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Durante los últimos 30 años, el estudio de la patoge-
nia y la progresión de las enfermedades cardiovasculares 
ha necesitado de un esfuerzo multidisciplinario en el que 
intervienen muy diversas disciplinas, desde la biología 
celular y molecular a la mecánica computacional y expe-
rimental de sólidos y fluidos. Generalmente estos estu-
dios están motivados por la necesidad de obtener res-
puestas a las cuestiones esenciales para el control de la 
enfermedad. Los continuos avances en la resolución de 
los equipos de imagen médica, junto con el crecimiento 
exponencial en magnitud, flexibilidad y velocidad de las 
técnicas computacionales, han creado un importante es-
pacio para el uso de simulaciones numéricas y técnicas 
experimentales complejas para mejorar el diagnóstico y 
el manejo clínico de muchas enfermedades cardiovas-
culares. En este trabajo revisamos los últimos avances 
en simulaciones numéricas de la mecánica cardiovascu-
lar centrándonos en tres áreas específicas: el modelado 
específico del paciente y la optimización de la cirugía en 
cardiología pediátrica, la evaluación del riesgo de rotura 
de los aneurismas aórticos y la caracterización no inva-
siva del flujo intraventricular para el control de la insufi-
ciencia cardiaca.
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Recent Advances in the Application of 
Computational Mechanics to the Diagnosis and 
Treatment of Cardiovascular Disease

During the last 30 years, research into the pathogenesis 
and progression of cardiovascular disease has had to 
employ a multidisciplinary approach involving a wide 
range of subject areas, from molecular and cell biology to 
computational mechanics and experimental solid and fluid 
mechanics. In general, research was driven by the need 
to provide answers to questions of critical importance 
for disease management. Ongoing improvements in the 
spatial resolution of medical imaging equipment coupled 
to an exponential growth in the capacity, flexibility and 
speed of computational techniques have provided a 
valuable opportunity for numerical simulations and 
complex experimental techniques to make a contribution 
to improving the diagnosis and clinical management of 
many forms of cardiovascular disease. This paper contains 
a review of recent progress in the numerical simulation of 
cardiovascular mechanics, focusing on three particular 
areas: patient-specific modeling and the optimization of 
surgery in pediatric cardiology, evaluating the risk of rupture 
in aortic aneurysms, and noninvasive characterization of 
intraventricular flow in the management of heart failure.
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INTRODUCCIÓN

Es un hecho reconocido desde hace tiempo que 
las fuerzas y tensiones producidos por el flujo san-
guíneo contra las paredes del sistema cardiovas-
cular son fundamentales en el origen y la progresión 
de muchas enfermedades cardiovasculares. Esto ha 
impulsado a gran número de físicos e ingenieros a 
desarrollar modelos matemáticos complejos y he-
rramientas computacionales y experimentales que 
analicen la mecánica del flujo sanguíneo y su inte-
racción con la pared. Los últimos años han sido tes-
tigos de un aumento sustancial en la sofisticación y 
la aplicabilidad clínica de las herramientas compu-
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en que el corazón sólo dispone de una cámara de 
bombeo eficaz o funcional y, si no se tratan, habi-
tualmente resultan fatales a corto plazo tras el naci-
miento. 

Los pacientes con ventrículo único normalmente 
requieren un abordaje quirúrgico en etapas que cul-
mina con una intervención de Fontan. La primera 
intervención conlleva la reconstrucción de la raíz 
aórtica y un cortocircuito sistémico pulmonar me-
diante la técnica de Norwood o una variante de 
ésta. La segunda etapa, la intervención de Glenn, se 
inicia con la separación de las circulaciones pul-
monar y sistémica conectando la vena cava superior 
(VCS) a la arteria pulmonar derecha. A continua-
ción se lleva a cabo la técnica de Fontan en su va-
riante más común, usando un conducto extracar-
diaco para completar la separación, lo que da lugar 
a una conexión cavopulmonar total (TCPC)39. En 
la intervención de Fontan se construye una com-
puerta para conectar la vena cava inferior (VCI) 
con las arterias pulmonares, lo que da lugar a una 
unión en T modificada. Una vez finalizada la téc-
nica de Fontan, la sangre evita totalmente el co-
razón en el lado venoso y fluye pasivamente de la 
vena cava hacia las arterias pulmonares. Como re-
sultado, la circulación se convierte en un sistema 
único de bombeo y el corazón sólo contiene, a 
efectos prácticos, sangre oxigenada. 

Los estudios clínicos han demostrado que las 
tasas de supervivencia a corto plazo tras la inter-
vención de Fontan ascienden al 90%, pero des-
cienden hasta sólo el 60% a los 10 años, con morbi-
lidad importante que incluye arritmias, enteropatía 
pierdeproteínas, trombosis, malformaciones arte-
riovenosas y disminución de la capacidad para rea-
lizar esfuerzos40,41. Actualmente no se conoce bien 
la razón del fracaso de algunos Fontan (que re-
sultan en la muerte del paciente o en trasplante de 
corazón), por qué algunos pacientes presentan una 
capacidad de realizar esfuerzos significativamente 
menor que otros o cómo predecir de forma razo-
nable qué pacientes entrarán en cualquiera de estas 
dos categorías.

La observación clínica, junto con los trabajos de 
modelado y experimentales realizados previamente, 
indica que la geometría de la unión TCPC es funda-
mental en las pérdidas de energía, la tensión aso-
ciada en el sistema cardiovascular y la evolución del 
Fontan18,19,42. Las innovadoras simulaciones com-
putacionales implementadas por DeLeval et al com-
pararon la pérdida de energía en el Fontan con 
unión en T estándar y un modelo «con desplaza-
miento» propuesto recientemente, llegando a 
adoptar el modelo con desplazamiento como el mé-
todo quirúrgico de elección en la actualidad18,43,44.

Desde ese momento, hace sólo una década, el in-
terés en modelar la circulación de Fontan ha ido en 

tacionales en el modelado del flujo sanguíneo espe-
cífico de un paciente. Las simulaciones han sido 
clave en la comprensión de la hemodinámica de la 
revascularización con injerto1,2, la planificación del 
tratamiento cardiovascular3,4, la arteriosclerosis de 
las arterias carótida5 y aorta abdominal6-9, el flujo 
vascular cerebral10-13, el efecto del ejercicio en las al-
teraciones del flujo aórtico6,8, las cardiopatías con-
génitas14-19 y los stents (endoprótesis) coronarios20-22.

El desarrollo de herramientas de modelado 
geométrico actualmente permite construir modelos 
complejos, con inclusión de muchos niveles de 
ramas arteriales, directamente a partir de los datos 
clínicos de imágenes de resonancia magnética (RM) 
o de tomografía computarizada (TC). Recientes 
avances en la capacidad de simulación incluyen el 
modelado basado en imágenes8,23-28, deformación de 
la pared vascular29-32, incorporación de datos mor-
fométricos33, niveles de presión fisiológicos que con-
cuerdan con los datos de cateterismo cardiaco14,34,35, 
efectos de la respiración14, seguimiento de partí-
culas36, optimización37 y ejercicio simulado14,15,38.

Los estudios de la mecánica cardiovascular con-
tribuyen al desarrollo no sólo de nuevos disposi-
tivos médicos, sino también de nuevas herramientas 
diagnósticas y técnicas de tratamiento. Partiendo 
principalmente de nuestras propias áreas de investi-
gación, analizamos los avances actuales en mecá-
nica cardiovascular usando tres áreas específicas: a) 
modelado específico del paciente y optimización de 
la cirugía para su aplicación en cardiología pediá-
trica; b) estudios computacionales y experimentales 
de la biomecánica de los aneurismas arteriales para 
evaluar el riesgo de rotura, y c) caracterización no 
invasiva del flujo intraventricular: una nueva herra-
mienta para comprender la hemodinámica de la in-
suficiencia cardiaca.

Utilizaremos estos estudios de casos para ilustrar 
las actuales posibilidades y limitaciones de las téc-
nicas de simulación numérica que se están desarro-
llando actualmente en el estudio de la mecánica car-
diovascular. 

MODELADO ESPECÍFICO DEL PACIENTE Y 
OPTIMIZACIÓN DE LA CIRUGÍA PARA SU 
APLICACIÓN EN CARDIOLOGÍA PEDIÁTRICA

En este apartado nos centramos en el uso de la si-
mulación y el modelado específico del paciente para 
el tratamiento del ventrículo único, una de las cate-
gorías más graves de defectos congénitos. Las car-
diopatías congénitas figuran entre las formas de 
mayor prevalencia de los defectos congénitos, y se 
presentan en aproximadamente el 1% de los naci-
mientos. Los defectos de tipo «ventrículo único», 
tales como el síndrome del hemicardio izquierdo hi-
poplásico y la atresia tricuspídea, se refieren a casos 
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miento posterior para establecer medidas del fun-
cionamiento, como la distribución del flujo y las 
presiones, que sirven de alternativa a los factores 
predictivos conocidos de la evolución de los pa-
cientes. Describimos brevemente los métodos 
usados para el modelado del Fontan en esta sec-
ción, y remitimos al lector a otras referencias para 
conocer más detalles sobre las técnicas de 
simulación7,14,34.

La construcción del modelo se realiza normal-
mente a partir de datos de imágenes de RM o TC 
usando métodos de segmentación23. En los métodos 
implementados por primera vez por Taylor, los mo-
delos específicos del paciente se construyen si-
guiendo los pasos siguientes: a) se definen las rutas 
que parten del centro de los vasos de interés; b) se 
define la luz vascular a intervalos fijos a lo largo de 
cada vaso (segmentada); c) los fragmentos vascu-
lares situados entre segmentos bidimensionales se 
interpolan y se unen mediante software adaptado 
para crear un modelo sólido tridimensional (3D) de 
la vascularización deseada (solevación o loft), y d) 
se genera una malla que representa el modelo sólido 
a utilizar en el sistema de resolución del flujo por el 
método elementos finitos. Los pasos de la construc-
ción del modelo se ilustran en la figura 1 para un 
paciente típico con Fontan.

