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Resumen

La Ingenieria Cardiovascular integra elementos de biologia, ingenieria, ma-
temética y fisica para describir y comprender el sistema cardiovascular. La
utilizacién de la modelizacion matematica, y su validacion en estudios con
animales conscientes, constituye una herramienta indispensable para una
mejor comprension de la génesis de las enfermedades cardiovasculares. En
este trabajo se presentan las bases para la modelizacion de la pared arte-
rial a partir de datos obtenidos en animales conscientes, asi como su abor-
daje a la clinica mediante la utilizacion de métodos no invasivos.

Abstract

Cardiovascular Engineering brings together elements of biology, enginee-
ring, mathematics and physics to describe and understand the cardiovas-
cular system. The use of mathematical modeling, and their validation in
conscious animals studies, constitutes an essential tool for a better un-
derstanding of the genesis of cardiovascular diseases. In this work the ba-
sis for the arterial wall modeling is presented, sustained on measurements
extracted from conscious animals. Furthermore, a clinical approach is des-
cribed introducing original non invasive methods.
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Introduccion

Se puede clasificar a los modelos en dos grandes categorias: los modelos de representacién y los mode-
los de conocimiento. En los primeros, el sistema estudiado es abordado como una caja negra donde so-
lamente el comportamiento entrada-salida se considera interesante. Por el contrario, los modelos de
conocimiento son elaborados a partir de consideraciones fisicas donde se hacen intervenir las leyes de la
fisica y donde los pardmetros del modelo tienen ahora un significado fisico preciso. Los modelos mate-
maticos asi elaborados pueden ser utilizados por el clinico como apoyo al diagnéstico y para prever las

reacciones del paciente a ciertos estimulos.

El presente trabajo tiene como objetivo presentar los tiltimos pasos en la modelizacién de la pared de las
arterias a partir de datos obtenidos en animales conscientes. Se utilizard un modelo de conocimiento
donde se simulard el comportamiento reolégico de sus pardmetros en el dominio temporal. Seguida-
mente se presentardn las bases para trasladar esta modelizacién al abordaje clinico utilizando métodos
enteramente no invasivos.

Investigacién Bésica Experimental

La carga hidrdulica presentada por el sistema circulatorio al ventriculo izquierdo estd compuesta por tres
componentes principales: la resistencia vascular sistémica, la elasticidad y la onda reflejada (Nichols y
colaboradores, 1987). Aunque la carga arterial ejerce el mayor efecto sobre la eyeccién ventricular, un
incremento de la elasticidad arterial podria resultar en una pérdida en el acoplamiento éptimo del co-
razon a las arterias concomitante con una utilizacién menos eficiente de la energfa entregada por el ven-
triculo izquierdo (Fitchett, 1991). En particular una disminucién en la capacitancia del sistema arterial
podria incrementar la presion sist6lica y crear una carga extra al corazén (Simon and Levenson, 1987).

Tanto la resistencia periférica, como la elasticidad y la onda reflejada presentes en la circulacién estin
gobernadas por complejos procesos reolégicos en los cuales la fisica de la pared de las arterias, de la
sangre y de los fenémenos hemodindmicos que tienen lugar en la interfase entre continente y conte-
nido juegan un rol primordial.

