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Resumen. La primer causa de muerte hoy en dia en los paises desarrollados es la ateroesclerosis. Esta
es una enfermedad vascular que afecta las arterias de mediano y gran tamafio y puede obstruir parcial
o totalmente el paso del flujo sanguineo. Si se produce la falta de irrigacion sanguinea al corazén o al
cerebro puede causar un infarto, la muerte o un accidente cerebro-vascular con consecuencias fatales o
secuelas permanentes. La ateroesclerosis consiste en la proliferacion de células y acumulacion de
substancias grasas, colesterol, productos de desecho de las células y calcio en la pared arterial. Dicha
acumulacion resulta en la formacion de placas ateroescleroticas, también Ilamadas ateromas, que son
las causantes de la obstruccion del flujo sanguineo.

Existen varias hipotesis que sugieren que las fuerzas hemodindmicas a las que estd sometido el
endotelio, la capa que recubre internamente la pared arterial, influyen en el comienzo de la formacion
de los ateromas, especialmente en su localizacion. Ademas existen otros factores determinantes en el
comienzo y avance de la enfermedad, como la concentracion de colesterol en la sangre y la presion
arterial.

En este trabajo se estudia la influencia de las propiedades no newtonianas de la sangre, asi como
también los efectos de la naturaleza pulsatil del flujo arterial en el mecanismo de formacion y
crecimiento de los ateromas, segun predice un modelo desarrollado anteriormente por los autores. Por
otra parte, dicho modelo fue mejorado introduciendo el drenaje hacia el sistema linfatico, el cual se
encarga de evacuar el excedente de moléculas de la pared arterial.
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1 INTRODUCCION

Ateroesclerosis o aterosclerosis es una enfermedad que afecta las arterias de mediano y
gran tamafio y que consiste en un proceso inflamatorio por el cual se produce la acumulacion
y proliferacion de células, la acumulacion de substancias grasas, principalmente colesterol,
productos de desecho de las células, y calcio en la pared arterial. Esto produce la formacion
de placas ateroscleroticas o ateromas, los cuales pueden evolucionar y crecer hacia el interior
de la arteria, disminuyendo y hasta impidiendo el flujo de sangre ( Ross, 1999). Si se produce
la falta de irrigacion sanguinea al corazén o al cerebro, esto puede causar la muerte, infarto o
accidente cerebro-vascular con secuelas permanentes. Y son éstas las principales causas de
muerte en los paises desarrollados (AHA, 2003a, AHA, 2003b).

Las placas se forman en la llamada tdnica intima (Fung, 1993, Cabrera Fisher, 2003), ésta
es la capa mas interna de la pared arterial y esta separada del lumen por una capa unicelular
denominada endotelio. El endotelio recubre internamente toda la vasculatura y por lo tanto
tiene un papel preponderante en la regulacion del paso hacia la intima, de moléculas
transportadas por el torrente sanguineo.

Se sabe que la localizacion de los ateromas en las arterias esta determinada por los
patrones de flujo sanguineo, ya que se forman preferentemente en zonas donde las arterias se
dividen, se unen o tienen curvas pronunciadas (Ku, 1997, Friedman and Giddens, 2005,
Zarins et al., 1983, Friedman, 2002, Carallo et al., 1999). Los patrones de flujo definen las
fuerzas hemodinamicas sobre el endotelio, ademas de transportar las moléculas en el torrente
sanguineo.

Las primeras teorias (Fry, 1969) proponian que las tensiones de corte altas causaban dafio
a la pared arterial y era en esas regiones donde se formaban las placas ateroescleroticas.
Luego, en la década del “70, Caro fue el primero en proponer una teoria de transporte de masa
dependiente de la tension de corte (Caro et al., 1971). En los “80, otros autores (Friedman,
1989, Ku et al., 1985, Stary, 1984) mostraron que la formacion de lesiones aterosclerdticas se
produce mayormente en regiones donde la tension de corte en la pared es baja y oscilante, e
incluso se cree que los gradientes de la tension de corte pueden ser importantes.

