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Resumen 

Esta investigación tuvo por objetivo sentar las bases para poder predecir la ruptura de aneu-
rismas en la arteria aorta abdominal mediante la simulación y estudio de las deformaciones 
causadas por diferentes patrones de esfuerzos, flujo y presión sanguínea. Para ello, se inició 
con la adquisición de modelos virtuales de la arteria aorta abdominal a partir de las tomogra-
fías computarizadas de dos pacientes, uno con aneurisma y uno sin aneurisma. Se realizaron 
las simulaciones en el software SimVascular, primero una de pared rígida por la metodología 
de los elementos finitos; luego se  realizó una simulación con pared deformable, una por el 
método Coupled Momentum Method – Fluid Structure Interaction (CMM-FSI) otra  por el mé-
todo Arbitrary Lagrangian - Eulerian (ALE-FSI). Esto permitió comparar las velocidad, esfuerzos 
y presión sanguínea entre las metodologías y diferentes modelos. 

Las variables del esfuerzo cortante y, velocidad y presión se utilizaron para analizar cómo se 
comportaba cada modelo en específico. En el estudio finalmente se concluyó que dentro de 
las simulaciones con pared rígida se presentaron esfuerzos mayores al resto en la zona de la 
bifurcación. Mientras que en los modelos con pared deformable con la metodología FSI-CMM, 
presentaron esfuerzos mayores y un desplazamiento leve. Finalmente, los modelos simulados 
con la metodología FSI-ALE, obtuvieron un desplazamiento mayor y sobre todo en el modelo 
que presentaba el aneurisma siendo el segundo, indicando la predisposición a una posible 
ruptura. De los tres modelos, el que menos tiempo requirió fue el de pared rígida, demorando 
12 horas, mientras que el más largo fue el modelo con FSI-ALE, demorando la cantidad de 2 
días enteros.
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 Introducción 

Actualmente, la muerte por ruptura del aneurisma aórtico abdominal representa el 1% 
de las muertes de adultos mayores de 65, generando 165 000 muertes al año en el mundo, así 
lo indica un artículo presentado en la revista de medicina estadounidense(Córdova et al., 2023 
). Esta cifra presenta una preocupante tendencia a aumentar debido al estilo de vida y dieta 
de las personas que están llevando. 

Hoy en día, gracias al desarrollo tecnológico de herramientas de simulación numérica 
y de programación, se está ahondando en la predicción de ruptura de aneurismas y creación 
de dispositivos biomédicos para su tratamiento. Sin embargo, todavía existe conflicto entre la 
precisión del modelo computacional y lo que necesita el personal médico para dar una co-
rrecta indicación, además del largo tiempo de simulación que se pueda requerir. Por ello, y 
con la finalidad de poder seguir profundizando en la predicción de la ruptura del aneurisma, 
se presentaron distintos modelos y metodologías para poder hacer una comparación. Para 
una mejor estructura de la tesis, esta se dividió en cinco capítulos: 

El primero describe cómo ha cambiado la investigación sobre aneurismas y la simula-
ción de fluidos. Además, se incluye información sobre el problema del aneurisma aórtico ab-
dominal a nivel nacional e internacional. Este capítulo también incluye el estado del arte y la 
motivación del trabajo de investigación. 

En el segundo capítulo se presenta el marco teórico. Este resume los conceptos nece-
sarios para llevar a cabo y comprender el proyecto, incluyendo aspectos anatómicos, biome-
cánicos y cinéticos, así como aspectos biológicos del sistema cardiovascular, tratamientos y 
métodos de detección de aneurismas. Además, se explican los conceptos necesarios para 
comprender el funcionamiento y la implementación de cada metodología, así como los con-
ceptos sobre dinámica de fluidos computacional o como sus cifras en ingles lo indican CFD y 
la presentación del software SimVascular. 

El tercer capítulo desarrolla la metodología a seguir para las simulaciones. Empezando 
por el procesamiento de las imágenes médicas de los pacientes, seguido de su mallado y mo-
delado, luego sigue con el establecimiento de condiciones de frontera y su respectiva simula-
ción. Con ello, se describe el proceso de eliminar tanto los modelos de pared rígida como de 
pared deformable.  

El capítulo cuatro muestra los resultados obtenidos en las simulaciones, tanto del pa-
ciente con aneurisma como del paciente sin ninguna patología. Se muestran los resultados 
obtenidos de presión, velocidad, esfuerzo y desplazamiento para las simulaciones de pared 
deformable. 

Finalmente, el quinto capítulo analiza y compara los resultados. Los resultados se vali-
dan mediante comparaciones con literatura especializada y estudios previos similares.



 

 

   

 

 Capítulo 1 
Antecedentes y estado del arte 

El presente capítulo examina los estudios de modelado de patologías cardiovasculares 
y su evolución. Además, se ofrecerá información sobre el aneurisma aórtico abdominal en la 
población peruana y global, así como proyecciones sobre el futuro del tratamiento. 

1.1 Marco Histórico 

El ser humano siempre tuvo la intención de estudiar sus patologías y solucionarlas, 
para estudiar un sistema tan complejo como el sistema cardiovascular se han desarrollado en 
un inicio, modelos matemáticos, llegando a tener análogos eléctricos y mecánicos; los análo-
gos mecánicos se han venido construyendo desde hace mucho tiempo(Pérez & Martínez, s. f.).  

Los análogos mecánicos más complejos han llegado a simular el corazón, la aorta y las 
venas como un circuito cerrado, donde se permite evaluar a su vez dispositivos de asistencia 
circulatoria como corazones artificiales totales o parciales, hemobombas, etc. 

Por otro lado los análogos eléctricos del sistema cardiovascular representan los dife-
rentes componentes del sistema cardiovascular por medio de elementos eléctricos como re-
sistencias, capacitancias, inductancias y diodos (Pérez & Martínez, s. f.) 

Si bien es cierto los análogos generan una buena representación del sistema cardio-
vascular, la medicina necesitaba una manera de representar de forma espacial las imágenes 
médicas de los pacientes, por ello se inventó el modelado de flujo sanguíneo basado en imá-
genes médicas. 

Entre los años 1990 y 2000, el modelado de flujo sanguíneo basado en imágenes mé-
dicas fue creado y a partir de esos años, demostró ser una herramienta muy competente en 
las ciencias básicas y la investigación clínica. En la mayoría de las aplicaciones de modelado 
basado en imágenes médicas, la data 3D angiográfica1 era obtenida de una tomografía compu-
tarizada o una resonancia magnética para poder construir el modelo geométrico de la zona 
vascular. Donde luego se importada a un software de simulación CFD para generar la malla 
volumétrica y numéricamente simular el flujo sanguíneo. En ese entonces o se tenía un buen 
software de modelado basado en imagen que no generaba buenos modelos para simulación 
o los softwares de CFD no estaban diseñados para establecer condiciones de frontera comple-
jos para el modelado cardiovascular. 

Debido a esta problemática, Charles Taylor en la universidad de Stanford desarrolló el 
software SimVascular; para proveer un proceso completo desde la segmentación de las 

 

1 Técnica de visualización tridimensional de los vasos sanguíneos mediante el uso de imágenes médicas 
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imágenes médicas2, hasta la simulación y análisis del flujo sanguíneo específico de cada pa-
ciente. Una de las funciones que más caracteriza SimVascular es la capacidad de proveer con-
diciones de frontera que permitan alcanzar niveles de presión fisiológicos, una metodología 
de simulación fluido-estructura y un eficaz solucionador de flujos por elementos finitos. (UP-
DEGROVE et al., 2017)  

El software fue lanzado de manera open source recién en 2013 ya que tuvieron pro-
blemas en su primer lanzamiento debido a licencias en el 2007; permitiendo a múltiples in-
vestigadores de todo el mundo profundizar la investigación del comportamiento de patologías 
del sistema cardiovascular. 

Posteriormente, en el año 2022 un grupo de investigadores realizó una simulación 
fluido estructura de un aneurisma aórtico en la zona torácica ascendente en SimVascu-
lar(Martí Alba Bauzà, 2022) , con el fin de encontrar una forma de optimización de la malla y 
además de establecer si había una correlación entre los esfuerzos del modelo con el riesgo de 
ruptura del aneurisma. Obteniendo resultados bastante prometedores para un aneurisma en 
esa zona de la aorta. 

  

 

2 Proceso mediante el cual se identifican y delimitan regiones específicas de interés en las imágenes médicas 
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Figura 1 

Resultados de simulación de aorta ascendente usando SimVas-
cular 

Nota. Tomado de “Fluid–Structure Interaction Modeling of 
Ascending Thoracic Aortic Aneurysms in SimVascular”(Va-
lente et al., 2022a) 

1.1.1 Problemática internacional 

El aneurisma aórtico abdominal representa alrededor del 1% de las muertes en hom-
bres mayores de 65 años y causa más de 175 000 muertes en todo el mundo(Córdova et al., 
2023), donde la tasa de mortalidad asociada a la ruptura del aneurisma varía entre el 60% y 
80% siendo muy alta. 

La prevalencia del aneurisma aórtico abdominal o también llamado AAA en estudios 
de población seleccionados es muy diferente; ya que la más alta es entre los hombres y más 
baja entre las mujeres; se encontró que la prevalencia combinada en 56 estudios fue del 4,8%. 
La prevalencia más alta fue en Australia con 6,7% , luego sigue Europa con 2.5%  y América 
con 2.2% ; la más baja se encuentra en Asia 0.5%.(Aneurisma de la aorta abdominal, s. f.) 

En Estados Unidos los aneurismas aórticos abdominales representan la decimotercera 
causa principal de mortalidad, comúnmente por debajo de las arterias renales; esta tendencia 
se puede deber al aumento de obesidad y de consumo de cigarros. 
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En Colombia según el doctor Jairo Ramírez (Ramírez & Pozo, 2010), suele ser una alte-
ración común en pacientes de edad avanzada, con una prevalencia de 2% a 5,9% en mayores 
de 60 años; además presenta una incidencia comparativa entre hombres y mujeres de 6:1 

1.1.2 Problemática a nivel nacional 

La proporción de la población adulta mayor en el Perú ha pasado de 5.7% en el año 
1950 a ser 13,3% en el 2022 (figura 2), donde este último año 39.5% de los hogares del país 
cuenta con al menos una persona mayor de 60 años, según estudios realizados por el Instituto 
Nacional de Estadística e Informática (INEI)(Carhuavilca, 2023).  

En el trimestre de octubre, noviembre y diciembre del 2022, un estudio del INEI in-
formó que dentro del sector de adulto mayor, el 85,2% de mujeres presenta algún problema 
de salud crónico mientras que sólo el 74,4% de los hombres lo presenta. Estas enfermedades 
pueden ser artritis, hipertensión, asma, reumatismo, diabetes, TBC, VIH, colesterol, etc. u 
otros malestares crónicos.(Carhuavilca, 2023) 

Figura 2 

Evolución del porcentaje poblacional desde 1950 hasta 2022 

Nota. Tomado de “INEI Situación de la población adulta mayor” (Carhuavilca, 2023) 

Según el Dr. Zúñiga (Zuñiga, s. f.), en Perú el 25% de los AAA degenerativos involucran 
a la arteria aorta torácica, cuyas zonas más comprometidas son el arco y la aorta descendente. 
Este estudio arrojó que algunos factores predisponentes a la edad como hipertensión arterial, 
patologías congénitas de las válvulas aorticas o alteraciones del sistema conectivo se tienen a 
presentar previo a un AAA. Además, involucra principalmente a pacientes entre los 50 y 70 
años de vida, con una tendencia hacia el género masculino en relación de 3  a 1. 
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Figura 3 

 Partes de la aorta 

Nota. Tomado de “cirugía cardiovascular reparadora” (Porras, 2017) 

En conclusión, siendo el AAA una patología con una tasa de mortalidad alta y con pre-
dominancia en los adultos mayores, se debería tener más estudios sobre su detección tem-
prana para poder prevenir y poder operar a tiempo. 

1.2 Estado del Arte 

En 2010, A. Sheidaei(Sheidaei et al., 2011) ,realizó una de las primeras simulaciones de 
un aneurisma aórtico abdominal que involucraba el flujo sanguíneo; para poder hallar una 
correlación entre el esfuerzo cortante de la pared y la evolución de la pared arterial. El estudio 
verificó que la deformación de la pared era acelerada por el efecto del esfuerzo cortante. El 
autor evaluó el modelo CAD/CAE basado en imágenes médicas con cargas constantes hemo-
dinámicas. Para poder hallar otro parámetro de predicción , en el mismo año, Gasser et al 
(Gasser et al., 2010)comprobaron mediante la simulación de distintos modelos basados en 
imágenes médicas que había una alta correlación entre los esfuerzos cortantes de la pared 
arterial y el diámetro máximo de la arteria, esto les permitió reforzar la idea del esfuerzo cor-
tante de la pared arterial como indicio de ruptura. 

Posteriormente, en 2016, Han li et al. (Li et al., 2016) evaluaron los efectos de la geo-
metría y rigidez de los aneurismas con ondas de pulso de velocidad y la propagación en una 
simulación interacción fluido-estructura del flujo sanguíneo pulsátil arterial. Se recrearon ma-
pas espacio temporales tanto de la velocidad como el desplazamiento de la pared arterial. El 
estudio arrojó que la presencia del “saco” o deformación que genera el AAA afecta la propa-
gación de las ondas de pulso tanto cualitativamente como cuantitativamente. El estudio de-
mostró que los resultados brindados por las simulaciones considerando la interacción fluido-
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estructura durante las pulsaciones arteriales puede ser utilizada como referencia en estudios 
experimentales e in vivo. 

Mas adelante, en 2022, Philip et al (Philip et al., 2022) realizó simulaciones interacción 
fluido- estructura acopladas o también llamadas simulaciones FSI acopladas, las cuales son 
más precisas que las simulaciones FSI simples ya que realizan el acoplamiento en tiempo real 
ejecutando las ecuaciones del fluido y de la estructura al mismo tiempo a diferencia de la 
simulación FSI simple que no lo hace, variando el índice de forma de los modelos, es decir, 
variando la razón del diámetro maximo respecto a la altura; donde se concluyó que los pre-
dictores hemodinámicos3 eran altamente dependientes del índice de forma , cuando el aneu-
risma era pequeño la influencia del índice de forma en las tensiones de pared era alta. Sin 
embargo variaciones inconsistentes de los predictores hemodinámicos eran expuestas por 
aneurismas cortos los cuales demandarían monitoreos de rutina para prevenir una ruptura no 
esperada. Dando una ligera orientación sobre como la forma del aneurisma afecta a su pre-
dicción de ruptura. 

1.3 Motivación 

Según la OMS, entre los años 2015 y 2050 la población mundial adulta mayor – 60 años 
a más – pasará de 900 millones a 2000 millones (Alatrista Geronimo, 2020). Según el atlas 
mundial de la obesidad, más de 4.000 millones de personas en el mundo, el 51% de la pobla-
ción mundial, sufrirán de sobrepeso y obesidad en 2035(World_Obesity_Atlas_2023_Report, 
2023); siendo la obesidad uno de los principales factores de riesgo para una enfermedad cró-
nica como lo es el aneurisma aórtico abdominal. 

Actualmente el método más usado para predecir la ruptura de un AAA es la del diáme-
tro máximo, por su facilidad de realización y una relativa alta probabilidad de éxito. Sin em-
bargo, aún no se logra predecir la ruptura del aneurisma con una precisión más alta para poder 
realizar una reparación de la aorta sin tener que exponer al paciente a un alto riego de muerte. 

En el Perú, no se han realizado investigaciones sobre la predicción de ruptura de un 
AAA, sin embargo se han estudiado los factores de riesgo y comorbilidades asociados a esta 
patología, entre el año 2010-2015 (Rodriguez, 2019).  

Con la intención de iniciar el estudio de la metodología de predicción del desarrollo del 
aneurisma mediante simulación numérica en el Perú, se decidió continuar con la línea de in-
vestigación para que en un futuro, se pueda contar con un método de predicción altamente 
confiable y así poder reparar la aorta de múltiples personas a tiempo. 

3 Parámetros o variables utilizadas para evaluar y predecir el comportamiento del sistema cardiovascular y la circulación 
sanguínea en el cuerpo 
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Las tecnologías computacionales como los softwares CAD/CAE han crecido de manera 
exponencial en los últimos años, siendo el modelado basado en imágenes médicas una herra-
mienta muy importante hoy en día para la personalización de casos. 

En el año 2013 SimVascular salió al mundo de manera gratuita, proporcionando a la 
comunidad gratuita la capacidad de simular miles de modelos cardiovasculares utilizando las 
imágenes médicas de los propios pacientes, hoy en día continua en constante mejora donde, 
con validación numérica y criterio médico puede llegar a ser una herramienta muy importante 
para la medicina moderna. 

Con la intención de validar los modelos cardiovasculares de SimVascular, se decidió 
continuar la línea de investigación para que en el futuro se pueda contar con metodologías 
confiables por la precisión y rapidez de las tecnologías computacionales, que puedan imple-
mentarse en el contexto nacional peruano, para mejorar la calidad de vida de los pacientes y 
la personalización de sus casos. 

1.4 Objetivos 

Sentar las bases de conocimiento que hagan posible la predicción de la ruptura del 
aneurisma de la arteria aorta abdominal mediante la simulación, y posterior estudio, de las 
deformaciones que se visualicen en ella, consecuencia de diferentes patrones de esfuerzos, 
flujo y presión sanguínea. Se estudiarán los fundamentos mecánicos y dinámicos de la aorta 
abdominal, diseñando un modelo 3D y una simulación de esta, usando técnicas de dinámica 
de fluidos computacional (CFD) e Interacción Fluido-Estructura (FSI). 

1.4.1 Objetivos Específicos 

• Simplificar el estudio de la aorta para así poder investigar las patologías que esta
puede llegar a padecer.

• Analizar y comparar los resultados conseguidos, por medio del software SimVascu-
lar, de una aorta sana y una con aneurisma.

• Promover la investigación acerca del sistema vascular y sus afines.

• Dar a conocer los alcances de la ingeniería en la medicina.



Capítulo 2 
Marco teórico 

2.1 Sistema circulatorio del ser humano 

Uno de los sistemas más importantes del cuerpo humano es el sistema circulatorio o 
también llamado cardiovascular. Su función es transportar los nutrientes y el oxígeno a cada 
una de las células del cuerpo humano y de la misma forma, retirar los desechos; permitiéndole 
a nuestro cuerpo funcionar en su total capacidad. 

El sistema circulatorio presenta tres componentes: 

El corazón, el cual es la bomba que imparte presión a la sangre para establecer un 
gradiente de presión que necesita la sangre para fluir hacia los tejidos; luego tenemos a la 
sangre, siendo el medio de transporte donde los materiales son transportados por relativa-
mente grandes distancias en el cuerpo; materiales como el oxígeno, dióxido de carbono, nu-
trientes , desechos, electrolitos y hormonas son disueltos o suspendidos en la sangre para su 
transporte; y finalmente los vasos sanguíneos, los cuales son los caminos o pasadizos donde 
la sangre es direccionada y distribuida desde el corazón a todas las partes del cuerpo y vice-
versa. 

 El sistema cardiovascular tiene dos divisiones, el circuito sistemático y el circuito pul-
monar; nosotros en este caso nos centraremos en el circuito sistemático donde la aorta abdo-
minal pertenece. 

El circuito sistemático es el responsable de llevar la sangre a todo el cuerpo, donde las 
arterias llevan la sangre oxigenada y las venas recogen la sangre llena de desechos, todo esto 
manteniendo un flujo de sangre continuo para llegar a todos los órganos de la persona; mien-
tras que el circuito pulmonar es el responsable por llevar la sangre a los pulmones para oxige-
narla y regresarla al corazón para que la envíe al circuito sistemático.(Ver figura 4) 
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Figura 4 

Distribución de los circuitos sanguíneos 

Nota. Adaptado de “Human Physiology” (Sherwood, 2016) 

2.1.1 Anatomía del sistema circulatorio. 

El corazón 

Todos los órganos del cuerpo dependen constantemente del flujo sanguíneo vital que 
el corazón les provee contrayéndose o latiendo; el corazón envía la sangre a través de los 
vasos sanguíneos hacia los órganos en cantidades suficiente, ya sea que el cuerpo este en 
reposo o realizando ejercicio. 

A lo largo de una vida humada promedio, el corazón se contrae 3 billones de veces, sin 
detenerse salvo por una fracción de segundo entre los latidos(Sherwood, 2016), cada cámara 
de bombeo del corazón envía  70mL de sangre por contracción en un adulto en reposo; esto 
sería igual a 5.25 litros de fluido por minuto y 14000 litros al día. El corazón funciona desde las 
3 semanas después de la concepción del feto, siendo el primero órgano que se vuelve funcio-
nal; la razón de esto es que el sistema circulatorio es el sistema de transporte del cuerpo hu-
mano, por lo tanto el embrión debe establecer un sistema circulatorio para poder interactuar 
con el sistema circulatorio de la madre y así poder distribuir los nutrientes para el desarrollo 
y crecimiento de su cuerpo; así de importante es el sistema circulatorio. 

El corazón humano se encuentra ubicado dentro de la cavidad torácica, entre los pul-
mones en un lugar llamado como mediastino (Ver figura 5). En el mediastino, el corazón es 
separado de otras estructuras por una membrana dura conocida como pericardio o saco pe-
ricardial y se sitúa en su propio espacio llamado cavidad pericardial. 
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Figura 5 

Ubicación del corazón en el tórax 

Nota. Adaptado de “ Anatomy and Physiology” (Openstax college, 2013) 

El corazón tiene una forma simular a una piña, bastante ancha en la superficie superior 
y estrechándose hacia el ápice(Openstax college, 2013); un corazón promedio mide aproxi-
madamente unos 12 cm de largo, 8 cm de ancho y unos 6cm de grosor; dada la diferencia de 
tamaño entre ambos sexos, el corazón de una mujer adulta pesa aproximadamente 250 a 300 
gramos, mientras que el corazón de un hombre adulto pesa entre 300-350 gramos; es rele-
vante destacar que en atletas especializados en deportes aeróbicos, se observa un notable 
incremento en el tamaño del corazón. 

Si bien es cierto que anatómicamente el corazón es un solo órgano, el lado derecho e 
izquierdo del corazón funcionan como dos bombas separadas, el corazón esta divido en dos 
mitades y tiene 4 cámaras, una cámara superior y una cámara inferior en cada mitad; Las cá-
maras superiores o también llamadas aurículas, reciben la sangre que regresa al corazón y las 
transfiere a las cámaras inferiores llamadas ventrículos las cuales bombean la sangre desde el 
corazón (Sherwood, 2016). 

Ambas mitades del corazón están divididas por el septum o también llamado tabique 
el cual es una partición muscular que previene que la sangre de ambos lados del corazón se 
mezcle ; esta separación es de suma importancia porque el lado derecho del corazón recibe y 
bombea sangre pobre en oxígeno mientras que el lado izquierdo recibe y bombea sangre rica 
en oxígeno. 

La función del corazón como doble bomba permite realizar un circuito completo del 
flujo, la sangre que retorna de la circulación sistémica entre a la aurícula derecha por el medio 
de la vena cava inferior y superior; esta sangre pobre en oxígeno y llena de dióxido de carbono 
es vertida en el ventrículo derecho donde por medio de la arteria pulmonar es llevada a los 
dos pulmones  para su debida oxigenación. Una vez los pulmones cargan la sangre con oxigeno 
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es llevada por las venas pulmonares hacia la aurícula izquierda, para después ser vertida en el 
ventrículo izquierdo y enviada al resto del organismo mediante la aorta. 

Figura 6 

Circuito del flujo sanguíneo en el corazón 

Nota. Extraido de “Fisiología humana” (Sherwood, 2016) 

La sangre fluye a través del corazón en una sola dirección, de las venas a las aurículas, 
luego a los ventrículos y finalmente a las arterias; esta dirección está asegurada por unas vál-
vulas de una sola vía las cuales fijan el flujo unidireccional de la sangre((Sherwood, 2016), 
estas válvulas están posicionadas de tal forma que sólo se abren y cierran pasivamente de-
pendiendo de la diferencia de presiones de las cámaras; si se presenta un gradiente de presión 
mayor en la sala posterior a la válvula, esta se abre como puerta de una sola dirección, sin 
embargo, si tenemos un gradiente de presión mayor en la parte trasera de la válvula , esta 
procede a cerrarse, cabe resaltar que este gradiente de presión en la parte trasera no genera 
un vaivén de la válvula sino un solo cierre. 

Dos de las válvulas, llamadas válvulas auricoventriculares o válvulas AV, están coloca-
das entre la aurícula y el ventrículo del lado derecho e izquierdo respectivamente, estas vál-
vulas permiten el flujo desde la aurícula hasta el ventrículo durante el llenado de los ventrícu-
los pero previene el retorno del flujo a las aurículas cuando se vacía el ventrículo;  si la presión 
ventricular no fuerza el cierre de válvulas mucha de la sangre sería devuelta a la aurícula y a 
las venas en lugar de ir a las arterias. 