La aorta y las grandes arterias constituyen un filtro hidréulico pasabajos cuya funcién principal es
amortiguar las oscilaciones del flujo sanguineo con el fin de nutrir con un régimen estacionario a los
tejidos. Las propiedades mecdnicas de la pared arterial son preponderantemente viscoel4sticas, sien-
do su inercia un factor generalmente despreciable en el andlisis de la dindmica circulatoria. La elasti-
cidad arterial toral es ejercida por componentes pasivos (fibras de elastina y coldgeno) y componentes
activos (células de misculo liso vascular). La funcién de las fibras de elastina y coldgeno es mantener
una tensién estable contra la presion transmural presente en el vaso (Burton, 1972). La contribucién
individual de las fibras de elastina y coldgeno a la elasticidad total ha sido completamente caracteri-
zada en animales conscientes normales y en diversas arteriopatfas en trabajos anteriores (Armentano
y colaboradores, 1991a, Cabrera Fischer y colaboradores, 1991). En estos estudios el médulo elsti-
co de la pared arterial fue descompuesto en el correspondiente a las fibras de elastina (Eg), el médu-
lo eldstico de las fibras de coldgeno (Ec) y el reclutamiento de fibras de coldgeno (fc) que soportan la
tensién parietal a un dado nivel de presién transmural basado en el modelo de dos resortes en para-
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lelo (Armentano y colaboradores, 1991a). La contribucién eldstica del musculo liso vascular a la elas-
ticidad de las arterias de animales conscientes fue modelizada usando un modelo de Maxwell modi-
ficado de tres elementos, quien ademds toma en cuenta a la elastina y al coldgeno (Figura 1). Consiste
en un elemento contréctil (CE) que se comporta como un simple elemento viscoso que en reposo no
ofrece resistencia al estiramiento, un resorte puramente eldstico (SEC) acoplado en serie con el CE y
un resorte en paralelo (PEC) el cual representa la conducta elédstica de la pared arterial cuando el mus-
culo liso estd relajado o bajo tono vasomotor normal donde su conducta eldstica es despreciable (Ba-
rra y colaboradores, 1993). Este enfoque ha permitido una completa evaluacién del aporte eldstico
de los principales componentes estructurales de la pared aértica.

Sin embargo, las contribuciones viscosas ¢ inerciales a la mecanica de la pared aértica, evidenciada
por la histéresis presente en la relacién tensién-deformacion todavia no han sido estudiadas extensa-
mente (Milnor, 1982; Bauer, 1984). Por otro lado una de la tareas mds importantes en la bioreologia
es el establecimiento de las relaciones matematicas entre las tensiones (y esfuerzos de corte) y las va-
riables dindmicas involucradas en los cambios de las dimensiones espaciales de una sustancia some-
tida a deformaciones, lo cual recibe el nombre de ecuacién constitutiva (Bauer, 1984; Fung, 1981).
En los tltimos afios se nota la necesidad de desarrollar la ecuacién constitutiva del misculo liso, de-
bido a la importancia que conlleva tal propuesta para analizar la funcién de diferentes 6rganos y a que
poco se conoce al respecto en condiciones de fisiologia integrativa, es decir algo més alld del prepa-
rado in vitro (Fung, 1981; Armentano y colaboradores, 1995).
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Figura 1. Representacion esquematica de un modelo de Maxwell modificado. SEC: Componente elastico serie. PEC: Componente
elastico paralelo. CE: Elemento contractil. El reclutamiento de fibras de colageno en funcion del estiramiento queda explicitado
utilizando el modelo de resortes desconectados de Wiederhielm (Wiederhielm, 1965). La fibras de colageno estan representadas
por el numero de resortes que se enganchan a diferentes grados de extension, permitiendo asf simular su conducta elastica. M

representa el elemento inercial mientras que h la viscosidad parietal.

Para ir aproximandose al desarrollo de la ecuacién constitutiva se debe completar el primer paso ya evi-
denciado anteriormente como lo es la determinacién de la relacién tensién(o)-deformaciéon(e) eldstica
pura. La tension total generada por la pared para oponerse al estiramiento se atribuye cominmente a los
efectos combinados de la elasticidad, la viscosidad y la inercia de la pared arterial. Bauer (Bauer, 1984) ha
desarrollado un procedimiento que subdivide la tension parietal en tres términos, dependiendo el primero
de e, el segundo de la primera derivada de e (velocidad), y el tercero de la segunda derivada de e (aceleracion):
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0=E-e+n-—g[i+Mr-ST;§=

Telastico T Tviscoso + Tinercial (l)

donde E, n y M son los médulos eldstico, viscoso e inercial respectivamente.

