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E STE ESTUDIO no abarca todos los artículüs de biofísica . relacionad.os 
con el tema, solamente expone el problema en términos generales 
aportando conceptos propios y haciendo ocasionalmente la crítica de 

algunos ya establecidos. 

Deliberadamente hemos· evitado mencionar el término· resistencia 
periférica por ser un concepto inadecuado, como lo demuestran las con­
sideraciones hechas durante el desarrollo del tema. 

La exposición se ha dividido en dos capítulos que respectivamente 
se han titulado: "Resistencia al Flujo en Sistenias Físicos" y "Resis!en­
cia al Flujo en Sistemas Biológicos". El primer capítulo se ha incluido, 
a sabiendas de que contiene hechos muy conocidos que habitualmente 
citan los textos de Hidráulica, con la intención de ampliar en lo posible 
el número de lectores interesados, aportando, de entrada, las bases físi­
cas necesarias para la discusión de la segunda parte. 

Para evitar la repetición innecesaria del significado de los símbolos, 
ponemos inmediatamente después de esta introducción, una lista de 
ellos con el significado que se les da en el texto. 

* + Departamento de Fisiología de la Facultad de. Ciencias. 
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SIMBO LOS 

A-= área 
D = diámetro 
d = diferencial 
E fuerza electromotriz 

Ec = energía de flujo (energía ciné­
tica) 

Ee _ energía de posición (energía es-, 

Ep 
Et= 
F= 
g= 
h 

I = 
K= 
L 

Lo 
m 
p 

p= 

Q= 
R= 

tática) 
energía de presión · 
energía total 
pérdida de energía 
aceleración debida a la gravedad 
altura 

intensidad 

constante 

longitud 

longitud inicial 

masa 

presión 

peso 

finjo 

resistencia 

I 

Ra resistencia aórtica 
Red = resistencia del corazón derecho 

R p = resistencia pulmonar 
Rci = resistencia del corazón izquierdo 
Rt = resistencia total 

r = radio 
T = tensión tangencial en la pared 

del vaso 

t = 
V= 

Ve= 

/3 = 
/30 = 
/:,. 

cp 

p -

T} 

µ= 

w= 

f = 
1: -

tiempo 
velocidad 
velocidad crítica 

conductancia 

conductancia a la presión cero 
incremento 

fuerza 

densidad del líquido 

viscosidad 

micras 

ángulo de fase 

integral 

sima 

RESISTENCIA AL FLUJO EN SISTEMAS FÍSICOS 

Flujo de líquidos a través de tubos ríqidos 

Todo líquido en un sistema tiene una energía de posición, una11 

energía de flujo, y una energía de presión. La energía de posición o ener­
gía "estática" depende de la altura a la que se encuentra éste con rela­
ción al nivel energético que arbitrariamente denominamos como cero. 
La energía de flujo depende de la velocidad de la masa del líquido, esto 
es, de la energía cinética comunicada a dicha masa. La energía de presión 
depende de una fuente externa de energía que comunica su fuerza, de 
acuerdo con el principio de Pascal, en todas direcciones y sentidos. La 
energía total de un líquido que fluye en un tubo estará dada pues por la 
suma de estas energías: 

Et = Ee + Ec + Ep 
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Si consideramos que la energía cinética es igual a l/2 m V 2 y puesto 
que 

m p/g 

se puede escribir: 

Ec = pV2 /2g 

y para la unidad de peso del líquido: 

Ec = V2 /2g 

De esta manera la energía total por unidad de peso del líquido puede 
expresarse como 

Et=Ee+Ep+V2 /2g. (1) 

La condición expresada en ( 1) sólo se cumpliría en un líquido ideal 
en el que no existiera fricción entre él y las paredes del tubo ni sus 
moléculas se friccionasen entre sí. Si se tratara de un líquido ideal que 
fluye en un tubo, la energía total del líquido sería igual en los puntos 
a. y b de un sistema como el de la figura 1, pero tratándose de líquidos 
reales esta igualdad no se encuentra, pues en b es menor que en a, ya que 
parte de la energía se transforma en calor debido a la fricción. 

La pérdida de energía entre a y b será igual a Et - Et' y puesto que 

Et = Ee + Ep + V2/2g y Et' = Ee' + Ep' + (V') 2/2g 

la pérdida de energía es 
y2_(V')2 

F = (Ee - Ee') + (Ep - Ep') + (---). 
2 g 

Si como en el caso de la figura 1, los puntos a y b se encuentran 
al nusmo nivel y en ellos las velocidades del líquido son iguales, 
entonces 

F = Ep-Ep' 
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En 'otras palabras, la presión del líquido en a será mayor que la 
presión en b. Una forma de poner en evidencia esta pérdida de energía 
ei intercalando dos tubos rígidos a niveles de los puntos a y b ( fig. 2). 
E tos tubos, tubos piezométricos. ·(del griego 1r 1 E e w = yo presiono)' 
se llenarán hasta un nivel determinado que será mayor en a que en b. 
La presión en el punto a será igual al peso de la columna del líquido del 

-tubo piezométrico Ah P y pór unidad de área será hP. simplemente. 
La altura alcanzada por el líquido es independiente del diámetro del 
tubo piezométrico. Debe entenderse que podría utilizarse en lugar de 
los .. tubos piezométricos cualquier otro sistema que midiera presiones. 

------ --
----==~ ---:--==:.-_ - - - -----
a b 

'1 

---------------·---------............................................................... / ........... _.._ ............. --....... .._..__ ................... _ 
Figura 1 Figura 2 

La caída de presión entre los puntos a y b depende de los siguientes 
factores: 

a) De la velocidad del líquido circulante. 

b) De las características· geométricas del tubo intercalado .entre los 
dos puntos. 

e) De la viscosidad del líquido que fluye. 

d) De la dirección del movimiento de las moléculas del líquido. 
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aJ Influencia de la velocidad dél liqui~o circulante sobre la. pérdida . 
de energía entre los puntos a y b. 

Si manteniendo los otros factores ·constantes aumentamos la veloci­
dad de flujo, observaremos que se acentúa 1~ diferencia entre las alturas· 
del líquido en los tubos piezométricos. (.fig. 3), sin, embargo, esto no 
quiere decir que la pérdida de energía entre el punto a y b sea mayor 
puesto que se conserva la relación porcentual entre uno y otro. 

" p --------p - -

Figura 3 

Si cónocemos el primer nivel de velocidad (V) y el segundo nivel 
de velocidad (V') y consideramos que 

P-P' P' '-P " ' 
---=Ky K 

V V' 
y puesto que 

VA= Q 

tenen1os, si trabajamos con la unidad de área, 

P-P' P' -P'" 
K y----- K 

Q O' -
y en términos generales: 

P/Q = K 
entendiendo por P la diferencia de presión entre dos puntos. 



