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Se presenta un modelo de la propagación 
del pulso sanguíneo (ondas de flujo y presión), 
completamente no lineal, que tiene en cuenta 
la conicidad, las ramificaciones y las distin­
tas propiedades mecánicas de la pared arte­
rial, considerada como puramente elástica. 
Las ecuaciones unidimensionales de conser­
vación de la masa y del impulso lineal, acopla­
das con una relación elástica para la pared del 
tubo, como ecuación potencial, forman un sis­
tema no lineal de ecuaciones diferenciales en 
derivadas parciales, que se reduce a la forma 
canónica y se resuelve por el Método de las 
Diferencias Finitas del tipo "Hartree" sobre las 
líneas características. Se implementa un mo-

Las ondas de flujo y presión cambian constan­
temente a medida que se propagan a lo largo de 
las arterias, conforme la sangre fluye desde los 
vasos principales a los secundarios. Para una po­
sición determinada, la forma particular de estas 
ondas queda definida por las propiedades del sis­
tema vascular, tales como la geometría, la elasti­
cidad de la pared, el ritmo cardíaco, las impe­
dancias periféricas, etc. Consecuentemente, las 
formas de las ondas de flujo y presión, llevan in­
formación relevante de las propiedades y el es­
tado general del sistema cardiovascular. Por tal 
motivo, pueden ser usadas para el diagnóstico no 
invasivo de arteriopatíasL2• Para el estudio de los 
cambios en las formas de onda frente a variacio-
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delo completo del sistema arterial humano, 
especificando las propiedades geométricas y 
físicas en las arterias principales, con apro­
piadas condiciones de borde. Se emplea una 
aproximación de tipo ''Windkessel" para las 
resistencias y compliancias vasculares perifé­
ricas. La forma de las ondas de flujo y presión 
se muestra en los puntos más frecuentemente 
investigados clínicamente, como en las arte­
rias del brazo y aorta del cuerpo humano, ex­
hibiendo las características naturales del pul­
so sanguíneo, comparándose los resultados 
con datos experimentales y numéricos extraí­
dos de la literatura. 
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nes en los parámetros arteriales, se hace necesa­
ria la simulación computacional de la hemodiná­
mica arterial, dado que los datos experimentales 
son difíciles de obtener de manera incruenta, limi­
tándose a arterias superficiales de fácil acceso. 
Por otra parte, y más allá de las dificultades que 
presenta su obtención, los datos experimentales 
deben ser interpretados desde algún modelo teóri­
co que los explique, siendo la simulación numérico 
computacional la herramienta más adecuada para 
dicho fin. 

La modelización computacional del pulso sanguí­
neo se realiza básicamente en dos formas: a) a par­
tir de las ecuaciones unidimensionales de conserva­
ción de la masa y del impulso lineal, o su fonnulación 
variacional equivalente, con métodos como elementos 
finitos, diferencias finitas, volúmenes finitos, etc3·5 y b) 
linealizando y condensando los segmentos arteriales 
en modelos RLC equivalentes, con metodología de 
resolución análoga al problema de líneas de transmi­
sión6·8. El primer grupo cuenta con la ventaja de con­
siderar naturalmente las no linealidades constituti­
vas, geométricas y de transporte y la posibilidad de, 
a través de una adecuada relación presión-área, re-
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solver el problema con datos basados en los paráme­
tros naturales de la red arterial (elasticidad de las 
arterias, conicidad, espesor, diámetro, etc.). 

En este trabajo se presenta un modelo computa­
cional para la simulación de la propagación de pul­
so sanguíneo en el árbol arterial completo, formula­
do sobre las ecuaciones de conservación unidimen­
sionales en función del caudal y el área arterial, 
utilizando para la relación área vs presión, los pa­
rámetros naturales de la pared vascular, como son 
su elasticidad, radio y espesor. Esta formulación 
permite acomodar fácilmente las variaciones de di­
chos parámetros, desde las arterias proximales has­
ta las distales. El modelo es totalmente no lineal, 
conservando los términos convectivos de las acele­
raciones y los grandes incrementos del área. 

Finalmente se muestran las curvas de flujo, pre­
sión y diámetro en algunos sitios de interés, compa­
rándose con resultados numéricos y experimentales. 