El primer término es la tension eldstica, el segundo la viscosa y el tercero la inercial. Por definicién la re-
lacién tensién-deformacién eldstica pura se desarrolla siguiendo el mismo lugar geométrico ya sea para
aumentos en la deformacién como para la disminucién, por lo tanto en este diagrama el lazo de histé-
resis no aparece. Bajo tales bases hemos desarrollado un algoritmo para encontrar la relacién eldstica
pura, sustrayendo las tensiones viscosas e inerciales hasta hallar un valor 6ptimo utilizando el criterio de
la desaparicién del lazo de histéresis y se desarrolla a partir de la ecuacién 1. En un primer paso, M fue
considerado nulo y se incrementaron los valores de 1 desde cero hasta un valor en el cual la superficie
de la relacién tensién-deformacién encuentra un minimo sin alterar el sentido horario de circulacién.
Se fija ese valor de viscosidad y se comienza a incrementar M hasta lograr la desaparicion total del lazo
de histéresis. El procedimiento anteriormente descripto se ha graficado en la figura 2.

2.0 7 Tensién (10 *Dyn/cm’) 2.0 Tensi6n (10 *Dyn/cm’)
1.6 1.6
1.2 1.2
0.8 T T T 1 0.8
1.8 112 116 120 124 1.8 112 116 120 1,24
Deformacién Deformacién

Figura 2. Determinacion de la relacion tension-deformacion elastica pura. La relacion tension-deformacion aortica (linea fina)
involucra las propiedades elasticas, viscosas e inerciales conformando un lazo de histéresis. |zquierda: Minimo valor de superfi-
cie encontrada mediante la sustraccion viscosa (linea gruesa). Obsérvese el area remanente correspondiente al comienzo del rulo.
Derecha: Incrementos ulteriores del médulo inercial producen la desaparicion total del lazo de histéresis. La relacion elastica

pura (linea gruesa) es coincidente con la relacion tension-deformacion diastolica.

Se ha formulado la ecuacién constitutiva de la pared arterial en animales conscientes y crénicamente
instrumentados para la caracterizacién total de la mecdnica parietal utilizando el modelo descripto en
la Figura 1 y los coeficientes de la dindmica parietal que surgen de aplicar el procedimiento para obre-
ner la relacién eldstica pura. Esta ecuacion tomard en cuenta la respuesta eldstica de las fibras de elastina
(oE), del coldgeno (0C) y del musculo liso (6SM), y la conducta viscosa (oh) e inercial (M) de la pa-
red aortica. La tension total desarrollada por la pared para resistir el estiramiento estd gobernada por la
ecuacién siguiente (Armentano y colaboradores, 1995):

0’=0E+0‘C+O‘SM+O’+O’M

M

2
0=Eg;e+Ec fore+Egy f, +€+m - g:’ +M - g:

El primer término caracteriza la conducta eldstica de las fibras de elastina, mientras que el segundo representa

la conducta no lineal de las fibras de coldgeno. Dichos términos toman en cuenta la conducta pasiva parietal
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(PEC). El tercero existe s6lo bajo activacién del misculo liso y toma una forma similar al del coldgeno, pero
en este caso Egy es el médulo del muisculo liso en maxima activacién y fi es una funcién no lineal repre-
sentada por la morfologfa tipica de la curva de activacién del misculo liso. Los términos restantes (1 y M)
conforman la conducta dindmica de la pared arterial y son responsables del lazo de histéresis.
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Figura 3. Contribucion individual de las propiedades elasticas, viscosas e inerciales a la conducta mecanica de la pared arterial
en un latido cardiaco, simulada a partir de la ecuacion constitutiva de |a pared y tomando como entrada la deformacion medida
en un animal en situacion control (sin el musculo liso activado). lzquierda: Comparacion entre la relacion tension-deformacion
medida (trazo fino) y simulada (trazo grueso) en un animal en situacion control. Derecha: Curvas temporales de la tension pa-

rietal medida (trazo fino) y simulada (trazo grueso)