/· 

498 REVISTA DE LA FACULTAD DE MEDICINA 

·Esta ecuación es idéntica a la ley de Ohm· ( 1828) que establece 
. que en un conductor dado, la relación del potencial a la intensidad es 
constante. Lo que algebráicamente puede expresarse como 

E/I- K 

A esta constante se le ha llamado en electricidad resistencia y se le 
ha designado con la letra R, misma notación que se ha adoptado en hi­
drodinámica para significar la resistencia al paso de un líquido: 

P/Q = R 

· El cociente de P /Q es el único criterio de resistencia en hemodiná-
111ica, aun cuando no siempre sea un valor constante para todos -los valo­
res de P y de Q. Definir la función. que liga a P y Q en el aparato circu~ 
latorio y los factores que modifican esta función es el verdadero estudio 
hemodinámico de resistencia. 

Obviamente, si quisiéramos definir la facilidad con la que un líqui­
do transcurre por un sistema de tubos, esto es, su conductancia, ten­
dría1nos que expresarla simplemente como 

13= 1/R, 

o bien, 

!3=Q/P 

b) Intfluencia de las características qeométricas del tubo intercalado 
entre los puntos a y b sobre la pérdida de enerqía. 

Son dos las principales características geométricas que afectan la 
caída de presión entre dos puntos de un tubo por el que circula un líquido: 
la longitud y el área de sección. 

Si los puntos a y b de la figura 2 se conectan mediante una tubería 
muy larga y se mantienen constantes los otros factores, la diferencia de 
presiones será mayor, de tal manera que 

P/V = KL 

Si no se modifica la longitud del tubo entre a y b, pero se disminuye 
su área de sección, la diferencia de presiones entre los dos puntos se 
acentúa de tal manera que 

P/V K 1 L/A 
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Si queremos expresar esta fórmula, no en función de la velocidad 
lineal, sino en función del flujo, dividimos los dos términos de la ecua­
ción entre A y nos queda 

P/VA = K J,,/A2 

y puesto que Q VA, tendremos que 

P/Q = K1 L/A2 

e) Influencia de la viscocidad del líquido qu.e fluye entre los puntos 
a y b, sobre la pérdida de energía. 

Si comparamos, manteniendo los otros factores constantes, la pér­
dida de presión entre a y b para el agua y otros líquidos, observamos que 
la caída de presión es mayor que la del agua para unos líquidos mientras 
que para otros. es menor. La diferencia de caíd.a de presiones entre un 
líquido y el agua, en un sistema de tubos dado, entre dos puntos definidos 
y para un mismo flujo, es igual a la viscosidad l"elativa de dicho líquido. 
Considerando este nuevo factor podemos escribir que 

T/ L P/Q=K2 -
A2 

Finalmente, si en un sistema cualquiera, como el que hemos venido 
utilizando, calculamos Kz veremos que es igual a 817' con lo cual la 
ecuación anterior se transforma en 

y puesto que 

tenemos 

811"71L 
P/Q=--A2 

P/Q = 811L 
-1 

'll"f ' 

expresión algebraica de la conocida ley de Pois~uille32 ( 1841). 
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_ Si agrupan1os los . términos de tal manera .que 

p /Q . 8 L 
71 

(2) 
'11"f4 

podremos afirmar que la resistencia es 

SL 
R=-r¡ 

'11"f4 

/que de acuerd() con algunos autores26 está int~grada por dos factores. 

Al primero de ellos 
8 ~ se ie llama ·~bstáculo y depende de las ca-
7rr4 

racterísticas geométricas del tubo y al segundo 71 se le llama visc()sidad. 
Como veremos más adelante esta distinción de los factores que producen 
r.esistencia en un sistema, está justificada cuando se trata de saber, in 
vivo, si los cambios de resistencia se deben a cambios vasculares o a 
Cambios de viscosidad de la sangre. Incidentalmente diremos aquí, que, 
despejando 71 de la fórmula de Poiseuille, podemos calcular la viscosi­
dad absoluta de un líquido en un sistema de tubos. Dicha viscosidad tie­
ne dimensiones de grms. seg./c1n2, por· lo que 1 gr. seg./cm2 es la 

·.unidad de viscosidad absoluta y ha recibido el nombre de Poise. 
De la fórmula ( 2) podemos despejar a P de tal manera que 

y si consideramos que 

8L 
P=-71Q 

7rf4 

P. KO -- (3) 

Esta ecuación no es más que la expresión algebráica de la ley de 
·Ghm (E=KI) por lo que al referirnos a ella en adelante, la designaremos 
como ley de Ohm-Poiseuille. 

La ecuación ( 3) nos indica que si tab.ulamos en una gráfica presión 
contra flujo, obtendremos una línea recta que parte del origen y cuya 
pendiente (tangente del ángulo que forma 1a recta con el eje de las X) 
es igual a K. Esta relación se cumple si la geometría del· sistema no 

· ca!Ilbia para. los distintos flujos en un tubo rígido y si la viscosidad 1/ . . 
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es también constante." Los -líquidos que se -co1nportan 'conforme ·a; esta _ 
ecuación se les llama newtonianos o _ viscosos, ejemplos de estos· -son _- el -
agua, las soluciones salinas, el suero y el plasma, aunque estos dos últimos 
parecen desviarse ligeramente de la relación mencionada3

• Aquellos 
líquidos que no siguen una relación lineal desde el origen se les ha lla­
mado no newtonianos, como la pintura, la sangre, las soluciones de ge­
latina, etc. 

p 

1 b. , 
1 ;' 

' ,, ,, 
' 1 
1 

' 

o ------------------------v 

Figura 4. a) plástico. b) pseudoplástico. e) viscoso. 

Las curvas de presión-flujo para los líquidos no newtonianos depen­
den· m~1cho del tipo de viscosímetro que se utilice para su determina­
ción. Para un viscosímetro de tipo capilar, los líquidos no newtonianos 
también llamados plásticos o cuerpos de Bingham siguen, en térmi­
nos generales, la ecuación de Buckingham-Reiner que es esencialmente 
la de una hipérbola modificada para los valores bajos de flujo, y ·1os 
líquidos llamados pseudo-plásticos una relación logarítmica ( fig. 4). 

Si utilizamos un viscosímetro tipo Couette8 , 12 cuyo principio es 
esencialmente el de dos cilindros coaxiales uno de los cuales se hace 
rotar nniforme1nente a Ja velocidad deseada mientras el otro registra 
la fuerza de torsión que le imprime el líquido colocado entre los dos 
cilindros; o bien el viscosímetro de esfera10, que mide la velocidad con 
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Figura 5. a) plástico. b) seudoplástico. e) visccso. d) "yielcl value" 

la que cae una esfera en el seno del líquido, determinando su v1scos1· 
dad por medio de la ecuación ele la ley ele Stokes18• 

9 2 ' / ) V =~gr ~" - " 
9"1 

se observa que para los líquidos plásticos la velocidad conserva una 
relación lineal con la fuerza, a partir ele un valor límite que se conoce 
con el nombre de "yielcl value" ( fig. 5). Creemos que esencialmente 
se trata de la misma relación hiperbólica que se encuentra en los vis­
cosímetros capilares, con la circunstancia de que el valor de la fuerza 
tiende rápidamente a cero al disminuir la velocidad y que muy pronto 
la curva se hace asintótica con el eje de las fuerzas. 

