
Rev. Int. Mét. Num. Cálc. Dis. Ing. (2010) 26: 109-119

Simulación por elementos finitos de la biomecánica del
corazón fetal

E. Peña, J. Ohayon, Y. Usson, A. Azancot, M. Doblaré
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Resumen El objetivo de este trabajo es modelar y si-
mular la contracción del corazón fetal a lo largo del
ciclo card́ıaco con el objetivo de entender la biomecáni-
ca del mismo, con ello se pretende ayudar a comprender
los factores mecánicos que pueden contribuir a la apari-
ción de malformaciones congénitas durante la gestación.
Para ello se ha desarrollado un modelo 3D de elemen-
tos finitos de un corazón fetal de 23 semanas a partir
de imágenes tomadas de fotograf́ıas y datos experimen-
tales de orientación de fibras de medidas post-mortem
de un corazón fetal humano. Para el modelado de las
propiedades mecánicas es necesario utilizar un modelo
hiperelástico fibrado que incorpora la activación mus-
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cular como un término añadido a la función densidad
de enerǵıa de deformación. A partir de la simulación
numérica se obtiene la distribución de deformaciones
y tensiones a lo largo de la pared del miocardio y se
compara la cinemática y el volumen eyectado con re-
sultados experimentales. Para muchos autores estas va-
riables son algunos de las factores de los que depende
el crecimiento de la pared durante la gestación y, por
tanto, estos resultados pueden ayudar a una mejor com-
presión del crecimiento y evolución del corazón fetal.

FINITE ELEMENT STUDY OF THE FETAL
HEART BIOMECHANICS DURING
CARDIAC CYCLE

Summary The purpose of this research is to study
the fetal heart biomechanics during cardiac cycle. A 3D
FEM of the human fetal heart (FH) is built by using
the geometry and the fiber orientation measurements of
a post-mortem FH. An anisotropic hyperelastic consti-
tutive law describing the mechanical properties of the
active myocardium is used. Kinematics of the heart and
ejection fraction predicted by the model are compared
with experimental observations. Our model can quan-
tify the transmural distribution of strains and stresses
during the cardiac cycle. Several authors supported the
idea that fetal growth depends on the mean wall stress
averaged through the space and during the cardiac cy-
cle. For this reason, the results obtained in this work
can be relevant in order to better understand the hu-
man FH growth process.

1. Introducción

Las enfermedades congénitas card́ıacas se presentan
durante la gestación o el nacimiento y se producen por-
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que el corazón no se desarrolla de manera normal. Apro-
ximadamente 8 de cada 1.000 niños en el mundo nacen
con una o más enfermedades congénitas card́ıacas o cir-
culatorias. Es también conocido que existe una compo-
nente mecánica entre los factores que producen dichas
enfermedades [1]. Las tensiones afectan al flujo corona-
rio encargado del transporte del ox́ıgeno al corazón y en
el consumo de éste por parte de dicho órgano; a su vez,
dicho consumo de ox́ıgeno se estima que está relacio-
nado con el desarrollo de ciertas hipertrofias fetales [2].
Un paso previo al estudio de estas enfermedades seŕıa
la comprensión de la estructura, desarrollo y mecánica
del corazón fetal sano durante el peŕıodo de gestación.

El sistema cardiovascular fetal es fisiológicamente
diferente al del adulto en numerosos aspectos. En pri-
mer lugar, en la composición del miocardio fetal hay
una mayor proporción de células no-contráctiles, hasta
un 60 % en el feto frente a un 30% en el miocardio adul-
to. Segundo, la reproducción celular en el feto vaŕıa res-
pecto al adulto, aśı como las propiedades de relajación
de dichas células que forman la pared del miocardio. Por
último, el patrón circulatorio fetal es completamente di-
ferente al del adulto, fundamentalmente debido a que
los ventŕıculos derecho e izquierdo trabajan en paralelo
al producirse la oxigenación de la sangre a través de la
placenta y no de los pulmones. Este fenómeno de circu-
lación paralela hace que el ventŕıculo derecho bombee
aproximadamente entre el 60-70% del flujo sangúıneo,
debido a que éste, al contrario que en el corazón adulto,
es la cámara con mayor capacidad [3].