Como se desprende de la Figura 3, la conducta mecdnica de la pared arterial es esencialmente viscoelds-
tica. Es interesante destacar que bajo activacién del musculo liso por fenilefrina (Spg/kg/min) ademds de
aumentar la rigidez de la pared arterial, la viscosidad de la pared se incrementa notoriamente (figura 4) su-
giriendo que la conducta viscosa refleja el estado de actividad de las células de misculo liso, material vis-
coso por excelencia (Armentano y colaboradores, 1995). Lo mds destacado de esta conducta es que el
aumento en viscosidad podria estar relacionado con el aumento en presién (propio de un estado genera-
lizado de vasoconstriccién mediado por la activacién del musculo liso) como cualquier material de uso in-
dustrial. Pero se ha demostrado que la viscosidad es independiente de los cambios en presion y sélo aumenta
por cambios en las fibras de musculo liso (Barra y colaboradores, 1997; Armentano y colaboradores, 1996).
Si esto también tuviera lugar en los animales hipertensos podriamos estar frente a uno de los mérodos de
diagnéstico mds poderosos y sutiles para la discriminacién de las alteraciones musculares propias de la hi-
pertension, como lo son la hiperplasia y la hipertrofia. Esto ha sido publicado recientemente por nuestro
grupo en un estudio sobre las alteraciones de la viscosidad parietal en animales con hipertensién renovas-
cular y su reversién con distintas terapias antihipertensivas (Barra y colaboradores, 1997). También se de-
muestra que dichas alteraciones no presentan dependencia en presién y son propias del comportamiento
intrinseco del masculo liso (Armentano y colaboradores, 1996). El siguiente paso fue el desarrollo de las
herramientas de diagnéstico no-invasivo para que estos conceptos pudieran ser llevados al estudio de hu-
manos, como se verd en los proximos pérrafos.

En resumen, lo expuesto hasta este punto serfa sélo uno de los grandes temas de la dindmica arterial, pero
de gran trascendencia teérica, experimental y como vamos a ver, clinica. Pero ademés del comportamiento
funcional de la pared, nos encontraremos con alteraciones morfolégicas de gran ayuda al diagnéstico.

Sin embargo antes de pasar a dichos procedimientos no deben olvidarse dos grandes componentes de la
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dindmica del sistema arterial: la sangre y su interrelacién con la pared. La sangre porque al ser un liquido
heterogéneo y no newtoniano es de dificil abordaje, pero como contrapartida conlleva informacién de
inmensa utilidad. La viscosidad sanguinea depende de las condiciones de la velocidad del flujo sangui-
neo la cual va a depender fundamentalmente de la ubicacién del eritrocitro dentro del eje transversal del
vaso. El conjunto de las velocidades de desplazamiento da un lugar geométrico definido como perfil de
velocidades.

Este perfil presenta tensiones y deformaciones por cizallamiento contra la pared.
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Figura 4. Contribucion individual de las propiedades elasticas, viscosas e inerciales a la conducta mecdanica de la pared arterial
en un latido cardiaco, simulada a partir de la ecuacion constitutiva de la pared y tomando como entrada la deformacién medida
en un animal bajo administracion de fenilefrina (musculo liso activado). |zquierda: Comparacion entre la relacion tension-de-
formacion medida (trazo fino) y simulada (trazo grueso) en un animal bajo administracion de fenilefrina. Derecha: Curvas tem-

porales de la tension parietal medida (trazo fino) y simulada (trazo grueso).

La deformacién de tal perfil en las bifurcaciones arteriales suele asignarse como una de las causas prin-
cipales de desarrollo de las placas de ateroma. De igual forma, la tensién de cizallamiento contra la pa-
red arterial actuarfa sobre el endotelio, el cual a través de mediadores quimicos enviarfa la informacién
sobre ¢l contenido al continente; esto cerraria un proceso de control interno en ambos componentes.
La viscosidad sanguinea, altamente dependiente del hematocrito, juega un papel preponderante en la
relacién entre las tensiones y las deformaciones por cizallamiento en la interfase pared fluido y dentro
del vaso. Para ver la influencia del endotelio sobre las propiedades mecdnicas de la pared arterial, se ha
realizado un estudio en 7 arterias subclavias con y sin endotelio, en condiciones idénticas de frecuencia
(80 latidos por minuto), viscosidad sanguinea (3 mPa.s) y presién (80 mmHg). Bajo estas condiciones,
se demuestra que la ausencia de endotelio genera un aumento significativo (p<0.05) de la elasticidad
arterial (3.2 £ 0.4 a4.6 £ 0.6 10° Dyn cm™) y de la viscosidad parietal (72 £ 222 90 + 20 10° Dyn.s cm®
%). Este comportamiento de rigidificacién de la pared arterial se observa en la Figura 5.