Respecto a la resolución de ecuaciones para el 
flujo sanguíneo, las ecuaciones tridimensionales de 
Navier-Stokes se resuelven usando los métodos de 
elementos finitos o de volúmenes finitos, normal-
mente con una aproximación a una pared rígida7,45. 
Nuevos métodos permiten ahora recrear situaciones 
en la frontera del flujo de salida mediante los cuales 

aumento. Este interés, unido al crecimiento de la 
potencia computacional, ha permitido el desarrollo 
de herramientas de cálculo más sofisticadas y a si-
mulaciones cada vez más realistas desde el punto de 
vista fisiológico14,15,17,38. Sin embargo, hasta la fecha 
y a pesar de los abundantes trabajos existentes 
sobre simulación del Fontan, el número de avances 
clínicos que se puede considerar resultado directo 
de los métodos computacionales ha sido relativa-
mente escaso.

En este apartado nos centramos en un reciente 
trabajo que trata de aumentar la relevancia clínica 
de las simulaciones del Fontan abordando las limi-
taciones clave de los trabajos previos. En primer 
lugar, analizamos el uso de múltiples parámetros 
para evaluar el funcionamiento del Fontan, como 
la pérdida de energía, el reposo y el ejercicio simu-
lado, la tensión de cortadura en la pared, los niveles 
de presión y el seguimiento de partículas. A conti-
nuación analizamos el papel de las herramientas de 
simulación en el desarrollo y el ensayo de nuevas 
técnicas quirúrgicas. Por último analizamos los de-
sarrollos más recientes de herramientas de optimi-
zación capaces de evaluar un amplio espectro de di-
seños mediante herramientas procedentes de la 
ingeniería aeroespacial. 

Métodos de simulación, obtención de imagen 
y construcción del modelo 

El proceso de modelado específico del paciente 
comprende la adquisición de datos de imágenes y 
clínicos (p. ej., cateterismo), la construcción del mo-
delo anatómico, la simulación del flujo y el procesa-

Fig. 1. Los cuatro pasos implicados en la 
construcción de modelos (paciente D) son 
(1) la creación de trayectos vasculares, (2) 
segmentación, (3) lofting y (4) mallado. La 
imagen se muestra en proyección sagital 
para facilitar su visualización. De Marsden 
et al16.
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ciente se ha centrado en un solo parámetro de pér-
dida de energía para evaluar el funcionamiento del 
Fontan. Sin embargo, los pacientes sometidos a 
Fontan pueden tener evoluciones clínicas muy di-
versas, entre otras intolerancia al esfuerzo, malfor-
maciones arteriovenosas, enteropatía pierdepro-
teínas, insuficiencia cardiaca y complicaciones 
tromboembólicas. En general, las intervenciones 
mediante la técnica de Fontan se consideran fallidas 
si se presentan situaciones hemodinámicas adversas, 
como gradientes de presión significativos o desequi-
librio entre los flujos pulmonares izquierdo y de-
recho. Por lo tanto, aunque está claro que la pér-
dida de energía probablemente guarda relación con 
los resultados clínicos, sería una simplificación ex-
cesiva considerarla el único factor determinante del 
éxito o el fracaso del Fontan. Un reciente artículo 
de revisión de DeGroff50 lanzó un «llamamiento a 
filas» para aumentar la sofisticación y el impacto de 
las simulaciones del Fontan incluyendo, entre otros 
factores, respiración, ejercicio, rigidez de la pared, 
flujo inestable y una anatomía más precisa. 

Un reciente trabajo de Marsden et al14,16 propuso 
un enfoque multiparamétrico para evaluar el fun-
cionamiento del Fontan. Ese trabajo incorporó 
también avances clave en la construcción de los mo-
delos, como los efectos de la respiración, ejercicio 
simulado, situaciones de flujo inestable, niveles de 
presión fisiológicos y métodos de seguimiento de 
partículas. Usando modelos específicos de pacientes 
obtenidos a partir de datos de imágenes, se llevaron 
a cabo simulaciones exhaustivas para 6 pacientes 
sometidos a Fontan en reposo y en situaciones de 
ejercicio simulado correspondientes a dos niveles 
diferentes. Para cada uno de los pacientes, se calcu-
laron los parámetros de funcionamiento, incluidos 
la eficiencia energética, las presiones en VCI y VCS, 
la tensión de cizallamiento en la pared (WSS) y los 
datos cuantitativos de la distribución del flujo hacia 
las arterias pulmonares izquierda y derecha. Para 
cada uno de esos parámetros se asignó una puntua-
ción a los pacientes desde el mejor al peor funciona-
miento. 

La figura 2 muestra seis modelos de Fontan espe-
cíficos de pacientes (marcados de A a F) y su efi-
ciencia energética simulada en reposo y durante el 
ejercicio. Los resultados muestran un notable des-
censo de la eficiencia durante el ejercicio y un am-
plio espectro de niveles de funcionamiento entre los 
distintos pacientes. Las presiones simuladas mos-
traron una buena correlación con los datos de la ca-
racterización, pero la baja presión en el Fontan no 
se correlaciona con una alta eficiencia. 

Los resultados de ese estudio demostraron que 
distintos parámetros de funcionamiento daban 
lugar a diferentes puntuaciones cuando los pa-
cientes se ordenaban de mejor a peor nivel de fun-

es posible predecir los niveles de presión fisiológicos 
en simulaciones cardiovasculares46,47.

Estrechamente unida a los métodos de modelado 
está la necesidad de disponer de modos avanzados 
de obtención de imágenes para la confección de 
modelos y para su validación. Se utilizan datos pro-
cedentes de imágenes de RM y de TC para la cons-
trucción de modelos, y la RM en contraste de fase 
se usa para medir el flujo de entrada que se usará 
como situaciones en la frontera del flujo de entrada. 
Los datos se obtienen habitualmente tras varios ci-
clos de respiración libre usando sincronización car-
diaca y compensación respiratoria.

Los métodos diagnósticos actuales tienen poca 
capacidad para realizar determinaciones in vivo del 
flujo y las presiones en situaciones de esfuerzo. La 
adquisición de datos de presión durante un proceso 
de cateterismo exige la sedación del paciente, y estas 
determinaciones normalmente se realizan en re-
poso. Por este motivo, las simulaciones propor-
cionan el método ideal para obtener información 
sobre las condiciones de flujo durante el esfuerzo. 
Estudios clínicos han demostrado que los pacientes 
típicos con Fontan son capaces de casi doblar el 
gasto cardiaco durante el esfuerzo máximo. Las si-
tuaciones de esfuerzo pueden simularse incremen-
tando el flujo de 2 a 3 veces, de modo que pueda 
evaluarse el efecto en las cantidades de interés, tales 
como la pérdida de energía14,15,38.

Todos los estudios de las curvas de presión me-
diante cateterismo cardiaco, ecografía y RM han 
demostrado que la respiración afecta de forma sig-
nificativa a las tasas de flujo y las presiones en el 
Fontan48,49. Como se ha observado mediante eco-
cardiografía Doppler, las determinaciones cuantita-
tivas mediante RM en contraste de fase en tiempo 
real llevadas a cabo por Hjortdal et al48 mostraron 
que las tasas de flujo en la VCI varían de forma sig-
nificativa con la respiración en reposo (hasta un 
80%), con una menor pulsatilidad cardiaca super-
puesta. Se observó que las variaciones cardiacas en 
la VCS eran pequeñas, sin una variación respira-
toria significativa. Basándose en estos datos, un re-
ciente trabajo de Marsden et al14 impuso un modelo 
de respiración para explicar las variaciones de flujo 
en la VCI. En ese trabajo se vio que la eficiencia 
energética disminuía significativamente tanto con el 
ejercicio como con la respiración. 

Evaluación del funcionamiento de la técnica 
de Fontan en reposo y durante el ejercicio: 
un enfoque multiparamétrico

Antes de probar los posibles nuevos diseños para 
la técnica de Fontan, resulta útil cuantificar el fun-
cionamiento de los diseños actuales para usarlos 
como referencia. El estudio de simulación más re-
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de pacientes con Fontan y en la revisión de pro-
puestas quirúrgicas o percutáneas. Es necesario rea-
lizar comparaciones minuciosas entre múltiples pa-
rámetros y los resultados clínicos para eliminar la 
distancia existente entre las simulaciones y la prác-
tica clínica. En un futuro se deberá tener en cuenta 
los objetivos que compitan entre sí a la hora de di-
señar un plan de tratamiento óptimo para cada pa-
ciente, en lugar de tomar decisiones a partir de un 
modelo universal para todos los casos.

Un banco de pruebas «por ordenador» para 
nuevas intervenciones

Las simulaciones específicas de los pacientes tam-
bién pueden constituir un medio para evaluar 
nuevas técnicas e intervenciones quirúrgicas sin 
riesgo para el paciente. Desde que Fontan y Baudet 
pusieron a punto la primera técnica de reparación 
quirúrgica de la atresia tricuspídea a principios de 
la década de los setenta51, la técnica quirúrgica de la 
intervención de Fontan ha evolucionando conti-
nuamente gracias a una serie de mejoras. Los resul-
tados de la intervención de Fontan no han dejado 
de mejorar durante los últimos 30 años. Sin em-
bargo, la mayoría de los avances en las técnicas e 
intervenciones quirúrgicas han surgido como resul-
tado de un proceso de diseño por «ensayo y error». 
Actualmente, las nuevas técnicas quirúrgicas se eva-

cionamiento. Así pues, es poco probable que una 
simulación basada en un solo parámetro, como la 
disipación de la energía, permita conocer todas las 
respuestas para mejorar el funcionamiento del 
Fontan. El enfoque multiparamétrico pone de ma-
nifiesto que aún no sabemos qué define un «buen» 
o «mal» Fontan, y que no dispondremos de una 
respuesta cuantitativa a dicha pregunta hasta que 
se cuantifiquen y validen múltiples parámetros que 
puedan ser contrastados con los resultados clí-
nicos.