Las otras dos válvulas restantes, son las válvulas pulmonar y aórtica; están posiciona-
das donde las arterias mayores dejan los ventrículos, son conocidas como las válvulas semilu-
nares porque tienen 3 cúspides, cada una teniendo la forma de una media luna; estas válvulas 
son forzadas a abrir cuando las presiones del ventrículo izquierdo y derecho exceden la pre-
sión en la aorta y la arteria pulmonar respectivamente, durante la contracción ventricular 
(Sherwood, 2016). Luego las válvulas se cierran cuando el ventrículo se relaja y la presión cae 
por debajo de la presión de la aorta y la arteria pulmonar. 
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La contracción del músculo cardiaco para enviar sangre es activada por potenciales de 
acción de barrera a lo largo de las membranas de la célula muscular; el corazón se contrae o 
late rítmicamente como el resultado de los potenciales de acción que son generados por el 
mismo órgano, esta es una propiedad llamada ritmicalidad o automaticidad. Para estas con-
tracciones el corazón presenta dos tipos de células musculares cardiacas; las células contrác-
tiles las cuales conforman el 99% de las células musculares del corazón, estas realizan el tra-
bajo mecánico del bombeo, usualmente no inician sus potenciales de acción y las células au-
torítmicas, las cuales son pequeñas pero muy importantes ya que éstas no se contraen pero 
se encargan de inicializar y conducir los potenciales de acción responsables de la contracción 
de las células trabajadoras. 

Ciclo cardiaco 

Para que el corazón puede enviar sangre a todo el organismo es necesario que com-
plete su ciclo cardiaco, este ciclo está conformado por eventos mecánicos como la contrac-
ción, relajación y  los cambios resultantes en la sangre; estos suceden gracias a los cambios 
rítmicos en la actividad eléctrica del corazón. 

El ciclo cardiaco consiste en periodos alternados del sístole (contracción y vaciado) y 
diástole ( relajación y llenado); la contracción resulta del esparcimiento de la excitación a tra-
vés del corazón mientras que la relajación sigue la repolarización del músculo cardiaco 
(Sherwood, 2016); la aurícula y el ventrículo pasan por ciclos separados de sístole y diás-
tole.(Ver figura 7) 

Figura 7 

Ciclo cardiaco 

Nota. Extraido de “Anatomy and Physiology”(Openstax college, 2013) 

Gasto cardiaco 

El gasto cardiaco es el volumen de sangre bombeado por el ventrículo por minuto; 
durante cualquier periodo de tiempo, el volumen de sangre fluyendo por el circuito pulmonar 
es igual al volumen de sangre que fluye por el circuito sistémico; por lo tanto el gasto cardiaco 
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de cada ventrículo usualmente es el mismo salvo algunas variaciones mínimas que pueden 
ocurrir en el día a día (Sherwood, 2016) 

Los dos factores determinantes para el gasto cardiaco son la frecuencia cardiaca (lati-
dos por minuto) y el volumen sistólico (volumen de sangre bombeado por latido) ; la frecuen-
cia cardiaca promedio en reposo es de 70 latidos por minuto y el volumen sistólico promedio 
en reposo es 70mL por latido , produciendo un promedio de gasto cardiaco de 4900mL por 
minuto o aproximando a 5L por minuto. 

𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺𝐺 = 𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹𝐹 ∗ 𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣𝑣 

70
𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙
𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

∗ 70
𝑚𝑚𝑚𝑚

𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙

4900
𝑚𝑚𝑚𝑚
𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

≈ 5
𝐿𝐿
𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

Debido a que el volumen total promedio de sangre esta entre 5 a 5.5 litros, cada mitad del 
corazón bombea el equivalente a todo el volumen de sangre cada minuto, es decir, cada mi-
nuto el ventrículo derecho usualmente bombea 5 litros de sangre hacia los pulmones y el ven-
trículo izquierdo bombea 5 litros para el circuito sistemático; a este ritmo, el corazón bom-
bearía 2.5 millones de litros de sangre en solo 1 año y solo se está considerando el gasto car-
diaco durante el reposo, el cual puede aumentar entre 20 a 25 litros si se realiza ejercicio 
(Sherwood, 2016). 

La sangre 

“Organismos de una sola célula no necesitan sangre. Ellos obtienen nutrientes directa-
mente del ambiente y secretan los desechos al mismo. El humano no puede hacer 
eso”(Openstax college, 2013); nuestro organismo necesita sangre para llevar los nutrientes y 
quitar los desechos de trillones de células del cuerpo humano. 

Hay que tener en cuenta que la sangre es un tejido conectivo y como todo tejido co-
nectivo, está conformado por elementos celulares y una matriz extracelular; los elementos 
celulares o también llamados elementos formados están conformados por los glóbulos rojos, 
glóbulos blancos y plaquetas; la matriz  extracelular se llama plasma, esta matriz vuelve a la 
sangre un tejido conectivo único ya que es fluida; este fluido conformado principalmente por 
agua suspende de manera perpetua los elementos celulares y permite que circulen por todo 
el cuerpo humando mediante el sistema circulatorio. 

La principal función de la sangre es como un medio de transporte, permite que los 
nutrientes que absorbemos del tracto digestivo sean enviados al hígado donde son procesa-
dos y luego devueltos al flujo sanguíneo para llevarlo a las células del cuerpo, además el aire 
que respiramos se filtra en la sangre, la cual va hacia el corazón para luego ser bombeada al 
resto del organismo; adicionalmente, las hormonas segregadas por determinados órganos son 
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transportadas por la sangre para llegar a su respectivo lugar; la sangre también recoge pro-
ductos de desecho y lo transporta hacia los órganos indicados para su eliminación. Por ejem-
plo, la sangre mueve el dióxido de carbono a los pulmones, luego otros desechos los lleva a 
los riñones o al hígado para producir orina y bilis respectivamente. 

Otra función de la sangre es la defensa, muchos tipos de glóbulos blancos protegen al 
cuerpo de amenazas externas, como una bacteria que puede haber entrado por una herida, 
otro tipo de glóbulos buscan y destruyen amenazas internas como células con DNA mutado 
que puede multiplicarse y volverse cancerígeno o células infectadas con virus. 

Finalmente, la sangre se encarga también de regular la temperatura del cuerpo, si es-
tamos realizando ejercicio en un día cálido, activaremos varios mecanismos para que el cuerpo 
trate de regresar a su estado equilibrado, por ende bombeamos más sangre, la cual va disi-
pando el calor conforme pasa por nuestro cuerpo; de la misma manera si estamos en un día 
frio, la sangre mantiene tu cuerpo lo más templado posible para evitar una hipotermia; la 
sangre también ayuda a mantener el balance químico del cuerpo, usando la proteína u otras 
compuestos para regular el PH; además la sangre regula el contenido de agua en las células 
del cuerpo. 

Particularidades de la sangre 

Usualmente se suele relacionar a la sangre con el color rojo, esta tiene la particularidad 
de variar la intensidad del color debido a la presencia del oxígeno, la sangre que recién ha 
recogido oxígeno de los pulmones es de color rojo vivo, mientras la sangre que ya dejó el 
oxígeno en los tejidos es un poco más oscura; esto se debe a que la hemoglobina presente en 
los glóbulos rojos es un pigmento que cambia de color dependiendo del grado de saturación 
de oxígeno en la sangre. 

La sangre tiene la particularidad de ser viscosa y pegajosa al tacto, esta presenta una 
viscosidad aproximadamente 5 veces mayor a la del agua; la viscosidad es una medida de la 
resistencia para fluir de un fluido y es influenciada por la presencia de proteínas de plasma y 
los demás elementos en la sangre, la viscosidad de la sangre tiene un gran impacto en el flujo 
y la presión sanguíneos. 

La temperatura normal de la sangre es ligeramente superior a la temperatura corporal, 
siendo unos 38°C contra 37°C para la temperatura corporal, aun así teniendo variaciones dia-
rias de 0.5°C las cuales son normales; si bien es cierto que la superficie de los vasos sanguíneos 
es relativamente suave, conforme el flujo sanguíneo pasa por ellos, se presenta alguna fricción 
y resistencia, sobre todo en vasos sanguíneos viejos y que han perdido su elasticidad, por lo 
cual producen calor, lo que aumenta ligeramente la temperatura. 
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El sistema circulatorio contribuye al organismo como medio de transporte, los vasos 
sanguíneos son los encargados de transportar y distribuir la sangre bombeada por el corazón 
para cumplir con las necesidades que el cuerpo necesita de oxígeno , nutrientes , eliminación 
de residuos y marcaje hormonal (Sherwood, 2016); las arterias altamente elásticas transpor-
tan sangre desde el corazón a los órganos y sirven como reservorio de presión para permitir 
que la sangre siga fluyendo hacia adelante aun cuando el corazón está relajado y llenándose. 
La presión arterial media es regulada de manera precisa para asegurarse de un adecuado flujo 
sanguíneo; la cantidad de sangre que fluye a cada órgano depende del diámetro interno de 
las arteriolas que proveen al órgano; el diámetro interno de las arteriolas puede variar depen-
diendo del flujo que se necesite en determinados órganos en un determinado momento; 
luego tenemos a los vasos capilares los cuales son el sitio de intercambio entre la sangre y las 
células en sus alrededores. Y finalmente tenemos a las venas que regresan la sangre de los 
órganos al corazón y que además funciona como reservorio de sangre. 

Los vasos sanguíneos distribuyen la sangre a todo el organismo, dependiendo de las 
necesidades de cada órgano, sin embargo, algunos de los órganos vitales como el tracto di-
gestivo, los riñones y la piel reciben más flujo del que necesitan para poder alcanzar la ho-
meostasis mientras que otros órganos como el corazón o músculos pueden ajustar su flujo 
dependiendo de su nivel de actividad, por ejemplo, durante el ejercicio, sangre adiciona es 
enviada a los músculos para satisfacer sus incrementadas necesidades metabólicas. 

Figura 8 

Distribución de la sangre en el cuerpo humano 

Nota. Extraido de “Human Physiology” (Sherwood, 2016) 

Para poder apreciar cuanto flujo de sangre es llevado hacia determinadas zonas, se 
estudian dos variables; el gradiente de presión el cual es directamente proporcional al caudal 
de sangre y la resistencia vascular la cual es inversamente proporcional al caudal. Los vasos sanguíneos 

Los vasos sanguíneos 
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𝐹𝐹 = ∆𝑃𝑃 𝑅𝑅⁄  (  1 ) 

Donde : 

𝐹𝐹: Caudal de sangre a través de un vaso sanguíneo (L/min) 

∆𝑃𝑃: gradiente de presión (mmHg) 

𝑅𝑅: resistencia vascular (mmHg/(L/min)) 

El gradiente de presión es la diferencia en presión entre el inicio y el fin de un vaso 
vascular; la sangre fluye desde un área de alta presión a un área de baja presión generando el 
gradiente de presión; la contracción del corazón brinda presión a la sangre la cual es la fuerza 
conductora del flujo a lo largo del vaso sanguíneo; debido a las pérdidas por fricción, la presión 
decae conforme atraviesa el vaso sanguíneo, mientras mayor sea el gradiente de presión, ma-
yor será el flujo de sangre(Ver figura 9) 

Figura 9. 

Comparación de flujo entre vasos con mismo gradiente de presión y va-
sos con diferente gradiente de presión 

Nota. Extraido de “Human Physiology” (Sherwood, 2016) 

El otro factor que condiciona el flujo en los vasos sanguíneos es la resistencia o también lla-
mada resistencia vascular, la cual es una medida de obstaculización u oposición del flujo a 
través del vaso, causado por la fricción entre la sangre y las paredes vasculares estacionarias, 
conforme la resistencia aumenta, el flujo disminuye y viceversa; la resistencia vascular es di-
rectamente proporcional a la viscosidad de la sangre, directamente proporcional a la longitud 
del vaso sanguíneo e inversamente proporcional al radio del vaso, este último siendo de lejos 
el más importante (Sherwood, 2016). 

𝑅𝑅 ∝ 𝜂𝜂
𝐿𝐿
𝑟𝑟4

(  2 ) 
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Donde : 

 R: resistencia vascular (mmHg/(L/min)) 

𝜇𝜇: Viscosidad (poise) 

𝐿𝐿: Longitud del vaso (mm) 

𝑟𝑟: Radio del vaso (mm) 

Dentro de las tres variables previamente mencionadas, tenemos la viscosidad, la cual se re-
fiere a la fricción desarrollada entre las moléculas de un fluido mientras se deslizan unas en-
cima de otras durante el flujo del fluido; mientras más espeso es el líquido, mayor es su visco-
sidad; la viscosidad de la sangre es determinada principalmente por el número de glóbulos 
rojos circulando; ya que este factor es relativamente constante, no es tan importante en el 
control de la resistencia vascular. 

Siguiendo con las demás variables tenemos la longitud del vaso sanguíneo, a mayor superficie 
en contacto con la sangre, mayor resistencia al flujo, sin embargo, como la longitud del vaso 
se mantienen constante en el cuerpo, no es un factor variable en el control de la resistencia 
vascular. 

Por esta razón el mayor determinante para la resistencia del flujo es el diámetro del vaso san-
guíneo, la sangre tiene un flujo más suave en un vaso de gran diámetro que en uno pequeño; 
la razón de esto es que la sangre entra en contacto con más superficie en un vaso sanguíneo 
de diámetro pequeño que en uno grande siempre y cuando sea un mismo volumen de sangre 
para ambos vasos sanguíneos. (Ver figura 10); por ende, una pequeña variación en el diámetro 
del vaso sanguíneo conlleva a un cambio substancial en el caudal, esto lo podemos comprobar 
con la ecuación previamente mostrada del cálculo de la resistencia donde el radio se encuen-
tra elevada a la cuarta, indicando una alta variabilidad en la resistencia debido al radio del 
vaso. 
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Figura 10 

Comparación de vasos sanguíneos con distinto diámetro 

Nota. Extraido de “Human Physiology” (Sherwood, 2016) 

Los factores que afectan el flujo sanguíneo a través de los vasos son integrados en la ley de 
Poiseuille la cual consisten en: 

𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶 =
𝜋𝜋∆𝑃𝑃𝑃𝑃4 

8𝜂𝜂𝜂𝜂
(  3 ) 

Presión sanguínea 

La presión sanguínea es la fuerza por unidad de área ejercida por la sangre contra la 
pared vascular, esta depende del volumen de sangre contenido dentro del vaso sanguíneo y 
de la distensibilidad4 de las paredes vasculares; si el volumen de la sangre que entra a las 
arterias fuera igual al volumen de sangre que sale de la arteria durante el mismo periodo de 
tiempo, la presión arterial permanecería constante, sin embargo, este no es el caso, ya que 
durante la sístole ventricular, una cantidad determinada de volumen de sangre ingresa a las 
arterias desde el ventrículo, mientras que solo un tercio de esta cantidad abandona las arterias 
para ingresar a las arteriolas. 

La presión máxima ejercida en las arterias cuando la sangre es enviada hacia ellas du-
rante la sístole, se le conoce como presión sistólica y usualmente tiene un promedio de 120 
mm Hg; mientras que la mínima presión en las arterias cuando la sangre es drenada hacia el 
resto de los vasos durante la diástole, se le llama presión diastólica la cual presenta un 

4 Facilidad con la cual el vaso sanguíneo puede ser estirado 
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promedio de 80mm Hg. Si bien es cierto que la presión ventricular decae a 0 mm Hg durante 
la diástole, la presión arterial no lo hace debido a que la siguiente contracción cardiaca recarga 
las arterias antes de que toda la sangre se drene. 

Presión arterial media 

La presión arterial media o también llamada Mean arterial Pressure (MAP) es la presión 
promedio que conduce la sangre hacia los órganos durante todo el ciclo cardiaco. Esta presión 
es la cual se suele monitorear y regular, quitando la presión sistólica y diastólica. Una buena 
aproximación de la MAP es: 

𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 = 𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝ó𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛ó𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙 +
1
3
𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝ó𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛𝑛

120
80

Donde: 

La presión de pulso es la diferencia entre la presión sistólica y diastólica. 

Como las arterias ofrecen poca resistencia vascular, una ínfima cantidad de presión se 
pierde debido a la fricción, por lo que la presión arterial, ya sea sistólica , diastólica, de pulso 
o media, es esencialmente la misma en todas las arterias.(Sherwood, 2016).

2.1.2 Estructura del árbol vascular

Tanto el circuito sistémico como el circuito pulmonar están conformados por un sis-
tema cerrado de vasos sanguíneos; estos bucles vasculares están hechos de diferentes tipos 
de vasos sanguíneos y tienen un mismo punto de inicio y final el cual es el corazón.  

En lo que respecta a la circulación sistémica, tenemos a las arterias, las cuales llevan la 
sangre desde el corazón a los órganos, luego se divide progresivamente en vasos más peque-
ños, con distintas ramas que llevan la sangre a diferentes regiones del cuerpo; cuando la arte-
ria pequeña alcanza el órgano que va a suplir, la arteria se ramifica en varias arteriolas; el 
volumen de la sangre pasando hacia el órgano puede ser regulado por el diámetro interno de 
las arteriolas del órgano. Las arteriolas continúan ramificándose dentro de los órganos hasta 
ser vasos capilares, los vasos sanguíneos más pequeños, en los cuales se realizan todos los 
intercambios necesarios con las células aledañas. 

El intercambio capilar es el principal propósito del sistema circulatorio, otras activida-
des del sistema están dirigidas a asegurar una adecuada distribución de la sangre rica en oxí-
geno para el intercambio con todas las células, luego del intercambio capilar, los vasos capila-
res se juntan para formar las vénulas, las cuales después se juntan para formar una vena pe-
queña; las venas pequeñas se van uniendo progresivamente hasta formar venas grandes y así 
hasta eventualmente llegar al corazón. 

La circulación pulmonar consiste en los mismos tipos de vasos sanguíneos pero la dife-
rencia radica en que toda la sangre en este bucle solo viaja entre el corazón y los pulmones. 
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Si bien es cierto que los vasos sanguíneos presentan similitudes, cada vaso posee una 
característica que lo vuelve único; las arterias y arteriolas usualmente están compuestos de 
paredes más engrosadas que las venas y vénulas, esto se debe a que se encuentran más cerca 
del corazón y reciben la sangre a una presión muy alta (Openstax college, 2013); cada tipo de 
vaso sanguíneo presenta un lumen, un conducto hueco por donde la sangre fluye. Las arterias 
tienen lúmenes más pequeños que las venas, esta es una característica que les permite man-
tener la presión de la sangre mientras recorre todo el cuerpo. Por ende, las paredes gruesas y 
los diámetros pequeños dan a las arterias un mayor aspecto redondeado en una sección trans-
versal que las venas. 

En cambio, las venas y vénulas soportan una presión mucho menor que las arterias y 
arteriolas, por tal motivo sus paredes son notoriamente más finas y sus lúmenes más amplios 
en diámetro, permitiéndoles que fluya más sangre con menor resistencia vascular. Adicional-
mente, múltiples venas en el cuerpo, particularmente las presentes en las extremidades con-
tienen válvulas que asisten el flujo que va en una sola dirección de la sangre hacia el corazón; 
esto es de vital importancia porque el flujo sanguíneo se vuelve lento en las extremidades, 
como resultado de la baja presión y los efectos de la gravedad. 

Tanto las paredes de las arterias como de las venas están compuestas de células vivas 
y sus productos, como fibras colágenas y elásticas; estas células requieren alimento y produ-
cen desechos. Ya que la sangre circula a través de los vasos largos relativamente rápido, se 
presenta una limitada oportunidad para que la sangre en el lumen provea alimento y remueva 
los desechos de las células de los vasos sanguíneos. Además, las paredes gruesas de los vasos 
largos permiten que los nutrientes se difundan hacia las células. Por lo tanto, las arterias y 
venas presentan unos vasos sanguíneos pequeños dentro de sus paredes conocidos como 
vasa vasorum, llamados así por su significado literal  “ vasos de los vasos”, para proveerlos de 
lo necesario. La vasa vasorum debe funcionar en las capas exteriores del vaso sanguíneo, de 
lo contrario, la presión ejercida por la sangre podría hacerlo colapsar., previniendo de que 
ocurra algún intercambio. En cambio,  la baja presión en las venas permite a la vasa vasorum 
estar localizada más cerca al lumen. Esta restricción de ubicación en las arterias tiende a ser 
una razón por la cual se presentan más enfermedades arteriales que venosas, ya que la ubi-
cación de la vasa vasorum dificulta la alimentación de las células y el desecho de desperdicios. 

Tanto las arterias como las venas presentan 3 tipos de distintas capas de tejidos, a las 
cuales se les conoce como túnicas, que proviene del término en latín ‘túnica’, las tres capas 
de túnicas presentan diferencias entre las arterias y venas. 

La túnica intima, también conocida como túnica interna, está formada por capas de 
tejidos epiteliales y conectivos. El endotelio, un epitelio escamoso simple especializado, está 
presente en todo el sistema vascular, incluso en las cámaras del corazón. El daño al endotelio 
y la exposición de la sangre a las fibras colágenas son una de las principales causas de la for-
mación de coágulos. Antes se creía que el endotelio solo funcionaba como frontera entre la 
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sangre en el lumen y las paredes de los vasos. Sin embargo, se descubrió más tarde que el 
endotelio juega un papel crucial en la regulación del intercambio capital y la alteración del 
flujo sanguíneo, ya que libera químicos locales llamados endotelinas, que permiten que el 
músculo liso de las paredes de los vasos sanguíneos se contraiga para aumentar la pre-
sión.(Openstax college, 2013). Sin embargo, la sobreproducción de estos químicos puede con-
tribuir a la hipertensión y  las enfermedades cardiovasculares. 

Luego del endotelio tenemos a la membrana basal o lamina basal, que enlaza el endo-
telio con el tejido conectivo. La membrana basal proporciona fuerza mientras se mantiene 
flexible y permeable, lo que permite que los materiales pasen a través de ella. Luego tenemos 
la fina capa exterior de la túnica intima, que contiene una pequeña cantidad de tejido conec-
tivo areolar que consiste principalmente en fibras elásticas y colágenas para agregar flexibili-
dad. 

La capa media, también conocida como túnica media, es la capa más gruesa en las 
arterias, mucho más gruesa que en las venas. La túnica media está compuesta por capas de 
músculo liso sostenidas por tejido conectivo compuesto principalmente por fibras elásticas, la 
mayoría de las cuales están dispuestas en laminas circulares. Las capas de músculo longitudi-
nal también se pueden encontrar en la parte externa de la túnica. La contracción y relajación 
de los músculos circulares permiten la reducción y el aumento del diámetro del lumen de los 
vasos. Especialmente en las arterias, la vasoconstricción reduce el flujo sanguíneo conforme 
el musculo liso en las paredes de la túnica media se contraen, haciendo el lumen más angosto 
e incrementando la presión sanguínea, de igual manera la vasodilatación incrementa el flujo 
sanguíneo conforme el musculo liso se relaja, permitiendo al lumen expandirse y disminuir la 
presión sanguínea. Tanto la vasoconstricción como la vasodilatación son  reguladas en parte 
por unos pequeños nervios vasculares llamados nervi vasorum o nervios de los vasos, los cua-
les se encuentran en las paredes de los vasos sanguíneos. 

Las capas de músculo liso de la túnica media están sostenidas por una red de fibras 
colágenas y una gran cantidad de fibras elásticas. Esta red conecta la túnica media con la tú-
nica interna y externa. La membrana elástica externa se encuentra al separar la túnica media 
de la túnica externa en las arterias largas. Esta estructura rara vez se encuentra en las arterias 
más pequeñas ni en las venas. 

Siguiendo con las capas, tenemos finalmente a la túnica exterior o también llamada 
túnica adventitia, esta capa es una envoltura importante de tejido conectivo compuesto prin-
cipalmente de fibras colágenas, algún conjunto de fibras elásticas también es encontradas 
aquí;  la túnica externa en las venas también presenta grupos de fibras musculares. Esta túnica 
usualmente es la túnica más gruesa en las venas y puede llegar a ser más gruesa que la túnica 
media en algunas arterias largas. Las capas exteriores de la túnica externa no son diferencia-
das, más bien se mezclan con el tejido conectivo circundante fuera del vaso, ayudando a 
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mantener al vaso en su posición relativa, esto previene que cualquier movimiento resulte en 
una perturbación del flujo sanguíneo. 

Figura 11 

Estructura de las arterias y venas 

Nota. Adaptado de “Anatomy and Physiology”(Openstax college, 2013) 

En la tabla 2 se puede ver un resumen de las propiedades principales de los vasos san-
guíneos, además de sus funciones en específico y cuantos hay de cada uno de manera aproxi-
mada. 