3,7 = Tenaldn (10" Oywiem)

2,4

21 T —— -—

18 4

L5

24

09 T T T 1 §
3 102 104 106 1,08

Deformacién

Figura 5. Diagrama Tension-Deformacion elastica pura de una arteria subclavia en presencia (CE) y ausencia (SE) de endotelio
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Finalmente, puede establecerse que la presencia de endotelio produce una disminucién de la viscosidad
y elasticidad arterial, mediadas posiblemente por la liberacién de sustancias vasoactivas presentes en el
endotelio (Megnien,1998).

Abordaje clinico

A) Andlisis morfolégico no invasivo de la la pared arterial: Determinacién del espesor intima media
(IMT) y del didmetro luminal

Recientes hallazgos de la progresién de la aterosclerosis en arterias humanas, sugieren que cambios en
el espesor del complejo {ntima-media de la pared arterial podrian preceder al desarrollo de lesiones ate-

roscleréticas (Salonen y Salonen, 1993).
Pred Anterier - e E"
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Figura 6. Imagen ecografica de una arteria carotida. Obsérvese la doble linea en la pared posterior y su correlato anatémico.

Para la evaluacién no-invasiva del espesor intima-media, se utilizan las imagenes ecogréficas en modo B
de las arterias a estudiar. Para ello se examinan las arterias con un transductor de 7.5 MHz hasta visua-
lizar dos lineas paralelas en la pared posterior, correspondientes a las interfases lumen-intima y media-
adventicia (Figura 6).

Una vez que dichas lineas paralelas son claramente visibles a lo largo de por lo menos 1 cm, se congela
la imagen de fin de didstole (Onda R del electrocardiograma) y se la transfiere mediante una placa de
adquisicién de video a una computadora (IOTEC System), donde es almacenada y posteriormente ana-
lizada.

El andlisis es realizado en forma automdtica por un software basado en el andlisis de la densidad de los
niveles de gris y en algoritmos especificos de reconocimiento tisular. A modo de ejemplo, la figura 7
muestra una linea vertical de la imagen digital de la figura 6, en la que puede observarse el perfil de los
tonos de gris (en una escala de 0 a 255) y su derivada. Ubicando los méximos de la derivada es posible
localizar las interfases intima-lumen (I-L), lumen-intima (L-I) y media-adventicia (M-A). De esta ma-
nera, el didmetro luminal queda definido como la distancia entre I-L y L-I, mientras que el IMT como
la distancia que separa a L-I de M-A. Extendiendo el cdlculo anterior a toda la imagen, se obtiene un va-
lor promedio del espesor y del didmetro.
s
s
55
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Figura 7. Perfil y derivada de una linea vertical de la imagen digital de la arteria carotida, utilizada para la identificacion auto-

matica de las interfases intima-lumen, lumen-intima y media-adventicia.