En la bibliograf́ıa pueden encontrarse una gran can-
tidad de estudios anaĺıticos [1,2,4–6] y computacionales
[7–11] desarrollados para explorar el comportamiento
mecánico del corazón adulto. Sin embargo, y debido a
la ausencia de datos experimentales y a la dificultad
en la obtención de imágenes y parámetros geométricos,
son muy pocos los estudios realizados sobre el corazón
fetal [12,13,35].

El objetivo de este trabajo es presentar una metodo-
loǵıa para modelar y simular la contracción del corazón
fetal a lo largo del ciclo card́ıaco, para aśı poder enten-
der la biomecánica del mismo, y por tanto, ayudar a
comprender los factores mecánicos que puedan afectar
en la aparición de malformaciones congénitas durante
la gestación.

2. Modelo de elementos finitos del corazón
fetal

El corazón fetal humano objeto de este estudio fue
obtenido y procesado habiendo obtenido previamente
los requisitos y permisos legales prescritos por las leyes
y comités de Ética en Francia y España. Dichos fetos

corresponden a nacimientos inviables a los cuales se les
realizó una interrupción legal del embarazo siempre re-
lacionados con problemas en la salud de la madre. Los
resultados presentados en este trabajo corresponden, a
modo de ejemplo, a un feto de 23 semanas de gestación.

2.1. Reconstrucción de la geometŕıa

Tras su obtención, el corazón fue fijado y sumergido
durante un mes en una solución del 4% de formaldeido.
Posteriormente, los espećımenes se prepararon diseccio-
nando los ventŕıculos de las auŕıculas y sumergiéndolos
en una resina de metacrilato de metilo (MMA) man-
teniendo la verticalidad de la muestra con el objetivo
de no perder la referencia anatómica [14]. En cada co-
razón, se realizaron secciones transversales desde la base
al ápex de pequeño espesor (750 µm) en un microtomo
rotacional a baja velocidad para evitar la deformación
de la geometŕıa [15]. La geometŕıa del corazón se obtu-
vo a partir del análisis de las fotograf́ıas obtenidas para
cada una de las secciones realizadas mediante segmen-
tación manual de cada uno de los contornos (ImageJ
software, NIH, Bethesda, MD, USA). Las ĺıneas obte-
nidas se importaron al programa comercial I-DEAS v.9
donde se reconstruyó la geometŕıa del sólido y el modelo
de elementos finitos (25571 nodos y 116361 tetraedros
lineales) (Figura 1).

2.2. Orientación de las fibras del miocardio

A partir de las imágenes generadas con el microsco-
pio de luz polarizada puede obtenerse la distribución y
orientación de las fibras de miocardio, ya que éstas pre-
sentan propiedades birrefringentes cuando se encuen-
tran embebidas en MMA [16]. La velocidad de la luz
es mucho más baja cuando ésta viaja a través del eje
longitudinal de la fibra (eje mayor) que a través del
transversal (eje menor), por tanto la cantidad de luz
transmitida por una fibra del miocardio depende de su
orientación, lo cual nos permite conocer la distribución
de la misma a lo largo de la pared. La orientación de las
fibras se ha definido a partir de dos ángulos: el ángu-
lo de elevación γelev (correspondiente a la oblicuidad
de la fibra respecto del plano de la sección) y el ángu-
lo acimutal γazi (el ángulo de la fibra contenido en el
plano de la sección), véase la Figura 2, cuya resolución
es ±1 en γazi y ±1 en γelev para ángulos contenidos en
el rango de [10, 60] y ±5 en el resto [14–16].

Dado de que el origen de γazi se toma desde el eje
Este-Oeste, véase la Figura 2, el ángulo transversal γtra

se define de forma estándar en coordenadas esféricas



Simulación por elementos finitos de la biomecánica del corazón fetal 111

(a) Sección (b) Modelo sólido (c) Modelo Elemen-
tos Finitos

Figura 1. Geometŕıa y modelo de elementos finitos del corazón fetal de 23 semanas. Ventŕıculo derecho a la
izquierda de la imagen y ventŕıculo izquierdo a la derecha de la misma
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Figura 2. Definición del sistema de referencia y de los ángulos empleados para la orientación de las fibras de
miocardio. Adaptado de [15]

Figura 3. Distribución a lo largo del miocardio en diferentes cortes longitudinales

como

γtra =
π

2
− γazi (1)