El concepto de múltiples parámetros competi-
tivos es la norma en muchos otros problemas de di-
seño y optimización. Por ejemplo, en aeronáutica 
los objetivos que compiten entre sí —como susten-
tación, resistencia, peso y resistencia estructural— 
se equilibran para determinar el diseño óptimo del 
ala de un avión. Del mismo modo, la importancia 
relativa de los diferentes parámetros para una pa-
ciente con Fontan puede depender de factores de 
riesgo individuales o de síntomas clínicos, como an-
tecedentes de un trastorno de la coagulación, dis-
tintos tamaños de las arterias pulmonares izquierda 
y derecha, presión elevada en la anastomosis de 
Glenn en reposo, etc. Partiendo de una base com-
putacional, hemos llegado a un punto en que las si-
mulaciones que incorporan datos específicos del pa-
ciente tienen potencial para funcionar como otro 
instrumento diagnóstico en la evaluación continua 
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superior y la inferior, y dos injertos en Y de dife-
rentes tamaños. Se usaron varias medidas del fun-
cionamiento para evaluar el diseño propuesto de 
injerto en Y en las simulaciones: eficiencia energé-
tica, niveles de presión, distribución del flujo hacia 
los pulmones y la tensión de cizallamiento en la 
pared. Se observó que el diseño del injerto en Y pre-
sentaba mejoras en la eficiencia energética en re-
poso y en todos los niveles de ejercicio, reducía las 
presiones en la VCS y mejoraba la distribución del 
flujo. 

La figura 4 muestra una comparación de la distri-
bución del flujo desde la VCI hasta las arterias pul-
monares derecha e izquierda entre el diseño con 
desplazamiento y el diseño del injerto en Y. La dis-
tribución del flujo se determinó mediante métodos 
avanzados de seguimiento de partículas36. Los estu-
dios previos han demostrado que un factor hepá-
tico, aún por determinar, es esencial para el desa-
rrollo del pulmón normal y que la falta de dicho 
factor puede originar malformaciones arteriove-
nosas53,54. La distribución del flujo en la VCI influye 
en la concentración de factor hepático en los pul-
mones. Aunque se desconoce la concentración ne-
cesaria para el desarrollo normal del pulmón, si 
todos los demás factores permanecen invariables, es 

lúan practicando la nueva técnica en una serie de 
pacientes y evaluando a continuación los resultados 
clínicos. El colectivo de cirujanos se beneficiaría 
enormemente si dispusiera de herramientas que pu-
dieran predecir los resultados de intervenciones 
propuestas antes de aplicarlas en un paciente. 

La práctica actual de la técnica de Fontan usa un 
conducto extracardiaco para obviar el lado derecho 
del corazón39, con un desplazamiento de la VCI res-
pecto a la VCS (fig. 3B). En comparación con el di-
seño de la «unión en T» original (fig. 3A), el diseño 
con desplazamiento ofrece la ventaja de reducir las 
pérdidas de energía y la capacidad de realizar la ci-
rugía sin bypass cardiopulmonar52.

Para mejorar el diseño actual del Fontan, 
Marsden et al propusieron recientemente un nuevo 
diseño de injerto en Y para la cirugía extracardiaca 
de Fontan16. Esta nueva modificación incorpora un 
injerto en forma de Y que sustituye los injertos de 
tubo cilíndrico de Gore-Tex usados actualmente 
para conectar la VCI a las arterias pulmonares (fig. 
3C y D). En este estudio se construyó un modelo de 
Fontan específico de un paciente a partir de datos 
de RM. La porción de la vena cava inferior del mo-
delo se colocó a continuación según tres diseños al-
ternativos: un desplazamiento entre la vena cava 

A

C D

B

Velocidad (cm/s)
0,000 20,4 40,9 61,3 81,7

Velocidad (cm/s)
0,000 20,4 40,9 61,3 81,7

Velocidad (cm/s)
0,000 20,4 40,8 61,3 81,7

Velocidad (cm/s)
0,000 20,4 40,9 61,3 81,7

Fig. 3. Modificación de un modelo espe-
cífico del paciente para probar los posi-
bles diseños quirúrgicos para la cirugía 
de Fontan. A: unión en T original. B: di-
seño con desplazamiento. C: injerto en Y 
con ramas menores. D: injerto en Y con 
ramas mayores. Los colores muestran la 
magnitud de la velocidad a partir de la 
hemodinámica simulada durante el ejer-
cicio. De Marsden et al16.
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Los últimos avances en la aplicación de métodos 
de optimización para las alteraciones del flujo san-
guíneo se han centrado mayoritariamente en pro-
blemas de flujo bidimensional y de flujo estacio-
nario. Este trabajo incluye el examen de los efectos 
no newtonianos en la optimización geométrica55, la 
optimización de los elementos que intervienen en el 
bombeo de la sangre56,57 y el trabajo de Quarteroni 
et al sobre el diseño geométrico de derivaciones 
para derivaciones arteriales58-61. En un reciente tra-
bajo se aplicó con éxito la optimización a pro-
blemas cardiovasculares 3D con flujo pulsátil16,37.

Para afinar aún más el diseño del injerto en Y 
para la cirugía de Fontan, se optimizó su diseño 
usando un modelo idealizado con los métodos des-
critos por Marsden et al37. Se desarrolló un código 
automatizado para definir la geometría del injerto 
en Y con seis variables del diseño y producir un 
modelo tridimensional para cada una (fig. 5). Los 
resultados demuestran que la geometría óptima del 
injerto en Y cambia significativamente del estado 
de reposo a las situaciones de esfuerzo, con ramas 
de radio mayor y un ángulo más amplio en reposo 
respecto al esfuerzo. Los resultados también han 
demostrado una interrelación entre la eficiencia 
energética (ramas mayores del injerto) y las áreas de 
menor tensión de cizallamiento en la pared (ramas 
menores del injerto) usando objetivos de diseño que 
compiten entre sí. Es necesario continuar investi-
gando para establecer un vínculo entre la tensión de 
cizallamiento en la pared y la formación de 
trombos. 

La cardiología pediátrica presenta un amplio es-
pectro de anatomías complejas que varían enorme-
mente de unos pacientes a otros. Las herramientas 
de simulación como las aquí expuestas suponen un 
medio de evaluar el funcionamiento del paciente in-
dividual y probar nuevas propuestas de interven-
ciones sin riesgo para el paciente. En un futuro, la 
optimización podrá utilizarse para diseñar técnicas 
quirúrgicas para pacientes individuales y predecir 
los resultados. Se necesitan ensayos clínicos que de-
terminen los beneficios clínicos de las nuevas téc-

claramente preferible que el flujo (y también el «es-
fuerzo» relativo que requiere cada pulmón) se dis-
tribuya lo más uniformemente posible. Se observó 
que el diseño en Y de mayor tamaño distribuía uni-
formemente el flujo en la VCI. Por el contrario, el 
diseño con desplazamiento desvió notablemente el 
flujo hacia un lado. 

La futura optimización del diseño con injerto en 
Y, la evaluación en modelos de pacientes múltiples 
y la validación con los datos clínicos serán los 
próximos pasos clave que seguir para trasladar el 
diseño con injerto en Y a la práctica clínica.

Herramientas automatizadas para la 
optimización quirúrgica

Hasta el momento, la mayoría de las simula-
ciones del flujo sanguíneo han considerado geome-
trías fijas o han examinado un escaso número de 
variaciones de la geometría usando un proceso de 
«ensayo y error» en el diseño quirúrgico. El campo 
médico también ha recurrido a procesos de optimi-
zación geométrica y error para desarrollar nuevos 
tratamientos. Por el contrario, en campos de la in-
geniería tradicional como el diseño aeronáutico y el 
diseño automotriz, habitualmente se recurre al di-
seño de formas óptimas y la simulación en el pro-
ceso del diseño. La medicina cardiovascular podría 
beneficiarse del empleo de herramientas de diseño 
predictivo similares para optimizar las técnicas qui-
rúrgicas para pacientes individuales. 

Para obtener resultados en el diseño que sean clí-
nicamente relevantes, antes habrá que superar al-
gunos retos. En primer lugar, los resultados de la 
simulación deben ser fisiológicamente exactos y los 
métodos deberán ser validados de forma exhaus-
tiva. En segundo lugar, a partir de los datos fisioló-
gicos, se deberá definir las determinaciones ade-
cuadas para evaluar el funcionamiento (funciones 
de costes) de los diseños cardiovasculares. En tercer 
lugar, se deberá desarrollar nuevas herramientas 
para la optimización eficiente de la tecnología de 
geometrías cardiovasculares.

Fig. 4. Comparación del rastreo de par-
tículas para un diseño con desplaza-
miento tradicional y el diseño propuesto 
de injerto en Y para la cirugía de Fontan. 
De Marsden et al16.
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Aunque el origen y las causas de esta enfermedad 
han sido objeto de un creciente número de estudios 
clínicos y científicos, aún no existe una teoría gene-
ralmente aceptada y se desconoce el mecanismo 
exacto que causa este proceso. La eterna cuestión 
sigue siendo: ¿los aneurismas se forman como con-
secuencia de un proceso de degradación en la pared, 
de cambios anómalos en los estímulos hemodiná-
micos que causan una respuesta degenerativa ines-
table en la pared del vaso sanguíneo, o se deben a 
una combinación de ambos? Actualmente la idea 
más aceptada es que tal causa probablemente sea el 
resultado de una compleja interacción entre los pro-
cesos biológico-degenerativos desencadenados por 
defectos bioquímicos o estructurales heredados, en-
vejecimiento, infecciones o enfermedades y factores 
hemodinámicos específicos.

Se conocen dos trastornos hereditarios del colá-
geno vascular que provocan aneurismas: los sín-
dromes de Marfan y de Ehlers-Danlos62. Ambos 
contribuyen a la generación de anomalías en la sín-
tesis y organización de las proteínas estructurales 
(la elastina y el colágeno) y, por lo tanto, a un debi-
litamiento patológico de la pared. Se ha demos-
trado de forma estadística que existen factores de 
riesgo que predisponen a la enfermedad y desem-
peñan un papel importante en la formación de 
aneurismas: el tabaquismo, el consumo de alcohol, 

nicas, como los injertos en Y para Fontan, que se 
prueban con métodos de simulación y se comparan 
con la práctica quirúrgica actual. 

ESTUDIOS COMPUTACIONALES Y 
EXPERIMENTALES DE LA BIOMECÁNICA 
DE LOS ANEURISMAS ARTERIALES

Durante los últimos 30 años, el estudio de la pa-
togenia y la progresión aneurismática ha supuesto 
un esfuerzo multidisciplinario de gran envergadura. 
Por lo general, la motivación de dichos estudios ha 
sido la necesidad de dar respuesta a las cuestiones 
que resultan esenciales para el manejo clínico de la 
enfermedad:

– ¿Cuál es la patogenia exacta del aneurisma arte-
rial?, ¿por qué algunas personas desarrollan aneu-
rismas y otras no? y ¿por qué los aneurismas suelen 
formarse en puntos específicos de ciertas arterias? 