R L, Avmentana, S. Graf, 12 M. Pessane. 1, Craden. D, Barval, M. Risk - Ingenienia Cardiovascular:... 57

b |

T T O

SNy el o

L.us. i



Recientes estudios de IMT en arterias carétidas y femorales fueron realizados en presencia y ausencia de pla-
cas con el fin de detectar cambios estructurales precoces en hipertensos asintomdticos. Los estudios fueron
realizados en 53 sujetos hipertensos nunca tratados (HTA) y en 133 normotensos (NTA) de similar edad,
nivel de colesterol e historia de fumador (Gariepy y colaboradores, 1996). El valor del IMT en la arteria ca-
rotida fue de 0.60£0.10 mm (HTA) vs 0.53+0.08 mm (NTA, p<0.01) y en la arteria femoral 0.64+0.18
mm (HTA) vs 0.56+0.13 mm (NTA, p<0.01). El aumento del IMT en los pacientes hipertensos consti-
tuye un cambio estructural difuso, el cual afecta tanto a la parte superior como la parte inferior del cuerpo
siendo este proceso mds homogéneo que la presencia de placas. Edad y presion sistélica podrian ser los de-
terminantes del aumento en IMT, mientras que muiltiples factores de riesgo determinarfan la placa. Un mayor
IMT estaria asociado al crecimiento vascular durante el proceso hipertensivo (Gariepy y colaboradores, 1996).

B) Andlisis funcional de la pared arterial: Relacion presién didmetro

a) Determinacién de la senal temporal de didmetro arterial de un latido promedio

Para determinar el didmetro instantdneo intraluminal de las arterias, mediante el ecégrafo se visualiza la ar-
teria a estudiar, y simultineamente se digitalizan las imdgenes con una computadora. Una vez digitalizada

una secuencia de imdgenes, el software, utilizando un algoritmo de reconocimiento de bordes andlogo al del
IMT; calcula la curva de didmetro de un latido promedio, y lo almacena en un archivo de texto (Figura 8).

—|_L_BE

Figura 8. Determinacion de la senal temporal de diametro. A partir de una secuencia de imagenes ecograficas, el software deter-

Tiempo

mina el movimiento de |a pared anterior y posterior, asi como la curva de diametro resultante, a lo largo de varios ciclos cardfacos.
b) Determinacién de la senal temporal de presién

La sefial temporal de presion se mide utilizando un sensor tonémetro de tipo ldpiz (Millar Instruments
Inc), el cual posee un transductor de presion en uno de sus extremos. Para registrar la sefial de presién, se
apoya el tonémetro sobre una arteria superficial y se presiona hasta lograr un aplanamiento de la arteria.
En ese momento, la presién medida serd aproximadamente la intraarterial. Dicha sefial es luego ampli-
ficada y digitalizada mediante una PC. Para calibrarla, en ¢l momento de la digitalizacién se registran
también mediante un esfigmomandémetro semiautomatico (Dinamap Critikon), la presién braquial me-
diay diast6lica del paciente. Estos valores se asignan al valor minimo y medio de la senal respectivamente.
A partir de la senal tonométrica digitalizada se interpolan y se promedian los valores correspondientes a
cada latido, de manera de obtener la curva de presion de un latido promedio.

¢) Determinacién de la viscosidad parieral y de la relacién eldstica pura
Como paso previo a la obtencién de la relacién presién-didmetro, la sefial de didmetro promedio es in-

gresada a la PC. Luego es interpolada, de manera tal de contar con la misma cantidad de puntos en ambas

sefiales. Finalmente ambas senales se grafican en un grifico X-Y, y se construye el rulo presién-didmetro.
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El cdlculo de la relacién didmetro-presién eldstica pura se obtiene mediante el método de extraccién de
la parte viscosa, es decir eliminando la parte de la presién que es proporcional a la derivada primera del

didmetro respecto del tiempo:

dD
p~| o Pmul -
- LT

Para ello se va incrementando la variable 1 en la ecuacion anterior, hasta obtener un sélo camino de ida y de
vuelta en el rulo. El valor final dem serd un indice de la viscosidad parietal. Una vez obtenida tal relacién los da-

tos son ajustados a una funcién logaritmica de la forma:

D=a+B:InP

La compliance arterial se puede calcular derivando el didmetro con respecto a la presién a través de la
relacién presién-didmetro anteriormente modelizada. La compliance resultante a un nivel correspon-
diente a la presién media es la denominada compliance efectiva (C.) que es efectivamente la que parti-

cipa en la oposicién al flujo ventricular.

