 64%, 38%, 

del Ef  obtenidos en condiciones normales las semanas 2, 4, 6 y 10 respectivamente. Por otra parte 

durante la diástole el tejido necrótico 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 más  y más aún 

cuando se tienen mayores volúmenes de tejido afectado por un IM  Finalmente, el comportamiento 

Ef  durante la sístole es directamente proporcional al comportamiento de Rh  durante el proceso en el 

que se lleva a cabo la remodelación ventricular y en este mismo periodo en la etapa diastólica el Ef  

presenta el mismo comportamiento que Vc. 

 

Cabe señalar que, aunque los valores Ef 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 presión y volumen del ciclo cardiaco han cambiado, la 

capacidad de bombeo del corazón se ve disminuida.  

 

5.5.2 Desempeño del VI post-infarto 

Con el objetivo de analizar de forma general el rendimiento del ventrículo izquierdo en el período 

de remodelación ventricular, se proponen varios índices de desempeño. Estos índices se dividen en 

aquellos que se obtienen a partir del ciclo P-V y aquellos que involucran Ef de forma individual o 

combinados con otros parámetros. Entre los índices del primer grupo se encuentran los índices de 

presión, los índices de volumen y el índice de rendimiento, mientras que en el segundo grupo se 

incluyen el índice elástico y el índice de trabajo. 
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Índice de presión (IP) 

El índice de presión (IP) se define como la razón de la presión máxima en condiciones de 

remodelación ventricular (Pmax_aneurisma) y la presión máxima en condiciones sanas (Pmax_sano):  

 

 
max_

max_sano

100
aneurismaP

IP
P

   (5.17) 

El comportamiento del valor IP a lo largo de la remodelación ventricular post-infarto se muestra en 

la Figura 5.16. Estos resultados muestran que después de un IM hay una disminución en la presión 

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 corazón reduce su capacidad de 

bombear sangre con el mismo nivel de presión que en condiciones sanas. Es importante mencionar 

que el índice de presión no involucra los cambios geométricos del VI durante la remodelación 

ventricular ni los volúmenes de la cavidad cardiaca.  

 

 
Figura 5.16. Comportamiento del índice de presión. 

 

Índice de volumen (IG) 

El índice de volumen (IG) se define como la relación porcentual del volumen de eyección del ciclo 

cardiaco en condiciones de remodelación ventricular (Ganeurisma) y el volumen de eyección del ciclo 

cardiaco en condiciones normales (Gsano) 

 

 100aneurisma

sano

G
IG

G
   (5.18) 

 

El volumen de eyección del ciclo cardiaco, G, se define como la amplitud o desplazamiento 

volumétrico del ciclo cardiaco, para cualquier condición, 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 remodelación el VI funciona por debajo de sus condiciones normales de bombeo en 

términos de volumen de sangre enviada al cuerpo. El IG más bajo se presenta a las dos semanas, y 

el IG más 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 presión cero 

(ver Figura 5.7). El índice IG no considera el valor de la presión durante el periodo de remodelación 

ventricular. 
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Figura 5.17. Comportamiento de IG. 

 

Índice elástico (IE) 

El índice elástico (IE) se define como la relación porcentual del valor máximo Ef del VI bajo 

condiciones de aneurisma (Efmax_aneurisma) y su contraparte en condiciones normales (Efmax_sano), se 

determina de acuerdo a: 

 
f max_aneurisma

f max_sano

100
E

IE
E

   (5.19) 

 

El comportamiento del índice elástico 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 remodelación ventricular el valor de este índice 

converge a un solo valor (37%) sin importar el tamaño del aneurisma. También se puede observar 

que el IE presenta valores más 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 remodelación ventricular, el valor IE disminuye, normalizando 

su comportamiento después de la semana cuatro. Por lo tanto, se concluye que cuanto mayor es el 

tamaño del aneurisma, se tiene un mayor sobreesfuerzo en las fibras cardiacas en las primeras dos 

semanas posteriores al IM, pero disminuye conforme la remodelación progresa.  
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Figura 5.18. Comportamiento de IE. 

 

Índice de bombeo (IB) 

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

corazón mediante la siguiente ecuación: 

 CB P V    (5.20) 

 

Posteriormente se determina el IB como la relación porcentual de CB en condiciones de aneurisma 

(CBaneurisma) y CB en condiciones normales (CBsano): 

 

 100aneurima

sano

CB
IB IP IG

CB
     (5.21) 

 

El comportamiento de IB se muestra en la Figura 5.19, en donde se puede observar que su valor más 

bajo se presenta en las semana dos de remodelación 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 índice de 

bombeo del corazón está 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 reducción en la presión sistólica y la reducción del volumen de eyección del VI. 
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Figura 5.19. Comportamiento de IB durante la remodelación ventricular. 