– ¿Qué factores determinan el ritmo de creci-
miento de un aneurisma? y, lo que es más impor-
tante, ¿puede predecirse dicho ritmo de creci-
miento?

– En cada caso específico, ¿podría cuantificarse el 
riesgo de rotura de forma precisa? 

– ¿Cuál es el tratamiento óptimo para prevenir la 
rotura en un paciente específico?

dAPD dAPI

Rramas CR CL

rVCI = 20 mm

Valor de la velocidad (cm/s)
0,00 7,50 15,0 22,5 30,0

Valor de la velocidad (cm/s)
0,00 18,8 37,5 56,2 75,0

LIVC

Fig. 5. Modelo idealizado del injerto en Y de Fontan. Y parametrizado con seis variables de diseño (Rramas, dRPA, dLPA, CR, CL y LIVC) para la optimización de dise-
ños automatizados. Se muestran diseños optimizados en reposo (arriba a la derecha) y durante el ejercicio (abajo la derecha). CR y CL: curvatura de la rama; 
dRPA y dLPA: distancias desde la vena cava superior a las ramas anastomosadas; LIVC: longitud de la vena cava inferior; Rramas: radio del injerto de rama.
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con altos índices de morbilidad y complicaciones o 
hacer frente a un riesgo de rotura elevado e in-
cierto71.

Desde un punto de vista mecánico, la formación 
de un aneurisma arterial se asemeja a un problema 
común en ingeniería estructural: la deformación 
plástica, la hinchazón permanente y la consiguiente 
rotura de una tubería a causa de una presión in-
terna oscilatoria, proceso que a menudo resulta en 
rotura por fatiga. Sin embargo, en el caso de las ar-
terias, el problema es mucho más difícil de analizar, 
pues sus paredes están formadas por una estructura 
compleja de células vivas y una red estructural de 
capas y fibras de proteínas polimerizadas que 
pueden no sólo modificar activamente sus propie-
dades mecánicas en respuesta a cambios en los estí-
mulos mecánicos del flujo sanguíneo interno sino, 
lo que es más importante, sufrir transformaciones 
constantes (remodelado) como resultado de pro-
cesos inflamatorios, infecciones, procesos degenera-
tivos e incluso envejecimiento. 

La mayoría de los aneurismas fusiformes se ha-
llan en secciones de arterias musculares elásticas en 
zonas proximales a las principales bifurcaciones o 
puntos de bifurcación. El aneurisma fusiforme más 
común en el cuerpo humano se forma en la sección 
abdominal de la aorta, debajo de las arterias renales 
y proximal a su bifurcación en las arterias iliacas. 
La rotura del AAA es la décimo tercera causa de 
muerte en Estados Unidos, ya que causa alrededor 
de 15.000 muertes al año. La mayor incidencia se 
da en varones de unos 70 años de edad y la preva-
lencia en varones de más de 60 años es de un 2-6%. 
A pesar de una mayor tasa de supervivencia tras el 
diagnóstico, la incidencia y las tasas brutas de mor-
talidad parecen seguir en aumento. La rotura del 
AAA se produce en un 1-3% de los varones a partir 
de los 65 años y la tasa de mortalidad es de un 70-
95%72,73. A continuación analizamos el AAA como 
caso representativo de tipo fusiforme para ilustrar 
cómo contribuyen al manejo clínico de la enfer-
medad los recientes avances en mecánica computa-
cional y experimental.

En las últimas tres décadas, una hipótesis muy 
extendida consistía en que los cambios específicos 
en las fuerzas hemodinámicas que actúan en la 
pared vascular podían ser un factor clave que con-
tribuyera a la evolución de la enfermedad74-78. Así, 
se ha dedicado mucha atención al análisis de las ca-
racterísticas de las tensiones producidas por el flujo 
sanguíneo en la pared del aneurisma, así como a la 
clasificación de las características específicas del 
flujo sanguíneo en los segmentos arteriales donde 
sabemos que suelen formarse los aneurismas. En 
este apartado repasamos los últimos avances en este 
campo y proporcionamos una valoración crítica de 
la contribución que han supuesto estos estudios 

la hipertensión y la arteriosclerosis63-66. Se considera 
desde hace mucho tiempo que el tabaquismo es uno 
de los factores, aunque el mecanismo concreto de 
acción es aún objeto de debate. La hipertensión es 
uno de los factores de riesgo más estudiados, ya que 
es 2 veces más frecuente en pacientes con aneu-
rismas que en pacientes sin ellos. Se ha demostrado 
que la hipertensión dilata los vasos de forma pro-
gresiva y produce un engrosamiento gradual de la 
pared. Siempre se ha considerado que la ateroscle-
rosis es la causa más común de la degradación de la 
pared en aneurismas tales como el aórtico abdo-
minal (AAA). Sin embargo, esta teoría ha sido 
puesta en duda durante las últimas dos décadas, ya 
que se han observado con frecuencia aneurismas en 
pacientes sin aterosclerosis; además, las zonas arte-
riales con mayor concentración de depósitos de 
placa casi nunca coinciden con las zonas en que se 
forman los aneurismas67,68. En la actualidad se cree 
que la aterosclerosis puede contribuir a la evolución 
de la enfermedad en ciertos casos, pero que por sí 
sola no es la causa principal del debilitamiento de la 
pared. Otras causas conocidas son la degradación 
enzimática proteinolítica del tejido conjuntivo de la 
pared aórtica o distintos procesos patológicos, 
como las infecciones micóticas y la necrosis quística 
de la media, que contribuyen a la aparición de la 
enfermedad. Asimismo, se ha descubierto reciente-
mente que alteraciones de las concentraciones de 
colagenasa, elastasa y antiproteasa podrían contri-
buir al debilitamiento de la pared y, por lo tanto, a 
la formación de aneurismas. Una vez que se forma 
un aneurisma, la fuerza hemodinámica que el flujo 
sanguíneo pulsátil ejerce contra la pared arterial de-
bilitada suele causar un crecimiento gradual, 
aunque no siempre se da el caso. La fuerza, la com-
posición y la geometría de la pared se degradan 
progresivamente durante el proceso de crecimiento 
y el aneurisma se rompe cuando la pared de la ar-
teria dilatada deja de soportar la presión mecánica 
que resulta del flujo sanguíneo interno. 

Debido a la falta de información sobre el papel 
que desempeñan los diversos factores en el proceso 
de crecimiento, hoy no existe un método preciso 
para predecir en un paciente específico el ritmo de 
crecimiento del aneurisma o determinar su tamaño 
crítico ni su forma en el momento de la rotura. A 
falta de otros métodos más fiables, el diámetro del 
aneurisma y el cálculo de su ritmo de crecimiento 
son los parámetros estándar actuales con los que 
los médicos estiman el riesgo de rotura69,70. 
Dependiendo de su ubicación, actualmente se reco-
mienda el tratamiento para los aneurismas que so-
brepasan un diámetro máximo o un cierto ritmo de 
crecimiento, dejando en manos de los médicos el di-
lema de someter a pacientes con aneurismas pe-
queños a una complicada intervención quirúrgica 
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predecir la tasa de crecimiento de los AAA debida 
al mecanismo descrito anteriormente, no basta con 
disponer de información sobre la magnitud de los 
cambios progresivos en la presión sistólica en el in-
terior de la protuberancia (como resultado de la po-
sible presencia del trombo intraluminal y de los 
cambios en la geometría y la rigidez de la pared), 
sino que es más importante disponer de informa-
ción sobre las dinámicas del proceso de remodelado 
arterial anteriormente descrita, que podría verse in-
crementado y acelerado por la inflamación, la infec-
ción y otras causas83. Si bien últimamente se ha pro-
gresado mucho en mejorar la comprensión de los 
diversos procesos bioquímicos involucrados en la 
degradación de la pared, todavía no se han desarro-
llado modelos cuantitativos precisos que describan 
la dinámica de este proceso. 

En la porción abdominal de la aorta, la amplitud 
de la onda de presión (pulso) se altera considerable-
mente como consecuencia de la reflexión de la onda 
en la bifurcación; el incremento en la amplitud tam-
bién puede incrementar y acelerar la formación de 
los aneurismas en la población anciana. La am-
plitud de la onda reflejada en la aorta abdominal 
aumenta a medida que la relación entre el área 
transversal de las arterias bifurcadas (iliacas) y el 
vaso matriz se reduce. Al envejecer, dichas arterias 
también se alargan ligeramente y gradualmente 
cambian de forma. Con el tiempo, las arterias 
iliacas se vuelven más tortuosas y la sección trans-
versal de su lumen puede reducirse considerable-
mente84. Los depósitos ateroscleróticos de placa en 
esta porción de las arterias iliacas podrían resultar 
en una reducción del área transversal de su lumen. 
Los cambios progresivos en la velocidad de onda de 
la onda transmitida causada por el envejecimiento, 
junto con el incremento de la relación de secciones 
transversales, puede ocasionar un aumento de la 
presión sistólica máxima en la aorta abdominal que 
cause un incremento de las tensiones en la pared. 
Con el tiempo, la creciente tensión en la pared in-
crementará y acelerará el inicio y la propagación de 
grietas en las capas elásticas de la capa media mus-
cular antes mencionada y ocasionará un aumento 
irreversible del diámetro de la arteria. El aumento 
permanente del diámetro arterial conduce a una re-
ducción de la proporción del área, con el consi-
guiente aumento de la amplitud de la onda de pre-
sión y la evolución inestable de la enfermedad. 

Los cambios patológicos descritos causados por 
el envejecimiento pueden aumentar o acelerarse por 
la hipertensión, el consumo excesivo de alcohol, el 
tabaco, la falta de ejercicio y otros factores dieté-
ticos o del entorno. La hipertensión puede conside-
rarse como una forma acelerada del envejecimiento, 
ya que produce dilatación arterial degenerativa, ri-
gidez y una aceleración de onda similar, pero a una 

biomecánicos computacionales y experimentales 
para la comprensión actual de la patogenia de la 
enfermedad y su manejo clínico. 