En cualquier caso, y para los propósitos que nos interesan, la re­
sistencia es función del flujo o ele la velocidad; así, tratándose de un 
líquido plástico y sin tomar en cuenta los parámetros reales de la curva, 
si . dividimos entre Q la reiación 

Q 
p 

QK+K' 
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que expresamos la condición definida de una hipérbola, tendremos que 

p 1 

Q QK+K' 

lo que nos indica, a grosso modo, que al aumentar la velocidad dismi­
nuye la resistencia a la fricción, lo· que también se ha lla1nado disn1Í­
nución de la viscosidad aparente. Para un líquido sen1iplástico, al di­
vidir entre O la relación - P = KQm 

' 
qtie expresa su función logarítmica y donde m < 1, tenemos: 

p p K 
= KQ-n o sea 

Q Q Qn 

donde n es igual a m-1, lo que también nos indica que al aumentar la 
velocidad disminuye el valor de la resistencia, o sea el valor de la vis­
cosidad aparente. 

Tres son los factores que probablemente intervienen en la disn1i­
nución de la resistencia, o sea de la viscosidad aparente, por aumento 
de flujo de un líquido plástico o seudoplástico. Los tres han sido estu­
diados en líquidos en los que existe una suspensión de partículas no 
esféricas ya que se ha demostrado que las suspensiones de partículas 
esféricas no alteran la resistencia41 • Estos factores son: · 

1. La orientación de las partículas con relación a la dirección 
del flujo. 

La vieja objeción de von Kries25, en contra de la idea de que el 
flujo de la sangre a través de Jos capilares sigue la ley de Poiseuille, 
se basa en la suposición de que los glóbulos rojos están sometidos a 
una rotación en el torrente sanguíneo, pero debido a su forma discoide 
y en virtud de las capas de fricción del plasma habrá mayor probabi­
lidad de que un número grande de eritrocitos se encuentren orienta­
dos, en un n1omento dado, en el sentido de la corriente más que per­
pendicular a ella, puesto que la velocidad angular será n1ás rápida a 
90Q, con relación a la corriente, que a QQ con relación a ella. Las me­
didas de impedancia eléctrica longitudinal durante la disminución de 
la resistencia al flujo de sangre11 son coinddentes con la hipótesis. de 
la orientación de los elementos fonnes, aun cuando resulta difícil de 
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explicar la invariabilidad de dicha impedancia cuando se instituye un 
flujo turbulento. 

2. La formación de agregados eritrocíticos. 
La formación de agregados eritrocíticos, particularmente en forma 

de pilas de monedas, produce un flujo fundamentalmente axial de 
dichos elementos con la disminución consiguiente de la resistencia13, 14; 
sin embargo, se ha encontrado que la agregación de eritrocitos en dife­
rentes especies no parece estar relacionada con la resistencia al flujo39 • 

3. La distribución axial de elementos en suspensión. 
Parece ser que un factor que puede disminuir la resistencia al flujo 

en un sistema de tubos es la distribución axial de las partículas sus­
pendidas a condición de que no sean esféricas. 

d) Iiifluencia de la dirección del movimiento de las moléculas del 
liquido. 

Las ecuaciones que hemos venido desarrollando hasta aquí perte­
necen a las leyes que rigen el flujo laminar que consiste, esencialmente, 
en el desplazamiento de las moléculas del líquido paralelamente a la 
dirección de la corriente, aunque a distintas velocidades. Las molécu­
las del eje del tubo se desplazan más rápidamente que las de la peri­
feria, vecinas a la pared del tubo. La distribución de las velocidades 
es tal que si las tabulamos en una gráfica en función de la distancia al 
eje del tubo ( fig. 6) obtenernos un paraboloide de revolución38• 

V 

o o 

Figura 6 
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Cuando la velocidad media alcanza cierta magnitud el flujo lamí-: 
nar deja de existir, por la aparición de rizos y ondas en el seno del 
líquido, recibiendo entonces el nombre de flujo turbulento. Dicha mag­
nitud es la denominada velocidad crítica. 

El dispositivo de Reynolds ( fig. 7) para el cálculo de esta veloci­
dad, consiste cli:: un recipiente con un tubo lateral de salida y un tubo 
más pequeño, proveniente de otro recipiente, por donde pasa colorante 
al tubo lateral. Mientras la velocidad en el tubo lateral no ha alcan­
zado la velocidad crítica el colorante se distribuye a manera de una 
cinta perfectamente visible, pero cuando la alcanza, se observa: pri­
mero la ondulación de la cinta, después la aparición de rizos y final­
mente la tinción homogénea del líquido. 

V 

------- o 

Figura 7. Modificado de Vennarcl42 l"igma S 

En realidad se debe hablar de dos velocidades críticas una baja y 
otra alta correspondiendo las velocidades que se encuentran entre las 
dos a la llamada zona incicrta 46 • 

No existe una ve~ocidad crítica para cada líquido sino más bien 
una velocidad crítica para cada sistema de tal manera que 

11K 
-=Ve 
D'y 

La constante K, llamada número de Reynolds, se ha determina­
do experimentalmente y es igual a 2200 para 'la velocidad crítica baja. 
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En el flujo turbulento la distribución de velocidades, con relación 
a la distancia al eje del tubo ·( fig. 8) varía desde una semicircunferen­
cia hasta un trapezoide cuya base menor difiere poco de la mayor. En 
un tubo cilíndrico semejaría un cono truncado de aristas redondeadas. 

. La comparación de la distribución de velocidades en los flujos la­
minares y turbulentos pone bien claro eI hecho de que en el flujo 
laminar, la resistencia depende principalmente de la fricción entre las 
capas del líquido, o sea de la viscosidad, mientras que en el flujo tur­
bulento la resistencia depende más de la fricción entre las capas ex­
ternas del líquido con la pared del tubo que lo contiene, es decir de 
la rugosidad de las paredes del tubo46• 

En el fluj-0 turbulento las relaciones que ligan la caída de pres10n 
con la velocidad de flujo, en un sistema de tubos como el de la figura 
2, son diferentes de la ley de Ohm-Poiseuille46 • Estas rel~ciones se 
pueden expresar de una manera general como: 

L 
P-P' = K--Vm 

Dn 

Si consideramos a K L/Dn igual a una constante Ki entonces 

P-P' = K,Vm (4) 

de donde se deduce que la caída de presión conserva una relación lo­
garítmica con la velocidad, ya que 

log. P-P' = log. K1 + mlog. V 

es la ecuación de una línea recta, 
De acuerdo con la fórmula ( 4) la resistencia al flujo en este sistema 

de tubos es 

P-P' 

V 

lo que significa que, a diferencia de la ley de Ohm-Poiseuille, la resis­
tencia no es constante, sino que depende fundamentalmente de la ve­
locidad ( figs. 9 y 1 O). 

