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RESUMEN

Objetivo: Caracterizar las propiedades mecanicas de las arterias
aorta (AO) y pulmonar (AP) in vivo y el efecto de la activacion del
musculo liso vascular (MLV).

Metodologia: Se midieron la presion (Konigsberg) y el diametro (so-
nomicrometria) aértico y pulmonar en 6 ovejas anestesiadas. Se
caracteriz6 la conducta parietal mediante un modelo Kelvin-Voigt
de masa no despreciable identificado a través de un modelo lineal
auto regresivo con entrada exégena. Se calcularon los indices de
elasticidad (E), viscosidad (n) e inercia (M) en estado control y duran-
te la activaciéon del MLV (Fenilefrina, FE 51ug/kg/min). Se caracterizo
la respuesta en frecuencia del sistema arterial mediante la frecuen-
cia natural y el factor de amortiguamiento. Se calculé la constante
de tiempo diastélica como un indice de la funcién de amortigua-
miento global (modelo windkessel de 2-elementos).

Resultados: Ambas arterias se comportaron con respuesta en fre-
cuencia tipo filtro pasabajos. La AO presentdé mayor E, n y M, no
obstante la relacion entre la disipacién (n) respecto del almacena-
miento de energia (E) fue similar en ambas arterias y en ambas con-
diciones. El rango dinamico fue similar en ambas arterias y sin cam-
bios durante FE. El circuito sistémico presenté un amortiguamiento
mayor con respecto al pulmonar y no se modificé durante la activa-
cion del MLV.

Conclusion: El mayor amortiguamiento presente en el circuito sisté-
mico podria deberse a la mayor longitud efectiva del mismo con res-
pecto al pulmonar. La administracién sostenida de FE mediante acti-
vacioén del MLV local presenta un efecto benéfico para la circulacion,
manteniendo el rango dinamico parietal a través de sensibilizar la vis-
cosidad e insensibilizar la elasticidad frente a aumentos en presion.

Palabras clave:
Aorta, arteria pulmonar, propiedades viscoelasticas, respuesta en fre-
cuencia, pared arterial.

ABSTRACT

Objective: To characterize the mechanical properties of the Aorta
(AO) and the pulmonary (PA) arteries and the effect of the vascular
smooth muscle activation (VSM).

Method: Aortic and pulmonary pressures (Konigsberg) and diame-
ters (sonomicrometry) were measured in 6 anaesthetized sheep. A
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Kelvin-Voigt model, with non-negligible mass was used to character-
ized the wall mechanical properties and identified by means of a
linear auto-regressive model with exogenous input. Elasticity (E), vis-
cosity (n) and inertial (M) indexes were calculated during control state
and VSM activation (Phenylephrine, PHE 5 pg/kg/min). The frequency
response of the arterial system was estimated by the natural frequen-
cy and buffering factor. The diastolic time constant was calculated
as a global buffering function index (two-element Windkessel model).
Results: Both arteries showed a low-pass filter response. The AO showed
a higher E, n and M, however dissipation (n) /energy-storage (E) was
similar in both arteries and in both experimental conditions. The dy-
namic range was similar for both arteries and with no change during
PHE. The whole system buffering function was higher in the systemic
circuit with respect to the pulmonary, and did not modify during acti-
vation.

Conclusion: The enhanced attenuation revealed by the systemic cir-
cuit could be regarded to its longer effective length in respect with
the pulmonary path. The sustained administration of PHE, by means
of the local smooth muscle activation, exerts a beneficial effect for
the circulation, preserving the wall dynamic range making more sen-
sible the viscosity and less sensible the elasticity under pressure rises.

Key words:

Aorta, Pulmonary Artery, Viscoelastic Properties, Frequency Response,
Arterial Wall.

INTRODUCCION

Las grandes arterias, principalmente la aorta (AO)
y la pulmonar (AP) tienen como funcidn principal
amortiguar las oscilaciones del flujo sanguineo a
fin de nutrir con un régimen aproximadamente es-
tacionario a los diversos tejidos de los organismos*=.
Los segmentos iniciales aértico y pulmonar, reci-
ben en forma pulsatil la eyeccién sanguinea ven-
tricular, porlo que su funcién amortiguadora es de
vital trascendencia. Una elevada pulsatiidad ha
mostrado ser altamente perjudicial para el orga-
nismo asi como para el sistema cardiovascular en
si mismo?*2.