ME TODO 

Modelo matemático 
Sistema de ecuaciones. El modelo matemático se 

basa en las ecuaciones unidimensionales de flujo que 
resultan de la integración de las ecuaciones de con­
servación de la masa y de la cantidad de movimiento 
sobre la sección transversal de la arteria, arribando 
al siguiente sistema de ecuaciones diferenciales9·10 : 

oA éQ 
--r-=0 a ac (1) 

éQ +~(º2) = _.!!._ qJ- n.D .r (2) 
a ac A p& P " 

Donde A es el área transversal de la arteria de 
diámetro D, p la presión sanguínea, Q el flujo y p la 
densidad de la sangre. Para la tensión de corte en la 
pared del tubo, 't0 , se realiza la hipótesis de flujo la­
minar, con perfil de velocidades parabólico en la di­
rección radial. El sistema de ecuaciones se comple­
ta con una ecuación potencial, que resulta de consi­
derar el equilibrio de fuerzas en un tubo incompre­
sible de pared delgada: 

(3) 

Donde E es el módulo de Young de la pared arte­
rial y h0 ,A() y R, son respectivamente el espesor, área 
y radio del segmento arterial a la presión de refe­
rencia Po· Luego de especificar los parámetros arte­
riales (h01 A 01 R,, E, etc.) el sistema que conforman 
las ecuaciones (1) a (3) posee tres incógnitas: el área 
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A, la presión p, y el flujo Q. El sistema así plantea­
do, resulta en general difícil de resolver con un buen 
grado de precisión, por lo cual es conveniente redu­
cirlo a su forma canónica o forma característica11•12, 

por ejemplo: 

DQ +DA - -J .-=z 
Dt Dt 

sobre x = ¡-[x(t),t] (4) 

. DQ DA --¡-.-=z 
Dt Dt 

sobre x = f+[x(t),t] (5) 

en la cual el término fuente, z, tiene la forma: 

siendo {+y {-las velocidades características de pro­
pagación definidas por: 

r=º+r¿p A p oA 
(7) 

r=º-r¿p A p oA 
(8) 

El sistema que conforman las ecuaciones (4) y (5) 
es equivalente al planteado con las ecuaciones (1) a 
(3). Las variables de resolución son ahora únicamen­
te A y Q. La presión se calcula posteriormente, una 
vez que el sistema ya ha sido resuelto, a través de la 
ecuación (3). 

Condiciones de borde. En la raíz de la aorta es 
posible imponer el flujo o la presión como condición 
de borde. La condición en flujo es más adecuada ya 
que el ventrículo izquierdo, en su funcionamiento 
como bomba cardíaca, trata de mantener constante 
el flujo eyectado a la aorta, a pesar de los cambios 
que puedan sucederse en el sistema arterial, como 
ser las variaciones de las resistencias periféricas 
ante un evento de vasodilatación o vasoconstricción, 
en tanto que la forma de la curva de presión en el 
acoplamiento aórtico-ventricular se muestra afec­
tada ante estos eventos13. En la Figura 1 se exhiben 
dos condiciones de borde típicas adoptadas para el 
flujo impuesto en la raíz de la aorta, propuestas por 
Anliker14 y Spencer15• 

En cada una de las ramificaciones se asume igual­
dad de presiones y conservación del flujo y, al final 
de cada rama terminal se impone una impedancia 
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Figura l. Condiciones de borde en la raíz de la aorta. 

que considera las pequeñas arterias y microvasos 
que se extienden más allá del tramo considerado. 
El modelo de impedancia utilizado es el modelo de 
Windkessel modificado16 y consiste en una resisten­
cia (Rl ) en serie con un paralelo entre otra resisten­
cia (R2) y un capacitor (C). La ventaja que presenta 
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este modelo frente a los puramente resistivos es que 
considera los efectos capacitivos de las arteriolas y 
microvasos presentes más allá de las arterias mo­
deladas. Este terminal relaciona la presión y el flu­
jo en la forma: 

dQ 1 [ dp J - = . R2C-+ p - (R1 +R., ).Q (9) 
dt R1R2C dt -

Solución numérica. Para la resolución numérica 
del sistema de ecuaciones que resulta de (4) y (5), se 
ha utilizado una modificación del método de 
"Hartree"17•18, que presenta la ventaja de poder uti­
lizar números de Courant (C) mayores a la unidad, 
sin restricciones de estabilidad, lo que hace innece­
sario verificar localmente, para cada punto de la red, 
la condición de Courant-Friederichs-Lewy (CFL)12• 