Los trabajos mé&s recientes tienden a simular numéricamente el transporte de
macromoléculas, como lipoproteinas de baja densidad (low density lipoproteins, LDL), que es
el comunmente llamado colesterol malo, por conveccion y difusion en el flujo sanguineo
(Lutostansky et al., 2003) y a través del endotelio (Nielsen, 1996, Ma et al., 1997,
Kwangdeok et al., 2002, Kaazempur-Mofrad and Ethier, 2001, Tarbell, 2003). Algunos
autores hicieron modelos acoplados del lumen y de la pared arterial (Stangeby and Ethier,
2002) mientras otros se concentraron en estudiar la influencia de los efectos no-Newtonianos
de la sangre en las fuerzas sobre la pared arterial (Leiva, 2003, Ishikawa et al., 1998).

Los autores de este trabajo realizaron, en base al mecanismo de formacion y crecimiento
de los ateromas estudiado, un modelo simple y preliminar del transporte y acumulacion de
moléculas de LDL en la arteria card6tida comun, para obtener un valor estimativo del
crecimiento de la placa aterosclerdtica basado en la acumulacion de colesterol en la intima
(Gessaghi et al., 2005). EI modelo presentado fue mejorado para incluir el drenaje de
moléculas de colesterol hacia el sistema linfatico, el cual cumple la funcion de evacuar las
macromoléculas que ingresan a la pared arterial y no son necesarias para las células que la
forman. Se simulé el flujo sanguineo utilizando un codigo de célculo desarrollado en el
departamento de Mecéanica Computacional del Instituto Balseiro (ParGpfep) (Buscaglia et al.,
1997).

Se estudiaron los patrones de flujo y su influencia sobre el crecimiento, considerando a la
sangre como un fluido no-Newtoniano. Se compararon el caso estacionario Newtoniano
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corrido anteriormente, (Gessaghi et al., 2005) con el no Newtoniano estacionario y pulsatil.

2 MODELO TEORICO

En el lumen arterial se obtuvieron los patrones de flujo sanguineo resolviendo las
ecuaciones de conservacion de masa y momento para un fluido incompresible y no-
Newtoniano y sin fuerzas volumétricas. Si bien el endotelio actia como una membrana
semipermeable, tanto el flujo de solvente como el de LDL es despreciable respecto del que
circula por el lumen, por lo que, como un primer modelo simple, se utiliz6 como condicion de
contorno en el endotelio la velocidad normal y tangencial nula. En el caso estacionario se
utilizé a la entrada un perfil parabdlico de velocidad y a la salida una condicion de tension
normal libre y se describe en la seccién del modelo numérico las condiciones de entrada y
salida utilizadas en el caso pulsatil.

A continuacion se describe la ecuacion constitutiva utilizada para la sangre.

2.1 Modelo No-Newtoniano

La sangre tiene propiedades viscoelasticas asociadas con las propiedades elasticas de la
membrana de las células rojas y la viscosidad de los fluidos internos y externos a las células.
Tanto el plasma sanguineo como la hemoglobina, que es la substancia dentro de las células
rojas, se comportan como un fluido Newtoniano incompresible. En trabajos recientes se
encontré que los efectos no Newtonianos son importantes principalmente en el caso de
formacion de flujos secundarios y, en menor medida, donde existe recirculacién de flujo
como es el caso en las zonas de grandes curvaturas y bifurcaciones de arterias donde se
forman las placas ateroscleréticas (Basombrio et al., 2002, Ishikawa et al., 1998). Por esta
razon se decidio modelar a la sangre como un fluido homogéneo y no Newtoniano.

Segun estudios realizados la viscosidad de la sangre varia con la velocidad de
deformacion de la sangre, 7, y presenta una tension de fluencia por debajo de la cual, la
sangre no fluye. Se ha demostrado que el modelo de Casson aproxima relativamente bien el
comportamiento no Newtoniano de la sangre para velocidades de deformacion bajas,
7 <10s™ (Fung, 1993). Dicho modelo esta definido por la siguiente ecuacion:

Vo =Jr, +uy 1)

donde 7 es la tension de corte, 7y es la tension de fluencia o tension umbral y 1 es la
viscosidad asintética también Ilamada coeficiente de viscosidad de Casson (Fung, 1993). La
tension de fluencia y la viscosidad asintética varian con el hematocrito, que es el porcentaje
en volumen de gldbulos rojos en la sangre.