Tabla 1 

Resumen de los vasos sanguíneos 

Vasos sanguí-
neos 

Arterias Arteriolas Vasos capilares Venas 

Número Cientos Medio millón 10 billones Cientos 

Características 
especiales 

Paredes gruesas 
muy elásticas; 
presenta diáme-
tros grandes 

Paredes muy 
musculosas y 
bien inervadas; 
diámetros pe-
queños 

Paredes muy fi-
nas, con una sec-
ción transversal 
total muy grande 

Paredes delga-
das comparadas 
con las arterias, 
altamente dis-
tensible, pre-
senta diámetros 
grandes 

Funciones Camino del cora-
zón hacia los ór-
ganos, también 
funciona como 
reservorio de 

Son los vasos 
donde se da la 
resistencia vas-
cular principal; 
también 

Lugar de inter-
cambio, deter-
mina la distribu-
ción del fluido 
extracelular 

Camino de los ór-
ganos hacia el 
corazón, tam-
bién funciona 
como reservorio 
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presión. determina la dis-
tribución del 
flujo sanguíneo  

entre el plasma y 
el líquido inters-
ticial 

de sangre. 

2.1.2.1 Arterias. Dentro de los tipos de vasos sanguíneos, el vaso sanguíneo que 
analizaremos más afondo serán las arterias, debido a los objetivos planteados en la investiga-
ción. 

Las arterias están hechas para servir como camino de tránsito rápido para la sangre 
desde el corazón hacia los órganos, esto se debe a su gran diámetro y por ende, su poca resis-
tencia vascular; y además funciona como reservorio de presión para proveer de una fuerza 
conductora para la sangre cuando el corazón se está relajando, esto ocasiona que no se bom-
bee nada de sangre, sin embargo, el flujo capilar no varía entre el sístole y diástole cardiaco, 
es decir, el flujo sanguíneo se mantiene constante en todo el tiempo; la fuerza conductora 
para el flujo sanguíneo continuo es proveída por el efecto elástico de las paredes de las gran-
des arterias. 

Todos los vasos sanguíneos están revestidos con el endotelio, una fina capa de células 
endotelinas  lisas y planas las cuales son continuas con el revestimiento del corazón, luego 
sigue una pared gruesa hecha de tejido conectivo y tejido muscular suave; este tejido conec-
tivo arterial presenta dos tipos de fibras de tejido conectivas; las fibras colágenas, las cuales 
proveen resistencia a la tracción contra la alta presión de la sangre expulsada del corazón y 
las fibras de elastina, que proporcionan elasticidad a las paredes arteriales. Las grandes arte-
rias cercanas al corazón contienen relativamente más elastina y son llamadas arterias elásticas 
(Sherwood, 2016). 

Conforme los vasos sanguíneos más grandes se van ramificando en vasos de tamaño 
medio, la pared vascular se vuelve relativamente menos elástica y más muscular, dando origen 
al termino de arterias musculares para esas arterias. 

Cuando el corazón bombea la sangre hacia las arterias durante la sístole ventricular, 
un gran exceso de sangre ingresa a las arterias para que pueda fluir hacia las arteriolas más 
adelante, ya que los vasos más pequeños presentan una mayor resistencia vascular que las 
arterias grandes, sin embargo, debido a la alta cantidad de elastina en las paredes arteriales, 
las arterias elásticas se expanden para temporalmente mantener el exceso de volumen de la 
sangre eyectada, almacenando algo de la presión impartida por la contracción cardiaca; 
cuando el corazón se relaja y temporalmente deja de bombear sangre, las paredes de las ar-
terias estiradas se contraen pasivamente. 

La contracción elástica ejerce presión en la sangre en las arterias grandes durante la 
diástole, la presión impulsa la sangre excedida contenida en las arterias hacia los vasos 
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contiguos, asegurando un flujo sanguíneo continuo cuando el corazón esta relajado y no bom-
bea sangre al sistema (Ver figura 12). 

Figura 12 

Arterias como reservorio de presión 

Nota. Extraido de “Human Physiology” (Sherwood, 2016) 

2.1.2.2 Arteriolas. La arteriola es una arteria muy pequeña la cual lleva 
a los vasos capilares, las arteriolas mantienen las tres túnicas que en los vasos más grandes, 
sim embargo el grosor de cada una está disminuido en gran cantidad. Las arteriolas poseen 
un lumen de 40 micrómetros o menos en diámetro, estos vasos son extremadamente impor-
tantes en reducir la velocidad del flujo sanguíneo, debido a esto, se les conoce también como 
vasos sanguíneos de resistencia. 

La importancia de las arteriolas consiste en que son el principal sitio para la resistencia 
y regulación del flujo sanguíneo, esto se debe al diámetro preciso del lumen de la arteriola 
que puede ser determinado por los controles químicos o neurales ; los principales mecanismos 
de distribución del flujo son la vasoconstricción y la vasodilatación. 

2.1.2.3 Vasos capilares. La perfusión ocurre cuando los vasos capilares, 
los vasos más pequeños del sistema cardiovascular, suministran sangre a todos los tejidos del 
cuerpo humano. El intercambio de gases u otras sustancias ocurre entre la sangre y las células 
circundantes y su fluido intersticial. Los lúmenes de los capilares tienen un diámetro de 5 a 10 
micrómetros, y los capilares más pequeños son lo suficientemente anchos para que un eritro-
cito pueda pasar. La microcirculación es el término utilizado para describir el flujo a través de 
los capilares. 

Las paredes de los capilares están conformadas por una capa endotelial rodeada por 
una membra base con pocas fibras musculares; en los capilares más grandes, se tiene varias 
células endoteliales bordeando  y recubriendo al lumen , y en los capilares pequeños, se en-
cuentra una sola capa celular que se envuelve para ponerse en contacto con ella misma. Para 
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que los capilares puedan funcionar, las paredes deben presentar filtraciones, permitiendo a 
las sustancias pasar. Se tienen tres tipos de capilares; los continuos, los fenestrados y los sinu-
soidales. 

Figura 13 

Tipos de vasos capilares 

Nota. Adaptado de “Anatomy and Physiology”(Openstax college, 2013) 

2.1.2.4 Vénulas. La vénula, que generalmente mide entre 8 y 100 micró-
metros de diámetro, es una vena muy pequeña. Las vénulas post-capilares unen varios capi-
lares ya existentes desde un lecho capilar. Las paredes de las vénulas están formadas por el 
endotelio, una fina capa media con algunas células musculares y fibras elásticas, y una capa 
externa muy delgada de fibras de tejido conectivo. Los primeros sitios de emigración o diapé-
desis son las vénulas y los capilares, donde los glóbulos blancos se adhieren al recubrimiento 
endotelial de los vasos sanguíneos y luego se introducen a través de las células adyacentes al 
fluido tisular. 

2.1.2.5 Venas. Las venas son junto con las arterias, los vasos sanguíneos 
más grandes del sistema cardiovascular, en comparación con las arterias, las venas presentan 
paredes delgadas con lúmenes largos e irregulares. Debido a que son vasos de baja presión, 
las venas más grandes están comúnmente equipadas con válvulas que permiten el flujo uni-
direccional de la sangre hacia el corazón y previenen el retorno de la sangre hacia los capilares 
causado por la baja presión sanguínea en las venas así como también el efecto de la gravedad. 

Además de cumplir su función de retornar la sangre al corazón, las venas podrían ser 
consideradas reservorios de sangre, ya que las venas del circuito sistémico contienen aproxi-
madamente el 64% del volumen sanguíneo en todo momento; su capacidad para mantener 
tanta sangre se debe a su alta capacitancia, que es la habilidad de distenderse o expandirse 
para almacenar un gran volumen de sangre, aun a presión baja, esto, sumado a sus lúmenes 
largos y sus paredes finas lo hacen aún más distensibles que las arterias, por lo tanto algunos 
las denominan como vasos de capacitancia. 
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Tabla 2 

Distribución del flujo sanguíneo 

Circulación sistémica 

84% 

Venas sistémicas 64% Venas mayores 18% 

Red de venas mayores 21% 

Vénulas y venas medianas 
25% 

Arterias sistémicas 13% Arteriolas 2% 

Arterias musculares 5% 

Arterias elásticas 4% 

Aorta 2% 

Capilares sistémicos 7% Capilares sistémicos 7% 

Circulación pulmonar 9% Venas pulmonares 4% 

Capilares pulmonares 2% 

Arterias pulmonares 3% 

Corazón  7% 

Nota. Adaptado de “Anatomy and Physiology”(Openstax college, 2013) 

Cuando el flujo sanguíneo necesita ser distribuido hacia otras partes del cuerpo, el or-
ganismo envía una estimulación a los músculos lisos de las paredes de las venas, causando 
una constricción o en este caso una venoconstriccion. Esto incrementa la presión de la sangre 
en las venas, acelerando su regreso al corazón.  

2.2 Fundamentos de mecánica de sólidos y fluidos aplicada a la bioingeniería 

Para poder comprender mejor el funcionamiento del sistema cardiovascular, se nece-
sita entender los principios del flujo y el comportamiento elástico de los tejidos. De hecho, se 
podría considerar que el sistema circulatorio consiste en un fluido fluyendo en tubos elásticos. 
Por eso en este capítulo introduciremos algunos conceptos de la mecánica de sólidos y de 
fluidos. 

El concepto de un fluido y de un sólido se nos hace común desde el día a día. Sin embargo, 
desde un punto de vista físico es más complejo. Si presentamos un elemento volumétrico con 
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forma cúbica con dos tipos de fuerzas, una fuerza perpendicular a una cara y una fuerza en el 
plano de la cara. La fuerza perpendicular a la cara causa compresión del material y se da ya 
sea fluido o sólido. En cambio, con la fuerza paralela también llamada fuerza cortante, se nota 
un cambio; en el sólido, el elemento genera una oposición al cambio es decir genera una res-
puesta frente a la fuerza cortante. Mientras que el líquido no, este cede sin mostrar algún tipo 
de oposición. 

2.2.1 Mecánica de sólidos 

La mecánica de sólidos consiste en la relación entre las fuerzas aplicadas a un sólido y 
la deformación de este. Estas relaciones tienen el nombre de ecuaciones constitutivas y son 
muy importantes cuando se trata de los modelos de pacientes específicos. Normalmente estas 
relaciones son complejas; para pequeñas deformaciones muchos materiales se deforman pro-
porcionalmente a la fuerza aplicada, lo cual es beneficioso para las medidas teóricas y experi-
mentales. En esta sección de la mecánica de sólidos veremos desde la deformación unidimen-
sional de un material hasta las características más complejas de los materiales biológicos. 

2.2.1.1 Deformación unidimensional. El comportamiento elástico de un 
material es normalmente investigado usando un sistema de ensayo de tracción. Una muestra 
del material es puesta en el sistema y luego estirada, tanto la fuerza aplicada como la defor-
mación es medida y puede ser graficada. Para muchos materiales, como el acero o el vidrio, 
el comportamiento inicial es lineal; un aumento de la fuerza aplicada resulta en un aumento 
de la tensión. 

Figura 14 

Gráfica fuerza- deformación de una aleación de aluminio 

Nota. Adaptado de “ESFUERZO Y DEFORMACIÓN”(Esfuerzo y 

deformación. Carga axial., s. f.)  

El comportamiento de deformación – fuerza puede ser entendido a un nivel atómico. 
Los enlaces químicos entre átomos y moléculas son deformables y por ende pequeñas modi-
ficaciones desde su posición de equilibrio pueden ser toleradas sin un cambio en su estructura. 
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La mayoría de los materiales biológicos son compuestos. Desde un punto de vista me-
cánico los componentes más importantes son las fibras de colágeno , la elastina, la reticulina 
y un material anamorfo e hidrófilo llamado sustancia fundamental, la cual está conformado 
por 90% de agua. EL comportamiento elástico de los tejidos biológicos está determinado por 
la proporción de cada componente y por su disposición física. Por poner un ejemplo, tenemos 
que las fibras colágenas en las paredes de las arterias presentan un patrón helicoidal.  

El colágeno es especialmente importante para determinar propiedades mecánicas de 
los tejidos biológicos blandos; estas fibras no estiradas presentan una forma ondulada y cur-
vada llamada ‘ondulación’. Si se aplica una fuerza, las fibras se enderezan y la ondulación des-
aparece, por lo que el tejido se puede deformar con cierta facilidad. Al aumentar la tensión, 
las fibras se enderezan completamente y se oponen al estiramiento, lo que permite que el 
colágeno tenga un comportamiento no lineal de su relación esfuerzo- deformación, lo que 
explicaría el mismo comportamiento de los tejidos blandos biológicos. 

También se puede utilizar  el sistema de ensayo de tracción unidimensional  para de-
mostrar viscoelasticidad. En los párrafos anteriores se mencionó que en el comportamiento 
elástico, las curvas de carga y descarga son las mismas. En el caso de un material viscoelástico 
es diferente. En el comportamiento elástico tenemos que la aplicación de la fuerza provoca 
una reacción más o menos inmediata en la deformación del material, por otro lado, el com-
portamiento viscoelástico está asociada con un retardo de tiempo entre la fuerza aplicada y 
la deformación resultante. El término ‘ viscoelástico’  implica que el material presenta una 
mezcla de propiedades viscosas y elásticas. Si el sistema de ensayo de tracción estira el mate-
rial de una manera cíclica, entonces el tejido es cargado y descargado , obteniendo una curva 
esfuerzo-deformación con forma de una elipse(Ver figura 15); durante la carga, la fuerza se 
incrementa pero la deformación aumenta más lentamente mientras que durante la descarga 
la fuerza decae pero la deformación disminuye relativamente más lenta.  

Figura 15 

Gráfica esfuerzo-deformación de un material viscoelástico y un elástico 

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 2017) 



43 

2.2.1.2 Módulo de Young . En la sección 2.2.1.1 pudimos describir el 
comportamiento elástico en términos de fuerza aplicada y deformación. Sin embargo las mag-
nitudes de esfuerzo y deformación son las que se utilizan más para la teoría y experimenta-
ción. El esfuerzo 𝝈𝝈 es la fuerza, 𝑭𝑭 por unidad de área 𝑨𝑨 y tiene usualmente sus unidades en 
pascales(ver ecuación 4). La deformación, 𝜺𝜺, es la relación entre la elongación, 𝜹𝜹𝜹𝜹 , dividida 
por su longitud original, 𝒍𝒍(ver ecuación 5); la deformación es una magnitud adimensional. 

𝜎𝜎 =
𝐹𝐹
𝐴𝐴

(  4 ) 

𝜀𝜀 =
𝛿𝛿𝛿𝛿
𝑙𝑙

(  5 ) 

El módulo de Young, 𝐸𝐸, es una medida del comportamiento elástico de un material y 
es una propiedad mecánica fundamental. El módulo de Young es la relación entre el esfuerzo 
dividido por la deformación. Las unidades del módulo de Young son pascales (𝑃𝑃𝑃𝑃) o newtons 
por metro cuadrado (𝑁𝑁𝑚𝑚−2. 

𝐸𝐸 =
𝜎𝜎
𝜀𝜀 (  6 ) 

El módulo de Young es comúnmente medido usando el ensayo de tracción. El valor de 
𝐸𝐸 es igual a la pendiente de la línea en la gráfica de esfuerzo- deformación. Para un material 
elástico lineal, la pendiente es constante en la mayoría del rango de esfuerzo-deformación y 
por ende las propiedades mecánicas del material pueden ser descritas por un solo valor de 𝐸𝐸. 
En cambio, con materiales no lineales como el caucho o tejidos biológicos blandos, el valor de 
𝐸𝐸 es dependiente de la deformación. Esto se podría representar como un módulo elástico 
incremental el cual sería definido como la variación del esfuerzo divida por la variación de la 
deformación.  

𝐸𝐸𝑖𝑖𝑖𝑖𝑐𝑐 =
∆𝜎𝜎
∆𝜀𝜀

(  7 ) 

En la figura 16 , se puede observar el valor de los módulos de Young de algunos mate-
riales, estos se presentan en una escala logarítmica y van desde los cerámicos hasta las imita-
ciones de los tejidos humanos. Estas imitaciones se usan para probar sistemas de imágenes 
médicas. 
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Figura 16 

Módulo de Young de materiales comunes 

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 2017) 

2.2.1.3 Relación de Poisson. Cuando un material es estirado en la direc-
ción 𝒛𝒛 , usualmente hay compresión en las direcciones 𝒙𝒙 e 𝒚𝒚, y cuando un material es 
comprimido, se expande en las otras dos direcciones; a esto se le conoce como el 
efecto Poisson (ver figura 17). La relación de Poisson 𝒗𝒗 es dada por la variación en 
longitud en la dirección 𝒙𝒙 , dividido por la variación en longitud en la dirección 𝒛𝒛. 

 Figura 17 

 Esquema de la relación de Poisson 

Nota. Extraido de “ Coeficiente de Poisson”(Coeficiente de Poi-

sson Explicado, 2022) 
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𝑣𝑣 =
−𝛿𝛿𝛿𝛿𝑥𝑥
𝛿𝛿𝛿𝛿
𝑧𝑧

 (  8 ) 

Para materiales incompresibles, es decir, materiales donde el volumen no cambia 
cuando es expuesto a fuerzas, la relación de Poisson presenta un valor de 0.5. Los tejidos bio-
lógicos blandos presentan una gran cantidad de agua y presentan valores de Poisson cercanos 
a 0.5. Para muchos materiales como el metal y el concreto, el valor de Poisson se encuentra 
entre 0.2-0.4. 

2.2.1.4 Modelos de comportamiento viscoelástico. La viscoelas-
ticidad puede ser presentada por un amortiguador y un resorte. La parte elástica por el re-
sorte y la viscosidad por el amortiguador. El resorte responde inmediatamente al ser esti-
rado, lo cual representa el comportamiento puramente elástico de un material. Por el otro 
lado, un amortiguador presenta un retardo entre la fuerza y la deformación , lo cual repre-
senta el comportamiento viscoso del material. Por ende, el material viscoelástico es repre-
sentado por la combinación de ambos y puede tener varias configuraciones. Se tiene al mo-
delo Maxwell, donde el resorte y el amortiguador se encuentra en serie, el modelo Voight 
donde el resorte y el amortiguador se encuentra en paralelo y otro modelo el cual presenta 
dos resortes y un amortiguador. El comportamiento de cada uno es diferente(Ver figura 18). 
En el modelo Maxwell se presenta una deformación brusca la cual corresponde al estira-
miento del resorte, seguido por un incremento lineal causado por el amortiguador; para el 
modelo Voight se tiene un aumento gradual en toda la deformación. Finalmente para el mo-
delo de 3 componentes, hay una deformación brusca seguida de una deformación gradual. 
En la práctica, para un material en específico se escoge al modelo que mejor representa su 
comportamiento en la experimentación. 

Figura 18 

Modelos viscoelásticos 

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins 

et al., 2017) 
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2.2.1.5 Teoría lineal elástica isotrópica. El módulo de Young y la 
relación de Poisson son dos ejemplos de los parámetros que pueden describir el comporta-
miento elástico de los materiales, sin embargo hay otros parámetros adicionales. Para poder 
simplificarlo, se asumirá que los materiales son elásticos lineales con ningún componente vis-
coso, además se considerara que los materiales son isotrópicos, es decir, mantiene el mismo 
comportamiento en todas las direcciones. 

El módulo de comprensibilidad, 𝐵𝐵, describe la habilidad del material para resistir cam-
bios en el volumen. Por ejemplo, un cubo de un material de volumen, V, está expuesto a una 
presión, P; la presión se incrementa por una pequeña cantidad,𝛿𝛿𝛿𝛿, esto conlleva a una reduc-
ción del volumen en una pequeña cantidad, 𝛿𝛿𝛿𝛿. Entonces, el módulo de comprensibilidad es 
expresado como en cambio en la presión dividido por el cambio en el volumen. 

𝐵𝐵 =
−𝛿𝛿𝛿𝛿
𝛿𝛿𝛿𝛿

(  9 ) 

Luego tenemos al módulo de rigidez, G,  el cual describe la habilidad del material para 
soportar una fuerza cortante. El módulo de rigidez consiste en el esfuerzo cortante dividido 
por la deformación constante. En esta expresión, G representa la resistencia del material a 
deformaciones cortantes, F es la magnitud de la fuerza cortante aplicada, A es el área de corte 
perpendicular a la dirección de la fuerza y θ es el ángulo entre la dirección de la fuerza cortante 
y la normal al área de corte. 

Figura 19 

Esquema de módulo de rigidez 

Nota. Extraido de “Lifeder”(¿Qué es el módulo de corte, rigidez o cizalla-

dura?, 2020)  
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𝐺𝐺 =
𝐹𝐹
𝐴𝐴

𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡 (𝜃𝜃)  (  10 ) 

Como se ha considerado que el material sea linealmente elástico, G y E pueden ser 
relacionados según la ecuación 11, la cual los involucra y también a la relación de Poisson. si 
el material es incompresible, entonces la relación de Poisson es 0.5 y la ecuación se simplifica. 

𝐺𝐺 =
𝐸𝐸

2(1 + 𝑣𝑣) (  11 ) 

𝐺𝐺 =
𝐸𝐸
3

(  12 ) 

2.2.1.6 Teoría lineal elástica generalizada. La teoría descrita previa-
mente solo se aplica a casos isotrópicos, sin embargo para la mayoría de los casos, el com-
portamiento será diferente en las 3 direcciones. Por ejemplo, el número de constantes en la 
ecuación necesarias para la deformación unidimensional es de 1 constante, mientras que un 
modelo 3D anisotrópico necesita 21 constantes, los modelos complejos requieren la medi-
ción de múltiples variables por lo que su diseño es bastante retador. 

2.2.1.7 Modelos de elasticidad no lineal. Muchos de los materiales bio-
lógicos no siguen un comportamiento lineal y por ende presentan un comportamiento no 
lineal. Estos modelos son basados en el comportamiento hiperelástico los cuales son amplia-
mente usados.(Hoskins et al., 2017) 

Modelos usados en la práctica 

Los modelos lineales básicos descritos anteriormente son relativamente sencillos, mu-
chos de los materiales reales son complejos. Algunos pueden ser no homogéneos y pueden 
contener estructuras internas, pueden ser anisotrópicos o ser no linealmente elásticos, vis-
coelásticos o comportamiento plástico dependiendo del esfuerzo y la deformación; muchos 
materiales biológicos poseen estas características, los modelos para estos materiales requie-
ren matemáticas avanzadas. Para un uso práctico, se usan unos modelos más simplificados. 
Hay múltiples motivos para hacerlo, el principal es que se reduce el número de parámetros 
necesarios, lo cual vuelve la experimentación más sencilla y hacer los modelos computaciona-
les más baratos y sencillos de entender. 
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Una consideración importante es la complejidad de los modelos necesarios para esti-
mar datos de la simulación computacional. Cuando se utilizan geometrías de tejido especiali-
zadas, es posible detallar la microestructura de la pared arteria. Sin embargo, cuando se utili-
zan imágenes médicas específicas, no es posible obtener información microscópica de las imá-
genes médicas y por lo tanto no se podría medir a nivel individual las diferentes constantes 
elásticas. En este caso, es común utilizar modelos bastante simples donde sólo se utilizan de 
una a dos constantes elásticas. 

2.2.1.8 Sólido elástico de Hooke. El modelo de sólido elástico de Hooke 
es un sólido que obedece a la ley de Hooke, la cual establece que el vector de tensión es li-
nealmente proporcional al vector de deformación.(Fung, 2013) 

𝜎𝜎𝑖𝑖𝑖𝑖 = 𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑒𝑒𝑘𝑘𝑘𝑘 (  13 ) 

Donde 𝜎𝜎𝑖𝑖𝑖𝑖 es el tensor de esfuerzos, 𝑒𝑒𝑘𝑘𝑘𝑘 es el tensor de deformaciones y 𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖 es el 
tensor de constantes elásticas o también llamado modulo de elasticidad, el cual es indepen-
diente del esfuerzo o deformación. El número de constantes elásticas se puede ver reducido 
cuando el material es isotrópico, es decir,  mantiene sus propiedades mecánicas y térmicas en 
todas sus direcciones. Cuando la ecuación del material es isotrópica, la matriz de las constan-
tes elásticas se mantiene sin cambios respecto a la rotación y reflexión de las coordenadas. 

Cuando se presenta un material isotrópico, este presenta dos constantes elásticas in-
terdependientes; que según la ley de hooke se vería así: 

𝜎𝜎𝑖𝑖𝑖𝑖 = 𝜆𝜆𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥𝛿𝛿𝑖𝑖𝑖𝑖 + 2𝜇𝜇𝑒𝑒𝑖𝑖𝑖𝑖 (  14 ) 

Donde las constantes 𝜆𝜆 y 𝜇𝜇 se les conoce como las constantes de Lamé. Cabe destacar, 
que la segunda constante de Lamé en temas de ingeniería se le conoce como G y es el módulo 
de corte. Escribiendo la ecuación completa con las coordenadas ,x , y , z. tendremos a la ley 
de Hooke para solidos elásticos isotrópicos. 