Las propiedades mecanicas de las paredes de
las grandes arterias, estan gobernadas principal-
mente por la viscosidad (n) y la elasticidad (E)
parietal, debido a que la inercia (M) ha sido un
factor generalmente despreciable en el andlisis
circulatorio®?.

La caracterizacion viscoelastica de la pared ar-
terial en animales vivos con sistemas cardiovascu-
lares intactos reviste gran importancia, sin embargo
practicamente no existe informacion al respectot?2.
La no-linealidad en la relacion presion-diametro de
la pared arterial es la principal complicacion en la
evaluacion de los efectos viscosos si este analisis
se realiza en el dominio de la frecuencia. Para me-

jorar este abordaje se ha propuesto una serie de
procedimientos en el dominio del tiempo donde
la caracteristica no lineal no tenga mayores com-
plicaciones®4,

La mayoria de los trabajos que intentan carac-
terizar la conducta mecanica arterial, han sido
realizados en arterias del circuito sistémico (aorta,
carétida, braquiales), en tanto no existen en nues-
tro conocimiento estudios que por un lado, ca-
ractericen en forma dindmica las arterias del cir-
cuito pulmonar, y por otro, que realicen un andlisis
comparativo simultaneo de |os circuitos sistémico
y pulmonar.

Los efectos de la activacion del musculo liso
vascular (MLV) sobre la conducta viscoelastica
parietal de las grandes arterias es de gran impor-
tancia, revelando a nivel de las grandes arterias
sistémicas efecto benéfico para la circulacion al
permitir cambios de presiéon pero manteniendo
acotada la rigidez parietal®®.

El objetivo del presente trabajo fue caracterizar
simultaneamente “in vivo” y en ovejas anestesia-
das: a) las propiedades mecanicas de la AO y la
AP, su relacion con la funciéon de amortiguamien-
to sistémica y pulmonar, y su dependencia fre-
cuencial, b) el efecto que la activacion del MLV
posee sobre dichas arterias y sobre la funcion de
amortiguamiento.
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MATERIAL Y METODOS
Animales y cirugia arterial

Se sometieron a cirugia de instrumentacién de
la AO y AP 6 ovejas hembras normotensas, raza
merino, con masas corporales entre 21-33 kg. Se
canalizé la vena safena externa para la infusién
de anestésicos, fluidos de reposicion, y la droga
vasoactiva. Bajo anestesia general (pentobarbi-
tal sédico intravenoso 35 mg/kg), se realizé una
toracotomia, implantdndose en ambas arterias
mediante minimas incisiones en sus paredes,
transductores de presidn (P) (Konigsberg P7, 1200
Hz). Pares de cristales ultrasénicos (5 MHz, 5 mm
de didmetro) se suturaron sobre la adventicia de
la AO y la AP, para medir sus diametros (D) exter-
nos por sonomicrometria. Esta metodologia, uti-
lizada por nuestro grupo en trabajos anteriores®®
permite obtener mediciones precisas y reprodu-
cibles de Py D araiz de la elevada respuesta en
frecuencia y linealidad de los respectivos senso-
res. A los efectos de una adecuada determina-
cién temporal del ciclo cardiaco, se realiz6 el
registro electrocardiografico de superficie, me-
diante electrodos colocados en las extremida-
des de cada animal.

Adquisicién de sefiales y obtencion de datos

Con el animal anestesiado, los transductores ul-
trasénicos se conectaron a un sonomicroémetro
(Triton Technology, modelo 120, de respuesta en
frecuencia 1200-Hz). La localizacién de los cris-
tales se confirmd observando la sefial que ellos
proporcionan en el sonomicroémetro, hasta en-
contrar el mayor diametro posible, en cada una
de las arterias. El tiempo de transito de la sefial
ultrasénica (1580 m/s) se convirtié en distancia
mediante el sonomicrémetro. Las presiones, y
las sefiales ultrasénicas fueron adquiridas y mo-
nitorizadas en tiempo real mediante el equipo
SAMAY M16 desarrollado en nuestro laboratorio.
Se utilizé un conversor A/D de 8 bits con frecuen-
cia de muestreo de 200 Hz. Los datos fueron al-
macenados en una PC Pentium Il y procesados
off-line.