Con la metodoloǵıa utilizada, el ángulo de elevación
γelev queda limitado a 90, siendo éste su principal in-
conveniente. Basándonos en evidencias experimentales,
se supone que el ángulo vaŕıa a lo largo de la pared cam-
biando su signo aproximadamente a mitad de distancia
entre el epicardio y el endocardio [17–20] el método no
es capaz de distinguir medidas de ángulo γelev positivas
de las negativas γelev definimos un nuevo ángulo, ángu-
lo helicoidal (γhel) obtenido como: γhel = γelev desde el
endocardio a la superficie media y γhel = −γelev desde
la superficie media al epicardio.

La dirección de la fibra en coordenadas esféricas la
podremos calcular, en este caso, como:

af = cos(γhel) sin(γtra)er + cos(γhel) cos(γtra)eΘ +

+ sin(γhel)ez (2)

donde (er, eΘ, ez) son os ejes de la base (R, Θ, Z).

Por último, los puntos en el espacio que definen la
distribución de fibras miocárdicas obtenida experimen-
talmente, no necesariamente tienen que coincidir con
los nodos del modelo de elementos finitos, aśı que se
interpola para la distribución nodal del modelo, obte-
niéndose finalmente la dirección de las fibras para el
modelo de elementos finitos desarrollado, Figura 3.
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3. Modelo constitutivo de la pared

El tejido muscular del corazón fetal contiene tejido
conectivo, células y, en el espacio poroso, ĺıquido extra-
celular que consiste principalmente en agua. Sin embar-
go, en el modelo aqúı considerado, no se va a incluir ni
la viscoelasticidad ni la poroelasticidad del tejido [7,21,
22], tratándose el miocardio como un tejido hiperelásti-
co cuasi-incompresible [9].

3.1. Comportamiento hiperelástico pasivo de la
pared del miocardio

Para reproducir el comportamiento pasivo del mio-
cardio se ha empleado un comportamiento hiperelásti-
co transversalmente isótropo asociado a las fibras del
miocardio. La dirección de las fibras se define, en la
configuración indeformada Ω0 en el instante t = 0 en
el punto X ∈ Ω0, mediante un vector unitario m0(X),
|m0| = 1 que se mueve solidario al sólido durante la
deformación. La dirección de las fibras en cada instan-
te de tiempo viene definida por otro vector unitario m
definido en la configuración deformada Ωt en el instan-
te t. Su alargamiento λ definido como la relación entre
la longitud de la fibra en la configuración deformada e
indeformada, se expresa mediante

λm(x, t) = F(X, t)m0(X)

λ2 = m0 · FT F ·m0 = m0 ·Cm0 (3)

con F = ∂x
∂X y C = FT F el tensor de deformación de

Cauchy-Green por la derecha.
Para evitar los problemas numéricos asociados a la

casi-incompresibilidad del tejido es necesario aplicar la
descomposición volumétrica-isocórica del gradiente de-
formación y desacoplar ambos efectos; de esta forma,
se considera una descomposición multiplicativa de F en
una parte volumétrica y una parte isocórica, tal que,
F = J

1
3 F̄ y C = J

2
3 C̄ [23].

Suponemos ahora que la función densidad de enerǵıa
de deformación Ψ puede descomponerse en una parte
volumétrica y una parte isocórica mediante [24]

Ψ(C) = Ψvol(J) + Ψiso(C̄,m0 ⊗m0) (4)

donde Ψvol(J) y Ψiso(C̄,m0 ⊗m0) son funciones esca-
lares dependientes del jacobiano (J = detF), el tensor
Cauchy-Green modificado (C̄) y m0 respectivamente,
que describen la respuesta volumétrica y isocórica del
miocardio.

En función de los invariantes [25], Ψ puede escribirse
como
Ψ = Ψvol(J)+Ψiso(Ī1(C̄), Ī2(C̄), Ī4(C̄,m0), Ī5(C̄,m0))

(5)

con Ī1 e Ī2 invariantes del tensor Cauchy-Green modi-
ficado C̄ (Nótese que I3 ≈ J y Ī3 = 1), y los pseudo-
invariantes Ī4 = m0 · C̄ ·m0 e Ī5 = m0 · C̄2 ·m0 que
caracterizan la respuesta de las fibras [25]. Ī4 tiene un
claro significado f́ısico ya que se define como la longitud
de las fibras al cuadrado e Ī5 está asociado a la defor-
mación transversal de las mismas. Se considera norma
habitual en biomecánica omitir la dependencia de la
función Ψ del invariante Ī5, como consecuencia de la
fuerte correlación existente entre Ī5 con Ī4 [26].