Causas mecánicas de la formación del AAA 

Dado que la edad es el factor predominante en 
los AAA, parece razonable asumir que la principal 
causa de su formación debería residir en el acopla-
miento entre los cambios específicos en la arquitec-
tura del vaso (longitud, diámetro y estructura de la 
pared), resultantes del proceso normal de envejeci-
miento, y los cambios que inducen en la hemodiná-
mica. El postulado es que, en determinadas circuns-
tancias, este acoplamiento puede dar lugar a una 
respuesta inestable por la que una porción de la 
pared de la aorta abdominal se somete a una ten-
sión anormal que origina su degradación y aumento 
gradual. Hay gran cantidad de trabajos dedicados a 
los mecanismos fundamentales del envejecimiento 
en las arterias humanas79. Al envejecer, las arterias 
sistémicas elásticas aumentan en diámetro, se endu-
recen y sus paredes se hacen más gruesas. Sin em-
bargo, los principales cambios estructurales cau-
sados por el envejecimiento se producen en la capa 
media, que se vuelve más fina, pierde su disposición 
ordenada de láminas y fibras de elastina y éstas se 
fragmentan y desorganizan80. La degeneración de 
las fibras elásticas se acompaña de un incremento 
en la sustancia colágena (el componente estructural 
más rígido). A medida que la relación entre elastina 
y colágeno se reduce, el vaso va perdiendo su elasti-
cidad. El endurecimiento de la pared resulta en un 
aumento de la velocidad de la onda de pulso79.

Una de las hipótesis más establecidas para ex-
plicar el mecanismo de degeneración arterial por 
envejecimiento se basa en la rotura por fatiga de los 
componentes de la pared. Nichols y O•Rourke79 se-
ñalan que la fatiga de las tensiones del ciclo oca-
siona la fractura de las capas elásticas que soportan 
el peso. Bajo las tensiones cíclicas de fatiga, la es-
tructura polimerizada de la capa de elastina y fibras 
se reorganiza, lo que causa su rotura con tensiones 
menores que las que anteriormente solía soportar. 
Una vez que se inicia un aneurisma, la dilatación de 
la capa media se acompaña de un proceso de remo-
delado en el que aumenta el contenido de colágeno 
de la capa muscular y la pared se endurece81. 
Conforme la pared arterial se dilata y se endurece, 
las células de músculo liso, constantemente esti-
radas, se ven progresivamente privadas de la esti-
mulación cíclica necesaria para la síntesis del tejido 
conjuntivo y su proliferación saludable. Esto con-
duce a una pérdida progresiva de conectividad y la 
apoptosis de las células de músculo liso que tienen 
como consecuencia el adelgazamiento gradual y por 
último la destrucción de la capa muscular82. Para 
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table de la pared arterial y a la formación del aneu-
risma.

Esta hipótesis de la activación del cizallamiento 
de las CEV ha dado pie a un gran número de estu-
dios de flujo computacionales y experimentales diri-
gidos a caracterizar la variación espaciotemporal de 
las tensiones de cizallamiento del flujo en la pared 
arterial característica de las diversas configuraciones 
arteriales94-109 (y muchas otras). Desgraciadamente, 
debido a la falta de modelos específicos que cuanti-
fiquen la respuesta de las células endoteliales a cada 
una de las citadas anomalías en las tensiones de ci-
zallamiento del flujo, los estudios de flujo computa-
cionales no han sido capaces de demostrar comple-
tamente dicha hipótesis. Los estudios actuales del 
mecanismo de mecanotransducción que controla la 
respuesta bioquímica y mecánica de las CEV a 
las condiciones de flujo anómalas están abriendo 
un panorama prometedor para cuantificar este 
efecto110-112.

Progresión y ritmo de crecimiento 

Con la formación del aneurisma, la pared sufre 
una pequeña dilatación permanente, con lo que ca-
bría esperar que la progresión natural fuera un cre-
cimiento gradual. Sin embargo, no es siempre lo 
que se observa clínicamente. Se ha descubierto que 
algunos aneurismas crecen de forma constante a un 
ritmo indeterminado, mientras que otros crecen rá-
pidamente, alcanzan cierto tamaño y después 
frenan su crecimiento. La toma de conciencia de 
que la información sobre el ritmo de crecimiento de 
un aneurisma es uno de los datos más relevantes 
para la óptima gestión clínica de la enfermedad por 
parte de los médicos ha motivado gran cantidad de 
estudios sobre mecánica computacional y experi-
mental en este campo, entre ellos un elevado nú-
mero de estudios de dinámicas de flujo. 

Sería razonable esperar que los mismos factores 
que conducen a la formación del aneurisma deter-
minaran también el proceso de crecimiento. Así, la 
hipótesis de la iniciación mediada por el endotelio y 
la tensión de cizallamiento ha motivado un gran 
número de estudios numéricos y experimentales de 
mecánica de fluidos para determinar las caracterís-
ticas de la tensión de cizallamiento del flujo en las 
paredes de los AAA en diferentes etapas de su desa-
rrollo. Dichos estudios han consistido principal-
mente en experimentos y simulaciones numéricas en 
formas simétricas y asimétricas ideales de aneu-
rismas fusiformes y en geometrías realistas recons-
truidas de volúmenes tridimensionales específicos 
de TC y angiografías del paciente97-103,105,108,109,113-121 
(entre otros muchos). Aunque todos estos estudios 
numéricos y experimentales adolecen de la incerti-
dumbre heredada producto de la dificultad para re-

edad más temprana79,85-87. El aumento observado en 
la presión sistólica máxima de la aorta abdominal 
en pacientes mayores con hipertensión resulta del 
proceso ya descrito de una onda más rápida que se 
desplaza por la arteria y se une a una onda reflejada 
más fuerte de la bifurcación88. Se cree que el taba-
quismo también produce efectos similares a los de 
la hipertensión. No sólo causa un aumento transi-
torio de la presión sanguínea y un endurecimiento 
de las paredes arteriales, sino que además induce la 
liberación de enzimas proteinolíticas que rompen el 
equilibrio entre las proteasas y sus inhibidores, lo 
que causa un incremento de la producción de colá-
geno y la consiguiente rigidez permanente de la 
pared89,90.

Las hipótesis anteriores, basadas en la interac-
ción entre la evolución del pulso de la presión y los 
cambios patológicos de la pared arterial causados 
por el envejecimiento y otros factores de riesgo co-
nocidos, no se han verificado completamente y sin 
duda se trata de un campo en el que es preciso se-
guir investigando. Para determinar los distintos es-
cenarios de cambios geométricos y de degradación 
de las propiedades materiales de la pared que con-
ducen a la formación de aneurismas corriente arriba 
de las bifurcaciones, como los AAA aquí estu-
diados, podrían ser útiles los estudios biomecánicos 
computacionales y experimentales que analicen la 
interacción entre flujo y estructura en geometrías 
arteriales realistas utilizando propiedades mate-
riales constitutivas específicas de las paredes arte-
riales. 

Estudios in vitro de la respuesta de células endo-
teliales vasculares (CEV) han demostrado que la 
función reguladora de dichas células puede alterarse 
por tensiones de cizallamiento del flujo67,91-93. 
Dichos estudios han servido de base para un meca-
nismo alternativo, o incluso complementario, en el 
origen de tales aneurismas. Como ya se ha seña-
lado, durante el curso normal del envejecimiento, la 
arteria aórtica abdominal experimenta cambios 
conformacionales graduales en su geometría (au-
mento de su longitud y diámetro, engrosamiento de 
la pared, etc.). Con el tiempo y en determinados 
casos, la relativa naturaleza no constreñida de esta 
arteria dentro de la cavidad abdominal podría con-
ducir a la formación de curvaturas, retorcimientos 
y otros cambios morfológicos que generaran condi-
ciones de «flujo alterado» dentro del vaso (es decir, 
separación inestable del flujo y turbulencia débil). 
Se argumenta que la respuesta anómala de las CEV 
a las tensiones de cizallamiento altas, tensiones de 
cizallamiento muy bajas, tensiones de cizallamiento 
bajas pero oscilantes y los gradientes temporales y 
espaciales anómalos de tensiones de cizallamiento 
de la pared en dichas condiciones de flujo alterado, 
podría contribuir a la degradación progresiva ines-
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aneurisma (con una proporción entre el diámetro 
máximo y el diámetro matriz inferior a 1:1). Salsac 
et al109,122 también han demostrado que, a medida 
que el aneurisma crece de forma asimétrica, tanto la 
ubicación y la magnitud de las regiones de gra-
dientes altos de tensión de cizallamiento del flujo 
sanguíneo temporal y espacial como la extensión de 
las regiones de tensión de cizallamiento baja pero 
oscilatoria a lo largo de las paredes aumentan signi-
ficativamente con el crecimiento. En la figura 7 po-
demos observar que los resultados del flujo san-
guíneo simulado numéricamente encajan con las 
mediciones experimentales. Tanto los experimentos 
como las simulaciones demuestran que la pared del 
aneurisma se ve sometida a una tensión de cizalla-
miento de la pared anormal durante la mayor parte 
del ciclo cardiaco. También demuestran que, du-
rante la diástole, la sangre permanece práctica-
mente estancada cerca de los extremos proximales y 
distales del aneurisma donde la tensión de cizalla-
miento de la pared cae a cifras cercanas a cero.

La hipótesis de que el efecto de los grandes gra-
dientes de cizallamiento del fluido y otras condi-
ciones anómalas resultantes del flujo separado en la 
actividad endotelial determinan el proceso de creci-
miento queda en entredicho por el hecho de que en 
más del 90% de los AAA se forma un trombo intra-
luminal al principio del proceso de crecimiento en 
las regiones de la cavidad que vuelven a circular 
lentamente. Dicho trombo cubre la pared del aneu-
risma y causa la destrucción de la capa endotelial 
por hipoxia. Tras la formación del trombo intralu-
minal, la sangre deja de estar en contacto con las 
paredes vasculares y fluye a través de un lumen in-
terno con una sección transversal aproximativa 
igual a la de la arteria aórtica abdominal original. 
Durante el ulterior crecimiento se forman nuevas 
capas de trombo y el lumen interno se mantiene con 
una sección transversal prácticamente constante. 
Por lo tanto, dado que se forma un trombo, está 
claro que los procesos mediados por el endotelio y 
la tensión del flujo no participan en el posterior cre-
cimiento de los aneurismas. 

Predicción específica del paciente del riesgo 
de rotura del aneurisma 

En cada caso, el riesgo de rotura debe sopesarse 
frente a la morbilidad de la operación. Por ello, la 
información más importante requerida por los mé-
dicos para una mejor gestión de cualquier aneu-
risma y mejorar las directrices de la intervención es 
una valoración del riesgo de rotura específico del 
paciente.