Sin embargo, a menos que la presién sanguinea sea mantenida en un mismo nivel, es imposible cono-
cer si los cambios desarrollados en la compliance son consecuencia directa de la elevacion de la presion
o de los efectos intrinsecos de la hipertension sobre la pared arterial (Simon and Levenson, 1991). Es
por ello que para poder discriminar si las alteraciones son especificamente parietales o presion depen-
diente, las comparaciones entre grupos hipertensos (HTA) y normotensos (NTA), deben llevarse a cabo
evaluando la compliance isobiricamente. Definiendo una presién isobdrica (P;) como el promedio de
los valores medios de presiones en los grupos hipertensos y normal, es decir:
P, = Poim + P
2

la compliance isobdrica (C,) serd la compliance correspondiente a P; (Figura 9). Las alteraciones en-
contradas en dicha compliance inducidas por la hipertensién actuarfan a modo de un indicador de los

cambios intrinsecos parietales.

o Compliance arterial (10° cm/mmHg)

Compliance isobdrica
{/ Compliance efectiva

50 75 we Pi 13s 1350 17
Presién (mmHg)

Figura 9. Curvas de compliance vs presion extrapoladas a niveles de presion entre 50 y 175 mmHg en HTA y NTA.

Recientemente fueron estudiadas arterias carétidas y femorales de 16 pacientes hipertensos y 14 normo-
tensos con el fin de evaluar sus propiedades viscoeldsticas (Armentano y colaboradores, 1995). Los resulta-
dos obtenidos son presentados en la tabla 1. El aumento en la viscosidad parietal observada en ambas arterias
de sujetos hipertensos puede deberse a la hipertrofia o hiperplasia muscular inducida por la hipertensién,
teniendo en cuenta que el muisculo liso es el principal responsable del comportamiento viscoso de la pared.
La compliance efectiva presentada por ¢l sistema arterial a la presién prevalente estd disminuida en la hi-
pertension en los dos tipos de arterias. Obviamente, al estar sometidas a mayores niveles de presion ambas
arterias presentan una rigidez aumentada. Pero ahora la pregunta radica en dilucidar si tales cambios son de-
bidos con exclusividad al efecto presivo o existen ademis alteraciones parietales asociadas. Estos solamente
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son encontrados en arterias femorales, indicando que dichas arterias son blanco de la hipertensién mientras
que las alteraciones eldsticas carotideas serfan ficilmente reversibles dado que al bajar la presién podrian re-

vertirse tales alteraciones.

Tabla 1. Comparacién de pardmetros viscoeldsticos entre normotensos (nta) e hipertensos (hta)

Carétida

Ceier 10" cm/mmHg 10.49+2.28 8.241+3.47° . ‘
Cisor 10" em/mmHg 9.16£1.94 9.23+3.79

M, 10> mmHg.s/mm 1.95£1.65 3.40+1.66"

Femoral

Ce, 10 em/mmHg 12.03£2.384 6.24+1.54%<

Ch, 10" em/mmHg 10.49+1.98¢ 7.02+1.80b-

7, 10> mmHg.s/mm, 1.97+0.80 3.64+1.51°

Valores en media + DS; ap<0.05, b p<0.001, prueba t no apareada entre los grupbs Normotenso.é ngertenso: éb<0.05. d p<061

prueba t apareada entre las mediciones de carotida y femoral.
Discusion

Los modelos matemdticos son dtiles en la formalizacién de conceptos y en la evaluacién de los datos y pue-
den ser muy dtiles en la prediccién de la respuesta de un sistema biol6gico a un agente externo o droga.
Por otro lado, los modelos animales son absolutamente esenciales y no pueden ser despreciados puesto que
ellos son la mds completa analogfa y lo ms reproducible en lo que respecta al humano. Entre las ventajas
que presenta los modelos animales puede destacarse que a) sirven para confirmar o rechazar hipéesis so-
bre sistemas complejos, b) revelan contradicciones o parcialidad en los datos obtenidos, c) permiten la pre-
diccién de la performance de un sistema no probado en la préctica, d) pueden predecir o suministrar valores
inaccesibles en la experimentacién y e) pueden sugerir la existencia de un nuevo fenémeno

Entre las desventajas pueden considerarse las siguientes: a) la seleccion del modelo puede no ser la ade-
cuada, b) modelos incorrectos pueden ajustar a datos limitados, llevando a conclusiones erréneas, ¢)
modelos simples son féciles de manejar, pero tal vez se requiera un modelo mas complejo y d) simula-
ciones realisticas necesitan un gran nimero de variables, las cuales pueden ser dificiles de determinar.