2.2 Transporte de Colesterol

Las moléculas de colesterol, en particular las de LDL, son transportadas en el plasma
sanguineo (Nielsen, 1996, Steinberg, 1987) en forma convectiva y difusiva. No hay
reacciones de ningun tipo que las hagan aparecer o desaparecer. Los pardmetros relevantes
involucrados en el proceso de transporte son: el niimero de Womersley, o = d(» /V)*?, que
depende del diametro arterial, d, de la viscosidad cinemética de la sangre, v, y de una
frecuencia caracteristica, @ ; el nimero de Schmidt, Sc = v/ Dypisangre, que depende de la
viscosidad de la sangre y del coeficiente de difusion del LDL en la sangre, Dipisangre ; Y €l
numero de Reynolds. Se puede ver un andlisis del orden de magnitud de dichos parametros en
el trabajo presentado anteriormente por los autores (Gessaghi et al., 2005), donde se muestra
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que, como el nimero de Pe = Re.Sc para el flujo sanguineo en la arteria carétida es muy
grande, se puede despreciar el transporte difusivo de LDL frente al convectivo. Considerando
esto junto con el hecho de que es el endotelio el que realmente limita el pasaje de colesterol
hacia la intima, se asumio a la concentracion de LDL en la sangre como constante y con una
distribucion uniforme en la seccion arterial. Esto simplifica en gran medida el calculo, ya que
no es necesario resolver la ecuacion de conveccion-difusion en el lumen arterial.

El transporte y acumulacién de colesterol en la pared arterial estd representado por la
ecuacion de conveccion-difusion, al igual que en el lumen, pero en este caso si ocurren
reacciones que haran desaparecer el LDL en la intima. Las moléculas de LDL que llegan a la
intima se oxidan y son ingeridas por otras moléculas denominadas macrofagos. Son éstos los
que forman las células espumosas que, junto con células de musculo liso que migran desde la
tunica media, que es la capa de la pared arterial inmediatamente externa a la intima, y se
proliferan forman el ateroma. Por lo tanto, es el término sumidero el que proporciona la
informacidn sobre la acumulacion de colesterol en la intima y el que se quiere obtener en este
trabajo.

Dado que las dimensiones en la direccion radial, el espesor inicial de la intima es de um
para una arteria del diametro de la arteria cardtida comun, son varios 6rdenes de magnitud
menores que las dimensiones en las direcciones axial y circunferencial, se decidié despreciar
los gradientes en estas dos direcciones frente a la radial. Por otro lado, como el objeto del
trabajo es estimar la acumulacion de colesterol en la intima, se desprecié la distribucion radial
de concentracion por lo que el modelo se simplifica, (Gessaghi et al., 2005).

En el trabajo presentado por los autores (Gessaghi et al., 2005), se puede ver el detalle del
modelo utilizado para la permeabilidad del endotelio, lo que actia como una de las
condiciones de contorno de la intima. Se representa al endotelio como una membrana
semipermeable al plasma y al colesterol. Las fuerzas que controlan flujo de plasma que
atraviesa el endotelio son los gradientes de presion hidrodinamica y osmética, y el flujo de
colesterol estd dominado por el gradiente de concentracion a traves de la membrana y por el
transporte convectivo debido al flujo de plasma. Existen también dos coeficientes que
influyen el flujo de plasma y colesterol: el coeficiente de permeabilidad del endotelio al
colesterol, que depende de la tension de corte y de la concentracién de colesterol en la sangre,
y la conductividad hidraulica, que depende de la tension de corte.

En el modelo presentado por los autores anteriormente, se asumio que no se acumulaba el
plasma en la pared y que las particulas de LDL no salian hacia la tinica media. En este caso,
se consideré el drenaje de moléculas de colesterol a través de las tunicas media y adventicia
hacia el sistema linfatico. Esto se hizo agregando un flujo de colesterol saliente en direccion
radial, compuesto por dos términos: uno que representa la difusion y es proporcional al
coeficiente de difusion de LDL en la intima, a la concentracion en la intima e inversamente
proporcional al espesor de la intima; y otro que representa las moléculas que son arrastradas
por el flujo de plasma, y que es proporcional a dicho flujo y a la concentracion en la intima.

2.3 Crecimiento del ateroma

Se simulé el crecimiento inicial de la placa utilizando el mismo modelo que en el trabajo
presentado anteriormente, (Gessaghi et al., 2005), donde se tuvo en cuenta el aumento de
espesor debido a la acumulacion de LDL oxidado, sin considerar otros volimenes que estan
involucrados como puede ser el del macrofago en si. Otro factor considerado es el del
volumen de las células de musculo liso, cuya proliferacion y migracion en la intima depende
de la concentracion de LDL oxidado (Taylor et al., 2006). Es importante aclarar que se
asumio que inicialmente no hay particulas de LDL ni de CML en la intima.
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Como una célula espumosa puede estar formada por un macréfago que ingiere muchas
moléculas de LDL oxidado y en este caso se asumio que todas las moléculas de LDL oxidado;
pasan a formar parte de alguna célula espumosa y la concentracion de LDL oxidado en la
intima serd igual al término sumidero que se tiene de la ecuacion de concentracion de LDL en
la intima.