Modelo fisiológico 
El modelo del sistema arterial está constituido 

por 30 segmentos arteriales los cuales se muestran 
esquemáticamente en la Figura 2. La red se basa 

TABLAI 

VALORES GEOMETRICOS Y REOLOGICOS DE LOS SEGMENTOS ARTERIALES 

Nombre Longitud (cm) Radio prox. (cm) Radio distal (cm) Eh (dinaslcm) 

1 Aorta ascendente A 1,0 1,46 1,46 741500 
2 Aorta ascendente B 3,0 1,45 1,45 741500 
3 Arco aórtico A 2,0 1,12 1,12 741500 
4 Aorco aórtico B 3,9 1,07 1,07 576200 
5 Aorta torácica A 5,2 1,0 1,0 545640 
6 Aorta torácica B 10,4 0,675 0,675 394000 
7 Aorta abdominal A 5,3 0,61 0,61 370500 
8 Aorta abdominal B & C 2.0 0.6 0,6 348000 
9 Aorta abdominal D 10,6 0,58 0,58 352400 
10 Aorta abdominal E 1,0 0,52 0,52 252500 
11 Ilíaca proximal 5,8 0,37 0,37 368150 
12 Ilíaca externa 14,4 0,32 0,32 148700 
13 Femoral 44,3 0,26 0,26 230900 
14 Tibia! posterior 33,1 0,25 0,25 667500 
15 Innominada 3,4 0,62 0,62 377000 

16,17 Subclavian A 3,4 0,423 0,423 288700 
18,1.9 Subclavia n B 42,2 0,403 0,403 1170000 
20,21 UlnarA 6,7 0,215 0,215 679100 

22,23 Ulnar B 17,1 0,203 0,203 717664 

24,25 Carótida proximal 20,8 0,37 0,37 264000 

26,27 Carótida externa 17,7 0,177 0,177 259000 

28 Tibia} anterior 34,3 0,13 0,13 513145 

30,29 Radial 23,5 0,174 0,174 682580 
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Figura 2. Esquema del árbol arterial simulado. 

principalmente en los datos propuestos por 
Stergiopulos'9, con las siguientes modificaciones: a) 
reducción del 30% en las resistencias y del 60% en 
el capacitar en el terminal Windk.essel correspon­
diente a la arteria vertebral; b) aumento de un 60% 
en el módulo de Young en las arterias subclavia B, 
ulnar A, ulnar B y radial, a fm de ajustar la red con 
los valores más comúnmente encontrados en la lite­
ratura para la velocidad de propagación a la altura 
del brazo7. Los valores geométricos y reológicos son 
especificados en la Tabla l. Los valores de las resis­
tencias y capacidades adoptados para los termina­
les Windkessel se encuentran en la Tabla II . 
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RESULTADOS 

En la Figura 3 se exhiben las ondas de presión a lo 
largo de la aorta (entre el ventrículo izquierdo y la 
bifurcación ilíaca) durante un latido. Puede obser­
varse aquí una característica distintiva del pulso 
sanguíneo: desde la raíz de la aorta hacia localizacio­
nes más distales el valor pico de la presión se incre­
menta paulatinamente. Claro que, aunque no se pue­
de estimar en la figura, el valor medio de la presión 
(integrada en un período) decrece levemente debido a 
las pérdidas por fricción. Se observa también la for­
mación, en la bifurcación ilíaca, de una segunda onda 
u onda diastólica. Se puede apreciar que esta onda 
diastólica está viajando desde la bifurcación ilíaca 
hacia el ventrículo izquierdo, por lo cual puede decir­
se que esta onda constituye una reflexión. 