𝜎𝜎𝑥𝑥𝑥𝑥 = 𝜆𝜆�𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥 + 𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦 + 𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧� + 2𝐺𝐺𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥 (  15 ) 

𝜎𝜎𝑦𝑦𝑦𝑦 = 𝜆𝜆�𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥 + 𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦 + 𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧� + 2𝐺𝐺𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦 (  16 ) 

𝜎𝜎𝑧𝑧𝑧𝑧 = 𝜆𝜆�𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥 + 𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦 + 𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧� + 2𝐺𝐺𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧 (  17 ) 

𝜎𝜎𝑥𝑥𝑥𝑥 = 2𝐺𝐺𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥,𝜎𝜎𝑦𝑦𝑦𝑦 = 2𝐺𝐺𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦 ,𝜎𝜎𝑧𝑧𝑧𝑧 = 2𝐺𝐺𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧 (  18 ) 
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Estas ecuaciones pueden escribirse despejando 𝑒𝑒𝑖𝑖𝑖𝑖 para darle la siguiente forma. 

𝑒𝑒𝑖𝑖𝑖𝑖 =
1 + 𝑣𝑣
𝐸𝐸

𝜎𝜎𝑖𝑖𝑖𝑖 −
𝑣𝑣
𝐸𝐸
𝜎𝜎𝑘𝑘𝑘𝑘𝛿𝛿𝑖𝑖𝑖𝑖 (  19 ) 

Luego, utilizando las coordenadas rectangulares cartesianas, las ecuaciones quedan expresa-
das como. 

𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥 =
1
𝐸𝐸
�𝜎𝜎𝑥𝑥𝑥𝑥 − 𝑣𝑣�𝜎𝜎𝑦𝑦𝑦𝑦 + 𝜎𝜎𝑧𝑧𝑧𝑧��, 𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥 =

1 + 𝑣𝑣
𝐸𝐸

𝜎𝜎𝑥𝑥𝑥𝑥 =
1

2𝐺𝐺
𝜎𝜎𝑥𝑥𝑥𝑥  (  20 ) 

𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦 =
1
𝐸𝐸
�𝜎𝜎𝑦𝑦𝑦𝑦 − 𝑣𝑣(𝜎𝜎𝑧𝑧𝑧𝑧 + 𝜎𝜎𝑥𝑥𝑥𝑥)�, 𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦 =

1 + 𝑣𝑣
𝐸𝐸

𝜎𝜎𝑦𝑦𝑦𝑦 =
1

2𝐺𝐺
𝜎𝜎𝑦𝑦𝑦𝑦 (  21 ) 

𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧 =
1
𝐸𝐸

(  22 ) 

Las constantes 𝐸𝐸, 𝑣𝑣, y 𝐺𝐺 están relacionadas a las constantes de lamé 𝜆𝜆 y 𝐺𝐺. Donde 𝐸𝐸 es el 
módulo de Young, 𝑣𝑣 es el coeficiente de Poisson, y 𝐺𝐺 el módulo de corte. Estas constantes 
pueden ser relacionadas de la siguiente forma. 

𝜆𝜆 =
2𝐺𝐺𝐺𝐺

1 − 2𝑣𝑣
=
𝐺𝐺(𝐸𝐸 − 2𝐺𝐺)

3𝐺𝐺 − 𝐸𝐸
=

𝐸𝐸𝐸𝐸
(1 + 𝑣𝑣)(1 − 2𝑣𝑣) (  23 ) 

𝐺𝐺 =
𝜆𝜆(1 − 2𝑣𝑣)

2𝑣𝑣
=

𝐸𝐸
2(1 + 𝑣𝑣) (  24 ) 

𝑣𝑣 =
𝜆𝜆

2(𝜆𝜆 + 𝐺𝐺) =
𝜆𝜆

(3𝐾𝐾 − 𝜆𝜆) =
𝐸𝐸

2𝐺𝐺
− 1 (  25 ) 

𝐸𝐸 =
𝐺𝐺(3𝜆𝜆 + 2𝐺𝐺)

𝜆𝜆 + 𝐺𝐺
=
𝜆𝜆(1 + 𝑣𝑣)(1 − 2𝑣𝑣)

𝑣𝑣
= 2𝐺𝐺(1 + 𝑣𝑣) (  26 ) 

En caso se tenga un material isotrópico y lineal, donde la influencia de 𝜎𝜎𝑥𝑥𝑥𝑥 en 𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦,𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧 y 𝜎𝜎𝑦𝑦𝑦𝑦 en 
𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥, 𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧 es la misma que la influencia de 𝜎𝜎𝑧𝑧𝑧𝑧 en 𝑒𝑒𝑥𝑥𝑥𝑥, 𝑒𝑒𝑦𝑦𝑦𝑦. Se puede obtener la siguiente ecua-
ción. 
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𝑒𝑒𝑧𝑧𝑧𝑧 =
1
𝐸𝐸
𝜎𝜎𝑧𝑧𝑧𝑧 −

𝑣𝑣
𝐸𝐸
𝜎𝜎𝑥𝑥𝑥𝑥 −

𝑣𝑣
𝐸𝐸
𝜎𝜎𝑦𝑦𝑦𝑦 (  27 ) 

2.2.2 Mecánica de fluidos 

La mecánica de fluidos es el estudio de los fluidos y las fuerzas que actúan sobre el 
mismo; esta divido en estática de fluidos donde se estudia el fluido en reposo y cinemática de 
fluidos donde se estudia el fluido en movimiento. El principal fluido de interés en el sistema 
cardiovascular es la sangre, la cual es uno de los componentes más importantes siendo el 
transporte de los nutrientes y desechos. 

2.2.2.1 Presión hidrostática. La presión de un fluido es dependiente de la 
profundidad del fluido. 

𝑃𝑃𝑑𝑑 = 𝑃𝑃0 + 𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔 (  28 ) 

Donde 𝑃𝑃𝑑𝑑 es la presión a una profundidad 𝑑𝑑 , 𝑃𝑃0 es la presión en la superficie, 𝑔𝑔 es la 
gravedad y 𝜌𝜌 es la densidad del fluido. El exceso de presión, 𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔, es la llamada presión hidros-
tática, donde la presión hidrostática aumenta debido al efecto de la gravedad; el peso del 
fluido provoca una fuerza que opera en la dirección hacia abajo. Esto produce un gradiente de 
presión, el cual opera hacia abajo. 

Como ejemplo tomaremos el cuerpo humano; una persona promedio mide 1.8m y 
cuando se encuentra de pie habrá una variación en presión en su sistema cardiovascular  de-
bido a la presión hidrostática. La diferencia de presión global desde la cabeza hasta los tobillos 
es de 136mmHg; desde el corazón a los tobillos es de 100mmHg. Esta viene a ser la mínima 
presión que el corazón debe proveer para poder llevar la sangre de los tobillos al corazón. 

2.2.2.2 Fuerza de corte  y velocidad de deformación. El fluido es cono-
cido por ser incapaz de retener una forma sin un recipiente; el fluido tomará la forma del 
recipiente que lo contenga. Esta deformación del fluido ocurre como resultado de fuerzas cor-
tantes. Se conoce que los sólidos pueden soportar una fuerza cortante mientras que el fluido 
se deforma bajo esta fuerza, sin embargo, si el fluido está en reposo, no habría fuerzas cor-
tantes presentes ya que no hay movimiento. 

2.2.2.3 Viscosidad. El movimiento del fluido es de mucho interés cuando 
se trata de una frontera o pared. La velocidad 𝒗𝒗 del fluido cambia con la distancia 𝒚𝒚 desde la 
pared debido a las fuerzas de fricción en el fluido y entre el fluido y la frontera. En la pared, la 
velocidad del fluido es cero y la velocidad se incrementa con la distancia desde la pared. Esta 
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variación en velocidad con la distancia es llamada velocidad de corte �𝒅𝒅𝒅𝒅
𝒅𝒅𝒅𝒅
�. La viscosidad 𝝁𝝁 es 

definida como la relación entre la fuerza cortante y la velocidad de corte(Hoskins et al., 2017). 

𝜇𝜇 =
𝜏𝜏
𝑑𝑑𝑑𝑑
𝑑𝑑𝑑𝑑

(  29 ) 

La viscosidad es una propiedad importante del fluido. La viscosidad permite describir 
la habilidad del fluido para resistirse a la deformación por una fuerza cortante, además de que 
la viscosidad tiene un rol muy grande definiendo los valores de velocidad cercanos a las su-
perficies. 

En base a la viscosidad es posible separar los tipos de fluido en dos grandes grupos. 

Los fluidos newtonianos, los cuales presentan una relación lineal entre su esfuerzo cor-
tante y su velocidad de corte, donde consecuentemente la viscosidad es constante e indepen-
diente de la velocidad de corte, algunos ejemplos serian el agua y el aceite de motor. 

Los no- newtonianos, los cuales se caracterizan especialmente por no tener un com-
portamiento lineal es su esfuerzo-deformación. Donde se pueden tener grupos como los plás-
ticos Bingham, dilatante y otro llamado pseudoplastico. La sangre es un fluido en parte pseu-
doplastico, el cual consisten en que la viscosidad aumenta con el incremento de velocidad de 
corte. 

2.2.2.4 Flujo permanente en un tubo. El flujo en tubos fue investigado 
por el físico francés Jean-Léonard-Marie-Poiseuille(Hoskins et al., 2017). En la figura 20  pode-
mos observar los principales parámetros para describir el flujo en el cilindro. Tenemos la pre-
sión de salida 𝑷𝑷 y la presión de entrada siendo 𝑷𝑷 + ∆𝑷𝑷 , esto debido a la perdida de presión a 
lo largo del tubo, lo que permite nuestro flujo 𝑸𝑸.  

Figura 20 

Variables del flujo en un tubo 

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 2017) 

Poiseuille relacionó estas variables en la ecuación 30 , donde se tiene que 𝐿𝐿 es la lon-
gitud del tubo, 𝐷𝐷 es el diámetro y 𝜇𝜇 es la viscosidad. En esta ecuación se puede evidenciar que 
el flujo es proporcional a la diferencia de presión , además, que para mantener un caudal 
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requerido la diferencia de presión es inversamente proporcional al diámetro elevado a la 
cuarta, es decir, que si se necesita reducir el diámetro a la mitad, se tendría que aumentar 16 
veces la presión para mantener el mismo caudal. 

𝑄𝑄 =
∆𝑃𝑃𝑃𝑃𝐷𝐷4

129𝐿𝐿𝐿𝐿
(  30 ) 

Para el flujo que circula por un tubo también tenemos la resistencia al flujo 𝑅𝑅, la cual 
es definida como la diferencia de presión divida por el caudal. Esta resistencia es proporcional 
a la longitud del tubo y a la viscosidad, además es inversamente proporcional al diámetro 
elevado a la cuarta. 

𝑅𝑅 =
∆𝑃𝑃
𝑄𝑄 (  31 ) 

𝑅𝑅 =
128𝐿𝐿𝐿𝐿
𝜋𝜋𝜋𝜋4

(  32 ) 

Otro factor a tomar en cuenta es la velocidad, la cual se representa como una función 
de  posición a lo largo del diámetro llamada perfil de velocidad. Este perfil de velocidad tiene 
diferentes formas dependiendo del flujo, por ejemplo, un flujo estacionario de un fluido new-
toniano en un tuvo largo puede presentar un perfil de velocidad con forma parabólica; esta 
forma se caracteriza por tener su velocidad máxima en el medio y velocidad cero en las pare-
des. Esta forma no es dependiente de la viscosidad.  

Si el tubo varía su forma, su perfil de velocidad también lo hará, dependiendo de la 
forma y largo del tubo. A la entrada de una tubería larga el perfil de velocidad inicia plano pero 
a cierta distancia llamada distancia de inicio, el perfil de velocidad se vuelve parabólico, y se 
mantiene parabólico y toda la región donde el perfil es parabólico se denomina “flujo comple-
tamente desarrollado”. 
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Figura 21 

Perfil de velocidad parabólico 

2.2.2.5 Numero de Reynolds. El número de Reynolds es definido como 
la relación entre las fuerzas viscosas e inerciales. El número de Reynolds es representado por 
la ecuación 33. Donde 𝑽𝑽 es la velocidad, 𝝆𝝆 es la densidad, 𝑫𝑫 es el diámetro y 𝝁𝝁 es la viscosidad. 
Cabe resaltar que el número de Reynolds es adimensional. 

ℜ =
𝜌𝜌𝜌𝜌𝜌𝜌
𝜇𝜇 (  33 ) 

En flujo puede presentar 3 estados, los cuales están relacionados al número de Rey-
nolds. Cuando se presenta un número de Reynolds bajo y baja velocidad del fluido, entonces 
es un flujo laminar; aquí los elementos del fluido siguen un camino claramente definido, este 
comportamiento está asociado a un número de Reynolds menor a 2300, valor que es asignado 
para flujo en una tubería. 

Luego tenemos al flujo turbulento, el cual presenta caminos erráticos que varían alea-
toriamente en el tiempo, aquí se asocia a un numero de Reynolds mayor a 2500. Entre ambos 
estados mencionados se presenta el flujo transicional, el cual es considerado por tener perio-
dos intermitentes de flujo turbulento y laminar. 

2.2.2.6 Flujo no estacionario en tubos. Cuando la presión varía en un 
tubo también variará su caudal. Esto resultará en un flujo transitorio. Cuando esto sucede, los 
perfiles de velocidad dejan de ser parabólicos resultando en perfiles de velocidad complejos, 
los cuales responde a un gradiente de presión sinusoidal , es decir, una variación de presión 
de manera oscilante, que puede originar tanto un flujo hacia adelante como un flujo hacia 
atrás en el mismo instante. 

2.2.2.7 Ecuación de Bernoulli . El principio de Bernoulli nos indica que 
un incremento en la velocidad el flujo está asociado con una disminución de la presión o de 
altura. En el caso para un flujo que a lo largo de una línea de corriente no presente pérdidas 
de energía, es decir, no hay viscosidad, la energía sería constante en todos los puntos a lo 
largo de la línea de corriente y se repartiría entre energía potencial gravitatoria, energía de 
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presión y energía cinética. En este caso la ecuación de Bernoulli sería simplemente un enun-
ciado de la conservación de la energía. 

𝑃𝑃 + ℎ𝜌𝜌𝜌𝜌 +
𝜌𝜌𝑣𝑣2

2
= 𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐 (  34 ) 

Donde la presión es 𝑃𝑃, ℎ es la altura, 𝜌𝜌 es la densidad, 𝑔𝑔 la gravedad y 𝑣𝑣 la velocidad. 
En caso la gravedad sea despreciada, la ecuación de Bernoulli se puede simplificar. 

𝑃𝑃 +
𝜌𝜌𝑣𝑣2

2
= 𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐 (  35 ) 

La ecuación de Bernoulli será tomada en cuenta para poder tener una idea respecto a 
la presión de la sangre y como la viscosidad conlleva a pérdidas de energía. 

2.3 Propiedades mecánicas del sistema circulatorio 

El sistema cardiovascular exhibe una gran variedad de propiedades mecánicas que 
desempeñan una función fundamental en el transporte eficiente de sangre. Estas propieda-
des, que incluyen la elasticidad de los vasos sanguíneos, la presión arterial y la contractibilidad 
del corazón, interactúan en perfecta sincronía para garantizar un excelente funcionamiento. 

2.3.1 Arterias 

2.3.1.1 Rigidez arterial. En la sección 2.1.1 de anatomía del sistema cir-
culatorio se revisó la estructura de una arteria. Siendo sus componentes principales el endo-
telio, la túnica media y la túnica externa. Ahora, desde un punto de vista mecánico los consti-
tuyentes más importantes de la arteria son la elastina y el colágeno. Los cuales están presentes 
en las capas alrededor de la arteria. Las moléculas de colágeno están presentes en la túnica 
externa, donde conforme la arteria se expande, las moléculas se extienden hasta alcanzar su 
longitud recta, momento donde se vuelven extremadamente rígidas; este comportamiento 
protege a las células musculares lisas de una sobre distensión aguda. 

Comportamiento esfuerzo- deformación en las arterias 

El comportamiento esfuerzo-deformación de una arteria se puede representar por una 
gráfica presión vs diámetro. Esto se aprecia mejor en la figura 22, donde se muestra cómo se 
comporta una arteria respecto a la presión. Si bien es cierto que el comportamiento diámetro-
presión no es lineal, en un intervalo restringido como el intervalo de la presión 80-120mmHg, 
este comportamiento se aproxima a la linealidad. 
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Figura 22 

Gráfico presión- deformación de una arteria 

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hos-

kins et al., 2017)  

La importancia de la elastina y el colágeno al comportamiento esfuerzo-deformación 
fue explorara por Roach y Burton en 1957(Hoskins et al., 2017). La figura 23 muestra un com-
portamiento esfuerzo-deformación de 3 arterias. Una de ellas pasó por un proceso químico 
para remover la elastina y solo quede colágeno, donde se puede observar una alta rigidez. 
Luego a otra muestra se le removió el colágeno para que la elastina gobierne, en este caso la 
arteria resulto muy elástica frente a ligeros cambios en el esfuerzo. Mientras que la arteria sin 
tratamiento mostró una capacidad elástica con alta resistencia. 

Figura 23 

Gráfico tensión - deformación de 3 arterias para observar efecto del 
colágeno y elastina 

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 
2017) 
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El módulo elasticidad de la elastina, colágeno y de las arterias puede ser medido, de 
hecho se conoce que el módulo elástico de la elastina es de 0.4-0.6 Mpa mientras que el colá-
geno presenta cerca de 100Mpa. Por otro lado, las arterias tienen valores entre 1-5MPa(Hos-
kins et al., 2017). 

Si bien es cierto que la arteria es una estructura multicapa y cada capa presenta distin-
tas propiedades mecánicas, para conocer el comportamiento esfuerzo-deformación no es ne-
cesario saber el módulo de elasticidad de cada capa. Se puede tomar un alcance donde se 
asuma que la arteria es homogénea y uniforme. Teniendo en cuenta que este alcance es válido 
para arterias sanas ya que la geometría puede variar en una arteria enferma. 

2.3.1.2 Formas de onda de presión y flujo en arterias. En la circulación 
sistémica, las formas de onda presión-tiempo varían dependiendo de en qué zona se encuen-
tre la arteria. Si bien es cierto que las ondas no varían mucho, si se puede apreciar cierta dife-
rencia. En la figura 24 , se tiene las ondas de velocidad tomadas usando ultrasonido Doppler y 
las ondas de presión, que van desde 80mmHg hasta 160mmHg en algunos casos. 

Figura 24 

Ondas de presión-tiempo y velocidad-tiempo en distintas partes del 
cuerpo humano 

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 
2017) 

Para tener una mejor representación, se tuvieron modelos de las ondas de presión y 
de flujo, como por ejemplo el modelo Windkessel, el cual solo consistía en 3 elementos, el 
corazón , las arterias y las arteriolas. La peculiaridad de este modelo era que no poseía periodo 
de flujo reverso. Luego tenemos modelo de propagación de onda, el cual toma en cuenta 
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cómo se comporta la arteria cuando va aumentando la presión, característica que el modelo 
Windkessel no considera. 

2.3.1.3 Flujo en las arterias. Se conoce que las principales características 
de un flujo laminar o turbulento son determinadas por el número de Reynolds. En el sistema 
arterial, el número de Reynolds promedio decrece cuanto más se aleja del corazón. Ya que los 
números de Reynolds más altos son vistos en la aorta, principalmente en la fase sistólica 
donde se presentan valores mayores que 2000 en la aorta ascendente. En lo que resta de la 
circulación arterial, el flujo es laminar en personas sanas. En el sistema circulatorio, además 
del flujo laminar y turbulento, se presenta un tercer estado llamando flujo perturbado el cual 
es relacionado con vórtices y desprendimiento de vórtices. Los vórtices son regiones de flujo 
circulante, estas regiones ocurren típicamente en la zona de baja presión de las obstrucciones 
y son una característica muy común en las enfermedades vasculares. 

Estos vórtices también pueden ocurrir en vasos sanguíneos sanos, el lugar donde re-
gularmente se presentan son en el seno carotideo, el cual es una región dilatada a la entrada 
de la arteria carótida interna y está asociada con la localización de sensores que monitorean 
la presión sanguínea en el cuerpo, el flujo perturbado puede aparecer también en aneurismas. 

Flujo axial y rotacional 

Se conoce que un flujo se convierte en axial después de cierta distancia, sin importar 
las condiciones del flujo en la entrada, mientras que el flujo en rotación es inducido por una 
curva o por las ramificaciones de las tuberías. Estos fenómenos son bien conocidos en la me-
cánica de fluidos; sin embargo, el flujo rotacional en las arterias fue descubierto recién en 
1990 utilizando tecnologías como el ultrasonido y la resonancia magnética (Hoskins et al., 
2017). Se determinó que las curvaturas y bifurcaciones en las arterias inducen el flujo rotacio-
nal; esto se origina debido a que el fluido en el centro del flujo se desplaza hacia la curva 
exterior, volviendo a lo largo de la pared hacia la curva interior, creando una doble espiral. 
Este fenómeno de flujo rotacional, que antes pasaba desapercibido, proporciona una nueva 
comprensión de la dinámica hemodinámica en arterias, afectando la distribución de la presión 
y la tensión en las paredes arteriales y tiene aplicaciones potenciales en el diagnóstico y tra-
tamiento de condiciones cardiovasculares 

Flujo completamente desarrollado y no desarrollado en las arterias 

El flujo completamente desarrollado se da en muy pocas zonas, la mayor parte  del 
flujo arterial es pulsátil, este flujo se da mientras se encuentre más cercano al corazón, du-
rante el sístole y diástole .Por lo tanto, en las arterias más grandes como la carótida, aorta o 
femoral el flujo no es completamente desarrollado. Mientras que en arterias más pequeñas 
como las del brazo o piernas si se presenta flujo completamente desarrollado. 
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2.3.1.4 Fuerza en las arterias. La pared arterial está sujeta a dos fuerzas 
de la sangre, la presión y el esfuerzo cortante; la presión sanguínea actúa sobre la pared arte-
rial y se equilibra mediante la tensión circunferencial o también llamada tensión de aro dentro 
de la propia pared. Los valores típicos de estas fuerzas en la aorta son de 90 mmHg para la 
presión, 1 Pa para el esfuerzo cortante o WSS y 12000 Pa de tensión circunferencial(Hoskins 
et al., 2017). 

La variación cíclica de la presión origina una variación cíclica en el diámetro y circunfe-
rencia de la arteria, por ende cada célula en la pared arterial es sometida a un ciclo de estira-
miento y relajación. Un ejemplo de esto es en el ciclo cardiaco donde el diámetro de la arteria 
varia un 10% a lo largo de todo el ciclo, la misma cantidad en una dirección circunferencial es 
aplicada a las células. Adicionalmente, la expansión en la dirección circunferencial es acompa-
ñada por una reducción en la dirección radial. 

Luego tenemos al esfuerzo cortante, el cual es el arrastre viscoso de la sangre sobre la 
pared y actúa sobre el plano de esta, el esfuerzo cortante varía de forma cíclica con los cam-
bios en el flujo sanguíneo durante el ciclo cardiaco. En caso el flujo promedio sea axial, enton-
ces el vector del esfuerzo cortante también será axial, en cambio, en regiones de flujo más 
complejo como bifurcaciones, el vector WSS podría tener componentes no axiales grandes. 

Si se separa una arteria del cuerpo, su longitud decrecerá un 40%, indicando que la 
arteria in vivo presenta una tensión longitudinal, es decir, se encuentra pretensada. En caso 
se corte longitudinalmente, la arteria se abrirá parcialmente, lo que evidenciaría el pretensado 
de la pared arterial desde el lumen interior hacia el exterior. Por lo tanto, las arterias siempre 
están sometidas a presión y pretensadas longitudinalmente. 

Este análisis es considerando a la arteria como un material homogéneo, sin embargo, 
en la realidad, la arteria al presentar múltiples capas conlleva a una distribución de esfuerzo 
mucho más compleja debido a las diferentes propiedades mecánicas y a la diferente cantidad 
de pretensado en cada capa(Hoskins et al., 2017) 

2.3.1.5 Esfuerzo de la pared arterial circunferencial y longitudinal. En 
el capítulo de anatomía del sistema circulatorio, se mencionó que la arteria está gobernada 
principalmente por las fibras de colágeno y la elastina, las cuales brindan la fuerza mecánica. 
Wolinsky y Glagov en 1967, determinaron la idea de una unidad laminar la cual consiste en 
músculo, elastina y colágeno. Ellos indicaron que durante el desarrollo del feto, el número de 
unidades laminares se incrementa y luego se mantiene constante después del nacimiento. 
Wolinsky y glagov estudiaron las unidades laminares de diferentes especies animales, donde 
si bien es cierto que el número de unidades laminares variaba dependiendo del animal, la 
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tensión por cada unidad laminar se mantenía similar entre especies, específicamente entre 1-

3 𝑵𝑵
𝒎𝒎

 (Hoskins et al., 2017). 