En funcion de los factores mencionados, se model6 el engrosamiento de la intima en
funcion del aumento de volumen debido a acumulacion de particulas de LDL oxidado y de
células de masculo liso, por lo que partiendo de un espesor inicial, e = 50 um, se obtendra la
variacion de espesor, Ae = ex; — €o, €n un intervalo de tiempo, At, como:

Ae =AN Viol + ANy Ve ()
elda elda

donde AN_pL Y ANcmL son las variaciones en el numero de moléculas de LDL y de células de
musculo liso respectivamente, entre los tiempos t y t+4t, Vi p_ es el volumen de la molécula
de LDL, Vcme es el volumen de la célula de musculo 1iso y Acega €5 el area de la celda donde
se esta calculando el aumento de espesor. En este sentido se vario levemente el modelo
respecto del modelo presentado anteriormente. En el modelo anterior se consideraba solo el
diametro de las moléculas LDL y el alto de las CML, por lo que se estaba asumiendo que las
moléculas se apilaban una encima de la otra, todas las moléculas contribuian a aumentar el
espesor. En este caso se considera el volumen dividido en el area de la celda, lo que tiene en
cuenta la posibilidad de las moléculas llenen la celda antes de comenzar a aumentar el
espesor.

Luego, como se mantiene la concentracion constante, el aumento de moléculas de LDL
sera proporcional al aumento de concentracion, mediando el nimero de Abogadro y el peso
molecular del LDL.

Ademas se asumio que el endotelio no ofrece resistencia al crecimiento, por lo se asumio
que la concentracién en la intima se mantiene constante y aumentara el espesor al aumentar
la cantidad de moléculas de colesterol.

3 MODELO NUMERICO

La Figura 1 muestra la geometria del modelo numérico tridimensional de la carotida
analizada en este trabajo. La malla fue generada en GID v7.2 y esta compuesta por 278213
tetrahedros. Se resolvieron por el método de elementos finitos utilizando un codigo de calculo
desarrollado en el departamento de Mecanica Computacional del Instituto Balseiro
(ParGpfep) (Buscaglia et al., 1997). La forma y dimensiones del modelo se eligieron de tal
manera de poder comparar con los resultados experimentales obtenidos por (Ding et al.,
2001). Las dimensiones utilizadas fueron de 15 mm didmetro a la entrada, 51 grados el
angulo de bifurcacion, 32 mm es distancia entre los centros de la cardtida externa y la interna
y sus diametros son 11mm y 8mm, respectivamente. El largo total del modelo utilizado es de
122 mm.

Como se mencionod anteriormente, las condiciones de contorno en la pared arterial son la
de no deslizamiento e impermeabilidad.

Copyright © 2006 Asociacion Argentina de Mecénica Computacional http://www.amcaonline.org.ar



764 V.C. GESSAGHI, M.A. RASCHI, A.E. LARRETEGUY, C.A. PERAZZO

Figura 1: Geometria utilizada para simular la bifurcacion de la arteria cardtida. Dimensiones en mm.

Como condicion de borde en el caso no estacionario, se utilizé una onda de presion a la
entrada de manera de obtener una onda de velocidad fisioldgica. En la Figura 2 se muestra la
curva de velocidad maxima obtenida a la entrada de la cardtida comun, como resultado de la
onda de presion impuesta. A la salida se utilizé la condicion natural, por lo que los caudales
de salida por cada rama de la bifurcacion se regulan naturalmente en funcién de su
resistencia. Se utilizd una frecuencia del ciclo cardiaco de 60 latidos por minuto y la amplitud
de la presion se eligio de tal manera de obtener a la entrada un nimero de Reynolds medio de
400.

0.205 B

02F B

0195 B

0.185 B

velocidad [m/s]

0181 B

0175 B

D. “] 65 1 1 1 1 1 1
0 10 20 30 40 a0 60 70

tiempo([s]
Figura 2: Onda de velocidad méaxima resultante en la entrada. Re medio 400.