Para calcular el riesgo de rotura es necesario 
medir la agresión tensional en la pared del aneu-
risma y conocer las correspondientes roturas por 

producir las condiciones iniciales y de frontera ade-
cuadas, así como para las propiedades elásticas 
exactas de la pared comentadas en el apartado an-
terior, han demostrado claramente que, una vez que 
se forma un aneurisma fusiforme, el flujo queda do-
minado por el inicio de una enorme e inestable se-
paración de las paredes que se produce inmediata-
mente después de la sístole máxima (fig. 6). Cuando 
el flujo se separa de las paredes durante la desacele-
ración del ciclo cardiaco, se forma un gran vórtice 
en la cavidad y la sangre vuelve a circular lenta-
mente en ella. Mientras tanto, se forman regiones 
de estancamiento en los extremos proximales y dis-
tales de la cavidad (fig. 6).

Los recientes experimentos de Salsac et al107,109 
han demostrado que esta separación se produce in-
cluso en etapas muy tempranas del crecimiento del 
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Fig. 6. Campo de velocidad en la sístole máxima en el interior de un aneu-
risma aórtico abdominal. El flujo sanguíneo va de abajo arriba. El campo 
velocidad se ilustra con los mapas de vectores y ha sido normalizado con 
la velocidad en el máximo sistólico en una aorta sana. Véase la formación 
de regiones que recirculan lentamente (en azul) con casi estancamiento en 
las secciones proximales y distales de la cavidad. Con el tiempo, dichas 
condiciones de flujo conducen a la formación de un trombo intraluminal 
que puede ocupar todo el bombeo (región azul). Adaptado de Tang et al212.
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superficie posterior de un AAA debido a la pre-
sencia de la columna vertebral) y en los puntos de 
inflexión de la protuberancia (donde la curvatura 
de la superficie pasa de cóncava a convexa). Dichos 
resultados guardan coherencia con el hecho de que 
un elevado número de roturas de AAA se produce 
en la parte posterior de la pared lateral (fig. 8). 
Además, estos estudios computacionales han de-
mostrado que, a pesar de que la presencia de 
trombos intraluminales tiene grandes consecuencias 
bioquímicas en la posterior degeneración de la 
pared, la recanalización observada del flujo san-
guíneo implica una notable reducción de la tensión 
de la pared y proporciona un mecanismo de protec-
ción contra la rotura. La figura 8 muestra los va-
lores de las tensiones de Von Mises a lo largo de la 
pared del aneurisma que indican los puntos en que 
la probabilidad de rotura es mayor. El criterio de 

fatiga. Por lo tanto, queda claro que se trata de un 
área en que la mecánica computacional y experi-
mental de sólidos y fluidos podría contribuir a una 
mejor gestión de esta enfermedad. En los últimos 10 
años ha habido un gran número de casos dirigidos 
a modelar la interacción flujo-estructura en geome-
trías idealizadas de aneurismas, así como en recons-
trucciones tridimensionales de aneurismas obte-
nidas de TC y otras técnicas de imagen médica123-129. 
Los resultados de estos estudios representan una 
importante mejora con respecto a los criterios esta-
dísticos basados en la población que se utilizan ac-
tualmente en la práctica clínica. Por ejemplo, éstos 
han demostrado que la fatiga tensional de la pared 
depende de las curvaturas y asimetrías específicas 
de la pared del aneurisma. Se descubrió que la ten-
sión de la pared era mayor en las superficies más 
planas (que se corresponderían normalmente con la 
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Fig. 7. Distribución de tensiones de cizallamien-
to de pared ejercidas por el flujo sanguíneo en el 
aneurisma aórtico abdominal mostrado en la fi-
gura 6 (superior). Simulación numérica (inferior), 
mediciones experimentales. El eje vertical es la 
posición a lo largo de la pared normalizada por el 
diámetro de la aorta en el extremo proximal del 
aneurisma. “y” es la distancia medida a lo largo 
de la pared del aneurisma y “d” es el diámetro de 
la arteria aorta en el extremo proximal. El tiempo 
eje del horizontal está normalizado por el periodo 
cardiaco. El color representa la magnitud de las 
tensiones de cizallamiento de la sangre normali-
zadas por las tensiones de cizallamiento de pared 
máximas de la aorta sana en sístole máxima. Ob-
sérvese que durante la diástole las tensiones de 
cizallamiento de pared son cercanas a cero tanto 
en las regiones proximales como en las distales 
del aneurisma. Adaptado de Tang et al213.
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la forma relativamente compleja de las paredes elás-
ticas presentan algunas dificultades para computar 
el flujo, las verdaderas deficiencias surgen de la in-
capacidad actual de las distintas técnicas de imagen 
médica para proporcionar una información precisa, 
no sólo sobre la geometría de las paredes sino, lo 
que es más importante, sobre la composición y la 
estructura exacta de la pared en cada punto y, por 
lo tanto, de sus propiedades mecánicas, entre ellas 
las tensiones de fluencia. Por desgracia, la tensión 
de fluencia, considerada aquí como la tensión de 
rotura de la pared del aneurisma, es una propiedad 
del material desconocida. Se debe a que, tras el cre-
cimiento del vaso, la pared se remodela y su com-
posición se desconoce en la mayor parte de los 
casos. Las limitaciones actuales del análisis numé-
rico para computar la distribución exacta del estrés 
tensional en la pared del aneurisma han motivado 
que muchos investigadores acudan a métodos alter-
nativos para determinar el riesgo de rotura. La fi-
nalidad de todos esos estudios es hallar una correla-
ción sólida que vincule las características específicas 
de su geometría o las características particulares del 
flujo con la rotura, lo cual podría suponer un cri-
terio mejorado respecto al actual, basado única-
mente en el diámetro máximo130,131.

Von Mises es una fórmula para combinar las tres 
tensiones de cualquier punto de la pared en una ten-
sión equivalente, que entonces se puede comparar 
con la tensión de fluencia del material para deter-
minar el riesgo de rotura. En la figura 8 se puede 
observar que, en casos tanto simétricos como asi-
métricos con grados variables de dilatación y excen-
tricidad, el trombo intraluminal conlleva una no-
table reducción de las tensiones de Von Mises y, 
por lo tanto, del riesgo de rotura. 

Para calcular la tensión de la pared con exactitud 
(las tensiones de Von Mises) a lo largo de todo el 
aneurisma en cada caso específico, es necesario 
contar con a) una descripción precisa de la geome-
tría tridimensional de la pared del aneurisma; b) la 
geometría tridimensional del trombo intraluminal 
(en su caso) y sobre todo c) los valores del grosor 
de la pared a lo largo de todo el aneurisma, así 
como d) modelos matemáticos que caractericen las 
propiedades bioquímicas anisotrópicas no lineales 
del tejido en cada punto de la pared. La exactitud 
de la distribución de la tensión computada de la 
pared que se muestra en la figura 9 depende de la 
precisión con que se definan esos cuatro compo-
nentes en el análisis. Aunque la determinación de 
las condiciones iniciales y de frontera apropiadas y 
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��������� Fig. 8. Efecto del trombo intraluminal en la re-
ducción del riesgo de rotura. A: las tensiones de 
Von Mises en la pared de un aneurisma aórti-
co abdominal (AAA) en el caso de que no haya 
trombo intraluminal y en los casos en que el 
trombo intraluminal ocupe entre el 40 y el 80% 
del volumen aumentado del lumen arterial. Véa-
se que los valores máximos de las tensiones 
(calculados en sístole máxima) no sólo se re-
ducen con la presencia del trombo intraluminal, 
sino que también su ubicación se desplaza hacia 
el cuello. B: reducción del valor máximo de las 
tensiones de Von Mises con el porcentaje del vo-
lumen ocupado por el trombo intraluminal para 
un aneurisma aórtico abdominal simétrico A y 
asimétrico (inferior). Las tensiones se han nor-
malizado con el valor de una aorta sana. Adap-
tado de Tang et al214.
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se ha tenido en cuenta en la toma de decisiones clí-
nicas más complejas138,142,143. Se requiere un mayor 
conocimiento de la enfermedad y de la evolución 
temporal del síndrome de insuficiencia cardiaca, así 
como nuevas herramientas terapéuticas y de diag-
nóstico.

El desarrollo de herramientas avanzadas para el 
diagnóstico y el tratamiento de la insuficiencia car-
diaca está limitado por la dificultad para obtener 
índices cuantitativos de la fisiología cardiaca ase-
quibles en la práctica clínica138,144. Los índices mecá-
nicos que cuantifican la contractilidad o la dilatabi-
lidad del miocardio o que miden las velocidades del 
flujo sanguíneo intraventricular y las diferencias de 
presión resultan particularmente relevantes a la 
hora de caracterizar la fisiología cardiaca, ya que en 
última instancia cada lado del corazón actúa como 
una bomba cíclica de succión y expulsión de fluidos. 
La medición no invasiva de la deformación miocár-
dica ha sido objeto de un elevado número de tra-
bajos en las últimas décadas y se ha examinado a 
fondo en otros estudios145-153. El presente estudio se 
centra en la caracterización no invasiva de los pa-
trones de flujo intraventricular y las diferencias de 
presión que, comparativamente, han recibido una 
menor atención en el pasado pero están logrando 
importantes avances en la actualidad.