Este descubrimiento llevo a la conclusión de que el grosor de la pared arterial se ajusta 
para poder mantener el esfuerzo circunferencial en un rango muy pequeño. El engrosamiento 
de la pared arterial se produce con el aumento de las unidades laminares durante el desarrollo 
embrionario, luego del nacimiento, el engrosamiento parte de aumentar el grosor de cada 
unidad laminar y finalmente en los individuos adultos, esto se alcanza mediante el incremento 
de musculo liso.  

Se mencionó previamente que las arterias están pre estiradas,  ahí es donde se pre-
senta el esfuerzo longitudinal de pared. Las arterias están rodeadas de la túnica fibrosa ex-
terna la cual está unida con los tejidos que rodean otros órganos del cuerpo. Estos órganos 
ejercerán fuerzas en las arterias por medio de la túnica externa las cuales son conocidas como 
fuerzas de sujeción. Se conoce que el determinante de la estructura del cuerpo es el esque-
leto, por lo tanto conforme crezca el esqueleto, las arterias estarán sujetas a un mayor estira-
miento por lo que incrementaría el esfuerzo longitudinal. La respuesta de la arteria frente a 
regular el esfuerzo longitudinal es su propio alargamiento. Sin embargo, cuando una arteria 
reduce su longitud, esta no se acorta para normalizar el esfuerzo longitudinal y resulta en una 
arteria tortuosa5. 

2.3.1.6 Ley de Murray en las arterias .El sistema arteria es una red de 
ramificaciones, ya que el número de vasos se incrementa con cada ramificación y los diáme-
tros se reducen. Uno de los pioneros en investigar el diseño de las ramas fue Murray en 
1926(Hoskins et al., 2017). El dio la hipótesis que el sistema arterial está diseñado para que el 
corazón necesite el mínimo esfuerzo para poder bombear sangre a través de las arterias. De 
esta hipótesis concluyo que el diámetro 𝒅𝒅𝟏𝟏 de una arteria padre  al cubo es igual a la suma de 
los diámetros 𝒅𝒅𝟐𝟐 y 𝒅𝒅𝟑𝟑 de las arterias hijas al cubo. 

𝑑𝑑13 = 𝑑𝑑23 + 𝑑𝑑33 (  36 ) 

 

Esto es conocido como ley de Murray y es una de las bases de la estructura del sistema 
arterial. La ley de Murray también demuestra que el esfuerzo cortante promedio es constante 
en todas las arterias desde la más larga a la más pequeña. Esta ley aplica para todos los ma-
míferos, ya que básicamente tienen el mismo sistema cardiovascular. 

 

5 Enfermedad causada por la elongación de arterias, esta muestra predisposición a múltiples enfermedades arte-
riales(RESERVADOS, s. f.) 
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La demonstración de la suposición de que el esfuerzo cortante promedio es constante 
en todas las arterias se origina con la suposición de que las arterias presentan un perfil de 
velocidad parabólico, con esta hipótesis se puede obtener una ecuación que relacione la razón 
de esfuerzo cortante de la pared con el flujo y el diámetro. El flujo puede ser medido usando 
una variedad de técnicas incluyendo probetas de flujo electromagnético y termo dilución; 
mientras que el diámetro puede ser medido usando rayos x o mediciones de vasos sanguíneos 
expuestos. Una vez que la razón de esfuerzo cortante de la pared es calculada, se multiplica 
por la viscosidad para obtener el esfuerzo cortante. Diversos experimentos demuestran que 
el WSS promedio presenta un rango muy pequeño de 1-2Pa en un rango de arterias de un 
humano y un perro. Donde se concluye que la ley de Murray es acertada. Ahora, algunos es-
tudios evidenciaron lo contrario, afirmando que solo se mantenía igual un punto de inicio y 
que el WSS dependía directamente de  la forma del flujo. 

2.3.1.7 Ley de Laplace en las arterias. Se menciono previamente que la 
presión sanguínea se oponía como una tensión a la pared arterial. Esta relación entre la pre-
sión y la tensión fue investigada por el físico francés Pierre de Laplace en el siglo 18 en el 
contexto de la tensión superficial del agua(Hoskins et al., 2017). Esto se logró aproximando la 
arteria como un cilindro de pared muy fina dándonos lo que conocemos como la ley de Laplace 
como se muestra en la ecuación 37 

𝑇𝑇 = 𝑝𝑝. 𝑟𝑟 (  37 ) 

Esta ecuación establece que para una presión fija 𝑃𝑃, conforme el radio se incrementa 
la tensión también se incrementa. También podremos encontrar una formulación alternativa 
en el contexto del esfuerzo. Donde en la ecuación 38  se muestra el esfuerzo circunferencial 
𝐻𝐻 y 𝑤𝑤 como el espesor de la pared. 

𝐻𝐻 =
𝑃𝑃𝑃𝑃
𝑤𝑤

(  38 ) 

En la figura 25, podemos observar el esfuerzo en la pared arterial en función de la edad 
en la aorta. 
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Figura 25 

Grafica esfuerzo vs Edad de la aorta 

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 
2017) 

2.3.1.8 Principios de mecanotransducción. El cuerpo humano tiene la 
habilidad para responder a ciertos cambios en el medio ambiente, específicamente, cada cé-
lula del cuerpo humano es consciente de sus alrededores y responde a estos estímulos. La 
mecanotransducción es el proceso donde las fuerzas mecánicas son convertidas en un com-
portamiento biológico y viceversa. La mecanotransducción puede ser dividida en 4 procedi-
mientos. 

La mecanotransmision es cuando una fuerza es transmitida a los elementos mecano-
sensitivos de la célula, es decir, cuando las células sienten las fuerzas externas del estiramiento 
o el desplazamiento de sus componentes o de su membrana celular.

Luego continuamos con los mecanosensores, los cuales son unas unidades especializa-
das de las células para detectar cambios en el ambiente mecánico. Si son activados, los meca-
nosensores les avisa a los demás componentes de las células que se ha producido un cambio 
en el ambiente. 

Los mecanosensores son seguidos de la activación de una serie de eventos, las meca-
norespuestas, pero para que estas ocurran, la señal de aviso debe ser transferida. Para poder 
transferir la señal, se recurren a los mecanismos llamados mecanoseñalizacion, donde se divi-
den en transmisión por químicos y transmisión por el citoesqueleto; siendo la última el mé-
todo más rápido. 

Finalmente, se toma acción con la respuesta mecánica o mecanorespuesta. La mayor 
de estas reacciones involucra al núcleo de la célula o el avisar a otras células. Este último 
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proceso puede tardar de días a meses. Entre los ejemplos más destacados se tiene el engro-
samiento de la pared arterial bajo un incremento sustancial de presión sanguínea. 

2.3.2 Influencia de la presión arterial en la distensibilidad de las arterias 

La distensibilidad de las arterias es una función muy importante para el funciona-
miento óptimo del sistema circulatorio y afecta de manera significativa la salud cardiovascular, 
como se mencionó en el capítulo de anatomía del sistema circulatorio, esta habilidad permite 
a las arterias expandirse y contraerse en respuesta a las variaciones en la presión sanguínea. 

La relación que presenta la distensibilidad junto con la presión arterial es vital para la 
regulación del flujo de sangre y presión sanguínea. Cuando la presión arterial aumenta, las 
arterias deben tener la capacidad de expansión suficiente para recibir el flujo sanguíneo adi-
cional y poder mantener la presión dentro de limites seguros. Esto no se podría dar sin la 
distensibilidad arterial.(Laurent et al., 2006) 

2.4 Propiedades físicas del sistema circulatorio 

Es importante destacar que el sistema circulatorio requiere de múltiples tejidos y ca-
pacidades para ejecutar sus funciones lo mejor posible, habiendo visto cómo se comporta el 
sistema circulatorio de forma mecánica, veremos el comportamiento físico, donde se tiene 
como protagonista a la sangre, es decir, como las leyes de la física gobiernan el flujo de la 
sangre a través de los vasos sanguíneos. Para poder simplificarlo, se suele representar los va-
sos sanguíneos como tubos. Donde un ejemplo sería el flujo laminar a través de un tubo rígido, 
o como afecta la resistencia vascular al flujo.

2.4.1 Flujo sanguíneo y su relación con la presión y resistencia 

 El flujo sanguíneo está muy relacionado con la presión y resistencia vascular, mientras 
que la presión sanguínea es la fuerza ejercida por el fluido hacia la pared de los vasos sanguí-
neos o las cámaras del corazón, la resistencia es la oposición que tiene el flujo sanguíneo, ya 
sea por tu viscosidad o longitud y diámetro del vaso sanguíneo. Estas variables determinaran 
cómo se comporta el flujo sanguíneo en determinadas zonas. 

2.4.2 Ley de Poiseuille y su aplicación en el estudio del flujo sanguíneo 

Para el estudio del flujo sanguíneo, se tomaron ciertas condiciones para que la ecua-
ción de Poiseuille pueda aplicarse y poder de alguna forma simplificar el estudio. Las condi-
ciones son  las siguientes. 

El líquido debe ser homogéneo y su viscosidad constante; nosotros sabemos que la 
sangre es una suspensión de partículas, sin embargo,  en tubos donde el diámetro interno es 
largo es comparación con el tamaño de los glóbulos rojos, este se comporta como un líquido 
newtoniano. Caso contrario con los vasos con radio interno menor a 0.5 mm donde ocurren 
cambios en la viscosidad. Esto es importante en el estudio de vasos sanguíneos pequeños 
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como los capilares. Para las arterias y venas, nuestra sangre es considerada homogénea y con 
una viscosidad independiente del gradiente de velocidad. 

Luego tenemos que el líquido no resbala con la pared; donde esta hipótesis establece 
que la velocidad es 0 en la pared del vaso sanguíneo. Esto se asume para poder validar nuestra 
ecuación de Poiseuille ya que debido al encubrimiento endotelial, los vasos sanguíneos pre-
sentan una región que tiene velocidad diferente a 0 en su pared, característica que no suele 
ser considerada para los modelos calculados. 

Luego se tiene que el flujo es laminar; esto no se puede aplicar en los vasos sanguíneos 
más grandes donde además de tener un flujo pulsátil, se presenta un flujo turbulento. Por lo 
tanto solo se podría aplicar la ecuación de Poiseuille en zonas donde el flujo es lo suficiente 
mente constante para poder aplicarla. De esta condición va de la mano que el caudal debe ser 
constante y no debe estar condicionado a la aceleración o desaceleración, ya que si la veloci-
dad es alterada, el gradiente de presión es utilizado en parte para la energía cinética del lí-
quido, por lo que no aplicaría la ecuación de Poiseuille. Las arterias grandes y las venas intra-
torácicas son algunas donde se presenta flujo pulsátil por lo que no aplicaría.(Trivedy et al., 
2016). 

Adicionalmente, una condición es que el tubo o vaso de estudio tiene que ser largo en 
comparación con la región estudiada. Esto se debe a que en la entrada del vaso, el flujo aún 
no tiene establecido su perfil de velocidad parabólico característico de flujo laminar. La dis-
tancia requerida para establecer esta forma constante de flujo se llama distancia de entrada 
y en esta, la ecuación de Poiseuille no aplica. Por lo que se puede aplicar después de esta 
distancia. 

Otra condición que tomar en cuenta es que el tubo tenga una forma cilíndrica. Dentro 
de esta hipótesis se tienen dos disposiciones. La sección transversal del tubo debe ser circular 
y las paredes del vaso deben ser paralelas.  Si bien es cierto la mayoría de los vasos sanguíneos 
cumplen con esta condición, algunos como la vena yugular, presenta una sección transversal 
plana, por lo que la ecuación de Poiseuille no aplicaría. 

Finalmente, la última condición para poder aplicar la ecuación de Poiseuille seria que 
el vaso debe ser rígido e invariable con la presión interna; ya que se conoce que los vasos 
sanguíneos son estructuras viscoelásticas y su diámetro está en función de la presión sanguí-
nea, el flujo no estará determinado solamente por el gradiente de presión. Por lo que se con-
sidera el radio del vaso constante a lo largo de toda su longitud. Ya que si los vasos deforma-
bles no presentan un flujo totalmente desarrollado. 

2.4.3 Factores que afectan la resistencia vascular periférica 

Para poder establecer la ecuación de Poiseuille en cualquier arteria deseada, es nece-
sario tener las dimensiones de las arterias. Cuando nosotros consideramos el sistema 
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circulatorio entero del cuerpo humano, no poseemos esta información, por lo que utilizamos 
la formula mostrada en la ecuación 39 para simplificar el cálculo. 

𝑃𝑃1 − 𝑃𝑃2 = 𝑅𝑅𝑠𝑠𝑄𝑄 = 𝑟𝑟𝑠𝑠𝑉𝑉 (  39 ) 

 

La ecuación, viene de la analogía de la ley de ohm, en términos donde 𝑅𝑅𝑠𝑠 o 𝑟𝑟𝑠𝑠 son 
llamados resistencias del fluido o resistencias vasculares gracias a que el gradiente de presión 
es análogo al diferencial de potencial y el flujo sanguíneo con la corriente. El cálculo del flujo 
volumétrico es comúnmente calculado con la resistencia vascular. 

Como se mencionó, la ecuación de Poiseuille solo aplica con flujo continuo, el cual sería 
equivalente a corriente directa. Por lo tanto, en regiones donde las arterias poseen flujo pul-
sátil, esto no se podría aplicar. Sin embargo, el flujo arterial pulsátil posee un componente de 
flujo continuo, el flujo promedio, permitiendo aplicar la analogía de corriente directa utili-
zando este componente. Adicionalmente, para la relación presión-flujo de un flujo oscilatorio, 
utilizando el concepto de corriente alterna, se aplica la impedancia vascular. 

La resistencia vascular puede ser expresada utilizando las ecuaciones 40 y 41 ; donde 
la longitud  y la viscosidad serian virtualmente constantes; por lo que la resistencia vascular 
principalmente dependería del radio de los vasos sanguíneos y del hematocrito sistémico. 

𝑅𝑅𝑠𝑠 =
8𝜇𝜇𝜇𝜇
𝜋𝜋𝑅𝑅4

 (  40 ) 

 

𝑟𝑟𝑠𝑠 =
8𝜇𝜇𝜇𝜇
𝑅𝑅2

 (  41 ) 

 

 Como la resistencia vascular es proporcional a la caída de la presión promedio, se con-
sidera que las arteriolas son donde se controla la resistencia ya que en esta región es donde 
se produce la mayor variación de presión. 

Usualmente se ha confundido la resistencia arterial con la resistencia periférica, siendo 
conceptos diferentes. El concepto de resistencia periférica se podría considerar como la divi-
sión entren la presión aortica promedio y el gasto o flujo cardiaco. Esta ecuación se podría 
considerar para tanto el sistema entero como algunas regiones específicas. 

𝑅𝑅𝑠𝑠 =
𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀

𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔
 (  42 ) 
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Las unidades de la resistencia periférica por algunos autores es la PRU o también lla-
mada unidad de resistencia periférica; siendo sus dimensiones mmHg/mL/min. Mientras que 

para otros autores las unidades correspondientes son 𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑−𝑠𝑠
𝑐𝑐𝑚𝑚5  para flujo volumétrico y 𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑𝑑−𝑠𝑠

𝑐𝑐𝑚𝑚3  

para velocidad de flujo.(Trivedy et al., 2016) 

2.5 Aneurisma aórtico abdominal 

Un Aneurisma es una dilatación patológica de una parte de cualquier vaso sanguíneo. 
Normalmente se produce a nivel arterial, es decir, las paredes arteriales suelen presentar esta 
debilidad. Esto se debe a que la presión sanguínea en las arterias es mucho mayor que en las 
venas. se pueden presentar dos tipos de aneurismas, los aneurismas verdaderos y los pseu-
doaneurismas. 

En los aneurismas verdaderos, todas las capas del vaso sanguíneo se dilatan. Estos 
aneurismas forman una protuberancia simétrica en ambos lados del vaso sanguíneo, llamán-
dose aneurismas fusiformes.  

 

Por el otro lado, existen aneurismas de forma asimétrica, por un solo lado del vaso 
sanguíneo, esto sucede ya sea porque un lado tuvo que soportar una mayor presión sanguínea 
o simplemente fue más débil. estos pueden ser llamados aneurismas “seculares” o de baya. 

También podemos clasificarlos según su localización, aquí se encuentran 4 grandes cla-
ses, los aneurismas colocados en la aorta torácica, los de disección aortica, los aneurismas 
cerebrales y los localizados en la arteria aorta abdominal, siendo este donde se encuentra la 
mayoría.  

En cuento a clasificación según su tamaño, se clasifican del siguiente modo aneurismas 
pequeños (menos de 11 milímetros de diámetro), aneurismas grandes (entre 11 y 25 milíme-
tros de diámetro) y aneurismas gigantes (más de 25 milímetros de diámetro). Cabe destacar 
que los aneurismas tienden a crecer una media de 3-6 milímetros al año. (Fernández A. L., 
2017) 

Finalmente tenemos a los pseudoaneurismas, llamados falsos aneurismas en el sentido 
que no son aneurismas, ya que son provocados por un pequeño orificio en el vaso sanguíneo, 
lo cual hace que la sangre gotee y se estanque en los tejidos. 

2.5.1 Definición y clasificación de los aneurismas aórticos abdominales 

Los aneurismas generalmente suceden en la arteria aorta. La arteria aorta es el con-
ducto a través del cual la sangre expulsada por el ventrículo izquierdo es distribuida del árbol 
arterial general (Fernández A. L., 2017). La aorta es la arteria principal y sale del corazón con 
toda la sangre que se va a distribuir a todo el cuerpo humano. 
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La aorta se divide en dos grandes tramos: torácica y abdominal.  A su vez, la aorta 
torácica se subdivide en aorta ascendente, cayado o arco aórtico, y aorta descendente. que 
empieza después de la salida de la arteria subclavia (debajo de la clavícula). 

Hay diversas razones por las cuales se puede dar este cambio físico en el diámetro 
aórtico. Se considera que existe un aneurisma, si este se ha dilatado 1.5 veces su tamaño nor-
mal. si se logra esta dilatación, la pared aortica se debilita y la presión en su interior genera 
una expansión que pude causar su ruptura, causando gran dolor y una gran hemorragia.  

La aorta en personas jóvenes y sansas tienen una muy buena elasticidad, en compara-
ción con la de individuos de edad superior a 50 años, y más aún, si se compara con personas 
que tienen enfermedades preexistentes tales como la diabetes o la hipertensión. En estos ca-
sos, las arterias pierden elasticidad y se tornan duras y rígidas, hecho que favoreces a la dila-
tación. 

Dentro de los aneurismas en la arteria aorta el 60% se dan en la zona abdominal, zona 
en la cual estaremos centrados. 

El aneurisma aórtico abdominal (AAA) es una patología que se está presentando cada 
vez más. Basados en un diámetro máximo de 2.1 cm de la aorta infra renal en individuos Sanos, 
un AAA está presente cuando el diámetro de la dilatación aortica excede de 3cm (Fernández 
A. L., 2017). 

La aorta abdominal debe mantener la enorme carga impuesta por la presión arterial 
durante toda la vida y si se debilita produce una dilatación aneurismática gradual a lo largo de 
los años.  

La patogénesis del AAA involucra una compleja interacción de factores que suceden 
durante varios años, que van debilitando la pared arterial e incrementa la carga que soporta. 
La pared aortica presenta dos elementos estructurales importantes, estos son la elastina y la 
colágena, que en unión con las células del músculo liso forman múltiples laminas elásticas 
concéntricas que constituyen la unidad básica estructural de la pared de aorta. 

La elastina es el principal elemento de soporte de presión en condiciones normales, 
con la colágena como un fuerte. entre los factores que debilitan la pared aortica se encuentran 
los factores genéticos, aterosclerosis, hábito tabáquico y una respuesta inflamatoria alterada. 

2.5.2 Epidemiologia y factores de riesgos asociados 

Se conoce que el aneurisma aórtico abdominal representa un problema de salud pú-
blica muy grande, teniendo una ocurrencia entre 1.3-12.5% en hombres y  entre 0-5.2% en 
mujeres. En las mujeres suele aparecer 10 años más tarde que en los hombres. La tasa de 
mortalidad es muy alta, entre el 60% y 80%, por lo que un diagnóstico temprano y un trata-
miento antes de la ruptura es de vital importancia.(Altobelli et al., 2018) 
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Entre los factores de riesgo asociados al AAA se tienen, la edad, el género , la hiperten-
sión, el historial médico familiar y enfermedades de la arteria coronaria. Cabe resaltar, que si 
bien la diabetes es un factor de riesgo de muchas enfermedades cardiovasculares, esta condi-
ción no es un factor de riesgo para el AAA. Esta evidencia esta posiblemente asociada al tra-
tamiento de diabetes con metformina(Altobelli et al., 2018). 

Se puede destacar, que los factores de riesgo más comunes del aneurisma aórtico ab-
dominal están fuertemente asociados con un estilo de vida muy malo, como el fumar, tener 
una mala dieta y la ausencia de ejercicio. Lo que conlleva a establecer, que el tener una buena 
dieta y realizar ejercicio regularmente, reduce los riegos de formación de un AAA. Aun así, 
tener en cuenta que género y el historial médico familiar son factores que no se pueden re-
ducir y/o eliminar. 

2.5.3 Mecanismos subyacentes a la formación de un aneurisma 

Lo que provoca un aneurisma es la dilatación de la pared de un vaso sanguíneo, por lo 
tanto, cualquier evento que haga que la pared se dilate puede provocar un aneurisma. Dentro 
de las posibles causas de la dilatación de la pared sanguínea, se tiene 5 causas que destacan, 
estas son. 

 

La primera seria las Infecciones bacterianas, especialmente aquellas que afectan direc-
tamente a las arterias, ocasionando el debilitamiento de la pared arterial, aumentando el 
riesgo de formación de aneurismas. Uno de los ejemplos más comunes es la endocarditis in-
fecciosa, una infección que puede dañar las válvulas cardiacas y las arterias.(Hoen & Duval, 
2013). 

Adicionalmente, una posible causa es la Aterosclerosis, la cual es una enfermedad 
donde se acumula grasa, colesterol y otros materiales en las paredes de la arteria, formando 
placas que debilitan la pared arterial y aumentan el riesgo de aneurismas. Esta causa es más 
común en las arterias aorticas. (Libby et al., 2009). 

Luego, otra posible causa es la hipertensión, enfermedad muy común hoy en día, sobre 
todo en adultos mayores, esta condición genera una tensión constante en las paredes arteria-
les, lo que eventualmente puede llevar a un debilitamiento de las paredes y la formación de 
aneurismas, en especial en la aorta. Esta enfermedad si no es controlada se considera un fac-
tor de riesgo elevado.(Chobanian et al., 2003).  

Otra causa posible es la sífilis, un tipo de infección bacteriana de transmisión sexual, 
que si se deja prosperar, puede afectar las arterias y causar inflamación en las paredes arte-
riales. Esto puede llevar a la formación de aneurismas sifilíticos.(Coleman et al., 2017) 

Finalmente, una causa posible son los trastornos genéticos, como el síndrome de Mar-
fan o el síndrome de Ehlers-Danlos, los cuales pueden afectar la calidad y la resistencia de los 
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tejidos conectivos en el cuerpo, incluyendo las paredes arteriales. Aumentando la posibilidad 
de la formación de aneurismas.(Dietz et al., 1991)  

Los aneurismas intactos no suelen presentar problemas y no provocan ningún síntoma. 
generalmente porque la mayor preocupación es cuando el aneurisma se rompe. por lo tanto, 
los síntomas dependen del tipo de aneurisma y de su ubicación y se deben a la presión que un 
aneurisma ejerce sobre las diversas partes del organismo. 

Si se produce una ruptura aortica, puede causar dolor intenso y repentino. El dolor se 
siente principalmente en el pecho, pero puede irradiarse a la espalda u omóplatos. otro pro-
blema que podría causar seria, la obstaculización del buen funcionamiento del corazón al lle-
nar el espacio pericárdico con sangre, lo cual se le denomina un “taponamiento cardiaco” 

 

2.6 Biomecánica de los aneurismas 

Los aneurismas tienden a seguir creciendo conforme pase el tiempo, esto está asociada 
al debilitamiento progresivo de la pared arterial a través de la perdida de elastina con la sub-
secuente remodelación de la pared para poder regular las fuerzas que soporta la misma. Esto 
se mantiene en constante cambio hasta que el esfuerzo sobrepasa la resistencia de la pared y 
esta se rompe. Esto conlleva a comprender como funcionan los aneurismas y cómo se com-
portan los esfuerzos y los componentes que lo rodean. 