Protocolo experimental
Se registraron las sefiales de Py D de la AO y la AP

fueron registradas durante dos condiciones expe-
rimentales:
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1) Estado estable control (CTRL): situacién hemodi-
namica basal sin administracién de drogas,

2) Estado estable de fenilefrina (FE): situacién he-
modindmica durante la administracién intrave-
nosa de fenilefrina (5 pg/kg/min).

Analisis de datos

Un procedimiento computacional, originalmen-
te desarrollado en nuestro laboratorio, fue utiliza-
do para determinar larelacién presion-diametro®®
y para calcular los parametros mecanicos*. Las
fases sistélicas y diastélicas de las ondas de P y
D arterial fueron identificadas mediante su rela-
cién temporal con el complejo QRS del electro-
cardiograma. En cada ciclo cardiaco se utilizé
un modelo lineal Auto Regresivo con entrada exo6-
gena (ARX) para ajustar los datos entrada-salida
(P-D). EI modelo general en tiempo discreto esta
dado por:

D[K] 00T ] a D[k 0j] [mnx bPKO],

jo 0o

donde D es el diametro arterial estimado, P la pre-
sién arterial, ay b, son los coeficientes del mode-
lo a ser estimados. Los valores de n y n, definen el
orden del modelo.

Como un caso especial del modelo de la ecua-
cién 1, se ha adoptado un modelo de tercer or-
den. A partir de los coeficientes estimados {aj,
j=1,...,3} y {b, i=0,...,3} la funcién transferencia
(en transformada z) es:

H(z) = 2@ gl +bz* +bz" +b7°
= . . . , 2
Pz) 1+az'+a,z’+az’ @)
Los parametros del modelo fueron calculados
mediante el algoritmo de minimos cuadrados re-
cursivo® (RLS). Se utilizé un procedimiento de ma-
peo, mediante la transformacion bilineal inversa,
para obtener una funcién transferencia continua
a partir de la ecuacion 2:

~ 1+cs+cs +cs’
H(9) = IS (3)
, +ds+d,s* +d,s

En el dominio de tiempo continuo el modelo
es mejor aceptado si se puede dar a los coefi-
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cientes del modelo un significado fisico. En nues-
tro caso, los coeficientes estan relacionados con
una ecuacién diferencial invariante en el tiempo
que se obtiene antitransformando la ecuacién 3.
Puede inferirse el indice elastico a partir del coefi-
ciente d, el viscoso por d, y el inercial por d,.
Cabe destacar que la ecuacion 3 gobierna la
dinamica de un material viscoelastico de masa
no despreciable, donde los pardmetros M, E y n
representan los términos de inercia, elasticidad y
viscosidad, respectivamente y ha sido extensa-
mente utilizada en trabajos anteriores®®. Para asi-
milarlo entonces a la funcién transferencia norma-
lizada de un filtro de segundo orden, la ecuacién
3 puede ser re-escrita de la siguiente forma:

DZ
H(9) = :

que es la forma usual de funciones de segundo
orden, con los pardmetros caracteristicos factor
de amortiguamiento ({) y frecuencia natural
(w,=2mf ). La equivalencia de coeficientes es:

0 0.5
M
, (5)
0o-——2—.