Con todo lo anterior, el segundo tensor de tensio-
nes se obtiene de forma estándar para materiales hiper-
elásticos como

S = 2
∂Ψ(C,m0 ⊗m0)

∂C
= Svol + Siso (6)

donde S se descompone en una contribución puramente
volumétrica (Svol) y otra isocórica (Siso) [27].

El tensor de Cauchy σ es 1/J el empuje de S (σ =
J−1χ∗(S)), es decir, σij = J−1FiIFjJSIJ [28], tal que,
de (6), se obtiene

σ = p1 +
2
J

dev[F̄
∂Ψ(C,m0 ⊗m0)

∂C̄
F̄T ] (7)

con 1 el tensor identidad de segundo orden y dev es el
operador desviador en la descripción espacial [29].

El segundo tensor elástico en su expresión material
puede expresarse, también de forma estándar, como

C = Cvol + Ciso = 2
∂Svol

∂C
+ 2

∂Siso

∂C
(8)

Finalmente, el tensor elástico en descripción espa-
cial denotado como c, se define como 1/J veces el em-
puje de C, tal que

c = J−1χ∗(C) = cvol + ciso (9)

3.2. Comportamiento hiperelástico activo de la pared
del miocardio

En sus estudios experimentales Lin and Yin [30]
mostraron que durante el proceso de contracción del
tejido miocárdico se produce un cambio en la reoloǵıa
del material. Desde un estado pasivo libre de tensiones
Ω0, la activación de las fibras musculares puede mode-
larse a través de dos transformaciones (Figura 4). La
primera, desde el estado Ω0 al estado virtual ΩA, don-
de cambian las propiedades del material y se contrae el
músculo. De esta forma, la primera transformación se
describe a través del tensor gradiente F0A [31]. En esta
transformación, cambia la reoloǵıa del material a través
de la función densidad de enerǵıa mediante una función
de activación β(t) dependiente del tiempo y está cau-
sada por la tensión de activación desarrollada por las
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Figura 4. Descripción de las transformaciones producidas durante el proceso de activación

células musculares. En la segunda transformación, las
cargas exteriores, si las hubiese, se aplican desde el es-
tado ΩA deformando el sólido a través de FAt en Ωt.
De esta manera, la transformación global desde el esta-
do Ω0 al estado Ωt es una transformación elástica de la
forma F0t = FAtF0A.

El cambio en las propiedades de material durante la
activación puede describirse a través de la suposición de
una función densidad de enerǵıa dependiente del tiempo
como [6]

Ψ(C,m0 ⊗m0, t) =Ψvol(J) + Ψpas
iso (C̄,m0 ⊗m0)+

+ β(t)Ψact
iso (C̄,m0 ⊗m0) (10)

donde C̄ es el tensor de deformación Cauchy-Green por
la derecha de un estado arbitrario cualesquiera Ω obte-
nido a partir de la transformación de la configuración
Ω0 (el estado Ω puede ser uno de los estados ΩA∗, ΩA

o Ωt mostrados en la Figura 4), Ψpas
iso representa la con-

tribución de la matriz extracelular y la parte pasiva de
las fibras miocárdicas (nótese que la matriz extracelular
únicamente presenta un comportamiento pasivo), Ψ̄f

act

representa la contribución activa de dichas fibras y β(t)
es una función de activación reguladora del proceso y
que toma un valor igual a cero cuando el tejido se en-
cuentra en estado pasivo e igual a 1 cuando el tejido
está en su máximo estado de contracción (0 ≤ β ≤ 1).
Para el caso del corazón, el estado pasivo corresponde a
diástole y el de máxima activación al final de la śıstole.
El último término de la derecha de la ecuación (10) nos
dará el cambio en las propiedades del material durante
el proceso de activación.