· En realidad la fórmula · ( 4) permite englobar una gran cantidad 
de fenómenos hemodinámicos dentro de ella y así la ley de Ohm-
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Poiseuille es el caso particular en . que el exponen te m es igual a l; 
otras situaciones hemodinámicas tales como la pérdida de presión por 
disminución o aumento súbito del diámetro y por cambios de direc­
ción del tubo constituye un grupo de fenómenos que pueden ser des­
éritos por dicha fórmula mediante la variación del coeficiente K y del 
exponente m 46• 

a 

b 
R 

o Q 

Figura 9 Figura 10 

Ley de Ohm-Poiseuille a) l>m>2 b) m 2 

Flujo de líquidos a través de tubos elásticos 

Hasta aquí se ha venido hablando de las leyes que rigen la ~sis­

tencia al flujo en tubos rígidos; sin embargo, para comprender los fe­
nómenos relativos a la resistencia al flujo sanguíneo en el aparato cir­
culatorio, es necesario el estudio de sistemas físicos formados de tubos 
elásticos. M. Gómez19 ha estudiado este factor en un sistema que con­
siste de un tubo de hule al que se le ha hecho una multitud de perfo­
raciones en toda su superficie y se le ha cerrado por un extremo mien­
tras por el otro se le hace pasar agua a una presión constante. La gráfica 
de presión-flujo obtenida por él se representa en la figura 11; de ella 
ha calculado el autor que la función de P con relación a Q es de na-
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'f:tiraieza hiperbólica puesto que si tabulamos en una gráfica los valores 
--0~ Q/P contra P se obtiene una relación lineal tal que 

,B=,Bo+mP 

ecuación en la que m es la pendiente de la relación lineal resultante. , 
Es evidente, de la ecuación ( 5), que la resistencia 1 / B varía en 

1 
. proporción mversa a la presión ----. Es fácil suponer que exista 

Bo+mP 
esta disminución de la resistencia en un sistema de este tipo ya- que 

. al aumentar la presión aumenta el diámetro de las perforaciones. 

II 

RESISTENCIA AL FLUJO EN SISTEMAS BIOLÓGICOS 

Como se dijo en el capítulo anterior, la determinación de lá ma­
. nera: como el flujo varü¡ con relación a la presión constituye esencial­
mente el estudio de resistencia, puesto que de una ley cualquiera que 
relacione estas dos magnitudes, podemos calcular la resistencia como 
el cociente de P /Q. 

Se ha encontrado, en general, dos tipos de curvas de presión-flujo 
el el aparato circulatorio: las de tipo reactivo15, 16 y los de tipo no 
reactivo20 • 

Para flujos continuos en territorios vasculares circunscritos, como 
el de M femoral, se dan las llamadas curvas de tipo no reactivo como 
la representada en la figura 12. En ésta se pueden señalar dos hechos 
interesantes: 

1 .. ~ se produce ningún flujo hasta un valor determinado de presión 
que se ha llamado presión crítica de apertura. 

2. La concavidad de la curva mira hacia el eje de los flujos lo que in­
µica, como veremos de inmediato, que la resistencia disminuye a me­
dida que aumenta el flujo. Estas curvas de acuerdo con Green y CoI.20 

pued~n describirse satisfactoriamente como logarítmicas puesto que ta­
buladas en una gráfica de papel log - log, dan razonablemente una 

· línea recta. Si consideramos la curva como una función logarítmica 
entonces 

. , . 
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P-:- KQm (6) 

de la que, dividiendo los dos miembros de la ecuación entre Q. te-
nemos: 

P KQm 

Q Q 

y por lo tanto: 
p 

KQ-11 
Q 

' o sea . ' 

p K 
(donde n = m-1) 

Q Qn 

ló que nos indica que al aumentar el flujo disminuye la resistencia. 
Los sistemas reactivos, como el territorio vascular del pulmón, 

responden de una manera diferente y en ellos la curva de presión-flujo 

p 
200. 

. .. . 
o ·a 16 24 32 40 

c.c/min. Q 

Figura 12 
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también se considera de tipo logarítmico solo que en la ecuación ( 6), 
que describe la· curva, ni es mayor que uno lo que significa que la 
resistencia aumenta al aumentar el flujo. 

La explicación de las curvas de tipo no reactivo p:uece encontrar­
se, con10 en los sistemas físicos de tubos elásticos estudiados por Gó-
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Figura 13. Inyección de solución de Ringer en el territorio de la femoral de un 
gato anestesiado con nembutal. Datos obtenidos de un registro ópico 
simultáneo de presión y velocidad. 
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mez19," eiÍ el aumento del calibre vascular que jugaría un papel muy 
importante y por sí mismo podría explic,ar el fenómeno. Si a esto aña­
dimos e.l hecho de que existe una presión crítica de apertura, esto es . 
que. los capilares se colapsan a presiones pequeñas, queda reforzada la 
similitud con el modelo físico de Gómez. La discrepancia de la fun­
ción que encuentra Gómez19 en sus tubos elásticos con la curva que 
se encuentra en el aparato circulatorio, deberá buscarse en la variación 
de la longitud de los vasos provocada por el aumento de presión y en 
la apertura de capilares a distintas presiones, dependiendo de sus ca­
racterísticas individuales de distensibilidad. 

Las curvas de típo reactivo se han explicado suponiendo que la 
fibra muscular lisa de los vasos reacciona a la presión aplicada dismi­
nuyendo su calibre con el consiguiente efecto de aumento de resis­
tencia. 

Los experimentos realizados por Negrete y Yankelewü;}1~1 ponen · 
de manifiesto que los aumentos de resistencia que se producen durante 
la perfusión del territorio de la femoral, con velocidades de flujo que · 
varían rápidamente con relación al tiempo, sólo pueden ser imputables 
a la contracción de la musculatura lisa de los vasos del territorio (Fig. 
13). Estos experimentos hacen pensar que no existen, en sentido es- · 
tricto, sistemas no reactivos y que los distíntos territorios vasculares 
debían ser clasificados según su grado de reactividad. 

Resulta interesante hacer notar que la naturaleza plástica de la . 
sangre es un factor que tiende a reducir la resistencia a medida que 
aumenta el flujo, de manera que podemos considerarlo como un factor 
sinérgico en los sistemas poco reactivos y antagónico en los sistemas 
muy reactivos. 