2\EM

Calculo de la constante de tiempo

El tiempo de decaimiento diastdlico o constante
de tiempo diastélica (1), representa la restaura-
cion de energia almacenada por la pared arte-
rial durante la distension elastica debida a la eyec-
cion ventricular. Se ha calculado 1 como un
indicador del estado de pulsatilidad arterial glo-
bal o de la funciéon de amortiguamiento. Para ello
un modelo arterial windkessel de 2-elementos fue
utilizado®® mediante la siguiente ecuacion:

P{#)=APoe ", (6)

donde t es el tiempo, A Po es el valor de la presion
arterial a tiempo 0 (tiempo inicial para la aplica-
cion del modelo) y 1 la constante de tiempo. El
modelo fue aplicado al tercio diastélico final de
la curva de presion arterial. De esta forma, la par-
te inicial de la diastole, en la cual hay una influen-

cia manifiesta de las ondas reflejadas fue exclui-
da para el calculo. Los flujos aértico y pulmonar
fueron considerados nulos en los segmentos dias-
télicos utilizados. La exactitud del ajuste exponen-
cial fue demostrada para cada condicién por in-
termedio del coeficiente de regresion r, el cual
fue = 0.9 en todas las condiciones.

Analisis estadistico

Todas las mediciones y valores calculados fueron
expresados como valor medio + desvio estandar
(VM = DE). El andlisis de regresioén lineal fue reali-
zado usando el método de cuadrados minimos.
Las diferencias significativas fueron determinadas
usando un ANOVA seguido por prueba de t apa-
reado. Los valores de ty F con p < 0.05 fueron
considerados estadisticamente significativos.

RESULTADOS

En el Cuadro 1, se presentan los valores prome-
dio de P y D para el total de las 6 ovejas (VM =+
DE), durante la situacion CTRL y FE. Todos los nive-
les de presién fueron mayores (p < 0.01) en la AO
mientras que las dimensiones fueron siempre
mayores en la AP. La FE produjo aumentos mair-
cados en los niveles de presion en ambos circui-
tos (p < 0.01) pero sin cambios significativos en
los diametros arteriales. La frecuencia cardiaca
no presenté cambios significativos durante la ad-
ministracion de FE.

En el Cuadro 2, se presentan los valores pro-
medio para el total de las 6 ovejas (VM = DE), de
elasticidad (E), viscosidad (n), inercia (M), factor
de amortiguamiento (z), frecuencia natural (fn), de
la relacién n/E, y de la constante de tiempo (1).
Los resultados para cada arteria corresponden a
los estados CTRL y FE. Los niveles de viscoelastici-
dad e inercia fueron mayores (p < 0.05) en la AO.
En el rango dinamico, evaluado por fn y por n/E,
no existieron diferencias significativas entre am-
bas arterias y entre estados. El factor de amorti-
guamiento ¢ fue levemente mayor en la AO. La
administraciéon de fenilefrina aumenté (p < 0.05)
los niveles de viscoelasticidad sin cambios apa-
rentes en el rango dinamico. La constante de tiem-
po fue mayor (p < 0.05) enla AOy aumenta (p <
0.05) en el circuito pulmonar durante la activa-
ciéon. La constante de tiempo fue aproximada-
mente 70 veces mas grande en el circuito sisté-
mico y 40-45 veces en el pulmonar, respecto a la
relacion n/E.
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Cuadro 1. Variables hemodinamicas de la arteria aorta y pulmonar durante la situacién control (CTRL) y la activa-

cion del musculo liso vascular (FE).

PS PD PM DS DD DM Fc
mmHg mmHg mmHg mm mm mm Hz
AO CTRL 96.7 £ .9.3 748 +9.1 82.1+8.7 157 2.2 1474 £2.3 15122 1.9+x0.7
AO FE 135.1 + 9.2t 100.1 +8.6t 111.7 +8.6 16.1+x1.9 1471 1.9 152+1.8 1.8+ 0.42
AP CTRL 20.6 £ 5.5¢ 10.7 = 3.3% 14.4+3.8tt 23.3%x29 21.8+3.1 22.3x3.0tf 1.9%x0.7
AP FE 29.8+6.2 145+49 19.5+5.2 23.1+29 21.1 +3.4tf 21.8%+3.2tf 1.8%x0.42

Valores medios (VM = DS): n = 6. AO y AP: arterias aorta y pulmonar; DS, DD y DM: diametros arteriales sistélico, diastélico y
medio; Fc: frecuencia cardiaca; PS, PD y PM: presiones arteriales sistélica, diastélica y media. (T,p < 0.05 respecto entre CTRL y

FE) (+,p < 0.05 respecto entre Aorta y Pulmonar).