 

Índice de desempeño (ID) 

El índice de desempeño (ID) tiene como objetivo cuantificar el desempeño 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 índice de volumen, el índice de presión y el índice elástico en un solo índice de 

acuerdo a la siguiente expresión:   

 

 

 
max_

max_sano

. . 100
aneurismaaneurisma sano

sano aneurisma

PG E IG IP
ID

G P E IE


    (5.22) 

 

El comportamiento del índice de desempeño con respecto al tiempo se muestra en la Figura 5.20. 

En esta figura se observa que justo después del IM el desempeño del corazón es muy bajo (ID 

menores al 20%), independientemente de la altura del aneurisma. Sin embargo, este desempeño 

mejora después de la semana 2, alcanzando su valor más 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 

desempeño del VI es inversamente proporcional a la altura de aneurisma. Por otro lado, aunque se 

observa una mejoría y estabilidad del comportamiento cardiaco después de la semana 6, las 

semanas previas son críticas porque en este período puede haber otra complicación cardiaca y 

alterar por completo el rendimiento cardiaco. 
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Figura 5.20. Comportamiento del índice de desempeño.  

 

Los IE e ID (Figuras  5.18 y 5.20) muestran que la condición crítica de operación se presenta en la 

semana dos del periodo de remodelación ventricular post-infarto, pero a partir de la semana cuatro 

comienza la mejoría 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 presión diferencial en el ventrículo izquierdo desciende y los 

volúmenes sistólicos o de eyección están por debajo de las condiciones normales reduciendo la 

capacidad de bombeo del corazón, esto se ve reflejado en el comportamiento del IB durante el 

periodo de remodelación que indica la disminución en capacidad de compresión del musculo 

cardiaco. 

 

El drástico aumento de Ef reflejado en el IE e ID así como la disminución y estabilización de estos 

parámetros en las semanas subsiguientes aún por debajo de las condiciones de normalidad está 

asociado con el decremento constante de la presión diferencial y al aumento variable de la cavidad 

del VI durante el transcurso de las semanas correspondientes a la remodelación ventricular post-

infarto. Si se despreciaran estos cambios reflejados en el ciclo P-V, se observaría una aparente 

mejoría en la función 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 

parámetro se debe principalmente al drástico aumento de la cavidad cardiaca debido a la formación 

de la zona con aneurisma en el área afectada por el IM en las primeras dos semanas de la 

remodelación ventricular, seguida de la disminución de la cavidad cardiaca producto del  proceso de 

granulación en las semanas cuatro y seis posteriores al infarto, para luego aumentar el volumen del 

VI debido a la ampliación de la zona con aneurisma en la semana 10. Los cambios ya descritos 

disminuyen la capacidad de bombeo del corazón que induce a  un aumento en la frecuencia cardiaca 

para mantener la misma cantidad de flujo sanguíneo que el cuerpo humano requiere para mantener 

su funcionalidad. 
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Capítulo 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 oclusión en la arteria coronaria, lo que 

provoca la reducción de la contractilidad del tejido y la distorsión de la estructura del corazón, 

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 músculo cardiaco se mueva sin sincronía por la aparición de 

una región asinérgica (falta de coordinación en el movimiento) total o parcial en la pared 

miocárdica, 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 

corazón y por ende su eficiencia de bombeo. Este problema se incrementa conforme transcurre el 

tiempo post-infarto por lo cual es urgente la búsqueda de soluciones para paliarlo [133,134]. 

 

6.2 Cirugía de restauración ventricular (CRV) 
En la mayoría de los casos de insuficiencia cardiaca, el VI asume una forma esférica dilatada, lo 

cual ocasiona que disminuya la eficiencia de la contracción ventricular. Con el transcurso de los 

años, se han propuesto diversas alternativas quirúrgicas para detener y revertir la remodelación 

ventricular, disminuyendo la insuficiencia cardiaca y mejorando la supervivencia en los pacientes. 