Resistencia al flujo intermitente 

El hecho de que en el aparato circulatorio exista un flujo intermi­
tente ha hecho pensar que la resistencia debía mejor ser considerada, por 
~.nalogía con los circuitos eléctricos, como una impedancia mecánica34 • 

La simple observación de una gráfica de pulso nos permite concluír 
que no se trata de una onda perteneciente a un sistema armónico simple · 

""( Fig. 14). Como se sabe todo fenómeno qüe presenta periodicidad . 
puede ser considerado como el resultado de la suma y substracción de · 
n1ovin1iento armónicos simples que tienen, cada uno de ellos, distintas 
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frecuencias y distintas intensidades35 . Un movimiento armónico sim 
ple es aquel que describe el curso temporal de un móvil que se desplaza 
en una circunferencia proyectando su excursión sobre uno de sus diá­
metros ( fig. 15). Este movimiento, con relación al tiempo, es función 

b 

Figura 14. Modificación de \Viggers43. A) Pulso en la subclavia, 13) Movimiento 
armónico simple. 

270° 

90º 
tiempo ) 

Figura 1:; 
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del sen9. del ángulo formado por el ntdio que sitúa al móvil, de tal m,a-
11era que si describimos el movimiento en un sistema de coordenadas te­
nen1os que 

y=rsenwt 

Para Alexander1 las armónicas que integran la onda de pulso 
pueden ser explicadas· en función de la formación de ondas reflejas que 
producirían puntos de resonancia con la consecuente formación de no­
dos y antinodos; esta . situación produciría variaciones en la presión de 
la sangre sin cambios de flujo en los antinodos y variaciones de flujo 
sin cambios de presión en los nodos. De acuerdo con esto existirán cam­

. bios regionales de flujo dependiendo de los puntos de resonancia que se 
formen. Estas peculiaridades se han encontrado en el aparato circulato-

' rio; Moniz29 ha observado que el tiempo de circulación de la carótida 
externa. es dos a tres veces mayor que el de la interna, circunstancia que 
según Malcolm28 podría explicarse en virtud de que las numerosas ra­
mas de la carótida externa actúan como puntos fijos que transforman 
a la arteria en un sistema de ondas estacionarias cortas con la correspon­
diente disminución de la velocidad de flujo. Probablemente la inversión 
del flujo sanguíneo en la arteria femoral, observada por Shipley, Gregg 
y Schroeder36, tenga la misma explicación. Un análisis más completo 
de estos hechos lo ha realizado Randall33, 34 quien ha determinado 
las armónicas correspondientes a las curvas de presión y de flujo en la ar­
teria femoral de perros con el objeto de determinar si existe una resis­
tencia al flujo intermitente independiente de la resistencia al flujo con­
interinitente y para el flujo medio integrado a partir de la curva de flujo 
.tinuó; ha encontrado que la resistencia instantánea difiere para el flujo 
intermitente33 • 

El flujo medio integrado se obtiene a partir del cálculo del área 
debajo de la curva de flujo, área que se puede conocer por planimetría 
o conociendo la función de la curva por el análisis de Fourier. En el 

A 
primer caso el flujo medio es igual a --- ( fig. 16). En el segundo 

t-t' 
caso se integra Qdt y se divide entre la diferencia de tiempo. 

f~·Qdt 
Qm=-'---'-

t--t' 
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Figura 16 

Sin entrar en detalles de las series de Fourier, que sirven para el 
análisis de las armónicas de un movimiento periódico, presentamos una 
gráfica de una curva semejante a un ciclo de flujo o de presión y la 
expresión gráfica de dos de sus armónicas fundamentales ( fig. 17). El 
descomponer las curvas de presión o de flujo en sus armónicas princi­
pales permite el análisis victoria! del sistema tal como se realiza en 
electrónica. 

En el aparato circulatorio tenemos que considerar, por lo tanto, 
además de una resistencia de tipo friccional, una reactancia de tipo 
capacitivo (empleando la terminología eléctrica) representada por la 
elasticidad arterial y una reactancia de tipo inductivo representada por 
la inercia de la masa de sangre que se mueve intermitentemente en el 
aparato circulatorio. La resistencia total del sistema ha sido denominada 
por Randall impedancia mecánica. 

No solamente la resistencia al flujo intermitente es menor con 
relación a la del flujo continuo, sino que dentro de los valores de fre­
cuencia ensayados por Randall ,existe una frecuencia en la cual la resis­
tencia es mínima ( fig. 18); en otras palabras, empleando la terminología 
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Figura 17 

eléctrica, existe una verdadera resonancia mecánica en el aparato circu­
latorio, resonancia que corresponde a un sistema en el que la reactancia 
inductiva representada por la inercia de la masa de sangre que se mueve 
y la reactancia capacitiva representada por la elasticidad arterial, se en­
cuentran en serie y ambas a su vez en paralelo con la resistencia de tipo 
Eneal equivalente a la resistencia friccional del lecho vascular. En el 
modelo eléctrico del sistema ( fig. 19) la corriente producida por un 
generador de alterna, que representaría al corazón, se deriva hacia un 
condensador ( reactancia capacitiva) eh serie con un choque ( reactancia 
.inductiva) y una resistencia ohmica ( R2 ) y éstos, a su vez, en paralelo 
con otra resistencia oh mica ( R 1 ) . El mode~o hidráulico del mismo sis­
tema ( fig. 20) consiste de un tubo por el que se esta haciendo pasar una 
corriente de líquido proveniente de una bomba pulsante. El líquido se 
deriva, a través de un estrechamiento ( R2 ), hacia un recipiente que es 
en realidad un fuelle sobre el cual gravita un peso determinado. En el 
extremo del tubo existe otro estrechamiento (R1 ) que comunica al tubo 
con el exterior. La reactancia capacitativa del sistema depende de la 
capacidad del füelle y la inductiva de la masa que gravita sobre él. Los 
estrechamientos son resistencias de tipo friccional34• 

' ' 
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La significación fisiológica de la impedancia mecánica del· aparato 
circulatorio requiere una experimentación dirigida hacia establecer su 
importancia, ya que las variaciones de flujo y presión en el sistema arte­
rial se realizan sobre un gran componente de flujo continuo; sin embargo, 
no cabe duda, que en aquellas condiciones patológicas en que las varia­
ciones de flujo son grandes, este factor debe tener una considerable 
importancia. 
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p 

Fi -ura 19. Moclclo eléctrico. " . 

Figura 20. Modelo Hidráulico. 

Resistencia periférica en íunción de las características qeométricas 
y estructurales del aparato circulatorio. 