Si consideramos el sólido como un material homogé-
neo e hiperelástico transversalmente isótropo a través
del vector unitario m0, podemos incorporar la contrac-
ción muscular mediante una tensión de activación T0

aplicada en la dirección m definida en Ωt a través de
λm(x, t) = F0Am0(X).

El tensor de tensiones de Cauchy en Ωt se define
como (7)

σ =σpas + σact = p1 +
2
J

dev[F̄0t
∂Ψpas

iso (C̄0t,m0, t)
∂C̄0t

F̄T
0t]+

+
2
J

dev[F̄0t
∂Ψact

iso (C̄0t,m0, t)
∂C̄0t

F̄T
0t] + β(t)T0(m⊗m)

(11)

Nótese que se ha considerado una única familia de
fibras a través del vector m, pero podŕıa considerar-
se el comportamiento activo asociado a dos familias de
fibras, en dicho caso tendŕıamos dos tensiones de ac-
tivación Tm

0 y Tn
0 . En esta formulación, la activación

muscular se modela mediante la modificación de la de-
finición estándar del tensor de tensiones para materiales
hiperelásticos –adición del último término de la ecua-
ción(11)–[4,5].

El tensor elástico se obtiene a partir de la expresión
(9) y tendrá la forma siguiente

c =cpas + cact + β(t)T0Ī4[Ī4(m⊗m⊗m⊗m) +

+ m⊗m⊗ b̄ + 1⊗m⊗m +
1
9
Ī41⊗ 1] (12)

con cpas y cact definidos en (9).
Es por tanto la función de activación β(t) la que nos

define realmente el proceso de activación y deberá ser
obtenida a través de datos experimentales o modelos de
los procesos electrofisiológicos de estos tejidos.

Otra forma de definir el comportamiento activo, más
consistente con el modelo es, utilizando la descomposi-
ción presentada en la Figura 4, emplear una función
densidad de enerǵıa que incorpore de forma natural la
activación muscular, de manera que al aplicar la ecua-
ción (7) se obtenga la tensión de activación sin necesi-
dad de modificar su definición como en (11) [31]. Para
la simulación del ciclo card́ıaco se emplea la siguiente
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Figura 5. Ciclo card́ıaco

función densidad de enerǵıa propuesta por Lin and Yin
[30]

Ψvol =
1
D

ln2[J ]

Ψpas
iso = C1p[eC2p[I1−3]2 + C3p[I1−3][I4−1] + C4p[I4−1]2 − 1]

Ψact
iso = C0a + C1a[I1 − 3][I4 − 1] + C2a[I1 − 3]2 +

+ C3a[I4 − 1]2 + C4a[I1 − 3] + β(t)C5a[I4 − 1]
(13)

Nótese que β(t)C5a = T0 representa la tensión de
activación en la dirección de las fibras miocárdicas y
que nos permite describir la variación de la activación
durante el ciclo card́ıaco a través del parámetro β(t)
dependiente del tiempo; y que la derivada del último
término de Ψact

iso en la ecuación (13) corresponde al últi-
mo término de la ecuación (12). A diferencia del adulto
[30,32], no existen en bibliograf́ıa datos experimentales
de propiedades mecánicas del tejido miocárdico del co-
razón fetal humano. Es por ello que en este trabajo se
emplean las propiedades obtenidas por Peña et al. [35]
mediante análisis inverso de parámetros, ecuación (14),
para un corazón fetal de 23 semanas

C1p = 0,0089Tg + 0,7733

T0 = 1,1497Tg − 2,9618 (14)

y reflejadas en la Tabla 1.
El modelo de comportamiento ha sido incorporado

al código comercial de Elementos Finitos ABAQUS me-
diante una subrutina de usuario, empleándose una for-
mulación estándar en desplazamientos con aproxima-
ción lineal donde la incompresibilidad es forzada me-
diante el parámetro de penalización 1

D .