La cirugía de restauración cardiaca (CRV) tiene el propósito de restaurar la forma elipsoidal normal 

del ventrículo izquierdo a partir de su forma globular descompensada [131,135]. Los fines que se 

persiguen al realizar cirugías para restaurar el VI son: (1) alivio de la isquemia por 

revascularización coronaria; (2) reducción del volumen ventricular; (3) mejorar la función mecánica 

del ventrículo; (4) restauración a una geometría ventricular normal; (5) reducción del incremento de 

volumen por la reparación de la válvula mitral; y (6) lograr que las fibras cardiacas del tejido sano 

puedan recuperar sus condiciones óptimas de trabajo. Las técnicas de reparación del aneurisma en 

el VI se clasifican ampliamente como reparación lineal o reparación 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 reconstrucción 

ventricular en pacientes tratando las áreas acinéticas y disinéticas con técnicas quirúrgicas en 

pacientes con insuficiencia cardiaca congestiva, en conjunto con la aplicación de injertos de 

derivación de la arteria coronaria [134,137,139-141]. La técnica de Dor utiliza un parche insertado 

dentro del ventrículo en el músculo contráctil en sustitución de tejidos con aneurisma, los cuales se 

han removido para reconstruir la cavidad ventricular a sus condiciones normales. La introducción 

del parche permite la revascularización eventual de las arterias coronarias [142,143]. Varios 

estudios han demostrado que la cirugía de Dor es un procedimiento seguro que mejora la eficiencia 

de bombeo del VI, la función sistólica y diastólica, la supervivencia a largo plazo y el volumen de 

eyección, además de reducir el volumen, y la disincronía del VI [144].  

6.3 Trabajos previos 
Desde las primeras cirugías en las que se aplicó la técnica de Dor, ha existido la preocupación de 

evaluar si se han cumplido los objetivos trazados al implementar dicha técnica. Por lo anterior, 

varios trabajos de investigación se han desarrollado, entre los que destacan el trabajo de Tulner et 

al. [144], quienes midieron las presiones (P) y los volúmenes (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 cirugía de Dor logra la normalización de los volúmenes del VI y mejora la función 
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sistólica y su eficiencia mecánica al reducir los esfuerzos en la pared ventricular y la disincronía 

mecánica. 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 ápex a la base. Después de dieciséis semanas de haber ocurrido el IM, se realizó el 

procedimiento de Dor y mediante IRM se midieron los volúmenes del VI antes y después de la 

cirugía. Los resultados demostraron que el procedimiento de Dor reduce significativamente el 

volumen de cavidad del VI a diferencia de la reparación lineal. 

 

El método del elemento finito (MEF) también ha sido de mucha utilidad para el análisis del efecto 

de la CRV. Por ejemplo, Pantoja et al. [145] con el propósito 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 aplicación 

de la cirugía de Dor.. Los parches de Dacrón se simularon como elípticos y en el 25% del área del 

infarto se contempló una sutura virtual. En sus modelos se consideró el desempeño del miocardio 

durante la sístole y la diástole, y se observaron reducciones en el esfuerzo de la fibra cardiaca y en 

los volúmenes del VI. Por otro lado, Dang et al. [146] crearon un modelo mecánico MEF del VI a 

partir de ecocardiogramas de ovino. El área superficial de la región afectada por el IM se redujo a la 

mitad y el tejido miocárdico donde se aplicó el parche se duplicó en grosor para simular la 

superposición del tejido sobre el parche. El modelo fue sometido a un rango de presiones 

fisiológicas, observándose que la rigidez de los parches reduce el volumen sistólico. En otro trabajo 

Dang et al. [139] propusieron la cirugía de restauración ventricular sin utilización de parche 

ventricular. Para ello utilizaron un modelo MEF de corazones de ovejas afectadas por IM, el cual se 

comparó con una restauración ventricular con parche. Se desarrollaron simulaciones separadas del 

modelo con tamaños LV normales y dilatados. En todos los casos el volumen sistólico disminuyó 

mientras que la fracción de eyección aumentó. Ambos tipos de CRV mejoraron la funcionalidad en 

los ventrículos dilatados, y la reducción en el volumen sistólico después de CRV sin parche fue 

mínima. De igual manera, Lee et al. [147] desarrollaron modelos MEF del VI antes y después de la 

CRV basándose en mediciones IMR. Los resultados indicaron que hubo una mejoría en las 

funciones diastólica y sistólica. Además se encontró que la distribución de los esfuerzos en las 

fibras cardiacas se uniformizó y el esfuerzo máximo de la fibra cardiaca se reduce 

aproximadamente en un 50%. 