En virtud de que en el aparato circulatorio las arterias se ramifican 
hasta capilares muy finos y de acuerdo con la ley de Poiseuille, el factor 

SL 
será cada vez más importante, particularmente porque dismi-

'll'r4 
nuirá el radio de los tubos. Esta disminución no puede esperarse que sea 
súbita, dada las características anatómicas de la ramificación, sino pau­
latina de tal manera que no podemos decir que la resistencia radica a 
un determinado nivel del aparato circulatorio. Debemos tener presente, 
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además, que una buena parte de la resistencia en el aparato citcttlatorio · 
depe_nde del ·sistema venoso, como ya lo había postulado Bazett2 des-
de 1947. · 

Una simplificación que nos permite comprender el aumento de re­
sistencia por ramificación es considerar que el aparato circulatorio· se ra­
mifica súbitamente en una serie de capilares paralelos que finalmente 
van a integrar súbitamente una vena; cada uno de los capilares integran­
tes de la ramificación puede considerarse como una resistencia en paralelo 
con los otros capilares. De acuerdo con las leyes de suma de resistencias 
en paralelo, el recíproco de la resistencia total, representada por los ca­
pilares, es igual a la suma de los recíprocos de las resistencias individua­
les40: 

1 1 1 1 . 
- = - + - + - ... etc. o b1en¡3t=i31+i32+/13 ... etc. 
Rt Ri R2 R3 

Suponiendo que cada una de las resistencias tuviera características geo­
métricas iguales, y que la viscosidad y la longitud fueran igual a la 
unidad entonces 

Si este sistema tuviera el radio n1edio de la aorta ( l.25cm) ,a sería igual, 
de acuerdo con la fórmula anterior, a 0.9 y si tuviera el radio medio de 
un capilar (0.5mµ) ,a sería igual á ZA por 10-16

• Estos datos de un siste1na 
tan . simple resultan interesantes por las siguientes consideraciones: 

l. Si existiera una red con el suficiente número de capilares ( 10-16 ) 

para igualar la conductancia de la aorta la resistencia en todo el sistema 
permanecería constante, pero puesto que existe una resistencia en el 
aparato circulatorio, a pesar de la gran ramificación de los vasos, parece 
ser que tal circunstancia no se da. 

2. Debe esperarse que exista una relación inversa entre el número 
de capilares abiertos y la resistencia. 

3. La relación entre el número de capilares y la resistencia seguiría 
r r i 

una relación hiperbólica puesto que, para elementos iguales, ----
8 



'Se puede considerar con10 una constante K, por lo que la ecuación (7) 
se púede· escribir: · · · 

de donde 

1 
Kn 

R 

1 

K11 

1 
nR=­

K 

que es la definición de una hipérbola (XY = K). 

La curva de presión-flujo puede ser integrada, de acuerdo con el 
modelo anterior, c01no un caso más complicado en el que las caracterís­
ticas geométricas de cada uno de los capilares difieren, como una 
población con una distribución normal al azar. De ser así, la curva ya 
no ~eguirá una relación hiperbólica, puesto que ahora 

4 

_!_=1:~ 
R . SL 

suma que es una función de frecuencia acumulativa de las características 
geométricas de los capilares y que en términos generales podría descri­
birse como una curva en s itálica. Ahora bien, si tenemos en cuenta 
que cuando los capilares se abren no siguen la ley de Ohm-Poiseuille, 

· sino que en ellos la presión y el flujo guardan una relación hiperbólica, 
semejante a la del n1odelo físico de Gómez, debe esperarse, que la curva 
de presión flujo, en un sistema de capilares elásticos, sea de tipo distri­
butivo modulado por una relación hiperbólica. 

La fonna logarítmica con la que hasta ahora se han expresado las 
curvas de presión-flujo, resulta una manera cómoda, pero definitivamen­
te imprecisa, para la determinación de sus características, por fo que sería 
conveniente un estudio experimental tendiente a analizar, con detalle, 
la ecuación que liga la presión con el flujo teniendo en consideración las 
postulaciones teóricas que hemos desarrollado en este capítulo. 
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Elaslkiklad de las paredes yasculares 

Puesto que una de las características que determinan las curvas 
de. presión-flujo, en los territorios· vasculares, es la elasticidad de los 
vasos, resulta ~nteresante conocer las características elásticas de cada · 
uno de los elementos anatómicos que constituyen sú pared. 

El concepto común de elasticidad es el recíproco del concepto físico, 
por lo que algunos autores prefieren referirse a él como distensibilidad,. 
para evitar la multiplicidad de acepciones. 

Para expresar desde un punto de vista físico la elasticidad o su 
recíproco, la distensibilidad, se recurre como medida al módulo de Young 
para la elasticidad longitudinal y a su recíproco, el módulo de Gnuoy0 , 

para la distensibilidad. 
Una banda de hule es un material poco elástico, porque tiene un 

mód~llo de Young bajo, pero es muy distensible, porque tiene un mó­
dulo de Gnuoy alto. Inversamente el vidrio es un material muy elástico, 
pues tiene un módulo de Y oung muy alto y es muy poco distensible, 
porque tiene un módulo de Gnuoy bajo. 

Si estiramos un material en sentido longitudinal dentro de los lí­
mites elásticos, o sea, si lo estiramos con una fuerza tal que cuando 
se libere recupere su condición inicial, podremos ver que cualquier au- · 
mento de fuerza ejercido sobre él produce un alargamiento proporcional, 
por lo que 

ilcp= KóL. 

La fuerza necesaria para producir un alargamiento igual a 6. L será 
tanto menor cuanto mayor sea la longitud de la tira, de tal manera que 

Asi mismo, la fuerza necesaria para producir un alargamiento igual 
a/':;.L será tanto mayor cuanto mayor sea el área de sección de dicha 
tira, de manera que 

• 

/ 
1 
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y si arreglamos los términos, tei;i.emos: 

expresión algebraica de la ley de Hook, en la que K2 es lo que se conoce 
con el nombre de módulo de Young. Sí grafícamos los increm~ntos de 

Á 'P 
tensión por unidad de área (--) . contra los incrementos de longitud 

A 
liL 

por unidad de longitud (--) tendremos, como expresión, una línea 
Lo 

recta cuya pendiente es el módulo de Young (Fíg. 21). 

o 

Figura 21 

, , 

6L 
Lo 

,- .. --

Si al estirar un material aumentamos mucho la fuerza de tracción, llega 
un momento en que se produce una desviación de la relación lineal de 

· la ley de Hook, produciéndose alargamientos no elásticos que más o 
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menos dpidamente conducen a la rotura cuando la tracción se sigue 
incrementando. 

La elasticidad relativa de los distintos elementos que integran la 
pared de los vasos y de la de otros materiales puede apreciarse en la 
tabla l. En esta tabla se han arreglado los materiales por orden decre­
ciente de su módulo de Young, pudiéndose apreciar, en el sentido vertical, 
los materiales ordenados del menos al más distensible. 