Cuadro 2. Propiedades parietales de la arteria aorta y pulmonar durante la situacidon control (CTRL) y la activacion

del musculo vascular liso (FE).

E n M
mmHg/mm 10 mmHg 10°*mmHg F. n/E T
s/mm sZ/mm Hz 4 seg. seg.
AO CTRL 27.1+13.4 5013 49=+x0.5 11.6 25 0.73+0.24 0.018 + 0.006 1.27 +£0.29
AO FE 32.4+14.1¢t 6.5+ 1.8% 58x15 11.9+ 3.6 0.79 +£0.23 0.020 = 0.08 1.20+0.34
AP CTRL 8.2 + 2.6% 1.4+ 0.5% 23+1.1ff 10.1+x29 0.50 = 0.13 0.017 +0.004 0.78+0.18%
AP FE 11.3%+7.2 24x1.1 49+5.6 9.9+56 0.51+0.12¢ 0.021 +£0.011 0.91+0.17%

Valores medios (VM =+ DS): n = 6. AO y AP: arterias aorta y pulmonar; E, N y M: indices arteriales elastico, viscoso e inercial
respectivamente; fn: frecuencia natural; {: factor de amortiguamiento; n/E: funcion de amortiguamiento local; T: constante de
tiempo diastélico. (t,p < 0.05 respecto entre CTRL y FE) (},p < 0.05 respecto entre Aorta y Pulmonar).

En la Figura 1 se graficaron las curvas (VM = DE,
n = 6) de H(w) derivadas del modelo completo
(ARX) en funcidn de la frecuencia, cuyas morfolo-
gias siguen un patrén de filtro pasa bajos. La AP
tiene el mismo rango dinamico que la AO pero
mayor amplitud (compliance). Bajo la administra-
cién de FE (Figura 2), se obtuvo un comportamien-
to similar pero menores niveles de amplitud res-
pecto de la situacién CTRL.

DISCUSION

El objetivo del presente trabajo consistié en ca-
racterizar “in vivo” y en ovejas anestesiadas las
propiedades mecanicas de la AO y la AP en for-
ma simultanea, y relacionar ese comportamien-
to parietal con la funcién de amortiguamiento
de los respectivos circuitos. Asimismo se estudio
la activacion del MLV mediante FE, llevando los
niveles de presiéon a estadios superiores pero es-
tables. De esta forma, y trabajando en torno a
los puntos medios de operacion, las evidencias
de no linealidad son minimizadas.

La caracterizaciéon del comportamiento meca-
nico de las arterias estudiadas se realizé median-

te un modelo ARX a fin de obtener sus parame-
tros mecanicos y larespuesta en frecuencia de la
pared arterial. Se utilizé ala P como entraday al D
como salida. Este modelo adaptativo fue utilizado
por nuestro grupo con anterioridad®. El orden del
modelo fue seleccionado oportunamente, y tiene
en cuenta que los materiales viscoelasticos pue-
den caracterizarse adecuadamente con un mo-
delo de 3 x 38. El hecho de utilizar las sefales P-D
en lugar de las de tension-deformacidn presenta
las ventajas de no asumir ningun tipo de hipétesis
para el calculo de parametros mecanicos y de
ser obtenidas de sensores de alta respuesta en
frecuencia, pero como desventaja los parame-
tros desprendidos del modelo E, n y M resultan ser
indices de elasticidad, viscosidad y masa respec-
tivamente y no médulos. Estos indices, distintivos
para cada arteria, pueden conceptualizarse en
celdas constitutivas basicas de los circuitos sisté-
mico y pulmonar. Simplificando la respuesta en
frecuencia de cada celda, la morfologia pasa-
bajos presenta una frecuencia de corte que pue-
de establecerse por la relacién E/n. En AO, tanto
E como n resultaron mayores que en AP, mostran-
do la tendencia que ambas celdas tienen a fijar
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un rango dinamico compatible de trabajo, a pe-
sar de los diferentes valores de elasticidad y vis-
cosidad, pero manteniendo constante su propor-
ciéon (Figuras 1 y 2). Los resultados locales, es
decir la dindmica de cada celda parietal, se
contrastaron con un modelo global ampliamen-
te utilizado (modelo Windkessel de 2-elementos)
de la circulacién de ambos sistemas, a partir del
descenso exponencial diastélico de las ondas de
presién arteriales y que vincula de esta forma la
dinamica local con el amortiguamiento global
del sistema.