 

Por su parte, Vetter et al. [131] desarrollaron un modelo MEF para predecir la hemodinámica 

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 diastólico final y la masa de las paredes del VI, además de la cantidad de masa 

de aneurisma extirpada que osciló entre el 5% y 40 % de la masa del VI. También se consideraron 

las propiedades del miocardio lineales, isotrópicas y homogéneas, considerando un módulo de 

elasticidad de la fibra que varía con el tiempo. Los resultados de la simulación sugirieron que existe 

un punto de operación óptimo para la eliminación del infarto tomando en consideración el gasto 

cardiaco como criterio de rendimiento. 

 

6.4 Procedimiento de la cirugía de Dor 
Desde 1984, Dor y sus colaboradores propusieron que para reparar quirúrgicamente el VI en 

condiciones post-infarto, se utilizara un parche sintético insertado dentro del ventrículo en el 

músculo contráctil para excluir todas las áreas acinéticas y reconstruir la cavidad ventricular en 

condiciones normales, permitiendo la revascularización eventual de las arterias coronarias [148]. La 

cirugía de Dor o también llamada cirugía de restauración del ventrículo izquierdo, se realiza de 

acuerdo con el siguiente procedimiento [149]:  
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1. Se anestesia al paciente.  

2. Por medio de una sonda de ecográfica se evalúa el ventrículo izquierdo para determinar la 

posición del aneurisma.  

3. Se realiza una estereotomía media y se expone el corazón.  

4. Al paciente se coloca un bypass cardiopulmonar.  

5. Se realiza una derivación de la arteria coronaria.  

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

7. Si se identificó coágulo en el aneurisma, se abre y se retira el coágulo antes de retirar la 

pinza (Figura 6.1a).  

8. La cavidad del ventrículo izquierdo se examina cuidadosamente y se extrae cualquier 

trombo intracavitario. La inspección visual y la palpación identifican el borde entre el tejido 

cicatricial aneurismático y el miocardio contraído viable (Figura 6.1b).  

9. Después de determinar la extensión de la cicatrización endocárdica, se coloca una sutura 

con bolsa de polipropileno 2-0 alrededor de toda la circunferencia de la base del aneurisma, 

en la unión de la cicatriz y el miocardio (Figura 6.1c).  

10. El parche endocárdico se fija en su lugar con suturas verticales de colchón 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 apósito de fieltro.  

 

 

 
Figura 6.1. Cirugía de Dor: a) corte en la zona con aneurisma, b) extracción de trombos e 

identificación de las zonas de borde, c) sutura en la zona de borde, d) colocación del parche. [150] 
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6.5 Análisis de la fibra cardiaca posterior a la cirugía de Dor  

6.5.1 Metodología 

Para determinar el módulo de elasticidad de la fibra cardiaca, Ef, después de una cirugía de Dor se 

utiliza un método hibrido inverso, similar al que se utilizó para analizar el corazón en condiciones 

sanas. El método propuesto se muestra en la Figura 6.2 y comprende los siguientes cuatro módulos: 

  

a) Módulo de geometría del modelo. Se utiliza para crear el modelo geométrico, que en este 

caso corresponde a una geometría elipsoidal del VI con 21 capas, con un espesor de 

aneurisma variable, y con una altura de aneurisma con respecto al ápex de 20 mm. 

b) Módulo de propiedades del tejido. Responsable de calcular las propiedades elásticas 

equivalentes del tejido cardiaco sano,  considerando el número de capas y el ángulo de 

inclinación de la fibra cardiaca. Además, se definen las propiedades elásticas del parche de 

Dacrón y del tejido aneurismático, las cuales se consideran lineales, isotrópicas y 

homogéneas. 

c) Módulo de condiciones de frontera. En este módulo las condiciones de carga se definen y 

aplican al modelo del VI. Se pueden definir dos condiciones principales de carga: (a) 

presión interna del VI y (b) presión externa del VI ejercida por la presión del VD. La 

presión interna del VI, corresponde a dos semanas que inicia la remodelación ventricular 

porque allí se presenta la condición más crítica de desempeño de las fibras cardiacas, un 

descenso de la presión sanguínea acompañada de un aumento en las dimensiones de la 

cavidad cardiaca.   

d) Módulo MEF inverso. Este módulo 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 híbrido propuesto para estimar Ef del VI en condiciones de CRV. 