Substancia 

Acero 
Cobre 
Madera (roble) 
Fibras de colágeno 
Hule 
Fibras elásticas 
Músculo liso 

Endotelio 

TABLA I 

Módulo de Y oung, 
dinas/cm2 

2 X 1012 

12 X 1011 
1 X 1011 
1 X 1011 
4 X 1Q7 

3 X J06 

1 x 105 (contraído) 
6 x 104 (relajado) 
Despreciable 

Referencia 

(21) 
(21) 
(21) 
( 6) 
(21) 
(23) 
( 4) 
( 5) 
(30) 

Corresponden los valores de mayor distensibilidad al músculo liso 
y a las células del endotelio; en otras palabras, estos presentan una me­
nor fuerza de oposición a la deformación elástica. 

Puesto que frecuentemente se utilizan modelos vasculares de hule 
resulta interesante hacer notar que el tejido colágeno es 100 veces menos 
distensible que el hule y las fibras elásticas 10 veces más. 

Si consideramos que la estructura histológica, en lo referente a la 
proporción relativa de endotelio, tejido elástico, tejido conjuntivo y 
n1uscular, varía desde las grandes arterias hasta las grandes venas, ( fig. 
22) se comprende que las propiedades elásticas de cada una de las por­
ciones del aparato circulatorio sean d:ferentes. La curva de incrementos 
de tensión·· contra incrementos de lon~itud, en un fragmento de vaso 
dado, resulta afectada por la proporción relativa de estos componentes, 
y es así que en el caso de las arterias de tamaño medio, en las que existe 
una . proporción semejante de tejido conectivo y elástico, dichá curva 
no sigue la ley ya a~scrita, sino que a presiones altas sufre una desviación 
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Aorta Arteria Arteriola Esfinter 
media pre capilar 
1-4 mm. 20-~0~ ,0-35 Á<(' 

© @ @ 

Capilar Vénula. Vena Vena ca.va 
1-8 A.. 2-20.'(. 0.5-lcm 1.5-3 cm 
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Figura 22. Modificado de Alan C. Burton (!!).a) Tejido cndotelial, b) Tejido 
elástico, e) Músculo liso, d) Tejido colágeno. 

( fig. 21). Esta desviación parece indicar que al ser estirada una arteria 
lo es inicialmente a expensas del tejido elástico, pero que, a altas tensio­
nes, entra en juego el tejido <;plágeno9 • Esto lleva implícito una supo­
sición adicional, y es que el tejido colágeno comienza a ser estirado 
solamente cuando se ha alcanzado una longitud determinada por estira­
miento; en otras palabras, el tejido colágeno actuará como un man­
guito relativamente inextensible que manifestaría sus propiedades elás-, 
titas solamente a tensiones altas. 
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Por lo anterior resulta explicable que ·la curva de présión~flujo 
tienda, en su porción terminal, hacia una relación lineal, como la que 
correspondería a un tubo rígido. 

Resulta necesario hacer hincapié en que, aun cuando el módulo de 
Young para el músculo liso es relativamente alto durante la contrac­
ción\ no se sostiene ante una presión constante, pues baja a valores 
cercanos a los del módulo 9-e este tejido en reposo (propiedades plásticas 
del músrulo liso). Esto nos hace concederle poca importancia· como 
factor de mantenimiento tensional. 

Papel del músculo liso en el mantenimiento tensional acüvo 
de· las :paredes vasculares. 

Debemos considerar que en un vaso sanguíneo existen dos fuerzas 
antagónicas: la fuerza ejercida por la presión del líquido contenido en 
él y la tensión de la pared de dicho vaso. Una ecuación que relaciona 
estas magnitudes fue dada desde 1841 por Laplace27 y es la siguiente: 

T =Pr 

Imaginémonos por un momento un vaso cuyas paredes no ofre­
cieran resistencia a la deformación (módulo de Gnuoy infinito), enton­
ces, si aplicamos exteriom1ente una presión ligeramente mayor que la 
interior, el tubo se cerraría totalmente; en cambio, si la presión exteriár 
fuera ligeramente menor que la interior, el radio del tubo crecería in­
definidamente. Esta condición, que plantea la ecuación de Laplace, 
resulta un problema mecánico interesante ya que el músculo liso pued:e 
aumentar la tensión del vaso por contracción, aún cuando no puede 
mantenerla contra una presión constante debido a su bajo módulo de 
Young; por tanto, de no existir un tejido elástico que rectifique el radia 
del sistema hasta un nivel determinado, no podría concebirse una gra­
duación de la respuesta de la arteria por contracción muscular; este 
hecho parece bien claro en los esfínteres precapilares en los que el tejido 
elástico es escaso y donde parece encontrarse una condición particular 
en la que el vaso sólo puede estar completamente abierto o completa- · 
mente cerrado43 • 

Según Burton( 9 ), la potencia del músculo .para actuar contra pre-. 
sioncs relativamente altas, se multiplica debido a que el . tejido colá­
geno actúa como un sistema de palancas que realiza este efecto.· 

' . 

/ 

_¡ • 

J 
'¡,.\ -
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Papel de las células endoteliales en la resistencia 

Es un hecho frecuentemente mencionado que la pared endotelial 
de los vasos es perfectamente lisa. Esta. característica no parece tener, 
por lo. menos en condiciones fisiológicas, significación alguna en la re­
sistencia, ya que el flujo a través de los vasos es fundamentalmente de 
tipo laminar y la velocidad relativa de la capa de líquido que se mueve 
con relación a la capa endotelial es tan pequeña, que su contribución 
a la resistencia es despreciable sin embargo, la tersura de la pared dél 
vaso adquiere gran importancia hemodinámica en cualquier situación 
normal o patológica en que se produzca flujo turbulento. 

Por otra parte, en los pequeños vasos, la obturación completa depen­
de del cambio de las células endoteliales de su forma plana a una forma 
redondeada, debido a la reducción de la circunferencia del vaso por la 
contracción de los músculos lisos17 • 

Un resumen de los principales hechos que se reportan en esta sec­
ción se puede ver en la figura 23. 

Endotelio 

Tejido elástico 
• 1 . 

r- - - -- -'*# - ------, 
:Apertura crítica: ---- --- - ------_.,: 

Tejido colágeno 

Palancas 

antenimiento de 
la tensión. 

Vaso-constricción 

Cierre crítico 

Estabilidad de 
la vasoconstricción 

Fi"ura 2 3. l\lodificado de Alan C. Bu:ton ( n). 
o 

CONCLUSIONES 

Del tratamiento que en este trabajo se ha dado a biofísica de la 
resistencia saltan a la vista los grandes beneficios que se pueden obtener 
utilizando la metodología de los circuitos eléctricos, para la soiución 
de problemas en este campo; sin embargo, un tratamiento riguroso de 
circuitos equivalentes requiere el empleo de un sistema congruente de 
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unidades mec~nicas estrictamente equivalente,· en·· sl.t manipulación ma-" 
temática y física, a las unidades electricas. -· 

Si bien la ley de Ohm-Poiseuille resulta tina expresión que nos per­
mite calcular la resistencia al flujo en un si§tema de tubos rígidos, la na­
turaleza del fluído que corre por las arterias y las características físicas 
de éstas, hacen que sea totalmente inaplicable en condiciones fisioló­
gicas .o patológicas, a menos que se quiera hacer una estimación muy·. 
gruesa de dicha magnitud. 