El papel de los patrones de flujo complejo en 
la función ventricular izquierda

Los estudios experimentales basados en RM en 
contraste de fase154-157 y ecocardiografía158-163 han 
descrito los patrones de flujo complejo en el interior 
del ventrículo izquierdo (VI) humano. La figura 10 

CARACTERIZACIÓN NO INVASIVA DEL 
FLUJO INTRAVENTRICULAR: UNA 
HERRAMIENTA PROSPECTIVA PARA 
COMPRENDER LA HEMODINÁMICA DE LA 
INSUFICIENCIA CARDIACA

La prevalencia creciente de la insuficiencia car-
diaca se ha convertido en un reto para la salud en 
los países desarrollados. En nuestro país, la insufi-
ciencia cardiaca es en frecuencia la tercera causa de 
muerte tras la cardiopatía isquémica aguda y el ac-
cidente cerebrovascular, ya que causa alrededor de 
20.000 muertes y se ha incrementado en un 1% al 
año en el periodo 2001-2007132. En Estados Unidos, 
más de 5 millones de personas sufren insuficiencia 
cardiaca sintomática, con una incidencia de 550.000 
nuevos casos al año, por lo que se han alcanzado 
casi 40.000 millones de dólares en gastos sanitarios 
en 2008133,134. Además, se ha relacionado el envejeci-
miento de la población y el mayor índice de super-
vivencia con el considerable incremento en la inci-
dencia de la insuficiencia cardiaca en la última 
década135,136. Por ello, el diagnóstico correcto y el 
tratamiento oportuno de la insuficiencia cardiaca 
en sus primeras etapas se ha convertido en uno de 
los objetivos principales para prevenir la progresión 
epidémica de este síndrome55,137,138. La demanda de 
modalidades de diagnóstico precisas también se está 
incrementando debido al desarrollo de nuevas y so-
fisticadas terapias, como el tratamiento de resincro-
nización cardiaca (TRC), que sólo puede identificar 
grupos específicos de pacientes55,138-141. Es más, la 
presencia de síntomas de insuficiencia cardiaca en 
pacientes con una función sistólica normal, para los 
que hay pocos tratamientos basados en la evidencia, 
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Fig. 9. Tensiones de Von Mises calculadas a lo 
largo de la pared de un modelo reconstruido del 
aneurisma aórtico abdominal (AAA) de un varón 
de 75 años. A: diapositiva de una tomografía 
computarizada que muestra la sección trans-
versal de un aneurisma aórtico abdominal de 
6 cm de diámetro sin trombo intraluminal. B: 
reconstrucción tridimensional de un aneurisma 
aórtico abdominal a partir de esquemas de una 
tomografía computarizada; la distancia entre dos 
secciones consecutivas de la tomografía compu-
tarizada era 0,75 mm. C: vistas izquierda y de-
recha del aneurisma que muestran que el valor 
máximo de las tensiones de Von Mises en la pa-
red se hallan a lo largo del lateral y en la región 
posterior del aneurisma.

A B
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tice diastólico mostrado en las figuras 10B y 11B se 
está estudiando activamente en la actualidad. Se ha 
propuesto que dicho vórtice redirige la sangre desde 
el tracto de entrada al tracto de salida del ventrículo 
izquierdo, y actua así como un depósito de energía 
mecánica que se libera en la corriente sanguínea du-
rante la eyección156. Esta hipótesis implicaría que el 
vórtice diastólico en el ventrículo izquierdo normal 
es el resultado de un proceso evolutivo epigenético 
que minimiza la disipación de energía mecánica en 
el flujo y optimiza la eficacia del bombeo miocár-
dico.

Nuestro conocimiento actual de las irregulari-
dades hemodinámicas que tienen lugar en pacientes 
con función diastólica alterada está empezando a 
beneficiarse considerablemente con los estudios clí-
nicos piloto basados en la caracterización no inva-
siva del vórtice diastólico del ventrículo izquierdo. 
Ishizu et al159 han descubierto que el tamaño de 
dicho vórtice aumenta por un factor aproximado de 
2 en pacientes con patrones de flujo transmitral seu-
donormalizado. Comparando los datos de la RM 
en contraste de fase de 17 ventrículos izquierdos 
normales con un ventrículo dilatado, Bolger et al157 
han concluido que la fracción de energía mecánica 
almacenada por el vórtice del ventrículo izquierdo 
puede ser menor en pacientes con cardiomiopatía 
dilatada (CMD). Más recientemente, Hong et al141 
han demostrado que la fuerza, el tamaño y la pulsa-
tilidad temporal del vórtice diastólico son menores 
en pacientes con cardiomiopatía dilatada que en 
voluntarios sanos. El trabajo realizado reciente-
mente por uno de nuestros grupos161-163 indica que 
las irregularidades hemodinámicas observadas en 
pacientes con cardiomiopatía dilatada pueden estar 
causadas por una más lenta pérdida de simetría del 
torbellino anular diastólico precoz, en oposición a 
la pérdida rápida de simetría que se observa en ven-

ilustra estos patrones con una secuencia de mapas 
de la velocidad diastólica precoz (fig. 10A), diastó-
lica tardía (fig. 10B), sistólica (fig. 10C) y durante la 
relajación isovolumétrica (fig. 10D) de la sangre en 
un voluntario sano. Se han reproducido los vectores 
de la velocidad de la sangre en imágenes en vista 
apical de tres cámaras del ventrículo izquierdo y se 
han sobreimpuesto las imágenes anatómicas. Al co-
mienzo del llenado ventricular, la característica 
principal del flujo es el chorro mitral, flanqueado 
por dos remolinos contrarrotativos. Éstas son los 
indicios de un torbellino anular relacionado con el 
chorro mitral, cuya estructura tridimensional se 
muestra en la figura 11A, donde el anillo rojo re-
presenta el torbellino anular y las flechas repre-
sentan la velocidad de la sangre. Dicho vórtice 
pronto pierde su simetría, ya que la parte que se 
halla más próxima a la pared del ventrículo iz-
quierdo decae rápidamente bajo los efectos de la di-
sipación viscosa. Por consiguiente, el flujo al final de 
la diástole queda dominado por un gran remolino 
sencillo ubicado cerca de la punta de la valva ante-
rior de la válvula mitral (fig. 10B). La organización 
tridimensional del flujo en esta fase del ciclo car-
diaco se muestra en la figura 11B. El remolino del 
ventrículo izquierdo aumenta de tamaño durante la 
diástole y puede observarse durante las primeras 
etapas de la sístole (fig. 10C), aunque decae pronto 
al comenzar la eyección. Esta conducta ha quedado 
confirmada por estudios que utilizan simulación nu-
mérica164-167 y experimentos in vitro168-171.

Dado que se ha demostrado que las cardiomiopa-
tías alteran los patrones de flujo intraven-
tricular159,172-177, la reproducción en imágenes de alta 
resolución del flujo sanguíneo en el ventrículo iz-
quierdo es una herramienta potencialmente valiosa 
para comprender la hemodinámica de la insufi-
ciencia cardiaca. El papel fisiológico del gran vór-

Inicio de diástoleA Fin de diástoleB C Sístole D Relajación isovolumétrica

m/s
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Fig. 10. Cartografía de la velocidad de la sangre en un ventrículo izquierdo normal en una secuencia de imágenes del eje largo apicales en modo B anatómi-
co. A: durante llenado rápido. B: durante llenado tardío. C: durante inicio de eyección. D: en relajación isovolumétrica. Los vectores indican la dirección y la 
magnitud de la velocidad como se codifican en la barra de colores (m/s).
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evoluciona y sigue una trayectoria compleja dentro 
del ventrículo izquierdo155-158,160-163. Por ello, la posi-
ción, la geometría y la fuerza giratoria del vórtice, 
que dependen del momento, son factores impor-
tantes que pueden influir en la función cardiaca ge-
neral. Los resultados de uno de nuestros grupos in-
dican que dichas propiedades dependen de la 
duración de las fases de llenado del ventrículo iz-
quierdo, que pueden ajustarse cambiando el blo-
queo auriculoventricular (AV) y biventricular (VV). 
Se ha demostrado que la respuesta a la TRC mejora 
al optimizar la temporización de los intervalos AV 
y VV178-183. Sin embargo, aún no se ha definido un 
procedimiento ideal para la optimización ecocar-
diográfica AV y VV debido a la dificultad que 
plantea coordinar datos ecocardiográficos y 
electrofisiológicos140,184,185. Por ello, un mejor cono-
cimiento de la dependencia de las propiedades del 
vórtice del ventrículo izquierdo de la sincronía AV 
y VV puede aumentar nuestra comprensión de las 
ventajas de la terapia de TRC. También podría me-
jorar los protocolos actuales para la optimización 
AV y VV permitiendo que la contracción del ventrí-
culo izquierdo se realizara en las condiciones hemo-
dinámicas más favorables.

A pesar de las pruebas que respaldan el papel del 
vórtice diastólico del ventrículo izquierdo en la op-
timización del bombeo miocárdico, el mérito fun-
cional de este modelo de flujo sigue siendo objeto 
de debate. Motiva la controversia el hecho de que 
la energía mecánica almacenada por el vórtice dias-
tólico (EV) sólo supone una pequeña fracción del 
trabajo mecánico realizado por el ventrículo por 
ciclo cardiaco (el trabajo sistólico, TS). Utilizando 

trículos izquierdos normales (figs. 10 y 11). El argu-
mento físico para este comportamiento es que la 
parte posterior del torbellino anular se halla más 
lejos de la pared en un ventrículo izquierdo dilatado 
que en un ventrículo izquierdo normal (fig. 11C). 
Por lo tanto, esa parte del anillo se encuentra some-
tida a una menor disipación viscosa y no decae tan 
rápidamente como un ventrículo izquierdo normal. 
Esta imagen se refleja en la figura 12, que muestra 
los mapas de velocidad sanguínea en un ventrículo 
izquierdo sano y dos ventrículos izquierdos dila-
tados durante la diástole tardía. Dichos mapas in-
dican que sólo un vórtice en sentido horario, que 
corresponde a un torbellino anular asimétrico, per-
manece en el ventrículo izquierdo sano (fig. 11B). 
Sin embargo, otros vórtices antihorarios correspon-
dientes a un anillo de vórtice simétrico persisten en 
pacientes con cardiomiopatía dilatada (fig. 11C). 
Los vórtices antihorarios se han relacionado con 
mayores pérdidas de energía en simulaciones numé-
ricas166. Es más, se oponen al redireccionamiento 
eficiente de la sangre de la válvula mitral a la vál-
vula aórtica que se produce de forma natural en los 
corazones sanos. La figura 12 indica que el tamaño 
y la circulación del vórtice anormal, en relación con 
los del fisiológico, se incrementan con la gravedad 
de la enfermedad. Tras obtener tales resultados, 
hemos podido formular la hipótesis de que los pa-
trones de flujo alterado pueden originar más de-
manda de energía durante la eyección precoz y, por 
lo tanto, reducir la eficacia de bombeo del ventrí-
culo izquierdo.