2.6.1 Influencia de la presión y la elasticidad arteriales en el desarrollo de aneurismas 

Se ha demostrado que el flujo sanguíneo juega un rol muy importante en la creación 
de aneurismas, ya que dependiendo de cómo se comporta el flujo, su velocidad y el esfuerzo 
que genera a la pared arterial; puede afectar de manera significativa a la arteria(Liepsch, 
2002). 

La presión alta o hipertensión puede llevar a la creación del aneurisma, ya que al tener 
un mayor esfuerzo constantemente, puede debilitar la pared arterial hasta su ruptura, adicio-
nalmente la elasticidad es otro factor por tomar en cuenta ya que conforme avanzan la edad 
de las personas, se va perdiendo elasticidad en las arterias, impidiendo un correcto funciona-
miento de estas por lo que puede derivar de igual manera en una deformación de la pared 
arterial y por ende un aneurisma. 

Estos factores se deben tener en cuenta debido a como se debe tratar el aneurisma o 
que pasos debe seguir el personal médico para evitar rupturas forzadas o una mala operación 
del aneurisma. 

2.6.2 Tensión de pared y estrés en la pared aortica 

Una manera simple de entender la mecánica del aneurisma es utilizando la ley de 
Laplace para describir la tensión en la pared como un cilindro de pared fina y una esfera de 
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pared fina dependiendo de la ecuación a utilizar; donde las ecuaciones 43 y 44  , muestran 
que la tensión 𝑇𝑇 aumenta con el diámetro 𝑑𝑑. 

𝑇𝑇 =
𝑃𝑃𝑃𝑃
2

(  43 ) 

𝑇𝑇 =
𝑃𝑃𝑃𝑃
4

(  44 ) 

Sin embargo, es más común utilizar el esfuerzo circunferencial 𝐻𝐻 mas que la tensión, 
al menos en la biomecánica. En las ecuaciones 45 y 46 se utilizan para una esfera de pared 
delgada y para un cilindro de pared delgada, respectivamente. Donde 𝑤𝑤 es el grosor de la 
pared. 

𝐻𝐻 =
𝑃𝑃𝑃𝑃
4𝑤𝑤

(  45 ) 

𝐻𝐻 =
𝑃𝑃𝑃𝑃
2𝑤𝑤

(  46 ) 

Mientras que la arteria es considerada como un cilindro de pared delgada, un aneu-
risma sacular se asemeja a una esfera y un aneurisma fusiforme tiene la forma entre un cilin-
dro y una esfera. Estas ecuaciones sugieren que conforme aumente el diámetro del aneu-
risma, el esfuerzo circunferencial aumenta y por ende, el riesgo de ruptura también. Es por tal 
motivo que actualmente la medición del diámetro es el método más común para evaluar el 
riesgo de ruptura de aneurismas. 

En la práctica hay algunas limitaciones para las consideraciones mencionadas. Ya que 
las arterias no son solo tubos que se ajustan a los esfuerzos. En la práctica esto involucraría 
cambios en el grosor de la pared conforme crece el aneurisma. La ruptura representa la falla 
mecánica de los tejidos donde el esfuerzo circunferencial excede a la resistencia del tejido 
mismo. La resistencia del tejido dependerá de su composición local que podría variar depen-
diendo donde se encuentre localizada en la pared. Los aneurismas en la práctica presentan 
una geometría muy compleja la cual no corresponde ni a un cilindro ni a una esfera. Por lo 
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tanto, para poder realizar una evaluación de ruptura se necesitan considerar todos estos fac-
tores, por lo que un modelado especifico por paciente sería lo ideal. 

2.7 Diagnóstico y tratamiento de los aneurismas aórticos abdominales 

2.7.1 Métodos de diagnostico 

Los aneurismas pueden detectarse durante una exploración física, con radiografías bá-
sicas de tórax o abdomen, o utilizando ultrasonido. Pueden determinarse el tamaño y la ubi-
cación mediante ecocardiografía o técnicas de imagenología radiológica, tales como la arte-
riográfica, la resonancia magnética y la tomografía computada. 

Con todo lo comentado, existe una gran necesidad de encontrar distintos métodos 
para ayudar a detectar y predecir la ruptura de un aneurisma aórtico abdominal, ya que algu-
nos métodos no son lo suficiente fiables o son prometedores, pero les falta más investigación. 
algunos son los siguientes:   

Método del máximo diámetro del AAA: El método más utilizado es el de monitoreo del 
diámetro del aneurisma, si el diámetro es menor a 5.5 centímetros, entonces esta fuera de 
peligro y no se opera. sin embargo, con el paso del tiemplo se ha demostrado que un aneu-
risma puede romperse por debajo de los 5.5 centímetros de diámetro. 

Método del índice de riesgo: Este método desarrollado en 2014 pretende evaluar el 
riesgo de ruptura mediante un indicador numérico, evaluando factores geométricos y estruc-
turales. este indicador se le nombro IR(t), y se basa en obtener ciertos factores biomecánicos 
personalizados para así obtener un resultado. 

Método morfológico: Este estudio realizado en 2015 tiene como objetivo comprender 
como los factores hemodinámicos en el interior del saco aneurismático y la morfología de los 
AAA están asociados al riesgo de rotura. (Fernández A. L., 2017) 

Método de la tasa de expansión : Este método consiste en controlar la tasa de expan-
sión media del aneurisma (Lederle F.A, 2002). 

Método de la máxima tensión : Este método pretende relacionar el riesgo de rotura 
con la tensión que sufre la pared aortica. este se basa en la ley de Laplace. Este se analiza 
dependiendo si las tensiones superan la admisible, este método se suele usar con otros ya que 
hay otros factores biomecánicos que gobiernan el comportamiento de los aneurismas. 

2.7.2 Opciones de tratamiento 

Mayormente se trata de controlar periódicamente el aneurisma, o tratarla con medi-
camentes que reduzcan la presión sobre la pared sanguínea. o también se puede operar siem-
pre y cuando no sea muy riesgosa. Si hay una ruptura, se opera inmediatamente. Algunos 
tratamientos son los siguientes: 



71 

Observación atenta: En algunos casos, los aneurismas abdominales pequeños pueden 
ser observados de cerca sin necesidad de tratamiento. Esto se aplica a los aneurismas que 
miden menos de 5 centímetros de diámetro y tienen un bajo riesgo de ruptura. Los pacientes 
con aneurismas abdominales observados de cerca deben someterse a exámenes de imágenes 
regulares para controlar el tamaño y la forma del aneurisma. 

Reparación endovascular: La reparación endovascular es un procedimiento mínima-
mente invasivo que se utiliza para reparar aneurismas abdominales. El procedimiento se rea-
liza insertando un catéter en una arteria en la pierna o el brazo y guiándolo hasta el aneurisma. 
Luego, se inserta un dispositivo en el catéter para sellar el aneurisma. 

La reparación endovascular es una opción de tratamiento viable para la mayoría de los 
aneurismas abdominales. El procedimiento es menos invasivo que la cirugía abierta y tiene un 
tiempo de recuperación más corto. 

Reparación con cirugía abierta: La reparación con cirugía abierta es un procedimiento 
quirúrgico que se utiliza para reparar aneurismas abdominales. El procedimiento se realiza 
realizando una incisión en el abdomen y reemplazando la sección debilitada de la aorta con 
un injerto(Antoniou et al., 2020). 

La reparación con cirugía abierta es una opción de tratamiento viable para los aneuris-
mas abdominales que son demasiado grandes o complejos para la reparación endovascular. 
El procedimiento es más invasivo que la reparación endovascular y tiene un tiempo de recu-
peración más largo 

2.8 Modelación y simulación numérica del flujo en el sistema cardiovascular 

La modelación y simulación del sistema cardiovascular, incorpora la representación de 
los fundamentos mecánicos y físicos del sistema cardiovascular, permitiendo la determinación 
de características importantes, necesarias para capturar la información relevante para el pro-
blema. 

Un modelo es una versión simplificada de la realidad diseñada para resolver una pre-
gunta o problema en específico. En el ámbito del sistema circulatorio, se consideran múltiples 
preguntas como; cual sería la distribución de presión y flujo en el sistema circulatorio y como 
se comportaría el flujo sanguíneo frente a diferentes estados de la actividad física, cuál sería 
la carga del corazón en un estado fisiológico específico, etc. 

El objetivo de un modelo puede ser categorizado en diagnóstico o predictivo. Donde 
los modelos de diagnóstico buscan cuantificar una característica del sistema que determina la 
salud actual o la enfermedad. Mientras que un modelo predictivo busca predecir como la sa-
lud o la enfermedad podría evolucionar en el futuro. Permitiendo actuar temprano y poder 
evitar casos críticos. 
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Cuando se habla de la complejidad del modelo, se debe tener en cuenta las necesida-
des del problema o pregunta que debemos resolver, debido a que un modelo complejo podría 
requerir múltiples parámetros y un alto coste computacional. O en todo caso un modelo sim-
ple puede no describir las características específicas como se necesite; por ende es bueno 
siempre encontrar un equilibrio y definir adecuadamente los objetivos del modelo. 

2.8.1 SimVascular 

SimVascular es un paquete de software open-source, el cual abarca el modelado car-
diovascular y la simulación desde la segmentación de imágenes médicas, permitiendo el di-
seño tridimensional sólido y generación de malla; de manera personalizada para cada pa-
ciente y su posterior análisis (Lan et al., 2018) . SimVascular es utilizado de gran manera para 
la ciencia cardiovascular básica y la investigación clínica. Su objetivo es remplazar los softwa-
res comerciales con alternativas open-source y agregar una mejor funcionalidad para el mo-
delado multiescala, la simulación fluida–estructura o FSI y las operaciones de modelado só-
lido. 

El proyecto de SimVascular se originó a partir de un entorno de software interno y fue 
lanzado públicamente por el laboratorio de Charles Taylor en Stanford en 2007 (Lan et al., 
2018), sin embargo, en aquel entonces, SimVascular requería 3 componentes comerciales 
para el modelado, mallado y simulación ; agregando la falta de mejora continua, manteni-
miento y soporte de usuario después del lanzamiento, disuadió a la aceptación por parte de 
los usuarios. Para poder superar estos obstáculos, el equipo de SimVascular relanzó el pro-
yecto en 2013, implementando alternativas open-source para todos los componentes comer-
ciales, es entonces cuando SimVascular fue desplegado como un paquete de software open-
source. Adicionalmente, se adicionaron capacidades como el modelado discreto, la interac-
ción fluido-estructura con propiedades de pared variables, condiciones de frontera acopladas 
con redes de parámetros de bucle cerrado, compatibilidad entre sistemas como Windows o 
Linux y un sistema de compilación unificado, permitiendo que SimVascular sea cada vez más 
completo. 

Actualmente SimVascular presenta una arquitectura multicapa de múltiples compo-
nentes , tal y como se muestra en la figura 26; esta arquitectura presenta 3 partes; la aplica-
ción principal, los solucionadores o solvers en inglés y los modelos opcionales. La aplicación 
principal presenta múltiples capas y corren en los tres sistemas operativos más usados del 
mundo ( Windows, Mac OS X y Linux). Su arquitectura presenta dos capas distintas para la 
interacción de usuario y la del procesamiento de data. La capa de interacción está orientada 
a objetos y evita el acoplamiento innecesario con la capa de procesamiento de data. 
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  Figura 26 

 Distribución de los componentes de SimVascular 

  Nota. Adaptado de “SimVascular”(Lan et al., 2018) 

La capa de interacción provee una GUI6, la cual conecta las funciones básicas con el 
interfaz de usuario, habilitado por ‘ Medical Imaging Interaction Toolkit (MITK)7’ y utiliza el 
‘Common Toolkit (CTK)8’ marco de plugin ; permitiendo a los desarrolladores y usuarios sus 
plugins personalizados. Cuando se lanza la aplicación, la capa de interacción carga los plugins 
de SimVascular y de MITK; estos plugins contienen las herramientas para todo el proceso de 
modelado incluyendo la visualización de imagen y el procesado, la segmentación 2D y 3D, 
modelado, mallado y simulación. 

Múltiples tipos de data, incluyendo imágenes, paths, segmentaciones, modelos geo-
métricos, mallas no estructuradas y resultados de simulación están involucradas en la mode-
lización y simulación cardiovascular. Además, un numero de opciones y parámetros son usa-
dos para manipular y crear más data. Para poder lidiar con data tan compleja,  se presentan 
los módulos centrales que definen los tipos de datos y de parámetros, permitiendo su clasifi-
cación y almacenamiento en seis clases de datos principales; svPath, svContourGroup, svSeg-
mentation3D, svModel, svMesh y svSimulationJob. Para poder utilizar esta data, los módulos 
centrales utilizan paquetes externos open-source como ‘Visualization Toolkit (VTK9)’ y ‘Vascu-
lar modeling Toolkit (VMTK10)’  para visualización y modelado de las imágenes médicas; ‘In-
sight Segmentation and registration Toolkit (ITK11)’ y ‘Grassroots DICOM (GDCM12)’  para la 

6 Interfaz gráfica de usuario  

7 http://www.mitk.org/ 

8 http://www.commontk.org/ 

9 http://www.vtk.org/ 

10 http://www.vmtk.org/ 

11 http://www.itk.org/ 

12 http://gdcm.sourceforge.net/ 
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entrada y procesamiento de imágenes; ‘OpenCASCADE13’ para modelos CAD y finalmente, ‘Te-
trahedral Mesh Generator (TetGen14)’  y ‘Mmg (Mesh Modification and Generation15)’ para 
mallado de volumen y de superficie. 

El solucionador que tiene SimVascular utiliza el método de los elementos finitos para 
resolver la forma newtoniana e incompresible de las ecuaciones de Navier-Stokes, con inter-
acción fluido-estructura basada en el método de momento acoplado. Los módulos del Solver 
incluyen 3 programas ejecutables independientes, svPre, svSolver y svPost; los cuales son uti-
lizados como programas externos para preparar y correr simulaciones de flujo sanguíneo y 
post procesar los resultados para un posterior análisis. 

El modelado en SimVascular empieza con el procesado de las imágenes y la segmenta-
ción, para luego simular y post procesar los resultados. Los datos de imágenes médicas están 
definidos por una cuadrícula estructurada en 3D con valores de intensidad para vóxeles indi-
viduales, donde los diferentes órganos y tejidos en la imagen tienen valores distintos de in-
tensidad.  Imágenes en diferentes formatos pueden ser subidas, incluyendo VTK, MetaImage, 
raw, NRRD, NIFTI y DICOM(Lan et al., 2018). Adicionalmente, SimVascular presenta herra-
mientas de procesado de imágenes básicas  tales como filtros u operaciones aritméticas. Ade-
más, presenta una opción como el renderizado volumétrico de imagen, lo que permite obser-
var la imagen en 3D previa al modelado. 

Luego tenemos el proceso de paths16, el cual inicia creando rutas a lo largo de los vasos 
sanguíneos de interés; SimVascular nos permite crear modelos usando segmentación 2D o 
segmentación directa 3D. Cuando se realiza una segmentación 2D, las rutas son utilizadas para 
reconstruir la imagen en una ventana transversal llamada probeta de intensidad que se puede 
mover a lo largo de la ruta del vaso sanguíneo. En caso de una segmentación directa 3D, las 
rutas no son necesarias sin embargo pueden ser usadas para ayudar a inicializar las regiones 
crecientes (Updegrove et al., 2017) 

Luego de crear las rutas, se procede a realizar la segmentación; este es el paso donde 
obtenemos la forma de los vasos sanguíneos a lo largo de la ruta. Para el caso de la segmen-
tación 2D, se crea una serie de segmentaciones a lo largo del camino trazado que delimitará 
las fronteras del modelo. De manera alternativa, para la funcionalidad de segmentación di-
recta 3D, se provee a la posición deseada semillas de superficie o esferas que se expandirán, 
fusionarán y transformar en un espacio 3D para llenar las fronteras de los modelos(Updegrove 
et al., 2017). 

13 http://www.opencascade.com/ 

14 http://wias-berlin.de/software/tetgen 

15 http://www.mmgtools.org/ 

16 Se utilizara el termino paths debido a que no tiene una traducción clara al español. 
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Después de la segmentación de la imagen, se puede generar un modelo sólido.  Las 
segmentaciones se unen entre sí para formar juntas el modelo completo. Las caras del modelo 
solido son especificadas para establecer las condiciones de frontera. Adicionalmente se puede 
mejorar ciertas caras del modelo para el mallado. 

Una vez obtenido el modelo sólido, se procede a crear una malla volumétrica del 
mismo. SimVascular permite la construcción de mallas tetraédricas no estructuradas, así como 
funciones avanzadas de mallado, como el mallado de capa límite, el mallado basado en el 
radio, el refinamiento de malla local y el mallado adaptativo. 

Finalmente, con el mallado hecho, se realiza el proceso de simulación. SimVascular 
permite asignar las condiciones de frontera, las propiedades del material y los parámetros 
para el Solver. La simulación se puede correr de formar serial o en paralelo. 

2.8.1.1 Creación del modelo computacional. El proceso de segmentación resulta de
manera indirecta en una representación del dominio del flujo sanguíneo. Este forma de 
modelar con segmentaciones, empezó con un software llamado Geodesic, el cual fue 
utilizado previo a la creación de SimVascular(N. Wilson et al., 2001).La segmentación marca 
el inicio para poder construir un modelo sólido, el cual puede ser presentado como una 
superficie triangulada o un modelo CAD analítico. SimVascular admite cuatro distintos enfo-
ques de modelado sólido, estos son: PolyData, OpenCASCADE, Parasolid y Discrete. 

PolyData es el paquete de modelado solido más extenso en SimVascular, ya que com-
bina procedimientos con filtros disponibles en VTK y VMTK. El núcleo de PolyData provee múl-
tiples maneras de crear y manipular una geometría, además, es el primero en utilizarse para 
segmentaciones 2D. Los splines que se forman a lo largo de la longitud del vaso sanguíneo que 
conectan las segmentaciones 2D, es remuestreado a un especifico número de puntos, y luego 
conectado y triangulado para formar una superficie completa PolyData(UPDEGROVE et al., 
2017). Debido a que el modelo PolyData es una superficie triangulada no estructurada, mode-
los discretos generados en otro programa de segmentación como en formato STL pueden ser 
importados en SimVascular como un modelo PolyData. Después de importar, uno puede iden-
tificar caras del modelo discreto y realizar el mismo número de operaciones disponibles para 
los modelos creados en SimVascular. 

Luego tenemos el paquete de modelado OpenCASCADE, el cual provee una funciona-
lidad de modelado solido 3D encontrada en la mayoría de los softwares CAD. En caso se utilice 
este paquete, uno puede utilizar a SimVascular para crear un modelo CAD, convirtiendo las 
segmentaciones 2D en una superficie B-Spline racional no uniforme o llamada por sus siglas 
NURBS. Si se toma en cuenta como una superficie analítica, aquel model encajaría bien con 
los procedimientos CAD estándar como el cortado, doblez u operaciones booleanas; uno 
puede encontrar estas funciones en la consola de SimVascular. Adicionalmente se tiene el 
plugin de Parasolid, el cual es un paquete de modelado solido utilizado en SolidWorks. 
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Funciona de manera similar a OpenCASCADE, solo que Parasolid es reconocido por ser más 
robusto. 

Finalmente tenemos al paquete de modelado llamado Discrete, este plugin opcional 
provee una manera simple de representar una superficie PolyData como un modelo usable 
para el mesher comercial de SimVascular, MeshSim. 

Una vez se tiene creado el modelo, las caras del model son etiquetadas con un nombre 
especificado por el usuario y un identificado. Estos identificadores o ModelFaceID pueden ser 
usados después para especificar condiciones de frontera o propiedades de material en los 
pasos de la simulación. 

 2.8.1.2 Mallado. Luego de la construcción del modelo sólido, el paso a seguir para 
una correcta simulación en SimVascular es el discretizado del dominio volumé-trico a 
través de la generación de la malla. En un inicio, los paquetes de mallado más robustos 
eran provenientes de licencias comerciales, sin embargo, hoy en día herramientas de ma-
llado open-source de alta calidad pueden ser utilizadas sin ningún problema. 

SimVascular admite dos tipos de núcleos de mallado, el TetGen y el MeshSim. El núcleo 
TetGen es una combinación de funcionalidad entre TetGen en sí, un código personalizado para 
mallado adaptativo, un código de VMTK para mallado de capa limite y mallado basado en el 
radio, y para un remallado de superficie rápido y robusto se presenta MMG17. Cabe resaltar 
que el mallado TetGen es el más utilizado en SimVascular. 

Luego tenemos al núcleo de MeshSim, el cual es un generador de malla licenciado por 
Simmetrix18, mostrando unas opciones similares de mallado al previamente mencionado Tet-
Gen. 

 2.8.1.3 Simulación. Una vez la malla este hecha, se procede a utilizar para el dominio 
computacional para la simulación del flujo sanguíneo y la presión sanguínea. Es aquí donde 
el módulo de SimVascular utiliza 3 componentes principales: Presolver (svPre) , Flowsolver 
(svSolver) y Postsolver(svPost). 

Condiciones de frontera 

Para poder realizar una simulación, las condiciones de frontera son esenciales para 
obtener los resultados más realísticos y válidos posibles. La condición de frontera más desta-
cada es la condición de frontera de tracción , en específico la de no deslizamiento, la cual se 
aplica a la superficie del lumen o pared cardiovascular. Los lugares donde se aplican las 

17 www. mmgtools.org 

18 www.simmetrix.com 



77 

condiciones son la frontera de entrada y de salida; y es muy importante que las condiciones 
de frontera representen la fisiología fuera del dominio 3D computacional. 

SimVascular ofrece diferentes opciones para la asignación de condiciones de frontera 
de 3 tipos, los cuales son de entrada, de salida y de pared. Las condiciones de frontera de 
Dirichlet y Neumann pueden ser aplicadas tanto en las entradas como en las salidas. Estos 
valores pueden ser directamente prescritos o implícitamente prescritos de modelos de orden 
reducido del sistema circulatorio superior o inferior. 

Para la condición de frontera de entrada, una onda de presión o caudal es lo que se 
suele prescribir. La onda es adaptada a una serie de Fourier para que la presión o caudal se 
pueda consultar en puntos de tiempo arbitrarios. Cuando se especifica un flujo volumétrico, 
este introducido en el plano de entrada usando un perfil específico. Los perfiles admitidos por 
SimVascular son perfil parabólico, perfil pulsátil o Womersley y perfil de tapón. 

El perfil parabólico describe una variación de velocidad en forma de parábola a través 
del diámetro del vaso. El perfil pulsátil o Womersley refleja las variaciones temporales asocia-
das con el ciclo cardíaco, particularmente útil para simular flujos en arterias. Por último, el 
perfil de tapón simplifica el modelo, asumiendo una velocidad constante en todo el diámetro 
del vaso 

Para la condición de frontera de salida, SimVascular utiliza una serie de técnicas para 
poder modelar los efectos de la parte inferior que se encuentra fuera de nuestro dominio 
computacional; entre estas técnicas se encuentran las condiciones de frontera de impedancia, 
las condiciones de frontera tipo Windkessel como la resistencia, el circuito RC y el circuito RCR. 
Estas condiciones de frontera modelan de manera efectiva la relación presión-flujo en cada 
salida correspondiente a su respectivo lecho vascular inferior. 

Finalmente tenemos las paredes, donde se aplica la condición de no deslizamiento 
para simulaciones de pared rígidas. De manera alternativa, el solucionador de flujo puede ser 
utilizado para hacer simulaciones FSI. Para este caso, el dominio del sólido y del fluido son 
acoplados utilizando el método del momento acoplado o CMM, donde la pared es modelada 
como un material lineal elástico, el cual presenta un módulo de elasticidad variable o uniforme 
y un espesor a lo largo de todo el vaso sanguíneo. Ya de forma mas avanzada, se tiene el 
método FSI ALE, el cual se verá más adelante. 

Entre todos los tipos de condiciones de frontera, el tipo Windkessel es el más  utilizado, 
ya que en este caso se suele tener solo los datos de entrada, mas no los de salida. Aquí se 
presenta la condición de frontera de resistencia, la cual define la relación constante entre la 
presión promedio y el caudal sanguíneo, siendo consistente con el flujo de Poiseuille cuando 
el flujo está completamente desarrollado(Vignon-Clementel et al., 2006). Cabe destacar, que 
este tipo de condición es aplicable cuando es una simulación de pared rígida. Por lo tanto, en 
caso se quiera tener condiciones de frontera que puedan acomodarse a situaciones 
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transitorias, se utiliza las condiciones de frontera Windkessel tipo RCR, la cual presenta una 
resistencia proximal 𝑅𝑅,  en serie con un arreglo paralelo de una capacitancia 𝐶𝐶 y una resisten-
cia distal 𝑅𝑅𝑐𝑐,en algunos casos se puede tener una presión terminal 𝑃𝑃𝑑𝑑, pero en la mayoría de 
los casos es asumida como nula(Vignon-Clementel et al., 2010). 