En la Figura 4 se exhiben cortes del primer gráfi­
co para distintas posiciones en la aorta. Puede ob­
servarse aquí con mayor claridad el aumento del pico 
de presión a medida que se toman localizaciones más 
distales. Otra característica observable es el desfa­
saje entre las ondas, que evidencia claramente el 
fenómeno de propagación. 

La Figura 5, a su vez, presenta las curvas de flu­
jo en distintos puntos de la aorta, observándose la 
importancia del reflujo, sobre todo a nivel d~ la bi­
furcación ilíaca. 

En la Figura 6 se muestran las curvas obtenidas 
a la altura de la arteria braquial, para dos realiza­
ciones de la bomba cardíaca impuestas a través de 
sus respectivas curvas de caudal-tiempo (Figura 1). 
En la Figura 7 se exhibe la curva experimental ha­
llada por Kroeker20, que guarda gran similitud con 
los datos simulados imponiendo un caudal en la raíz 
de la aorta de acuerdo a Anliker. Se deduce enton­
ces (Figura 6) que las formas de las ondas aporta-

?.o~ 

'-lle -;¡ 
~'-lle 
"' ~ '~e 
·~'-?e 
"-

Figura 3. Ondas de presión a lo largo de la aorta. 
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TABLA U 

TERMINALES DE WINDKESSEL 

Nombre Rl R2 e 
dincu.seglcm'lml dincu.seglcm'lml mLcm'ldinas 

1 Coronaria 10,00E3 41,00E3 0,7900E·5 
2 Intercostales 2,78E3 11,12E3 0,1638E-4 
3 Gástrica, hepática 2,54E3 10,17E3 0,2967E-3 

y esplénica 
4 Renal (dos) 1,26E3 5,04E3 0,1235E-3 
5 Mesentérica 1,92E3 7,68E3 0,1726E-3 

superior 
6 Mesentérica 16,62E3 66,46E3 0,7400E-4 

inferior 
7 Ilíaca interna 17,04E3 68,17E3 0,6750E-4 

8 Femoral profunda 11,60E3 46,39E3 0,5030E-5 

9 Tibia! anterior 56,15E3 224,61E3 0,4170E-5 
10 Tibia} posterior 9,54E3 38,16E3 0,3900E-5 

11 Vertebral 16,65E3 66,60E3 0,9880E-4 
12 Interosius 211,74E3 846.96E3 0,3107E-6 

13 Ulnar 10,56E3 42,24E3 0,3520E-5 

14 Radial 10,56E3 42,24E3 0,3520E-5 

15 Carótida 6,31E3 25,55E3 0,1330E-5 

das por el modelo son sensiblemente dependientes 
de la condición de borde adoptada. 

En la Figura 8 se comparan los resultados con 
los propuestos por Stergiopulos19 también a la altu­
ra de la arteria braquial. La condición de borde en 
la aorta proximal, propuesta por el mismo autor, se 
encuentra en la Figura 10 . Se observan diferencias 
entre los dos modelos. Dichas diferencias se atribu-

o 0,2 0,4 o.e 0,8 
Tiempo (sog.) 

Figura 4. Presiones a nivel de la aorta. En orden ascen­
dente de pico de presión se visualizan: aorta ascendente, 
torácica, abdominal y bifurcación ilíaca. 
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yen aquí a la linealización propuesta por Stergiopu­
los para la ecuación (2), donde se reemplaza A por 
Ao en el término convectivo. Se cree que el modelo 
aquí presentado es más apropiado dado que, a la 
misma altura de la arteria braquial se observa una 
amplia variación del área, del orden del40% (Figu­
ra 9), lo cual significa que no se justifica la lúpótesis 
de linealización. 

{ 300 H---\-- -------t 

tm~4-+-4\--------------~ 

· lOO -1----- ·--+----+-----+-----l 
o 0,2 0,4 

Tiempo (seg.) 
0,1 0,1 

Figura 5. Flujos a nivel de la aorta. En orden descendente 
de pico de flujo se visualizan: aorta ascendente, torácica, 
abdominal y bifurcación ilíaca. 
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Figura 6. Curvas de presión en la arteria braquial, para 
dos condiciones de borde diferentes. 
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Figura 8. Curvas de presión en la arteria braquial. Se com­
paran los resultacks de nuestro mO<klo con los propuestos 
por Stergiopulos. 