La interpretaciéon de los coeficientes qye con-
forman la transferencia diémetro-presiéncltlljse rea-
liz6 a partir de un modelo viscoelastico de Kelvin-
Voigt con masa no despreciable® de tal forma de
obtener un algoritmo que permita la caracteriza-
cioén ciclo a ciclo, de las propiedades inerciales,
viscosas y elasticas y comparar individualmente
la disipacion de energia (viscosidad) y el almace-
namiento de energia potencial (elasticidad) que
tienen lugar en ambas arterias, habida cuenta de
su rol preponderante durante la eyeccién de
ambos ventriculos.

Tanto E como n fueron significativamente dife-
rentes entre AO y AP. Esta diferencia en los niveles
de viscoelasticidad podria deberse a los mayores
regimenes de presiéon que debe manejar la AO,
en promedio 5 veces mayor que la presente en
la AP. En el caso de E, y debido a su excesiva de-
pendencia en presion, se observa que el factor
entre ambos indices de elasticidad es aproxima-
damente 4 veces. En cuanto al fenémeno visco-
so existen dos teorias que explican esta propie-

0 5 10 15 20 25 30
Frecuencia (Hz)

Figura 1. Curvas (media = DS, n = 6) de H(jw) derivadas
del modelo completo (ARX) en funcién de la frecuencia,
para la arteria aorta (AO) y pulmonar (AP).

dad de los tejidos arteriales. La teoria pasiva asu-
me que la viscosidad es simplemente una propie-
dad de los constituyentes de la pared arterial sien-
do el MLV el principal responsable de dicha
caracteristica. Bulbring y colaboradores!! han de-
mostrado que la viscosidad es mayor en las arte-
rias musculares que en las elasticas sugiriendo que
este punto de vista es posible. La otra teoria (la teo-
ria activa), para explicar la histéresis, toma en cuen-
ta los mecanismos generadores de tension del
musculo!? asi como también la respuesta miogé-
nica al estramiento?®®. Por otra parte Bauery Gow3,*
mostraron que el coeficiente de viscosidad parie-
tal se incrementa ante aumentos del stress parie-
tal y Milnor! ha encontrado que bajo el estado de
activacion del MLV existe un incremento del mo-
dulo viscoso que indica un mayor gasto de ener-
gia en la expansion pulsatil del vaso en cada ciclo
cardiaco. Por tanto, la viscosidad de la pared ar-
terial ha sido fundamentalmente relacionada con
la pérdida de energia que ocurre latido a latido
por efecto de la cantidad y grado de activacion
del MLV existente en la pared vascular. Se podria
sugerir también que la viscosidad parietal es un
filtro a las altas frecuencias puesto que éstas fati-
garian tempranamente a la pared arterial, acep-
tada como un bioelastémero solicitado a frecuen-
cias de orden superior.