Figura 27 

Modelo análogo de Windkessel 

Nota. Adaptado de “Computer Methods in Biomechanics and 
Biomedical 

Engineering” (Vignon-Clementel et al., 2010) 

El modelo RCR está representado por la ecuación 47 , donde en un tiempo 𝑡𝑡, la presión 
𝑃𝑃 es relacionada con el caudal 𝑄𝑄. Adicionalmente la constante del tiempo 𝜏𝜏 describe que tan 
rápido el sistema responde al cambio en la función de entrada. Por lo tanto, como se muestra 
en la ecuación 47 , la presión en un tiempo 𝑡𝑡 está relacionado con el historial del flujo entre el 
tiempo 0 y el tiempo actual 𝑡𝑡. Esto conlleva a referir la condición de frontera RCR como una 
condición de frontera RCRC completamente transitoria. 

𝑃𝑃(𝑡𝑡) = [𝑃𝑃(0) − 𝑅𝑅𝑅𝑅(0) − 𝑃𝑃𝑑𝑑(0)]𝑒𝑒
−𝑡𝑡
𝜏𝜏 + 𝑃𝑃𝑑𝑑(𝑡𝑡) + 𝑅𝑅𝑅𝑅

+ �
𝑒𝑒
−(𝑡𝑡−𝑡𝑡~)

𝜏𝜏

𝐶𝐶
𝑄𝑄(𝑡𝑡~)𝑑𝑑𝑡𝑡~

𝑡𝑡

0
 (  47 ) 

𝜏𝜏 = 𝑅𝑅𝑑𝑑𝐶𝐶 (  48 ) 

Metodología del Solucionador 

Para poder modelar el flujo sanguíneo, se utilizan las ecuaciones de Navier-Stokes para 
fluido incompresible. Donde en la ecuación 49 , 𝜌𝜌 es la densidad de la sangre, 𝑣𝑣𝑖𝑖  es el 
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componente i de la velocidad del fluido y 𝑣𝑣𝚤̇𝚤 su derivada en el tiempo, 𝑝𝑝 es la presión y 𝜏𝜏𝑖𝑖𝑖𝑖 es 
la parte viscosa del tensor de esfuerzo. 

𝜌𝜌𝑣𝑣𝚤̇𝚤 + 𝜌𝜌𝑣𝑣𝑗𝑗𝑣𝑣𝑖𝑖,𝑗𝑗 − 𝑝𝑝,𝑖𝑖 − 𝜏𝜏𝑖𝑖𝑖𝑖,𝑗𝑗 = 0 (  49 ) 

𝑣𝑣𝑖𝑖,𝑖𝑖 = 0 (  50 ) 

Simulaciones de flujo sanguíneo personalizadas normalmente requieren  de soluciones 
dependientes del tiempo en geometrías complejas, usualmente con FSI para deformación de 
pared del modelo vascular. Dentro de los avances en FSI tenemos el método de momento 
acoplado, el cual permite simulaciones eficientes dentro de un rango de deformaciones pe-
queñas y un modelo de material linear elástico, y tenemos el método arbitrario lagrangiano 
euleriano o por sus siglas en ingles ALE. El método ALE es utilizado principalmente para defor-
maciones de mayor escala y  con una necesidad de mayor precisión, sin embargo, es un mé-
todo que tiene un alto costo computacional(Marsden & Esmaily-Moghadam, 2015). 

El solucionador de flujo de SimVascular tiene sus fundamentos en el método de ele-
mentos finitos, el cual es utilizado para crear una aproximación dimensional finita para las 
ecuaciones que gobiernan el flujo sanguíneo en las arterias(C. A. Taylor et al., 1998). Debido 
al hecho de tener que resolver sistemas con gran número de ecuaciones lineales  para compu-
taciones relevantes del flujo sanguíneo, se utilizaron métodos y estrategias para reducir los 
requerimientos de memoria y poder realizar grandes simulaciones. Una de ellos fue la adición 
de un término de estabilización en la salida para prevenir la divergencia debido al reflujo19 
que se puede presentar en los simulaciones de flujo sanguíneo(Esmaily Moghadam et al., 
2011). 

El Flowsolver dentro de SimVascular evolucionó del código académico de elementos 
finitos PHASTA20 para poder resolver las ecuaciones de Navier-Stokes en un dominio arbitrario 
con los métodos de “streamline-upwind/Petrov-Galerkin”  o SUPG , y “pressure-stabilizing/Pe-
trov- Galerkin” o PSPG.(Whiting & Jansen, 2001)  

Interacción fluido- estructura 

Como se mencionó previamente en el anterior apartado, SimVascular tiene una fun-
ción para realizar simulaciones de interacción estructura. Debido a que la velocidad de la 

19 Porción de flujo sanguíneo que retornaría cuando se da el diástole, esto se evita en la vida real debido a las 
propiedades de los vasos sanguíneos, pero en un inicio era un fenómeno que aparecía en las simulaciones computacionales. 

20 Análisis paralelo, jerárquico, adaptativo, estabilizado y transitorio 
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sangre y los campos de presiones en las arterias más grandes son altamente afectados por la 
deformación del vaso, el método de interacción fluido estructura es de suma importancia hoy 
en día. Entre los métodos de FSI , tenemos el ALE y el método CMM. 

El método más conocido y utilizado para deformación de pared vascular es el método 
ALE o arbitrariamente lagrangiano y euleriano. En el método ALE, las ecuaciones del fluido y 
del solido son escritas en un solo marco de referencia, el cual es el marco euleriano. Después, 
las mallas del fluido y del solido son deformadas de manera independiente, para luego aco-
plarlas usando un multiplicador de Lagrange(Valente et al., 2022a). Sin embargo, este método 
tiene como desventaja su alto costo computacional y su ligera robustez a la necesidad de estar 
continuamente actualizando la geometría del fluido o de la estructura. 

Luego tenemos al otro método o formulación, el método del momento acoplado o 
CMM para FSI. Esta formulación empieza de la formulación convencional estabilizada de ele-
mentos finitos para las ecuaciones de Navier-Stokes en un dominio rígido, donde modifica el 
dominio para que la deformabilidad del dominio de la pared arterial sea considerada(Figueroa 
et al., 2006a). El método CMM, es utilizado siempre y cuando las deformaciones sean menores 
al 10% y se necesite una simulación veloz. En caso contrario se utiliza la formulación ALE. 

2.8.1.4 Post- procesamiento. SimVascular tiene la capacidad para post procesar los 
archivos de simulación para ex-traer y calcular cantidades hemodinámicas relevantes tales 
como velocidad, presión , esfuerzo cortante de pared o también llamado WSS. Los archivos 
pueden ser exportados a formato VTK para facilitar la visualización en softwares open-
source de visualización científica como Para-View o VisIt. 

2.8.2 Modelación de un modelo 3D del aneurisma aórtico abdominal 

Los aneurismas aórticos abdominales, se caracterizan por su ubicación y alta probabi-
lidad de ruptura, por lo que cuando se modela un AAA; se toma en cuenta múltiples factores, 
como el diámetro, el esfuerzo más alto existente en el modelo y su geometría. Adicional-
mente, factores físicos de cada paciente en específico deben ser conocidos, como una defini-
ción clara de la geometría del aneurisma, las propiedades de los materiales o tejidos involu-
crados , la interacciones con el ambiente cercano y las fuerzas externas e internas que actúan 
sobre el aneurisma(Conlisk et al., 2016). 

Debido a los últimos avances en la computación y los avances en técnicas de imágenes 
es posible obtener una reconstrucción virtual muy precisa de un aneurisma de un paciente en 
específico, sin embargo, uno de los aspectos para tener en cuenta y que aún es un desafío es 
la determinación precisa del grosor de la pared sanguínea. Hoy en día es muy complicado 
determinar el grosor de la pared sanguínea con los escáneres existentes, por lo que se 
asume un grosor uniforme de entre 1.4 a 1.9 mm de grosor.  No obstante, se conoce que el 
grosor de la pared aortica varía dependiendo de la zona y del paciente, por lo que es una 
hipótesis que no podría ser la adecuada cuando se trata de caracterizar un modelo en 
específico.  



Capítulo 3 
Metodología para el estudio por simulación numérica 

3.1 Procesamiento y uso de imágenes medicas 

La investigación sea realizada a partir de TC disponibles en repositorios de libre acceso. 
Se seleccionaron dos aortas en la parte abdominal del cuerpo, correspondientes a pacientes 
con morfología vascular diferente. Ambos se adquirieron de “The vascular model repository” 
(ref. 0006_0001,0142_1001)(N. M. Wilson et al., 2013a), partiendo de las TC en formato DI-
COM (Digital imaging and communication in medicine), el cual estandariza el almacenamiento 
y protocolo de transferencia de las imágenes médicas. 

Las TC son una serie de imágenes radiográficas con una sensibilidad mayor frente a los 
rayos X convencionales. Las imágenes continuas se generan en los tres ejes cartesianos y, por 
lo tanto, los píxeles son perpendiculares entre sí formando vóxeles que capturan tridimensio-
nalmente los órganos internos, con precisión y sin superponerlos. 

El coeficiente de absorción de la radiación, cuantificado por las Unidades de Hounsfield 
(UH), permite adquirir las imágenes en escala de grises según la densidad radioeléctrica de los 
elementos. Las UH están asociadas a la densidad del material, una tonalidad más próxima al 
blanco indica mayor absorción de rayos X y viceversa. El tejido de las arterias no tiene mucha 
absorción de rayos X y es por eso por lo que su rango va de 20 a 35 HU. (Kamalian et al., 2016). 

El cuerpo humano presenta planos delimitantes que lo atraviesan en posición anató-
mica, con la persona de pie y brazos a los costados, sirviendo como referencia espacial para 
ubicar órganos y estructuras corporales. Las posiciones anatómicas se establecen mediante 
tres planos principales. El plano sagital o medio es perpendicular al suelo, dividiendo el cuerpo 
en mitades derecha e izquierda, siendo atravesado perpendicularmente por el eje transversal. 
El plano coronal o frontal, también perpendicular al suelo, delimita el cuerpo en mitades an-
terior (ventral) y posterior (dorsal), cruzado por el eje anteroposterior. Por último, el plano 
transversal u horizontal, paralelo al suelo, divide el cuerpo en secciones superior e inferior, 
atravesado perpendicularmente por el eje longitudinal. Estos planos nos proporcionaran una 
mejor vista y compresión a la hora de construir el modelo. 
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Figura 28 

Planos anatómicos del cuerpo humano 

Nota. Extraido de planimetría anatómica 

Una primera versión tridimensional de las arterias se obtuvo mediante el software de 
código abierto SimVascular. Este permite la importación de los archivos DICOM y poder trans-
formarlos en archivos VTI21 y además poder escalar la imagen dependiendo de las unidades 
que tengamos; estos archivos contienen la información en UH de la parte del cuerpo esca-
neada por la TC. 

El primer modelo pertenece a un hombre saludable de 30 años, con un peso de 70 kg 
y una estatura de 1.77 m ; posee una presión arterial sistólica de 117 mmHg y una presión 
arterial diastólica de 78mmhg. En la figura 29 podemos observar la vista axial de nuestras 
imágenes médicas o también llamadas imágenes DICOM , en la figura 30 se tiene la vista sagi-
tal y en la figura 31 se observa la vista coronal; todas las vistas juntas generan una imagen 3D 
donde aquí podremos guiarnos para poder modelar la aorta, para obtener una idea de cómo 
se vería el modelo, aplicamos una técnica llamada “Volume rendering” que viene junto con 
SimVascular para poder tener una idea más clara de la aorta, aquí modificamos el UH para 
aclarar el renderizado(ver figura 32). 

21 Los archivos Visualization Toolkit Image Data son el tipo de archivo más popular con la extensión VTI, y fueron 
desarrollados originalmente por Interscape para Visualization ToolKit. 
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Figura 29 

Vista axial del primer modelo 

Figura 30 

Vista sagital del primer modelo 
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Figura 31 

Vista coronal del primer modelo 

Figura 32 

Renderizado del primer modelo 

El segundo modelo pertenece a un hombre con un aneurisma de 75 años; con un peso 
de 86.6kg y una estatura de 1.73 m; posee una presión arterial sistólica de 117mmhg y una 
presión arterial diastólica de 78mmhg. De igual manera que en el primer modelo, en la figura 
33 se puede observar la vista axial, en la figura 34 se tiene la vista sagital y en la figura 35 se 
aprecia la vista coronal; donde finalmente en la figura 36 tenemos el renderizado de cómo 
podría ser nuestro modelo. 
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Figura 33 

Vista axial del segundo modelo 

Figura 34 

Vista sagital del segundo modelo 

Figura 35 

Vista coronal del segundo modelo 
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Figura 36 

Renderizado del segundo modelo 

3.2 Diseño de los modelos CAD 

Luego de procesar las imágenes DICOM, realizamos la construcción de los modelos en 
el software SimVascular, teniendo en cuenta los pasos a seguir(Figura 37).Más adelante expli-
caremos cada uno de ellos y como se llevaron a cabo. 

Figura 37 

Proceso para realizar los modelos de las arterias 

3.2.1 Path 

Path es el  resultado de un proceso donde utilizando las imágenes DICOM, se traza la 
trayectoria del modelo (Ver figura 38) este paso es muy esencial ya que si fallamos en la ubi-
cación de los puntos, luego se obtendrá un modelo con problemas de trayectoria; si bien es 
cierto que mientras más puntos se tenga es mejor; tampoco es recomendable demasiados ya 
que se puede saturar y generar problemas en la segmentación. Para unir dos caminos o tam-
bién llamados paths , es suficiente con sobreponer el camino a unir sobre el camino princi-
pal(ver figura 40) 
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Figura 38 

Lista de puntos del camino del primer modelo 

Figura 39 

Path completo del primer modelo 
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Figura 40 

Junta entre dos path del primer modelo 

3.2.2  Segmentaciones 

Luego de realizar los paths, se procede a crear segmentaciones para luego juntarlas y 
formar el modelo; cabe resaltar que para dibujar una segmentación esta tiene que contener 
a un punto del camino; por esa razón es que el camino es de vital importancia; esta segmen-
tación se realiza en un plano siguiendo la técnica de grupos; es decir; primero tenemos un 
grupo de puntos de contorno que forman una segmentación y luego el conjunto de segmen-
taciones forman al modelo completo. 

Existen muchas formas de dibujar las segmentaciones, tenemos circulo, elipse , Spline-
Poly y polygon; se utiliza la que mejor se adapte a tu modelo; en este caso se utilizó SplinePoly 
ya que se adaptaba mejor a los contornos de las imágenes dicom; en caso se obtengan algunas 
zonas angulosas o pronunciadas , se podía utilizar la función smooth para obtener una seg-
mentación más suave. 



89 

Figura 41 

Ventana de la herramienta de segmentación 

Figura 42 

Vista axial y sagital para realizar la segmentación 

Figura 43 

Segmentación finalizada 

La herramienta de segmentación también tiene una función llamada lofting la cual per-
mite observar cómo va quedando el modelo en vista 3D(Ver figura 44). 
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Figura 44 

Lofting de la segmentación terminada 

3.2.3 Modelos 

Una vez realizada la segmentación, se realiza la creación del modelo, donde el software 
tiene una función para estimar el tamaño de la malla y se genera automáticamente las entra-
das y salidas de la aorta, además de señalar cual es la pared de esta. 

En caso el modelo tenga zonas esquinadas que pueden afectar de manera negativa al 
modelo, SimVascular tiene la opción de poder arreglar o en todo caso suavizar esa zona, ya 
sea de manera local o de todo el modelo a la vez. 

Figura 45 

Ventana de herramienta de modelaje 
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Figura 46 

Modelo extruido 

3.2.4 Simulación CFD 

Una vez realizado el modelo, pasaremos a la configuración de la simulación CFD, donde 
realizaremos dos principales modificaciones; una es pared rígida y la otra es pared deformable 
constante. Las simulaciones se realizaron en una laptop Asus rog, con un procesador I7 de 
decima generación de 8 núcleos y 1 terabyte de almacenamiento. 

3.2.5 Malla 

Una vez que tenemos el modelo geométrico representando la aorta de interés, debe-
mos discretizar el dominio del flujo en elementos para la simulación, a este proceso se le co-
noce como generación de malla. 

SimVascular utiliza un generador de mallas tetraédricas basado en octetos finitos lla-
mado TetGen. La idea de los métodos de octetos finitos es descomponer una geometría com-
pleta en piezas más sencillas y luego mallar las piezas individuales usando una técnica de ge-
neración de mallado. Una vez la geometría es descompuesta, se realizan dos mallados; el ma-
llado de superficie y el mallado del volumen interior. 

Para la creación de la malla se escogió un tamaño de elemento de la malla de 1.73 𝜇𝜇𝜇𝜇  
y se escogió el mallado de superficie y de volumen; adicionalmente se creó una capa límite de 
mallado para reducir el costo computacional en las entradas y salidas. 2 capas con una ratio 
de decrecimiento de 0.8 fue agregado. 
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Figura 47 

Ventana de opciones de la herramienta de simulación 

Figura 48 

Vista acercada de la malla del modelo 
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Figura 49 

Vista de la malla del modelo 

Figura 50 

Vista del mallado de la capa límite 

Figura 51 

Vista de corte de la malla volumétrica interna 
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Tabla 3 

Número de elementos de la malla del modelo1 

Numero de nodos 49786 

Número de elementos 266066 

Numero de aristas 36501 

Numero de caras 24443 

Como se puede observar en la tabla 3, la calidad de malla ha sido considerado bueno 
debido a los múltiples intentos que se tuvo. Ya que se llegó un momento donde el afinamiento 
de malla variaba muy poco los resultados obtenidos mientras que el tiempo de procesamiento 
se incrementaba en casi el doble. 

3.3 Archivos necesarios para la simulación 

Para poder usar el solucionador de SimVascular, se necesitan ciertos archivos que son 
obligatorios para correr el programa. 

Tabla 4 

Listado de archivos necesarios para ejecutar la simulación 

restart.0.1 

geombc.dat.1 

numstart.dat 

solver.inp 

Bct.dat 

Los archivos más importantes son el bct.dat y el solver.inp 

bct.dat: Define las condiciones de frontera de flujo de entrada tanto en el espacio con 
en el tiempo. 

solver.inp: Brinda más información para el solucionador de flujo(densidad, viscosidad, 
numero de pasos en el tiempo). 

Los demás archivos no se van a ver modificados antes de correr la simulación. 
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geombc.dat.1: Contiene la información de la malla y las condiciones de frontera espe-
cificadas en el modelo, creado por el Presolver. 

Restart.0.1: contiene las condiciones iniciales para nuestro modelo, creado por el Pre-
solver. 

Numstart.dat: inicialmente contiene el número 0. Este número es usado por el solu-
cionador para identificar el archivo restart que se debe usar como condición inicial. 

3.3.1 Condiciones de frontera 

Pared rígida 

Condiciones de frontera de entrada 

Para poder definir el flujo de entrada, utilizamos un archivo de texto dado junto con 
las imágenes dicom del mismo paciente, para así tener valores acordes a la propia aorta. 

Condiciones de frontera de salida 

Condiciones de pared 

Se asumió condiciones de pared rígida en esta simulación, para ver cómo se compor-
taba el modelo bajo estas condiciones. 

solver.inp 

En este archivo vamos a indicar las demás condiciones de frontera ( densidad de la 
sangre, viscosidad y valores de resistencia), y otros parámetros necesarios para correr la si-
mulación(tamaño de salto de tiempo, numero de saltos de tiempo entre reinicios) 

Tabla 5 

Parámetros del Solucionador de SimVascular 

Densidad 1.06 kg/m³ 

Viscosidad 0.04 Poise 

Tamaño del salto 
de tiempo 

0.001 

Número de saltos 
de tiempo entre reinicios 

50 

Número de super-
ficies 

1 

Paso de 4 
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construcción 

Número de super-
ficies de resistencia 

2 

3.3.1.1 Simulación. Una vez teniendo las condiciones de frontera y los 
parámetros del Solver establecidos, procedemos a correr la simulación. 

La simulación fue hecha en mi propia laptop, teniendo un procesador Intel core I7-
décima generación con 8 procesadores corriendo en paralelo para reducir el tiempo de simu-
lación. Para correr la simulación es necesario tener los archivos en la misma carpeta. 

Mientras la simulación está ejecutándose se puede visualizar la siguiente información: 

Figura 52 

Información de la simulación ejecutándose 

Se explicará las variables dadas por la simulación mientras se ejecuta para tener un 
mejor entendimiento. 

- a : Numero de timesteps – Cada paso aparece 4 veces, esto porque estamos con-
siderando 4 iteraciones no lineales.

- b : tiempo del cpu – Este es contado desde que el análisis fue lanzado, se mide en
segundos.
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- c: Residuo no lineal – Indica que tan precisa es la solución

- d: Logaritmo del cambio residual- Brinda una muy buena forma de evaluar cómo
se comporta la solución. Si el valor es pequeño y negativo, entonces es una buena
señal. Un valor de “-10” significa que el residuo se ha reducido.

- e : Modulo del residuo para el campo de velocidad(∆𝑢𝑢
𝑢𝑢

- f: Modulo del residuo para el campo de presión�∆𝑝𝑝
𝑝𝑝
� 

- g: <A -B | C>

 A: bloque donde el maximo residuo ocurre

 B: Nodo en el bloque con el maximo error

 C: medida logarítmica de la ratio entre maximo residuo y residuo
promedio: este valor debe ser el más pequeño posible.

- h: Es cero cuando se utiliza el Solver predeterminado.

Esta información es guardada en un archivo llamado history.dat y se puede volver a
consultar en cualquier momento. 

El tiempo necesario para resolver un ciclo cardiaco completo fue de 24 horas ( 8000 
timesteps). 

Post procesamiento 

Cuando la simulación termina, es necesario que los archivos sean post procesados para 
así tener archivos con extensión .vtu y se puedan ver en ParaView. 

SimVascular tiene una función que permite transformar los archivos restart en archivos 
.vtu, permitiendo su visualización. 

3.4 Simulación FSI 

Luego de realizar nuestra simulación CFD con pared rígida, se decidió realizar dos tipos 
de simulaciones FSI, una con CMM-FSI ( coupled Momentum method or fluid-solid interaction 
problems) y otra con el método ALE ( arbitrary Langrangian- Eulerian); (ambos explicados en 
el marco teórico) , ambos métodos nos permiten tener una mejor apreciación sobre cómo se 
ve el ciclo cardiaco y cómo se comportan nuestros modelos realizados. 

Se debe tener en cuenta, que para realizar correctamente las simulaciones FSI, primero debe-
mos tener en cuenta el pre-estrés para las deformaciones, esto se obtiene corriendo una si-
mulación CFD rígida para así después insertar los valores establecidos en la simulación FSI. 
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3.4.1 Método CMM-FSI 

Para la realización de este método , SimVascular utiliza el mismo solucionador que para 
la simulación CFD; solo que en este caso se selecciona la opción de pared deformable cons-
tante(figura 53 ) 

Figura 53 

Parámetros del método CMM-FSI 

Se establecieron los siguientes parámetros: 

Thickness 0.5 

Poisson ratio 0.49 

Density 1 

Elastic modulus 10e6 

Shear constant 0.83333 

Pressure 133330 

Este apartado fue la única diferencia con la simulación CFD, los demás pasos se man-
tuvieron de la misma forma; sin embargo la simulación duro 48 horas (8000 timesteps)  
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3.4.2 Método ALE 

A diferencia de la simulación CFD y el método CMM-FSI , el método ALE utiliza el Solver 
de SimVascular svFSI, Solver que por el momento no funciona en el sistema Windows, por 
ende se instaló ,en la misma laptop que se utilizó para las simulaciones CFD, el sistema Linux 
por medio de Ubuntu. 

Los pasos para ejecutar la simulación FSI y CFD son equivalentes hasta la elaboración 
de las mallas, ya que para la simulación FSI, tendremos dos mallas separadas pero correlacio-
nadas, una malla del sólido y otra del líquido. 

Es muy importante que los modelos no presentes zonas con elementos de malla con 
una gran complejidad geométrica ya que esto dificultaría la sobreposición de mallas para la 
simulación. Es por esta razón que SimVascular ofrece herramientas de suavizado para el mo-
delo. 

SimVascular posee una herramienta para generar las dos mallas requeridas, sin embargo ac-
tualmente no funciona de la manera correcta, ya que normalmente para poder tener las dos 
mallas, cada nodo de una malla debe tener un ID, el cual debe ser el mismo para ambas mallas 
para su correcto acoplamiento, no obstante, SimVascular está generando un ID diferente para 
cada malla, ocasionando una sobreposición errónea y por ende un error en la simulación. Por 
ello decidimos utilizar un código hecho en Python por los propios creadores de SimVascu-
lar.(Cardiovascular/Create-Fsi-Mesh-Complete/Python at Master · Ktbolt/Cardiovascular, 
s. f.). Este código nos permite ingresar nuestro modelo hecho y nos devuelve la malla del lí-
quido y la malla del sólido.