 

La metodología que se propone se puede resumir de la siguiente manera. El proceso comienza en el 

módulo de geometría del modelo definiendo una forma geométrica elipsoidal, el número de capas 

que conforma la pared del tejido, la altura con respecto al ápex del aneurisma apical, y el espesor 

del parche de Dacrón que se ubica en todo el perímetro de la zona necrótica, parte interna del VI. Se 

considera que el grosor de la zona restaurada con la adición 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 remodelación ventricular. En el tejido sano, el número de capas se utiliza en 

el módulo de propiedades del material para determinar el ángulo de hélice de la fibra para cada capa 

de este tejido. A continuación, se determinan las propiedades elásticas efectivas de cada capa del 

tejido cardiaco considerando un valor inicial de Ef, y las propiedades elásticas ya conocidas de los 

componentes de la matriz extracelular (Tabla 3.2). También se definen las propiedades elásticas del 

tejido con aneurisma (Tabla 5.1) y el Dacrón. Las condiciones de carga se definen en el módulo de 

condiciones de frontera y corresponden a las mediciones de presión del VI correspondientes a la 

segunda semana de remodelación ventricular posterior al infarto (sección 5.3.1), así como a las 

mediciones de presión del ventrículo derecho en condiciones normales (sección 3.5). 
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Posteriormente se crea un modelo axisimétrico del VI en el módulo 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 medición 

de volumen correspondiente a la medición de presión aplicada como condición de carga (ciclo 

cardiaco P-V). Si el volumen interno calculado a partir de la simulación MEF coincide con la 

medición de volumen, entonces el valor Ef es correcto; de lo contrario se estima un nuevo valor de 

Ef utilizando un enfoque de bisección, y el procedimiento se repite hasta que se alcanza el valor 

correcto de Ef. Este método híbrido se usa para cada conjunto de mediciones P-V con el fin de 

determinar el valor Ef a lo largo del ciclo cardiaco posterior a un IM y cirugía de Dor.  

El método híbrido propuesto se implementó 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 geometría se divide en tejido sano y tejido 

con aneurisma, del cual se considera una altura de 20 mm con respecto al apex; en este último, 

como se establece en la cirugía de Dor, se remueve parte del tejido con aneurisma y en sustitución 

se coloca el parche de Dacrón de 1.21 mm, 2.83 mm y 3.64 mm de espesor. El modelo utilizado 

para el estudio de la cirugía de Dor, se muestra en la Figura 6.3. 

 

 
Figura 6.3. Modelo axisimétrico FEM del VI con cirugía de restauración ventricular 

6.5.3 Propiedades de los materiales 

La estructura de la pared del tejido miocárdico sano se considera laminar [7], por lo cual se 

considera el modelo utilizado para determinar las propiedades elásticas equivalentes en materiales 

fibrosos propuesto en la sección 3.4. Por otro lado, el tejido con aneurisma se considera como un 

material elástico isotrópico con propiedades mostradas en la Tabla 5.1. En cuanto al material del 

parche se utiliza el Dacrón o PET (polietileno tereftalato por sus siglas en inglés), el cual es una 

resina plástica que se utiliza para remplazar tejidos vivos, causando muy pocas reacciones debido a 

que es químicamente inocuo. Las propiedades mecánicas del Dacrón son E = 3.15 MPa y = 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 sección 5.3.1 y corresponden a la 

segunda semana de remodelación ventricular post-infarto, que es cuando se tiene la condición más 

crítica posterior a un infarto (un descenso de la presión en el VI acompañado de un aumento de la 

cavidad en el VI). Para este estudio se considera sustituir parte del tejido con aneurisma por un 

parche de tamaño similar al tejido removido y manteniendo el mismo volumen de la cavidad 

cardiaca. Al considerar estas condiciones de frontera se obvian la disminución de las dimensiones 

de la cavidad cardiaca y la mejora de los parámetros del ciclo que son dos de los objetivos de la 

cirugía de Dor. 

6.6 Resultados y discusión 

6.6.1 Módulo de elasticidad de las fibras cardiacas 

La Figura 6.4 muestra los valores de Ef obtenidos a partir de los modelos de VI restaurados a través 

de la cirugía de Dor. En esta figura también se muestran los valores de Ef para condiciones sanas y 

para las condiciones con aneurisma antes de la cirugía de Dor. De estos resultados se observa que 

los valores de Ef para las diferentes condiciones mantienen la misma tendencia a lo largo del ciclo 

cardiaco. También se observa que los valores predichos de Ef para las condiciones de cirugía de 

Dor, son independientes del espesor del parche; es decir, el espesor del parche no tiene influencia en 

el valor de Ef. Al comparar los valores de Ef obtenidos de modelos de cirugía de Dor, con sus 

homólogos obtenidos de modelos en condiciones normales y de remodelación ventricular, se 

aprecia que los valores mayores de Ef corresponden a las condiciones de remodelación ventricular, 

seguidos por los obtenidos en modelos con cirugía de Dor, y finalizando con los predichos para las 

condiciones normales. Estos resultados indican que la implementación de los parches cardiacos en 

los corazones que han padecido infarto y que están en proceso de remodelación ventricular, es 

efectiva para disminuir los valores elevados de Ef durante las condiciones críticas de remodelación 

ventricular. Esto quiere decir que con la CRV las fibras cardiacas durante la etapa de sístole se 

esfuerzan menos en comparación con las fibras cardiacas cuando el VI no han sido sometidos a la 

cirugía 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. 