Tabla 1. Parámetros de material para el comporta-
miento pasivo y activo para un corazón de 23 semanas
de gestación (KPa)

Pasivo C1p C2p C3p C4p

0.978 3.05 -2.24 1.92

Activo C1a C2a C3a C4a T0

-3.52 25.37 27.05 0.0011 23.4813

3.3. Condiciones de Contorno y Cargas

Las condiciones de contorno y cargas se definieron
de la forma siguiente. El ciclo card́ıaco se reconstruye
a través de 4 puntos conocidos que corresponden a la
apertura y cierre de las válvulas y que nos da la si-
guiente activación de las fibras: β = 0 al final de la
diástole, β = 0,5 al principio de la eyección, β = 1 al
final de śıstole β = 0,1 al inicio de la fase llenado (deno-
minadas ED, BE, ES y BF, respectivamente) [13]. Para
cada uno de estos puntos se conoce la fracción del tiem-
po en el ciclo –0,5Tcycl, 0,06Tcycl, 0,38Tcycl y 0,06Tcycl

con Tcycl–, el tiempo total del ciclo [13], la amplitud
de la activación y la presión en el ventŕıculo izquierdo,
Figura 5.

Dado que la relación entre la presión entre el ventŕıcu-
lo izquierdo y derecho es aproximadamente 60-70 % pa-
ra el corazón fetal humano, la presión máxima aplicada
correspondiente a un corazón de 23 semanas de gesta-
ción es de 40 y 60 mmHg para el ventŕıculo derecho e
izquierdo respectivamente [13]. La activación se aplica
al mismo tiempo a todas las fibras del corazón definidas
en cada punto de Gauss. El desplazamiento vertical de
la base, aśı como, todos los grados de libertad de tres
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Figura 6. Tensión principal máxima al final de diástole

Figura 7. Alargamiento de las fibras al final de diástole

Figura 8. Tensión principal máxima al final de śıstole

nudos de la parte central de la base se encuentran fijos
simulando aśı la sujeción de las auŕıculas.

4. Resultados

A falta de datos experimentales que permitan com-
parar y validar el modelo, se muestran los resultados de
la simulación con el objetivo de mostrar las potenciali-
dades del mismo. La distribución de tensión principal
máxima y del alargamiento de las fibras a lo largo de
la pared del miocardio al final de diástole se muestran
en las Figuras 6 y 7 respectivamente. Únicamente se
muestran, por claridad, los resultados obtenidos para la
sección central del corazón en dirección frontal y en la
base del corazón. Al final de la diástole, es decir, cuan-
do las fibras del corazón se encuentran prácticamente
relajadas y por tanto no hay contracción muscular, úni-

camente se tiene en cuenta el comportamiento pasivo
del tejido. En este caso, y como cab́ıa esperar, el acor-
tamiento de las fibras a lo largo de la pared es práctica-
mente nulo (0.98) o incluso, como puede apreciarse en
la Figura 5, existe un alargamiento de las fibras (1.03)
en el septum debido a la presión interna aplicada en
ambas cavidades al mismo tiempo. La tensión princi-
pal máxima (3.8 KPa) tiene lugar en las superficies del
endocardio debido a la presión interna de diástole –4
mmHg– que se aplica en las dos cavidades. Ésta se pro-
duce de forma concentrada en la pared del endocardio
estando el resto de la pared prácticamente relajada.

Al final de la śıstole, cuando las fibras miocárdicas se
encuentran al máximo de su contracción, el comporta-
miento del tejido se debe fundamentalmente a la parte
activa. Las distribuciones de tensión principal máxima
y del alargamiento de las fibras al final de la śıstole apa-
recen en las Figuras 8 y 9 respectivamente. La tensión
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Figura 9. Alargamiento de las fibras al final de śıstole

principal máxima esta distribuida por todo el endocar-
dio siendo mayor en la superficie del endocardio del
ventŕıculo izquierdo (36 KPa), y el alargamiento de las
fibras es de contracción con el máximo acortamiento en
el miocardio del ventŕıculo derecho (0.66). Tal y como
era de esperar, la distribución de tensiones a lo largo de
la pared es homogénea excepto concentraciones altas y
muy puntuales de tensión no esperados, cuyos valores
están muy por encima del rango fisiológico (1083 KPa)
debidas a la distorsión que se produce en numerosas
ocasiones en los elementos tetraédricos, especialmente
en aquellos muy pequeños sometidos a grandes defor-
maciones, durante la contracción muscular y cuyos va-
lores, por tanto, no deben ser tenidos en cuenta en el
análisis del los resultados.