lOO 

· lOO L--------- ----__::..._ __________ .-J 

o 0.1 0,4 06 

1'ieenpo (scg.) 
01 

Figura 10. Condición de Borde (aorta proximal). De 
Stergiopulus19 

Finalmente, en la Figura 11 se presentan los da­
tos obtenidos para la variación relativa del diáme­
tro en la arteria radial y se compara (Figura 12) 
con una curva de variación de diámetro radial re­
gistrada en nuestro laboratorio21• Como se mues-
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Figura 7. Curva de variación experimental obtenida por 
Kroeker. 
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Figura 9. Variaciones del área en la arteria braquial. 
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Figura 11. Variaciones relativas del diámetro en la arte­
ria radial obtenidas con el presente trabajo. 

t ra, existe un buen grado de concordancia entre 
ambas curvas, con la presencia de una notable 
onda diastólica, que se constituye, presumiblemen­
te, en una reflexión en las resistencias terminales 
periféricas. 
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Figura 12. Variaciones relativas del diámetro obtenidas 
en forma experimental a la altura de la arteria radial. 

CONCLUSIONES 

Se ha desarrollado un modelo matemático-com­
putacional capaz de reproducir las características 
distintivas del pulso sanguíneo en el sistema arte­
rial humano completo. 

Se ha observado, a partir de los resultados nu­
méricos obtenidos, que las curvas de presión y flu­
jo halladas dependen sensiblemente de ia condi­
ción impuesta a la entrada del sistema arterial. De 
aquí se deduce la importancia de una buena condi­
ción de borde que indique fehacientemente la in­
yección de flujo en la aorta ascendente. Estos re­
sultados también indican la necesidad de investi­
gar con mayor profundidad el acoplamiento aórti­
co-ventricular y justifican los modelos que simu­
lan acopladamente el ventrículo izquierdo y el sis­
tema arterial. 

Como puede observarse en el desarrollo aquí 
planteado, el modelo propuesto se caracteriza por 
trabajar con parámetros naturales, lo cual consti­
tuye una ventaja considerable al tiempo de esti­
mar dichos parámetros. Cabe recordar que en los 
modelos basados en las ecuaciones de líneas de 
transmisión (LDT) se trabaja con parámetros con­
centrados que no representan directamente pará­
metros arteriales geométricos o mecánicos. La otra 
ventaja frente al modelo de LDT es que aquí se tra­
baja con velocidades de propagación distintas: 
aguas arriba y aguas abajo, ecuaciones (7) y (8), en 
tanto que en el modelo de LDT estas dos velocida­
des son coincidentes. 

Se concluye, además, que es inconveniente reali­
zar linealizaciones en la ecuación de cantidad de 
movimiento, puesto que el problema presenta altas 
variaciones en los parámetros naturales, a saber: 
A,pyQ. 

Por último, la bondad del método para simular 
los registros de variaciones de presión , flujo y diá­
metro simultáneamente en diferentes lugares del 
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árbol arterial humano, deja abierta la posibilidad 
de ajustar los parámetros reológicos para obtener 
diferentes situaciones patológicas de interés clínico 
(hipertensión, envejecimiento, etc.). 

SUMMARY 

COMPUTER SIMULATION OF ARTERIAL 
PULSE WAVE BY AN ELASTIC ARTERY 
MODEL 

A nonlinear model of arterial blood flow and pres­
sure pulse propagation which can account for taper­
ing, branching, variable thickness and nonlinear 
elastic rheological properties of arterial wall is pre­
sented. One d imensional momentum and continuity 
equations coupled with a elastic pressure 1 area rela­
tionship yields a system o{ nonlinear partial differ­
ential equations, which is reduced to the canonical 
form and solved by the "Hartree" finite difference 
method over the characteristics line. A complete 
model of the human arterial system is implemented, 
specifying geometrical and physical data of major 
vessels, and appropriate boundary conditions, us­
ing a "Windkessel" approximation for the peripheral 
vascular resistance and compliance. Pressure and 
flow wave are shown at several points most frequently 
investigated clinically, exhibiting natural {eatures 
of the blood pulse. Results are compared with ex­
perimental and numerical data reported in the lit­
erature. 
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