Varios estudios ilustran que el vórtice diastólico 
del ventrículo izquierdo es un modelo de flujo que 

Inicio de diástoleA Fin de diástole
(ventrículo izquierdo normal)

B Fin de diástole
(miocardiopatía dilatada)

C

Flujo de salida Flujo de entrada Flujo de salida Flujo de entrada Flujo de salida Flujo de entrada

Fig. 11. Esquema simplificado de las 
dinámicas del torbellino anular del 
ventrículo izquierdo durante la diás-
tole. A: se genera un torbellino anular 
simétrico alrededor del chorro mitral 
durante el llenado precoz (véase fig. 
10A). B: en un ventrículo normal, la 
parte del torbellino anular más cerca-
na a la pared posterior del ventrículo 
izquierdo decae debido a la fricción 
viscosa con la pared; por consiguiente, 
el torbellino anular se vuelve asimétri-
co durante la diástole tardía y se ge-
nera un gran vórtice único que redirige 
la sangre de la entrada a la salida del 
ventrículo (véase las figs. 10B y 12A). 
C: en un ventrículo dilatado, la parte 
posterior del torbellino anular no decae 
tan rápido como en un caso normal; 
por lo tanto, el torbellino anular no 
pierde su simetría durante la diástole 
tardía, lo que conduce a vórtices anti-
horarios adicionales contrarios al redi-
reccionamiento sanguíneo natural en 
el ventrículo izquierdo (véase figs. 12B 
y C). MCD: miocardiopatía dilatada.
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valores consensuados para las propiedades del vór-
tice del ventrículo izquierdo154,159,161-163, la EV puede 
calcularse como EV ≈ ρπ2DR2U2 / 2 ≈ 0,01 J, donde 
ρ ≈ 1.000 kg/m3 es la densidad de la sangre, D ≈ 1 
cm es el diámetro del anillo de vórtice, R ≈ 0,5 cm 
es el radio transversal del núcleo del vórtice y U ≈ 
30 cm/s es la velocidad de giro característica alre-
dedor del vórtice. Por otra parte, el trabajo sistólico 
puede calcularse fácilmente como WS ≈ ρa × VS ≈ 
0,8 J, donde ρa ≈ 90 mmHg es la presión aórtica ca-
racterística y VS ≈ 70 ml es el volumen sistólico del 
ventrículo izquierdo característico. Coincidiendo 
con estas estimaciones, un estudio reciente ha de-
mostrado que el trabajo sistólico del ventrículo iz-
quierdo sólo aumenta alrededor de un 1% cuando 
el sentido de rotación del vórtice diastólico del ven-
trículo izquierdo se invierte sintéticamente en una 
simulación numérica alterando la orientación del 
tracto de entrada relativo al eje del ventrículo iz-
quierdo186.

Sin embargo, debe tenerse en cuenta que el vór-
tice diastólico puede desempeñar un papel impor-
tante en la hemodinámica del ventrículo izquierdo 
aunque su energía sea baja comparada con el TS. 
Efectivamente, la diferencia de presión centrífuga a 
través del radio del vórtice puede calcularse como ∆PV ≈ ργ2 / R2 ≈ 1 mmHg, donde γ ≈ 0,1 m2/s es la 
circulación característica (momento giratorio) del 
vórtice. Esta diferencia de presión es comparable a 
los valores medidos de las diferencias de presión in-
traventricular diastólica y sistólica174,187, lo que in-
dica que el vórtice del ventrículo izquierdo puede 
desempeñar una importante función mecánica en 
las fuerzas equilibrantes que actúan en el flujo san-
guíneo durante el llenado y la eyección del ventrí-
culo izquierdo. Es más, no deberíamos descartar a 
priori la posibilidad de que la homeostasis miocár-
dica se afecte incluso por un leve descenso en la efi-
ciencia energética del ventrículo izquierdo que per-
sista largo tiempo. Es necesario seguir investigando 
para clarificar el papel de los patrones de flujo gira-
torio del ventrículo izquierdo en la hemodinámica 
del bombeo cardiaco. Las técnicas de imagen de la 
velocidad de la sangre no ionizantes y no invasivas 
son herramientas únicas para abordar estas cues-
tiones, ya que pueden aplicarse a estudios clínicos 
con un riesgo mínimo. 

Técnicas no invasivas y no ionizantes para 
cuantificar patrones de flujo del ventrículo 
izquierdo

La resonancia magnética en contraste de fase ha 
sido decisiva a la hora de describir los patrones de 
flujo normal en el ventrículo izquierdo154,155,157. Sin 
embargo, aún no se ha llevado a cabo la caracteri-
zación clínica completa de la dinámica de flujo del 

Corazón gravemente dilatadoC

Corazón dilatadoB

Corazón normalA

Válvula
aórtica

Válvula
mitra

Válvula
aórtica
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mitra

Válvula
aórtica

Válvula
mitra

0 0,2 0,4 0,6 0,8 1 m/s

Fig. 12. Cartografía de la velocidad de la sangre en un Doppler en color 
bidimensional en tres ventrículos izquierdos (VI) humanos superpuesta a 
imágenes apicales del eje largo en modo B anatómico. A: ventrículo nor-
mal. B: ventrículo dilatado. C: ventrículo severamente dilatado. Las som-
bras de color indican la magnitud de la velocidad codificada por la barra de 
color en la parte inferior de la imagen y las líneas negras muestran las lí-
neas de flujo. Las puntas de flecha muestran la dirección del flujo. El panel 
C también muestra el porcentaje de deformación transversal de la pared 
del ventrículo izquierdo, codificada con colores según la barra de colores 
de la esquina superior derecha de este panel.
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de velocimetría por imágenes de partículas requiere 
la inyección continua de una infusión de agentes de 
contraste que se ha de calibrar cuidadosamente de-
bido a la naturaleza inestable de los agregados bur-
buja en el ventrículo izquierdo y su interacción con 
el ultrasonido208. Además, los requerimientos de re-
solución limitan la ecografía de velocimetría por 
imágenes de partículas a pequeños sectores203. 
Ahora bien, esta técnica ha demostrado su utilidad 
para derivar información fisiológica de la visualiza-
ción de mapas de flujo bidimensionales en la prác-
tica experimental203 y en estudios clínicos piloto con 
un reducido número de pacientes160.

Recientemente hemos introducido una nueva mo-
dalidad no invasiva para medir campos de flujo en 
2D en la vista apical del eje largo del ventrículo iz-
quierdo utilizando ultrasonografía Doppler en 
color convencional161-163. Dichos campos de flujo 
pueden estar recubiertos de imágenes anatómicas 
que permiten la caracterización visual y cuantita-
tiva de las características del flujo del ventrículo iz-
quierdo con una resolución temporal alta. La senci-
llez clínica de esta modalidad permite estudiar la 
hemodinámica del vórtice diastólico del ventrículo 
izquierdo en un elevado número de casos. El com-
ponente de velocidad normal en los haces ultrasó-
nicos se estima a partir de la ecuación de conserva-
ción de la masa, que se simplifica por la suposición 
de que el flujo es casi bidimensional en el plano de 
interés debido a la forma alargada de la toma mi-
tral. Al integrar la ecuación de conservación de la 
masa de la pared anterior y de la pared posterior 
por separado, combinando las dos integrales a con-
tinuación, se reduce el margen de error asociado a 
la simplificación bidimensional. Los experimentos 

ventrículo izquierdo en diferentes etapas de la en-
fermedad que conduciría a un mejor diagnóstico y 
tratamiento de la insuficiencia cardiaca, dada la 
complejidad y la baja resolución temporal de esta 
técnica121,188,189.

Al ser no invasiva, portátil y económica, la eco-
cardiografía Doppler es la técnica de imagen más 
generalizada para el diagnóstico cardiovascular. La 
combinación de las modalidades Doppler trans-
versal, espectral y en color han sido validadas 
exhaustivamente190,191. Además de la evaluación on-
line y el posterior procesamiento digital de imágenes 
Doppler en color, para la determinación del gasto 
cardiaco192 admite los volúmenes regurgitantes193, 
las diferencias de presión intracardiaca153,174,175,187,194,

195, etc. Las imágenes Doppler en color son exactas, 
pero sólo proporcionan el componente de velocidad 
paralela al haz ultrasónico, lo que supone una limi-
tación por la complejidad espacial del flujo intra-
cardiaco. Actualmente se utilizan dos métodos para 
reconstruir campos de flujo bidimensionales a partir 
de imágenes ultrasónicas: a) imágenes ultrasónicas 
por Doppler de haz cruzado196-198, y b) velocimetría 
por imágenes de partículas (VIP)199 en imagen en 
modo B obtenida durante la infusión de agentes de 
contraste (ecografía de velocimetría por imágenes 
de partículas)160,200-203. La imagen ultrasónica de haz 
cruzado funciona bien en aplicaciones vasculares204, 
pero no se adapta a flujos cardiacos, ya que re-
quiere dos mediciones en un ángulos que difieran 
significativamente196. Las imágenes de apertura sin-
tética han resuelto el problema205-207, pero las limita-
ciones tecnológicas actuales restringen la profun-
didad de las imágenes a unos 3 cm, lo que resulta 
inadecuado para los flujos cardiacos. La ecografía 

E = 12% E = 10% E = 16%
Fig. 13. Mapas de vectores del flujo san-
guíneo en la vista apical humana de tres 
cámaras, que muestran las mediciones 
por resonancia magnética en contraste de 
fase originales (fila superior) frente a los 
datos estimados a partir de la ecuación de 
conservación de la masa para un trans-
ductor virtual ubicado en las cruces rojas 
(fila inferior). Las casillas verdes entre las 
filas superiores e inferiores indican el error 
de valor eficaz de la estimación. Cada co-
lumna muestra un instante diferente du-
rante el ciclo cardiaco. Adaptado de García 
et al162.
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of hemodynamic performance of cavopulmonary connections 
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de velocimetría por imágenes de partículas láser 
realizados en un duplicador AV209,210 respaldaron la 
simplificación bidimensional en la vista apical del 
eje largo del ventrículo izquierdo para diferentes 
posiciones de interrogación del sector Doppler161,162. 
Aunque es necesario seguir investigando para de-
mostrar la hipótesis del flujo bidimensional in vivo, 
su validez tiene el respaldo de las mediciones de 
RM en contraste de fase existentes211, así como de 
nuestros propios datos de RM en contraste de fase 
preliminar de ventrículo izquierdo sano y enfermo 
(fig. 13). En los casos estudiados hasta el momento 
(n = 3), el error relativo de la estimación se halla en 
un 10-20% y no hay dependencia sistemática con la 
fase del ciclo cardiaco.
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