Como el modelo de Casson predice un crecimiento de la viscosidad al disminuir la tension
de corte, esto produce problemas numéricos en la zona donde el perfil de velocidad se aplana,
por ello es que se utilizo un modelo de Casson con corte. Ha sido demostrado que las
diferencias obtenidas con este modelo respecto del modelo de Casson sin corte son
despreciables (Leiva, 2003).

Como el modelo de crecimiento ain no incluye variaciones temporales de la tension de
corte, la concentracion y la presién arterial, se promediaron los valores obtenidos en todo el
ciclo cardiaco para obtener el valor RMS, es decir la raiz de los cuadrados en todo el ciclo. Se
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hizo el promedio de esta forma porgque como la tension de corte oscila en direccién en la zona
del sinus, si se promediara directamente los valores se cancelarian y se tendrian problemas
numéricos que no representan la situacion real.

Como se describié en la seccion anterior y en (Gessaghi et al., 2005), la intima se
discretizo axial y circunferencialmente con la misma malla superficial que el lumen, y con un
espesor inicial uniforme de 50 um. Se obtuvo en cada uno de éstos volumenes un balance
entre el colesterol entrante y saliente, que define el LDL que se oxida y por lo tanto su
acumulacion.

4 RESULTADOS

La Figura 3 muestra la comparacion entre los resultados del caso estacionario y no
Newtoniano obtenidos por (Ding et al.,, 2001), mediante técnicas experimentales de
visualizacion de flujo (Fig. 3-a), y las lineas de corriente obtenidas numéricamente por los
autores de este trabajo (Figs. 3-b y 3-c). Los resultados numéricos fueron obtenidos con
mallas de 57504 nodos y 278213 tetraedros (3b) y de 160803 nodos y 828919 tetraedros (3c).

Se puede observar que los flujos secundarios obtenidos en el sinus son cualitativamente
similares, aunque los flujos cruzados son mas pronunciados en el trabajo de Ding et al.
Estudiando los resultados en detalle encontramos que las mallas utilizadas no alcanzan para
capturar correctamente los altos gradientes de velocidad cercanos a las paredes en las zonas
externas de las curvas a ambos lados de la division de flujo de la “Y”. Debido a esto, la
vorticidad predicha por la simulacion en esas zonas es mas debil que la esperada en el caso
real. Como esta vorticidad es justamente la responsable de la magnitud del flujo secundario,
creemos que es esta la causa principal de la discrepancia entre experimento simulacion.

1]

Figura 3: Comparacion cualitativa de lineas de corriente para el caso estacionario y Re = 400.

a) Experimental (Ding. et al 2001), b) y ¢) numéricas.

Cabe aclarar ademas que Ding et al utilizaron como fluido experimental una mezcla de
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agua y glicerol, para obtener los indices de refraccion del vidrio, que tiene una viscosidad
cinematica levemente inferior a la de la sangre y que posiblemente tampoco tenga el mismo
comportamiento no Newtoniano. También debe considerarse que los dominios real y
simulado, si bien similares, no son exactamente iguales.

La Figura 4 muestra resultados obtenidos con la malla menos densa, en particular la
tension de corte para los casos estacionario Newtoniano y no Newtoniano, y la raiz de la
media de los cuadrados, root mean square (RMS), de las tensiones de corte a lo largo de un
ciclo cardiaco, para una frecuencia cardiaca de 60 latidos por minuto. Este es el valor de
tension de corte que se utiliz6 como dato de entrada al modelo de crecimiento, ya que un
promedio aritmético anularia las tensiones de corte en las zonas donde se producen
oscilaciones en la direccion de la misma.

0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 03 0.35 0.4 0.45
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Figura 4: (a) Tensidn de corte obtenida para el caso estacionario y Newtoniano, (b) estacionario y no
Newtoniano y (c) RMS de la tensidn de corte en un ciclo para el caso no estacionario, con 60 latidos por minuto.
En los tres casos Re =400.
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Se puede ver que, en el caso pulsatil, el valor RMS de la tension de corte en las zonas de
recirculacion de flujo, es decir en las cara caras externas de la bifurcacién donde se suelen
formar las placas, es marcadamente mas baja que en el resto de la bifurcacion. En los dos
casos estacionarios, tanto el Newtoniano como el no Newtoniano, la diferencia no solo no es
tan marcada, sino que también la zona donde esto ocurre es cualitativamente diferente.
También es importante destacar que los valores obtenidos de tensién de corte estan dentro de
los valores fisiologicos que figuran en la literatura (Ding et al., 2001).