La resistencia al flujo de sangre en el aparato circulatorio no es urÍ 
valor constante e independiente del flujo, como se puede deducir de las 
curvas de presión-flujo. La función que liga esta ·resistencia con el flujo, 

.no ha sido hasta ahora claramente definida. En este trabajo se propone, 
por consideraciones puramente teóricas, que dicha ct~rva sea inicialmen­
te una función distributiva de frecuencia acun1ulativa que va transfor­
nlándose progresivamente hacia tina relación hiperbólica. 

Los factores que intervienen en el cambio de la resistencia hemo­
dinámica son los siguientes: 

a) Factores geométricos 
b) Elasticidad 
e) Contracción del músculo liso 
d) Masa y velocidad de sangre 
e) Frecuencia cardíaca 
f) Viscosidad 

a) Factores geométricos: La idea de separar de la fórmula de Poiseuille 
la viscosidad aparente de aquella parte a la cual se ha denominado obs-

8 L 
táculo (---) no resulta útil, ya. que estos dos factores cambian al 

aumentar el flujo de una manera no calculable a partir, únicamente, de 
los datos de la curva de presión-flujo. 

La policotomización de las arterias hasta los capilares y la integra" 
.ción hasta venas, representa una condición geométrica del circuito 
circulatorio periférico todavía no definida suficientemente como para 
ser sometida a un análisis matemático; sin embargo, en una primera 
aproximación, puede considerársele con10 un conjunto de capilares en 
paralelo. El tratamiento teórico de esta primera aproximación nos permi-. 
te llegar a conclusiones muy interesantes: la primera de ellas es que la 
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resistencia de una porción del aparato c;irculatorio, existe debido a que 
eI número de· elementos en paralelo que constituyen los capilares, no 
llega a ser suficientemente grande como para que la suma de sus con­
ductancias individuales sea igual a la conductancia de la arteria. de dicho 
territorio; la segunda es que. la curva de presión-flujo es de carácter dis­
tributivo con una modulación hiperbólica. 

Otra característica geométrica que debe tomarse en cuenta, al ha­
blar de la resistencia que presenta todo el aparato circulatorio al flujo 

·sanguíneo, es el conocimiento ya establecido de que los diferentes terri­
torios circulatorios no se encuentran en serie entre si, sino que algunos 
se encuentran en paralelo ( fig. 24). 

La resistencia total es un problen1a difícil de calcular porque la 
bomba cardíaca derecha y la izquierda están conectadas en serie y deseo-

o.e. 

[ 

e.e. - c1rc. cefálica 
e .e.s. - ClfC. extremidades superiores. 
c.p. circulación pulmonar 
e.a. - circ. aórtica 
c.c.s. - ene. cava supcnor 
e. e. i. - circ. cava inferior 
e.e. ene. esplénica 
e. m. - circ. mesentérica 
c.h. - circ. hepática 
c.g. circ. glomerular 
e. r. t. - circ. renal tubular 
c. t. circ. del tronco 
e .e. i. circ .extremidad inferior. 

e 
Figura 24 
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nocemos la resistencia al flujo propia de cada una de ellas; sin embargo, 
de una manera puramente cualitativa podemos decir que · 

Rt= Ra+Rcd+Rp+Rci 

De acuerdo con lo anterior, el aparato circulatorio puede represen­
tarse como un circuito eléctrico22, considerando al corazón derecho 
y al izquierdo como dos generadores de corriente alterna, con sus res­
pectivos · rectificadores y a los territorios pulmonares y aórtico como re­
sistencias variables colocadas en serie en el circuito (Fig. 25). La dis­
tensibilidad y la inercia de la masa de sangre estarían representadas por 
los condensadores e inductores respectivamente y las válvulas venosas 
por un rectificador. 

C.D. 
Gire. 
pulmonar 

circulación venosa 

Figura 25 

Cir. 
periferics 

b) Elasticidad. La elasticidad de los elementos constitutivos del apa· 
rato circulatorio interviene en la resistencia al flujo de tres maneras: 1. 
Por modificar el calibre y la longitud de los vasos. 2. Por conferir una 
reactancia capacitiva al sistema y, 3. Por mantener el equiliBrio mecánico 
que pem1ite una contracción gradual del músculo liso de las pareqes 
arteriolares. 

e) Contracción del músculo liso de los vasos. Es bien conocido 
el hecho de que la contracción del músculo liso' de los vasos modifi­
ca la resistencia y que la contracción de dichos músculos está sometida a 
su vez al control del sistema nervioso simpático. 

d) Masa y velocidad de la sangre. Parece sér que la masa de sangre 
sometida a un cambio de velocidad por actividad cardíaca, representa un. 
factor de resistencia que puede considerarse desde• el punto de vista 
biofísico como una reactancia inductiva m!C!cánica. 

\ 
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e) Frecuencia cardíaca. La frecuencia de la contracción cardíaca 
es un factor que n1odifica, la resistencia puesto que ésta es función de 
aquella. Randall encontró, a determinada frecuencia, una zona de reso­
nancia en la que la resistencia es mínin1a. De acuerdo con esto y con el 
modelo propuesto . por él, la resistencia total al flujo, debería lla1narse 
impedancia mecánica. 

La significación fisiológica de la impedancia mecánica al flujo san­
guíneo no ha sido todavía determinada; sin embargo.· es de esperarse 
teóricamente que el cálculo de resistencia a base de este concepto tenga 
una gran importancia en condiciones patológicas tales como la insufi­
ciencia valvular v la arterioesclerosis. 

f) Viscosidad. Dada la naturaleza plástica de la sangre, las variaciones 
de viscosidad que presenta con relación al flujo, son un factor de extra­
ordinaria importancia en la resistencia. 

Gómez considera que un factor que debe tomarse en cuenta, para 
deternlinar las características elásticas del aparato circulatorio, es la 
viscosidad propia de las paredes arteriales, o sea la fricción entre las 
distintas capas histológicas y moleculares que integran la pared. 

g) Naturaleza del flu¡o. En determinadas condiciones fisiológicas, 
con10. en el ejercicio muscular intenso2 4, el can1bio de flujo laminar a 
turbulento puede modificar la resistencia37. 

Agradecemos al doctor Leopoldo Nieto Casas, del Instituto de Física de la 
Facultad de Ciencias de la U, N, A. ~f., la revisión que se sirvió hacer de los 
aspectos físicos y matemáticos que contiene este trabajo. 
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