La viscoelasticidad parietal gobierna la dinami-
ca parietal puesto que la masa se considera de
efectos mecanicos despreciables. En efecto, ha
sido demostrado que en la pared de grandes ar-
terias existe un polo dominante proporcional a E/
né. Es importante conocer entonces lo que suce-
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Figura 2. Curvas (media = DS, n = 6) de H(jw) en funcién
de la frecuencia, durante la administracién de fenilefrina,
para la arteria aorta (AO) y pulmonar (AP).
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de con el rango dinamico frente a cambios en
presibn y cuando estos cambios estan bajo la
administraciéon de FE. Para este fin se han grafica-
do los valores de presion y de elasticidad corres-
pondientes a ambas arterias. En la Figura 3 se pre-
senta la relacion elasticidad (E)-P media para el
conjunto de valores experimentales de ambas
arterias (r = 0.93, p < 0.05). La utilidad de esta
relacion es meramente cualitativa y parte del su-
puesto que los pares presidn-elasticidad se en-
cuentran en una relacion lineal. Nétese que ésta
se ha construido en base a los valores obtenidos
de estados estables que serian los puntos opera-
tivos de cada arteria y en cada oveja. Por ello la
relacion es lineal y no presenta el patrdn expo-
nencial descrito comunmente en la literatura.
Ademas ha sido demostrado que el colageno
comienza a actuar a partir de 110 mmHg en la
parte sistémica y esto también justificaria la rela-
cion lineal encontrada. Bajo estos supuestos la Fi-
gura 3 mostraria la dependencia en presion de la
elasticidad de ambas arterias. Obsérvese que
durante la administracién de FE la relacion lineal
se mantiene (r = 0.97, p < 0.05). La tasa de varia-
cion de la elasticidad (pendiente) respecto de la
presidn presenta la tendencia a ser mayor en con-
trol que en FE evidenciando un efecto protector
del MLV al activarse. Se podria sugerir entonces
que a altos niveles de P, es decir aquellos existen-
tes en la AO, la activaciéon del MLV (FE) reduce la E
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mientras que a bajos niveles (AP) podria ser me-
nos significativo y que a través de la pendiente
de la relaciéon E-P quedaria evidenciada la ten-
dencia de la FE a insensibilizar al sistema respec-
to de los cambios en P.

En la Figura 4, se muestra la relacién Viscosi-
dad (n)-P media para el conjunto de valores ex-
perimentales de ambas arterias y desarrollada
bajo los mismos preceptos. Aqui también se ob-
serva linealidad en control (r = 0.87, p < 0.05) y
durante la administracién de FE (r = 0.89, p <
0.05). En contraste al caso elastico, la FE aumen-
ta la pendiente de la recta P-n. Si se realizan com-
paraciones isobaricas cualitativas a altos niveles
de P (AO), la activaciéon del MLV (FE) aumenta la n
mientras que a bajos niveles (AP) dicho aumento
es menos notorio. Aqui también es destacable que
si se analiza la pendiente de la relacién n-P se ve
que la FE potenciaria (sensibilizaria) al sistema res-
pecto de los cambios en P,

Ahora bien, ;qué relacién existe entre la dina-
mica local y el amortiguamiento global del siste-
ma? La respuesta en frecuencia no arroja dife-
rencias significativas en el rango dinamico entre
aorta y pulmonar ni en condiciones basales
(CTRL), ni durante la activaciéon del MLV (FE). No
obstante la constante de tiempo global es signi-
ficativamente mayor en el circuito sistémico. Una
explicacién posible, es suponer que a igualdad
de rango dinamico en cada celda funcional
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Figura 3. Relacion elasticidad
(E)- P media para el conjun-
to de valores experimentales
(n = 6) de ambas arterias es-
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tado estable de fenilefrina.
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unitaria, y considerando que la longitud efectiva
sistémica debe ser mayor que la pulmonar, se
produciria un mayor filtrado debido a la convo-
luciébn de un mayor nimero de respuestas im-
pulsionales de celdas parietales. Se puede hipo-
tetizar que habr&a “n” celdas unitarias en el sistema
arterial (Figura 5) que daran lugar a una capaci-
dad equivalente que incluye la parte espuria de
la viscosidad parietal. Esta nueva celda tendra
una constante de tiempo local igual entonces al
cociente h/E. El rango dinamico gobernado por
la frecuencia de corte (proporcional a E/h) es
igual en ambos circuitos pero la cantidad de
celdas unitarias (de ancho dl) va a ser mayor en
el circuito sistémico que en el pulmonar. Para

avanzar sobre esta relacion se debe trabajar mas
sobre esta celda para escribir la transferencia
entre la presién que caera en el capacitor (Pc) y
la que llega a la entrada de la celda (Pn — c).