La tasa de crecimiento en la pared, normalizada respecto del minimo crecimiento, para el
caso pulsatil se muestra en la Figura 5. Se puede ver que la zona donde el modelo predice el
crecimiento del ateroma se encuentra mas concentrada que en el caso Newtoniano y
estacionario mostrado anteriormente por los autores (Gessaghi et al., 2005). Ademas, segun
predice el modelo, el crecimiento en la zona del sinus es mas de setenta veces el crecimiento
en el resto de la arteria; mientras que el modelo presentado anteriormente predecia un
crecimiento relativo en la zona del sinus mayor a cinco veces, para el caso estacionario y
Newtoniano.

La Figura 6 representa el crecimiento de la placa en la zona del sinus, que es donde se
obtiene la tasa de crecimiento maxima con el modelo desarrollado. Segun se observa, ésta es
bastante mas importante en el caso Newtoniano, mientras que no se nota gran diferencia entre
los casos estacionario y pulsatil no Newtonianos. Esto podria ser nuevamente el reflejo de la
malla utilizada que no captura correctamente los altos gradientes de velocidad cercanos a las
paredes en las zonas externas de las curvas a ambos lados de la division de flujo de la “Y” en
el caso estacionario.

10 20 30 40 &0 B0 70

Figura 5: Tasa de crecimiento normalizada de la intima para el caso no estacionario, con 60 latidos por minuto y
un Reynolds promedio de 400.
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—m— Transitorio 60 lat/min
3 —e— Estacionario No Newtoniare
—a— Estacionario Newtoniano

Tasa de crecimiento maxima
normalizada

A ; I 77.777777777.7" @ —

0.0 0.5 1.0 15 2.0 25 3.0
C.o[mg LDL/mI]

Figura 6: Comparacion de los valores méaximos de tasa de crecimiento en la intima para los casos estacionarios
Y no estacionario.

5 CONCLUSIONES

En los resultados mostrados se encuentran varios efectos importantes. Por un lado se puede
ver que la raiz cuadratica media de la tension de corte en la pared para el caso no estacionario
es marcadamente menor en la zona del sinus, lo cual concuerda con valores encontrados con
otros autores. Sin embargo, es evidente que el modelo numérico no esta prediciendo del todo
bien por falta de discretizacion los altos gradientes de velocidad generados en la zona de la
bifurcacién y por lo tanto los flujos cruzados que alli se generan.

Por otro lado, la inclusion de un flujo saliente atravesando la media y la adventicia y hacia
el sistema linfatico, sumado a la marcada disminucion de la tension de corte en el caso
Newtoniano estacionario, causan que la tasa de crecimiento predicha por el modelo aumente
notablemente para éste caso respecto de los casos estacionario y pulsatil no Newtonianos. Sin
embargo, sigue siendo un modelo simple y preliminar ya que faltan incluir efectos como por
ejemplo la influencia del llamado colesterol bueno, o high density lipoproteins (HDL). Estas
moléculas actlan protegiendo a la pared arterial de dos formas. Por un lado previenen la
oxidacion del LDL por lo que aumenta el flujo saliente, y por otro favorecen la reaccion de
reduccién por la cual el LDL oxidado, que es el que permanece en la pared arterial y forma
las placas, se desprende de los atomos de oxigeno y vuelve a su estado normal (von
Eckardstein et al., 2001). Ademas, los 6rdenes de magnitud absolutos predichos por el modelo
descripto son aun poco realistas, lo cual confirma la necesidad de incluir otros efectos que
tenderian a disminuir el crecimiento de la placa.

Cualitativamente, sin embargo, el modelo se aproxima a la realidad, en cuanto a las zonas
donde predice el crecimiento y a la notable diferencia entre el crecimiento en esta zona
respecto del resto de la arteria.

Es cuanto a trabajos futuros, es evidente que antes de continuar tratando de mejorar el
modelo de crecimiento, es menester lograr una simulacion del flujo de sangre que capture
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correctamente la presencia y magnitud de los flujos secundarios en el caso estacionario, y
luego intentar simular transitorios poniendo mucho cuidado en discretizar adecuadamente las
zonas con alta vorticidad.
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