 

 
Figura 6.4. Comparación de Ef en modelos con cirugía de Dor versus Ef obtenidos en modelos con 

remodelación ventricular y en condiciones normales. 
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También se calculan los valores del módulo elástico al cortante de las fibras cardiacas, Gf, a partir 

de los valores Ef y del módulo de Poisson,f. Los resultados se muestran en la Figura 6.5, 

observándose el mismo comportamiento de Gf que el de Ef, pero con magnitudes menores, 

aproximadamente el 33% de los valores de Ef.  

 

 
Figura 6.5. Comparación de Gf  en modelos con cirugía de Dor versus Gf  obtenidos en modelos con 

remodelación ventricular y en condiciones normales. 

 

6.6.2 Índice de bombeo y desempeño 

También se determinaron los índices de bombeo (IB) e índices de desempeño (ID) del VI en 

condiciones de remodelación ventricular y después de la cirugía de Dor, y se compararon con el IB 

e ID en condiciones normales. Los valores de estos parámetros se muestran en la Tabla 6.1 Se 

observa que el IB en condiciones de remodelación ventricular disminuye en un 63 % y esta 

reducción 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 cirugía de Dor no contempla la reducción del volumen interno 

del VI después del procedimiento quirúrgico, sino que considera el mismo volumen de cavidad 

cardiaca a presión cero (Vc) y las mismas mediciones P-V previas al tratamiento quirúrgico. De la 

misma forma se calculan los índices de desempeño (ID) para las condiciones ya definidas, 

observándose una drástica reducción de casi el 90% del ID de las condiciones normales a las 

condiciones de remodelación ventricular a dos semanas de haber ocurrido un IM, lo que indica la 

gravedad de este problema. La remoción del tejido necrótico y su sustitución por el parche de 

Dacrón mediante la CRV representa un ligero aumento del ID (aproximadamente 7 %), cuando se 

mantienen las mismas condiciones del ciclo P-V de remodelación post-infarto y por ende el 

volumen de la cavidad cardiaca a presión cero. Esta mejora se debe a la reducción del módulo 

elástico 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 Dacrón en la cirugía de Dor, también se reduzca el 

volumen de la cavidad cardiaca, y por ende disminuyan los volúmenes instantáneos del VI del ciclo 

P-V; esto sin duda mejoraría el ID ya que aumentarían los valores IP e IG, y  disminuiría el valor 

IE. 
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Tabla 6.1 IB e ID en condiciones normales, post IM y CRV 

Índice Normal Post IM Cirugía de Dor 

IB (%) 100.00 37.31 37.31 

ID (%) 100.00 12.33 18.92 

 

 

Finalmente es importante mencionar que aunque el modelo de CRV no considere las condiciones 

geométricas y de operación después de la cirugía de Dor, permite evaluar de una manera cualitativa 

y cuantitativa el impacto que tiene la CRV en el desempeño ventricular y en el comportamiento de 

la fibra cardiaca en términos de su elasticidad. Este impacto se resume en una disminución del 

comportamiento de los valores de Ef y en un ligero aumento del desempeño global del VI. Los 

resultados podrían ser más realistas si se considerara una reducción del volumen de cavidad como 

resultado del procedimiento quirúrgico, así como considerar las mediciones post-quirúrgicas del 

ciclo P-V. Aunado a ello se podría considerar el efecto de la zona límite derivada de un IM, así 

como las propiedades del material de sutura utilizada en la cirugía.  
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Conclusiones 
 

En este trabajo de investigación se ha analizado el desempeño estructural de tejido cardiaco en 

condiciones normales y post-infarto empleando un modelo mecánico pasivo del ventrículo 

izquierdo (VI). Para lograr lo anterior se propuso y desarrolló un método híbrido que comprende 

cuatro módulos principales: a) geometría del modelo, b) propiedades del tejido, c) condiciones de 

frontera, y d) MEF inverso. Este método combina las mediciones de presión y volumen del VI con 

un enfoque inverso del MEF para determinar las propiedades elásticas de la fibra cardiaca. Este 

método hibrido ha permitido evaluar la influencia de las diferentes consideraciones de modelado del 

VI, el efecto de la formación del aneurisma apical durante un determinado periodo de remodelación 

ventricular, y el impacto que se tiene el implementar una cirugía de restauración ventricular en la 

determinación de las propiedades cardiacas.  