En resumen, los modelos son indispensables en la investigacién biomédica. El progreso en la guerra con-
tra las enfermedades depende no solo de un flujo estable de hallazgos provenientes de modelos, sino ade-
mis de investigaciones basadas en una variedad y més frecuentemente en una combinacién de modelos

Las bases tedricas que sustentan la dindmica del sistema arterial permiten desarrollar una serie de herra-
mientas de apoyo al diagndstico y al tratamiento, debidamente fundamentadas y de ficil acceso al mé-
dico especialista. Estas han sido y estdn siendo extensamente utilizadas en nuestro pafs y en varios centros
de Europa. El nexo mds importante entre la teoria fisica y la aplicacién clinica ha sido sin duda la experi-

mentacién animal como un banco de pruebas viviente de los procedimientos anteriormente desarrollados.

Se ha realizado la validacién experimental de la ecuacion constitutiva (Armentano y colaboradores, 1995)
y su contraste en tubos de ldtex con médulo de elasticidad patrén en la cual se demostré que las ecuaciones
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proveniente de la fisica podrian determinar con sorprendente aproximacién los valores de elasticidad
determinada en el proceso de fabricacion (Armentano, 1999). Asimismo, se ha realizado la validacién
de distintos modelos matematicos para la relacién presién-didmetro, por ejemplo el logaritmico utili-
zado en humanos en arterias carétidas y femorales, previo paso por arterias similares de animales créni-
camente instrumentados (Armentano y colaboradores, 1991b). Por tiltimo, se validaron los algoritmos
de tratamiento de imagenes para la determinacién del espesor intima-media y del didmetro instantdneo
utilizando el contraste con un "fantasma” de lucite y con arterias medidas por sonomicrometria en ani-

males conscientes (Graf y colaboradores, 1999).

Quedan atin varias incognitas a resolver en la cuales nos encontramos abocados en este momento. La
viscosidad parictal podria llevar informacién mucho més compleja que la asignada hasta el presenta. El
musculo liso es el material viscoso por excelencia pero es probable que procesos tales como la prolifera-
cién de células musculares y su aumento en dimensién sean mejor explicados por el médulo de inercia
de la pared. Se ha sugerido recientemente que existe una muy buena correlacion entre el espesor del com-
plejo intima-media y la viscosidad parietal en la arteria carétida, relacionando por primera vez pardme-
tros morfolégicos con funcionales de gran impacto en estudios clinicos (Armentano y colaboradores,
1998). En esa direccion debe ademds, llevarse a la clinica para saber si las terapias antihipertensivas que
producen la reversion de tales fenémenos también reducen el médulo de viscosidad o en su defecto el
de inercia, como ya ha sido evidenciado en animales (Barra y colaboradores, 1997).

Por dltimo, posteriores estudios serdn necesarios para caracterizar ¢l contenido y sus componentes tales
como plasma, eritrocitos, fibrindgeno y los perfiles de velocidad asociados, con el objeto de ver si pue-
den desarrollarse métodos de identificacion de procesos incipientes de ateroesclerosis. La relacién entre
estos procesos y las propiedades mecidnicas parietales traera abundante informacién sobre la dindmica
de las células endoteliales en un entorno integrativo como lo son los animales crénicamente instru-
mentados y posteriormente en pacientes hipertensos, hipercolesterolémicos, diabéticos y en todos aque-
llos que presenten factores de riesgo cardiovasculares.
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