5. Conclusiones

En este trabajo, se ha presentado una metodoloǵıa
para la reconstrucción y modelado tridimensional de
la biomecánica del corazón fetal. A partir de imágenes
de secciones del corazón y de los datos experimentales
para distribución de fibras en el miocardio del mismo
espécimen se ha construido un modelo de elementos fini-
tos que, junto con un modelo hipererlástico fibrado que
incorpora la activación muscular, nos ha permitido el
estudio de la mecánica de dicho corazón fetal humano.

El modelo aqúı propuesto posee algunas limitacio-
nes que han de tenerse en cuenta a la hora de interpretar
los resultados. En primer lugar, las propiedades mecáni-
cas no son espećıficas del individuo, sino tomadas de
la literatura [35]. Dichas propiedades corresponden a
un valor promedio (aproximado) para un corazón fetal
de 23 semanas obtenidos a partir de un análisis inver-
so de parámetros. Segundo, la contracción del músculo
card́ıaco ha sido activada al mismo tiempo en todos los
puntos de Gauss. Es sabido, que para un corazón adul-
to la onda de activación recorre el corazón contrayendo
al músculo en diferentes instantes de tiempo [33]. Sin
embargo, dicha onda no es bien conocida para el co-

razón fetal debido a que la contracción muscular del
ventŕıculo derecho e izquierdo es śıncrona. Por último,
la metodoloǵıa supone que el corazón, en la configura-
ción indeformada se encuentra libre de tensiones [34].
Por lo que los autores conocen, no existen datos expe-
rimentales sobre las tensiones residuales presentes en el
corazón fetal que permitan su estimación, su inclusión
no modificaŕıa la metodoloǵıa mostrada y permitiŕıa
obtener resultados más realistas, especialmente en el
comportamiento pasivo de la pared.

A pesar de estas limitaciones, los resultados obte-
nidos mediante la simulación numérica para śıstole son
muy cercanos a los datos experimentales. Por ejemplo,
un análisis de la cinemática obtenida nos permite com-
pararla con los resultados presentados en otros trabajos,
aśı los desplazamientos para los ejes longitudinal y ma-
yor del ventŕıculo izquierdo medidos en su zona central
–14.2 mm y 4.1 mm – son muy similares a los obtenidos
en [35] – 13.6 mm y 3.8 mm respectivamente –. Tam-
bién, la fracción de eyección (relación entre el volumen
en śıstole y diástole) obtenida es del 79.5 % frente al
84.7±1.8% obtenida por [36].

La simulación numérica permite obtenerse la distri-
bución de deformaciones y tensiones a lo largo de la pa-
red del miocardio. Para muchos autores éstas variables
son unos de las factores de los que depende el crecimien-
to de la pared durante la gestación y nuestros resultados
pueden ayudar a una mejor compresión del crecimien-
to y evolución del corazón fetal, y por tanto, ayudar a
comprender los factores mecánicos que puedan afectar
en la aparición de malformaciones congénitas durante
la gestación.
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7. Anexo

Para aplicar la metodoloǵıa presentada en este tra-
bajo, es necesario conocer la expresión completa, en
función de los invariantes, del tensor de tensiones y del
tensor elástico para un material hiperelástico fibrado
con una familia de fibras. En este apéndice, se muestra
dicha expresión completa para un tejido biológico en el
que no se considera la dependencia con I5. Para más
detalle respecto de cómo se obtienen dichas expresiones
véase por ejemplo [27,37].
Partiendo de la forma desacoplada de la función densi-
dad de enerǵıa

Ψ = Ψvol(J) + Ψiso(C̄,m0 ⊗m0) =

= Ψvol(J) + Ψiso(Ī1, Ī2, Ī4) (15)

El segundo tensor de tensiones de Piola-Kirchhoff
se puede obtener en función de los invariantes de la
siguiente forma

S = 2
∂Ψ

∂C
= JpC−1 + 2J−

2
3 [(

∂Ψiso

∂Ī1
+ Ī1

∂Ψiso

∂Ī2
)1−

− ∂Ψiso

∂Ī2
C + Ī4

∂Ψiso

∂Ī4
m0 ⊗m0 +−1

3
(
∂Ψiso

∂Ī1
Ī1+

+ 2
∂Ψiso

∂Ī2
Ī2 +

∂Ψiso

∂Ī4
Ī4)C̄−1] (16)

donde la presión hidrostática p se define como p =
dΨvol(J)

dJ

Siguiendo (16), el tensor de tensiones de Cauchy (σ)
en función de los invariantes se obtiene como