 

En el análisis de la influencia de consideraciones de modelado se evaluó la influencia de las 

condiciones de frontera, el número de capas de la pared ventricular y la forma geométrica del VI, en 

el comportamiento elástico de la fibra cardiaca. Dichas consideraciones afectan cuantitativamente 

pero no cualitativamente a las propiedades elásticas de la fibra. En cuanto a las condiciones de 

frontera se observó que se tienen mayores valores de las propiedades elásticas cuando solo se 

considera la presión interna del VI en comparación a cuando se aplican las presiones del VI como 

presión interna y la del VD como presión externa. En relación a la influencia del número de capas 

que componen la pared ventricular se observó que la variación de los valores de las propiedades 

elásticas es directamente proporcional al número de capas, y que los valores de las propiedades 

elásticas convergen a partir de 19 capas. Finalmente, en cuanto al efecto que tiene la geometría del 

VI se seleccionaron y analizaron seis formas geométricas: a) cilíndrica, b) cilíndrica cerrada, c) 

cónica truncada, d) cónica, e) elipsoidal y f) esférica. El valor de las propiedades elásticas obtenidas 

varía de mayor a menor de acuerdo al orden listado anteriormente. . Debido a que la variación de 

cada una de las tres consideraciones afecta los valores de las propiedades elásticas 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 elásticas a partir de modelos 

sencillos. Cabe señalar que las mediciones del ciclo P-V cardiaco fueron aproximadas mediante una 

función de Fourier de 8 coeficientes a partir del programa computacional CircAdapt [11]. 

 

Para la determinación de las propiedades elásticas de las fibras cardiacas en condiciones de 

remodelación ventricular, se definieron primeramente las condiciones de frontera a partir de datos 

del ciclo P-V en ratones a diferentes semanas de remodelación ventricular. Estos datos fueron 

extrapolados para adaptarlos a seres humanos. De esta manera se analizó el desempeño del VI bajo 

condiciones de aneurismas derivados de infartos apicales. Los resultados demostraron que a mayor 

tamaño de aneurisma los valores de las propiedades elásticas aumentan, y que a partir de la semana 

cuatro empiezan a converger  hasta igualarse en la semana 10. También se observó que los valores 

de las propiedades elásticas en las primeras dos semanas de remodelación son mucho mayores a las 

condiciones normales, y a medida que el tiempo de remodelación transcurre van disminuyendo 

hasta que en la décima semana los valores de las propiedades elásticas están por debajo a los 

valores obtenidos en VI sanos. La disminución de estas propiedades durante el periodo de 

remodelación ventricular no es un indicativo de que el desempeño del tejido cardiaco mejore, ya 

que durante la remodelación ventricular la presión en la cavidad disminuye a lo largo de todo el 

periodo de remodelación ventricular, mientras su volumen aumenta drásticamente 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 determinación de los índices de desempeño. Los índices, IE e ID 

determinados mostraron que la condición crítica de operación se presenta en la semana dos del 

periodo de remodelación ventricular post-infarto, pero a partir de la semana cuatro comienza la 
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mejoría y se estabiliza a partir de la semana seis. Los valores IP e IG mostraron una disminución 

constante de la presión en el VI durante las semanas posteriores al IM, acompañado de un descenso 

bastante amplio del volumen de eyección en la semana dos, una mejoría en la semana seis y 

nuevamente una disminución en la semana 10. La mejoría aparente reflejada en el comportamiento 

de los índices de elasticidad y desempeño están asociados con la disminución y estabilización de las 

propiedades elásticas durante el transcurso de las semanas posteriores al IM, pero el descenso de la 

presión diferencial y el aumento variable de la cavidad cardiaca durante la remodelación 

ventricular, influyen en la disminución de la capacidad de bombeo del músculo cardiaco reflejado 

en el comportamiento de IB. Este comportamiento indica que el miocardio no tiene la capacidad 

para proporcionar la presión sanguínea 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 observó que la 

implementación de los parches de Dacrón, el cual se consideró como un material elástico e 

isotrópico, disminuye los valores de las propiedades elásticas de las fibras cardiacas durante la 

sístole, provocando que éstas se esfuercen menos al realizarse la contracción del VI. El modelo 