Pc . E
rooc i Vg oE - (7)

Suponiendo n celdas con los mismos parame-
tros

Pc . E"
P e (& OE)" ®

n celdas

12

T (mmHg s/mm)

Figura 4. Relacion Viscosi-
dad (n) -P media para el
conjunto de valores experi-
mentales (n = 6) de las arte-
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rias aorta y pulmonar. CTRL:
estado control; FE: estado
estable de fenilefrina.
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Longitud efectiva del circuito arterial

Figura 5. Diagrama esque-

matico del modelo “multi-cel-

ria de la totalidad de las
celdas, determina las propie-

o O o O da” utilizado para la interpre-
tacién de los datos obtenidos.

VW WS WS WWH Cada celdarepresenta la mi-
. nima unidad funcional visco-

E E E E elastica parietal. La sumato-

dades arteriales globales de
cada sistema. n: viscosidad
arterial; E: elasticidad arterial;

dl: longitud de una celda.
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Figura 6. Diagrama esque-
matico de la respuesta en fre-
cuencia de cada celda uni-
taria estudiada.

Volviendo a la celda individual, el sistema res-
ponde como un pasabajos limitando a una fre-
cuencia de corte
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Es decir que la frecuencia de corte es propor-
cional a la inversa de la constante de tiempo lo-
cal n/E. En la Figura 6 se ha realizado un diagra-
ma esquematico de la respuesta en frecuencia
de cada celda unitaria y el cambio en la selecti-
vidad por el aumento de las n celdas. Es impor-
tante recordar que ese rango dindmico no mos-
tré diferencias entre ambas arterias y por lo tanto
es independiente de los niveles presivos.

Finalmente, analizando los circuitos sistémico y
pulmonar mediante este enfoque de sistemas dis-
tribuidos, ambos podrian esqueméaticamente ser
subdivididos en consecutivos segmentos desde el
corazén hasta sus porciones terminales. Dichos
segmentos, de longitud arbitraria, constituirian las
unidades o celdas estructurales béasicas donde el
proceso de amortiguamiento parietal tendria lu-
gar. A su vez, la elasticidad y viscosidad existentes
en cada celda, constituiria la unidad o celda “fun-
cional” basica del proceso de filtrado. En rigor,
estas celdas unitarias deberian ir cambiando (en
funcion de propiedades histolégicas) desde el
corazén hasta la periférica alterando la amorti-
guacion del pulso y los fendbmenos de la reflexiéon
de la onda del pulso no considerados en el pre-
sente trabajo.

En conclusién: a semejanza de la constante de
tiempo global T que caracteriza la propiedad de
amortiguar la onda del pulso, este trabajo propo-
ne la existencia de una constante de tiempo lo-
cal que protege a la pared en si misma de las
altas frecuencia presente en la onda del pulso.
Como el amortiguamiento en la parte sistémica
es mayor que en la pulmonar habida cuenta que
presenta una constante de tiempo global mayor
y como las paredes de las arterias presentan igual
respuesta en frecuencia, las longitudes efectivas
y los diferentes valores de resistencia entre el le-
cho sistémico y pulmonar (aproximadamente en
un factor de 10) serian los responsables de esa
mayor amortiguacion.

La administracion sostenida de FE mediante
activaciéon del MLV local presenta un efecto be-
néfico para la circulacion, manteniendo el rango
dindmico parietal mediante la sensibilizacion de
la viscosidad e insensibilizacion de la elasticidad
frente a aumentos en presion.

Teniendo en cuenta que los mecanismos de
control del sistema arterial global tienen lugar fun-
damentalmente en los cambios en la resistencia
periférica modificando 1, podria sugerirse que el
sistema local lo haria a través de la viscosidad por
la interaccion pared-fluido en el endotelio y modi-
ficando la constante de tiempo de la celda unita-
ria correspondiente a ese segmento. Estudios pos-
teriores serdn necesarios a fin de caracterizar la
relacién “control global-control local” frente a cam-
bios en el tono vasomotor, sea a través de diferen-
tes drogas vasoactivas o a través de una funcion
endotelial alterada.
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