σ =p1 +
2
J

[(
∂Ψiso

∂Ī1
+ Ī1

∂Ψiso

∂Ī2
)b̄− ∂Ψiso

∂Ī2
b̄2 +

+ Ī4
∂Ψiso

∂Ī4
m⊗m− 1

3
(
∂Ψiso

∂Ī1
Ī1 + 2

∂Ψiso

∂Ī2
Ī2 +

+
∂Ψiso

∂Ī4
Ī4)1] (17)

Finalmente, podemos obtener el tensor elástico en
su versión material, aplicando (8) sobre (16), y para la
versión espacial aplicando 1/J veces el empuje de C, tal
que

c = J−1χ∗(C) = cvol + ciso (18)

donde cvol se define como

cvol = p(1⊗ 1− 2I) (19)

con I el tensor de identidad de orden cuatro; y ciso como

ciso =− 2
3
(devσ ⊗ 1 + 1⊗ devσ) − 4

3J
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+ Ψ2
isoĪ1)Ī1 − Ψ2
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2
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2 +
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isoĪ4 + Ψ24
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donde Ib̄ = −b ¯ b = − 1
2 (bikbjl + b−1

il bjk) y para sim-
plificar la geometŕıa se ha utilizado la siguiente nomen-
clatura Ψi

iso = ∂Ψiso
∂Ii

y Ψij
iso = ∂Ψiso

∂Ii∂Ij
.
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8. Formulación débil

La versión espacial del principio de los trabajos vir-
tuales se expresa:

δW (u, δu) = δWint(u, δu) + δWext(u, δu) (21)

donde

δWint(u, δu) =
∫

Ω

σ : δedv (22)

siendo e = 1
2 (I−F−T F−1) el tensor de deformación de

Euler-Almansi.

δWext(u, δu) =
∫

Ω

ρ[b− ü].δudv +
∫

∂Ωσ

t̄.δuds (23)

y δ la linealización de cada variable en la dirección de
la variación admisible δu.

Consideramos, además, un problema cuasi-estático,
tal que ü = 0 y que las cargas exteriores (fuerzas vo-
lumétricas b y vector tensión en el contorno t̄) son “no
seguidoras” (independientes de la deformación), tal que
la linealización del trabajo virtual de las fuerzas exterio-
res es despreciable (en caso contrario véase por ejemplo
[38]), D4uδWext(u, δu) = 0, entonces la linealización
de la ecuación (21) únicamente se calcula para δWint.
La idea es primero realizar la operación de pull-back de
las variables espaciales a la configuración indeformada
(trabajo virtual interno en descripción material), linea-
lizar y después realizar la operación de tirón hacia la
configuración espacial de nuevo (Derivada de Lie [28]).

Comenzando por el pull-back

δWint(u, δu) =
∫

Ω
σ(u) : δe(u)dv =

∫
Ω0

S(E(u)) :
δE(u)dV

(24)

con E = 1
2 (FT F−I) el tensor de deformación de Green-

Lagrange y linealizando la expresión obtenemos

D4uδWint(u, δu) =
∫

Ω0

[δE(u) : D4uS(E(u))

+S(E(u)) : D4uδE(u)]dV (25)

El primer término de (25) corresponde a la matriz de
rigidez material y el segundo a la matriz de rigidez
geométrica, que puede expresarse

D4uδWint(u, δu) =
∫

Ω0

[δE(u) : C(u) : D4uE(u)+

+ S(E(u)) : D4uδE(u)]dV (26)

Aplicando el empuje a (26) y considerando la relación
dv = JdV , la linealización del trabajo virtual en la
configuración espacial nos quedaŕıa como [27]

D4uδWint(u, δu)

=
∫

Ω

[
∂δua

δxb
cabcd

∂4uc

δxd
+

∂δua

δxb

∂4ua

δxd
σbd

]
dv

=
∫

Ω

∂δua

δxb
[cabcd + δacσbd]

∂4uc

δxd
dv (27)

donde (c + δ ⊗ σ) representa el tensor elástico y que
incluye la parte material y geométrica de la matriz de
rigidez tangente.