propuesto utiliza las mediciones del ciclo P-V después de dos semanas de remodelación ventricular 

post-infarto, así como las dimensiones de la cavidad cardiaca en remodelación ventricular 

correspondiente a este periodo de tiempo antes y después de la cirugía de Dor. No se toma en 

cuenta la reducción de volumen del VI producida por la cirugía de Dor, por lo cual no se observa 

una mejoría en el desempeño de bombeo, pero si una reducción del módulo 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 desempeño estructural de tejido cardiaco en 

condiciones normales y post-infarto mediante la aplicación un método hibrido que considera un 

modelo mecánico pasivo MEF del VI, con el que se ha caracterizado numéricamente el 

comportamiento mecánico del tejido cardiaco en condiciones normales determinando las 

propiedades elásticas (Ef y Gf). También se ha evaluado la influencia que tiene el número de capas 

que componen la pared cardiaca, las condiciones de frontera y el uso de diversas formas 

geométricas de modelación del VI en la determinación de las propiedades elásticas del tejido 

cardiaco, obteniéndose un modelo de compensación que corrige los resultados de un modelo 

simplificado. También se han determinado las propiedades elásticas de las fibras cardiacas a 

diferentes semanas del periodo de remodelación ventricular post-infarto. Por último, aunque no se 

ha evaluado el efecto de la implementación de andamios en corazones que han sufrido infarto, a 

través de un modelo MEF se ha podido demostrar que la implementación de parches cardiacos 

mejora el desempeño estructural del tejido cardiaco en corazones que han sufrido IM. 

 

Contribuciones en la investigación 

Con el desarrollo de este proyecto de investigación se hicieron las siguientes contribuciones 

científicas y tecnológicas: 

a) Revisión y clasificación de los modelos del corazón bajo los siguientes criterios: 1) física 

del modelo, 2) tipo de modelo, 3) método de solución del modelo, 4) geometría del modelo, 

5) material del modelo, 6) parámetros de entrada, y 7) parámetros de salida. 

b) Un método híbrido para obtener el módulo elástico de la fibra cardiaca a partir de las 

mediciones de presión y volumen del VI, y utilizando un enfoque inverso del MEF. Dicho 

método comprende cuatro módulos principales: 1) geometría del modelo, 2 propiedades del 

tejido, 3) condiciones de frontera y 4) MEF inverso. 
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c) Función de serie de Fourier de 8 términos para determinar la presión y volumen del ciclo 

cardiaco en condiciones normales. 

d) Modelo de extrapolación de mediciones de presión 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 (número de capas, condiciones de carga y geometría del VI).  

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

cardiaca. 

g) Modelo del VI con aneurisma post-infarto que evalúa las propiedades elásticas de las fibras 

cardiacas a diferentes semanas de remodelación ventricular y con diferentes tamaños de 

aneurisma apical. 

h) Definición de índices de presión, índices de volumen, índice de elasticidad, índice de 

bombeo, e índice de desempeño del VI.  

i) Modelo del VI sometido a CRV que permite especificar  el tamaño del aneurisma  apical y 

diferentes espesores del parche de Dacrón.  

 

Trabajo futuro  

Con el propósito de continuar con el trabajo de investigación presentado en esta tesis, las siguientes 

actividades se identifican como trabajo futuro:  

a) 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 VI y la zona limite (ZL).  

b) Mejorar el modelo del VI sometido a CRV. En el modelo MEF existente tomar en cuenta la 

reducción del volumen de la cavidad cardiaca producto de la inserción del parche cardiaco 

que sustituye al tejido con aneurisma extraído 

c) Modelar el VI infartado con la adición de biomateriales inyectados. Estudiar la influencia 

de la inyección de diversos biomateriales en el  desempeño mecánico del tejido miocárdico 

como remedio paliativo para la mejora funcional post-infarto. 

d) Modelar el VI infartado con la adición de hidrogeles. Estudiar la influencia de la 

deposición de distintos tipos de hidrogeles en forma laminar utilizados como andamios para 

la regeneración del tejido cardiaco. 

e) Modelar el VI infartado con la adición de andamios derivados de electro hilado. Estudiar 

la influencia de andamios derivados de electro hilado utilizados como andamios para la 

regeneración del tejido cardiaco. 

f) Diseñar y analizar andamios para regeneración del tejido cardiaco. Analizar y diseñar 

andamios utilizados para la regeneración de tejido cardiaco que satisfagan las condiciones 

de operación cardiacas como alternativa de tratamiento para personas que han sufrido 

infarto. 
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