3.4.2.1 Archivos de simulación. Con el propósito de llevar a cabo simu-
laciones en el entorno Linux, se tomó la decisión de ejecutarlas a través de la terminal del 
sistema operativo. Con este fin, se consolidaron todos los archivos necesarios en una carpeta 
única(ver figura 54), y después en la terminal ejecutábamos el archivo svFSI.inp ; el cual con-
tenía todos los parámetros previamente mencionados. 
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Figura 54 

Archivos para simulación FSI-ALE en Linux 

Como se comentó en el marco teórico, para realizar la simulación de manera correcta, 
primero se realiza una simulación rígida solo con la malla del líquido, donde se obtiene los 
valores promedios de presión y tracción, luego se realiza una simulación solo con la malla del 
sólido para obtener el prestress y así poder realizar la simulación FSI partiendo de unos valores 
iniciales evitando la convergencia errónea del modelo. 

3.4.2.2 Simulación rígida. En este caso se volvió a correr la simulación con los 
mismos parámetros que en la simulación CFD, pero esta vez en el sistema Linux, en este 
caso solo se utiliza la malla del líquido y no la del sólido. La simulación duro 24 horas (8000 
timesteps) y después de realizarla; se utilizó un código en Python para obtener el pro-medio 
de la presión y del esfuerzo por tracción en el modelo. El código fue obtenido de los mismos 
creadores de SimVascular para facilitar la realización de simulaciones FSI.(Examples for svFSI, 
2018/2023)  

Una vez obtenido los archivos del código de Python, se continua con la simulación del 
prestress. 

3.4.2.3 Simulación de prestress. Con los resultados de la simulación rí-gida, se 
procede a configurar la simulación de prestress; para esto se establecen los paráme-tros de 
la pared vascular solo en la malla del sólido y se realiza la simulación en la misma.  La 
simulación duro 18 horas( 8000timesteps). 

3.4.2.4 Simulación conjunta. Una vez realizadas las simulaciones pre-vias, ya 
tenemos todos los archivos listos para la simulación ALE, inicializando las velocidades, 
presiones y el prestress. La simulación duró 60 horas(16000 timesteps), siendo esta la más 
larga debido a la complejidad del modelo. 



Capítulo 4 
Resultados 

Este capítulo tiene por finalidad mostrar los resultados obtenidos de todas las simula-
ciones realizadas y poder observar cómo modela SimVascular el comportamiento de una aorta 
sana y una aorta con aneurisma. 

4.1 Simulación rígida 

Para la primera simulación, se consideró que la pared arterial no sea deformable, es 
decir, que se considere como un tubo rígido. En este caso se debe tener en cuenta que la 
simulación duró menos y fue más sencilla de simular. 

4.1.1 Modelo uno 

Empezamos con el primer modelo, el cual le pertenece a una persona sana, teniendo 
a la arteria sin geometría compleja, una entrada y dos salidas. 

4.1.1.1 Flujo sanguíneo. Para obtener el flujo sanguíneo, SimVascular crea unos 
archivos de texto con los flujos de cada entrada y salida, permitiéndonos poder extraer la data 
y graficarla. Si bien es cierto que nuestro tiempo de flujo que tenemos es de 1 seg, para lograr 
una estabilidad en el flujo se tuvo que simular casi 8 ciclos cardiacos, es decir, simular 8 ciclos 
de 1 segundo cada uno, ya que al ser un método iterativo, el modelo se estabiliza conforme 
completamos cada ciclo.(Ver figura 55) 

Figura 55 

Flujo sanguíneo del modelo 1 rígido completo 
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Se decidió separar el último ciclo cardiaco para así poder extraer las partes clave del 
mismo,(aceleración, pico y desaceleración).Estos son los puntos de interés donde vamos a 
analizar y trabajar. 

Figura 56 

Flujo sanguíneo del modelo 1 rígido último ciclo cardiaco 

Figura 57 

Valores más representativos de flujo sanguíneo 
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Esta información nos permite hallar la distribución de flujo entre la salida izquierda y la dere-
cha. Esta misma distribución fue utilizada para establecer las resistencias del modelo. 
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Se puede observar cómo se presentan pocas oscilaciones, además que tanto la entrada como 
las salidas presentan la misma forma y obteniendo su valor más alto en los mismos intervalos 
de tiempo. 

4.1.1.2 Perfiles de velocidad. En este capítulo, los perfiles de velocidad serán vistos 
en las zonas de interés resaltadas en el capítulo de flujo. Para poder observar cómo se 
distribuye la velocidad en el modelo, usaremos el filtro slice para así poder obtener una vista 
más clara de las velocidades. 

El perfil de velocidad utilizado para el primer modelo es un perfil parabólico, siguiendo 
un flujo del propio modelo del repositorio(Ver figura 58). 

Figura 58 

Caudal inicial del modelo 1 

Tiempo 0.05- fase de aceleración 

La velocidad que observaremos primero será la velocidad de entrada. Esta nos permi-
tirá validar nuestros valores ingresados en el archivo bct.dat. 

Figura 59 

Velocidad a la entrada del modelo y en las ramificaciones en el 
tiempo 0.05s 

Como se puede observar en la figura 59, el flujo se encuentra entre un rango de 0-1400 
mm/s; validando los valores establecidos para la simulación. El perfil utilizado es parabólico 
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como se puede observar. Una vez validado las condiciones de entrada, se observará la distri-
bución de velocidad en la ramificación izquierda y derecha. Además, se observa un flujo lami-
nar ya que no presenta ninguna turbulencia. Adicionalmente se aprecia valores de velocidad 

similares en ambas ramificaciones de aproximadamente 1500 𝑚𝑚𝑚𝑚
𝑠𝑠

. 

Tiempo 0.15- fase pico 

En el paso de 0.15s, en el punto más alto del flujo, la entrada presenta su velocidad 

máxima, teniendo como punto maximo el valor de 1600𝑚𝑚𝑚𝑚
𝑠𝑠

. 

Figura 60 

Velocidad a la entrada del modelo y en las ramificaciones en el tiempo 
0.15s 

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-
miento en ambos lados. 

Tiempo 0.25- fase de desaceleración 

Para concluir, tenemos la última fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lación con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el 
ciclo cardiaco. 

Figura 61 

Velocidad en la fase de desaceleración en el tiempo 0.25s 

Se tiene una velocidad promedio de 1550 mm/s en la bifurcación izquierda mientras que en 
la bifurcación derecha se tiene una velocidad promedio de 1500 mm/s ;se puede observar que 
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hay una tendencia hacia mayor flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribución de 
flujo. 

Esfuerzo cortante de la pared- WSS 

El esfuerzo cortante es una fuerza por unidad de área de fricción tangencial a la direc-
ción de un fluido que fluye. 

Como se ha visto en otros parámetros de flujo, los valores máximos del WSS aparecen 
en el pico sistólico (paso de tiempo 0,15s). 

Figura 62 

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(Izquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha) 

Se puede apreciar que el valor más alto de WSS se encuentra donde la bifurcación comienza. 
Este es un valor de 5 mPa. Estos valores tienden a ser un poco altos debido a que tiene condi-
ción de pared rígida. 

4.1.2 Modelo dos 

Luego tenemos al segundo modelo el cual presenta un aneurisma en la parte inferior 
de la arteria, aquí se presenta una geometría mucho más compleja. Cabe aclarar que la simu-
lación aún sigue siendo de pared rígida. 

4.1.2.1 Flujo sanguíneo. Para obtener el flujo sanguíneo, SimVascular crea unos 
archivos de texto con los flujos de cada entrada y salida, permitiéndonos poder extraer la 
data y graficarla. Si bien es cierto que nuestro tiempo de flujo que tenemos es de 1 seg, se 
tuvo que 
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simular casi 8 ciclos cardiacos ya que al ser un método iterativo, el modelo se estabiliza con-
forme completamos cada ciclo.(Ver Figura 63) 

Figura 63 

Flujo sanguíneo del modelo 2 rígido completo 

Se decidió separar el último ciclo cardiaco para así poder extraer las partes clave del 
mismo,(aceleración, pico y desaceleración).Estos son los puntos de interés donde vamos a 
analizar y trabajar. 

Figura 64 

Flujo sanguíneo del modelo 2 rígido último ciclo cardiaco 
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Figura 65 

Valores más representativos de flujo sanguíneo 
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Esta información nos permite hallar la distribución de flujo entre la salida izquierda y la dere-
cha. Esta misma distribución fue utilizada para establecer las resistencias del modelo. 

Se puede observar cómo se presentan pocas oscilaciones, además que tanto la entrada como 
las salidas presentan la misma forma y obteniendo su valor más alto en los mismos intervalos 
de tiempo. 

4.1.2.2 Perfiles de velocidad. En este capítulo, los perfiles de velocidad serán vistos 
en la entrada y en las dos salidas. Para poder observar cómo se distribuye la velocidad en el 
modelo, usaremos el filtro slice para así poder obtener una vista más clara de las veloci-
dades. 

Tiempo 0.05- fase de aceleración 

La velocidad que observaremos primero será la velocidad de entrada. 

Figura 66 

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s 
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Como se puede observar en la figura 66, el flujo se encuentra entre un rango de 0-1100 
mm/s; validando los valores establecidos para la simulación. 

Una vez validado las condiciones de entrada, se observará la distribución de velocidad en la 
ramificación izquierda y derecha. 

Tiempo 0.15- fase pico 

En el paso de 0.15s, en el punto más alto del flujo, la entrada presenta su velocidad 

máxima, teniendo como punto máximo el valor de 1600𝑚𝑚𝑚𝑚
𝑠𝑠

. 

Figura 67 

Velocidad a la entrada y en las ramificaciones del modelo en el tiempo 0.15s 

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-
miento en ambos lados.  

Como se puede observar en la figura 67, la velocidad tiende a ser superior al final de la 
arteria e inicio de la bifurcación, siendo estas partes las más angostas de todo el modelo. 

Tiempo 0.25- fase de desaceleración 

Para concluir, tenemos la última fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lación con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el 
ciclo cardiaco. 
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Figura 68 

Velocidad en la fase de desaceleración en el tiempo 0.25s 

Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor 
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribución de flujo. 

4.1.2.3 Esfuerzo cortante de la pared. El esfuerzo cortante es una fuerza por 
unidad de área de fricción tangencial a la dirección de un fluido que fluye, cuya fuerza está 
directamente relacionada con el esfuerzo cortante de la viscosidad del fluido. 

Como se ha visto en otros parámetros de flujo, los valores máximos del WSS aparecen 
en el pico sistólico (paso de tiempo 0,15s). 

Figura 69 

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(Izquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha) 

Se puede apreciar que el valor más alto de WSS se encuentra donde la bifurcación co-
mienza. Estos valores tienden a ser un poco altos debido a que tiene condición de pared rígida. 
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4.2 Simulación FSI CMM 

Luego se realizaron las simulaciones considerando la interacción fluido-estructura con 
el método CMM; cabe resaltar que SimVascular permite utilizar este método, solo cambiando 
la opción de pared rígida a pared deformable constante. 

4.2.1 Modelo 1 

Aquí se presentan los resultados del modelo 1, el cual no presenta ninguna patología 
cardiovascular. 

4.2.1.1 Esfuerzo cortante de la pared. Como se ha visto en otros parámetros de 
flujo, los valores máximos del WSS aparecen en el pico sistólico(paso de tiempo 0,15s). En el 
paso de tiempo 0,15s se tuvo un WSS de 1mPa.  

Figura 70 

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(Izquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha) 

Se puede apreciar que el valor más alto de WSS se encuentra donde la bifurcación co-
mienza. Estos valores tienden a ser un poco altos debido a que tiene condición de pared rígida. 

4.2.1.2 Desplazamiento. Con la herramienta warp de ParaView , fue posible es-calar 
el desplazamiento del modelo para tener una idea de cómo se comportaría el modelo 
debido a los esfuerzos generados por el flujo. 
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Figura 71 

Desplazamiento del modelo 1 con escala de 1 y escala 3 (aumento triple) 

En la figura 71 podemos observar que la arteria muestra un leve desplazamiento, sin 
presentar zonas muy resaltadas,  eso sí , se puede considerar que en la bifurcación presenta 
el mayor desplazamiento, siendo ahí donde reside la mayor velocidad. 

En este caso no se separó por aceleración, pico y desaceleración debido a que la varia-
ción es imperceptible para poder apreciarse de manera adecuada por lo tanto se decidió es-
coger solo el momento pico del modelo. 

4.2.2 Modelo 2 

Luego tenemos al modelo 2, el cual presenta el aneurisma, aquí si se puede observar 
cómo afecta el aneurisma al desplazamiento y a la arteria en sí. 

4.2.2.1 Esfuerzo cortante de la pared. Como se ha visto en otros parámetros de 
flujo, los valores máximos del WSS aparecen en el pico sistólico (paso de tiempo 0,15s). En 
este caso los valores fueron de 0.2 mPa. 



112 

Figura 72 

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(Izquierda),0.15s(centro) y 0.25s(derecha) 

Se puede apreciar que el valor más alto de WSS se encuentra donde la bifurcación co-
mienza. Estos valores tienden a ser un poco altos debido a que tiene condición de pared rígida. 

4.2.2.2 Desplazamiento .Con la herramienta warp de ParaView , fue posible es-calar 
el desplazamiento del modelo para tener una idea de cómo se comportaría el modelo debido 
a los esfuerzos generados por el flujo. 

Figura 73 

Desplazamiento del modelo 2 con escala de 1 y escala 3 

En la figura 73 podemos observar como se muestra una mayor deformación en la zona 
del aneurisma, alegando un continuo crecimiento y posible ruptura, caso que no se muestra 
en el modelo 1. . 
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En este caso no se separó por aceleración, pico y desaceleración debido a que la varia-
ción es imperceptible para poder apreciarse de manera adecuada por lo tanto se decidió es-
coger solo el momento pico del modelo. 

4.3 Simulación FSI ALE 

Finalmente tenemos los resultados obtenidos por el método ALE, realizado en Linux 
utilizando los mismos parámetros que los anteriores métodos, esta fue la simulación que más 
demoró y más trabajo costo realizar, demorando 2 días por simulación. 

Para realizar esta simulación, se tuvieron dos simulaciones preparatorias, la rígida y la 
de pretensado de las cuales mostraremos algunos puntos importantes, antes de mostrar la 
simulación FSI completa. 

4.3.1 Modelo 1 

Aquí se presenta el modelo 1, el cual no presenta ninguna patología, como se men-
cionó en los anteriores métodos. 

4.3.1.1 Pre-simulacion rígida. Para poder realizar la simulación FSI, primero se tuvo 
que simular de nuevo de formar rígida para poder tener unas pre-cargas en el modelo; esto 
con la finalidad de poder dar los resultados más precisos posibles. 

4.3.1.1.1 Perfiles de velocidad. Para poder observar cómo se distribuye la veloci-dad 
en el modelo, usaremos el filtro slice para así poder obtener una vista más clara de las 
velocidades. 

Tiempo 0.05- fase de aceleración 

La velocidad que observaremos primero será la velocidad de entrada. Esta nos permi-
tirá validad nuestros valores ingresados en el archivo bct.dat. 

Figura 74 

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s 
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Como se puede observar en la figura 74, la velocidad se encuentra entre un rango de 
0-1800 mm/s; validando los valores establecidos para la simulación.

Una vez validadas las condiciones de entrada, se observará la distribución de velocidad 
en la ramificación izquierda y derecha. Cabe resaltar que el perfil considerado fue parabólico. 

Tiempo 0.15- fase pico 

En el paso de 0.15s, en el punto más alto del flujo, la entrada presenta su velocidad 

máxima, teniendo como punto maximo el valor de 1600𝑚𝑚𝑚𝑚
𝑠𝑠

. 

Figura 75 

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.15s 

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-
miento en ambos lados.  

Tiempo 0.25- fase de desaceleración 

Para concluir, tenemos la última fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lación con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el 
ciclo cardiaco. 
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Figura 76 

Velocidad en la fase de desaceleración en el tiempo 0.25s 

Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor 
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribución de flujo.  

Esfuerzo cortante de la pared 

El esfuerzo cortante es  este caso presenta similitudes con nuestra primera simulación, 
ya que básicamente es una simulación con pared rígida. 

Figura 77 

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(Izquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha) 

Se puede apreciar que se presenta una uniformidad en toda la arteria, presentando 
unos esfuerzos sobresalientes en la bifurcación y en el brazo izquierdo. 
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4.3.1.2 Simulación de prestress. Esta simulación fue diferente ya que solo se utilizó 
el dominio de la pared arterial para la simulación , considerando la velocidad y tracción 
promedio de nuestra simulación rígida para poder observar cómo se comporta nuestro 
modelo y luego poder usar los resultados para la simu-lación final. 

4.3.1.2.1 Stress. Este stress viene a ser el preesfuerzo de la pared arterial, siendo las 
tensiones y fuerzas internas aplicadas a la estructura previo a la simula-ción FSI-ALE. 

Figura 78 

Esfuerzo presentado en la simulación individual del dominio solido del modelo 1 

Se puede observar en la figura 78 que las fuerzas internas presentes en la parte interior 
de la arteria, sin embargo, al ser muy pequeñas; probablemente no afecten mucho la simula-
ción final. 

4.3.1.2.2 Desplazamiento. Además de las fuerzas internas, se puede ob-servar un 
ligero desplazamiento en la estructura, sin embargo, de igual forma que el Stress, este se 
podría despreciar. 
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Figura 79 

Desplazamiento de simulación de Prestress 

4.3.1.3 Simulación ALE completa. Finalmente teniendo los datos de la simulación 
rígida y de prestress, realizamos la simulación completa, siendo esta la que junta el domino 
del líquido con el dominio de la pared arterial. Cabe resaltar que para que ambas pueden 
simularse juntas, las mallas deben estar alineadas y coincidir en todos los puntos; caso 
contrario no se podría realizar la simulación. 

4.3.1.3.1 Perfiles de velocidad. En este capítulo, los perfiles de velocidad serán vistos 
en las zonas de interés resaltadas en el capítulo de flujo. Para poder observar cómo se 
distribuye la velocidad en el modelo, usaremos el filtro slice para así poder obtener una vista 
más clara de las velocidades. 

Tiempo 0.05- fase de aceleración 

La velocidad que observaremos primero será la velocidad de entrada. Esta nos permi-
tirá validad nuestros valores ingresados en el archivo bct.dat. 
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Figura 80 

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s 

Como se puede observar en la figura 80, el flujo se encuentra entre un rango de 0-2800 
mm/s; siendo de los valores obtenidos más altos hasta ahora. 

Una vez validado las condiciones de entrada, se observará la distribución de velocidad 
en la ramificación izquierda y derecha. Asimismo, se observa un flujo laminar y continuo ade-
más de presentar valores muy altos en la zona de la bifurcación. 

Tiempo 0.15- fase pico 

En el paso de 0.15s, en el punto más alto del flujo, la entrada presenta su velocidad 

máxima, teniendo como punto maximo el valor de 1800𝑚𝑚𝑚𝑚
𝑠𝑠

. 
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Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-
miento en ambos lados.  

En la figura 81, se puede observar como en el momento pico del ciclo cardiaco, la má-
xima velocidad se presenta solo en una zona, mientras que en la zona opuesta presenta una 
ligera reducción de velocidad. 

Tiempo 0.25- fase de desaceleración 

Para concluir, tenemos la última fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lación con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el 
ciclo cardiaco. 

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.15s 

Figura 81 
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Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor 
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribución de flujo. 

4.3.1.3.2 Esfuerzo cortante de la pared. El esfuerzo cortante presente en 
la simulación FSI por el método ALE vendría a ser el más preciso de los tres modelos, además 
del que mayor coste computacional requiere. 

Como se ha visto en otros parámetros de flujo, los valores máximos del WSS aparecen 
en el pico sistólico (paso de tiempo 0,15s). 

Figura 83 

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(Izquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha) 

Figura 82 

Velocidad en la fase de desaceleración en el tiempo 0.25s
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Se puede apreciar cómo se presenta un WSS uniforme  a lo largo de toda la arteria, eso 
sí, presentando valores altos en la bifurcación de la pared arterial. 

4.3.1.3.3 Esfuerzo de Von Mises. SimVascular nos da la opción de poder observar el 
esfuerzo de Von mises en nuestro modelo, como se puede observar en la figura 84, 
nuestros valores oscilan entre 1MPa y 0.2 MPa. 

Figura 84 

Esfuerzo de Von Mises en el modelo 1 

4.3.1.3.4 Desplazamiento. Como se mencionó en los anteriores resulta-dos, es  
posible escalar el desplazamiento para una mejor observación, sin embargo en ese caso no 
se puede apreciar mucho por lo que se mantendrá en una escala de 1. 
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En la figura 85 se puede observar cómo se presenta una deformación con tendencia 
en la parte del medio,  siendo la parte con mayor desplazamiento de toda la arteria. 

4.3.2 Modelo 2 

Finalmente tenemos el modelo 2, el cual presenta el aneurisma, como se mencionó 
previamente. 

4.3.2.1 Pre-simulacion rígida. De la misma forma que el modelo 1, primero se tuvo 
que simular de nuevo de formar rígida para poder tener unas pre-cargas en el modelo; esto 
con la finalidad de poder dar los resultados más precisos posibles. 

4.3.2.1.1 Perfiles de velocidad. En este capítulo, los perfiles de velocidad serán
vistos en las zonas de interés resaltadas en el capítulo de flujo. Para poder observar cómo se 
distribuye la velocidad en el modelo, usaremos el filtro slice para así poder obtener una vista 
más clara de las velocidades. 

Tiempo 0.05- fase de aceleración 

La velocidad que observaremos primero será la velocidad de entrada. 

Figura 85 

Desplazamiento de fase de desaceleración, fase pico y fase de desaceleración del modelo1 
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Como se puede observar en la figura 86, el flujo se encuentra entre un rango de 0-1800 
mm/s; siendo parecido al del modelo1, sin embargo presentando una velocidad relativamente 
baja. 

Una vez validado las condiciones de entrada, se observará la distribución de velocidad 
en la ramificación izquierda y derecha. Adicionalmente, se observa un flujo laminar y continuo 
donde se aprecia valores de velocidad similares en ambas ramificaciones, marcando un au-
mento de la velocidad en la ramificación izquierda. 

Tiempo 0.15- fase pico 

En el paso de 0.15s, en el punto más alto del flujo, la entrada presenta su velocidad 

máxima, teniendo como punto maximo el valor de 800𝑚𝑚𝑚𝑚
𝑠𝑠

. 

Figura 87 

Velocidad a la entrada del modelo y en las ramificaciones en el tiempo 0.15s 

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-
miento en ambos lados.  

Figura 86 

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s 
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Tiempo 0.25- fase de desaceleración 

Para concluir, tenemos la última fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lación con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el 
ciclo cardiaco. 

Figura 88 

Velocidad en la fase de desaceleración en el tiempo 0.25s 

Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor 
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribución de flujo. 

Finalmente en la figura 88, se observa la fase de desaceleración que es donde se encuentra la 
menor velocidad del modelo. 

4.3.2.1.2 Esfuerzo cortante de la pared- WSS. El esfuerzo cortante es  este caso 
presenta similitudes con nuestra primera simulación, ya que básicamente es una simula-ción 
con pared rígida. 
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Figura 89 

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(Izquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha) 

Se puede apreciar que se presenta una uniformidad en toda la arteria, presentando 
unos esfuerzos sobresalientes en la bifurcación y en el brazo izquierdo, cabe resaltar que no 
presenta esfuerzos prominentes en el aneurisma. 

4.3.2.2 Simulación de prestress 

Esta simulación fue diferente ya que solo se utilizó el dominio de la pared arterial para 
la simulación , considerando la velocidad y tracción promedio de nuestra simulación rígida 
para poder observar cómo se comporta nuestro modelo y luego poder usar los resultados para 
la simulación final, en el caso del modelo 2, debido a su compleja estructura, es muy impor-
tante las fuerzas internas que se nos pueden presentar. 

4.3.2.2.1 Stress. Este stress viene a ser el preesfuerzo de la pared arterial, siendo 
las tensiones y fuerzas internas aplicadas a la estructura previo a la simulación FSI-ALE. 

Figura 90 

Esfuerzo presentado en la simulación individual del dominio solido del modelo1 
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Se puede observar en la figura 90 que el modelo presenta fuerzas internas en la parte 
interior de la arteria, sin embargo, al ser muy pequeñas; probablemente no afecten mucho la 
simulación final. 

4.3.2.2.2 Desplazamiento. Además de las fuerzas internas, se puede ob-
servar un ligero desplazamiento en la estructura, sim embargo, de igual forma que el Stress, 
este se podría despreciar. Cabe resaltar que en la figura 91 se puede apreciar un ligero des-
plazamiento en la zona del aneurisma, alegando una posible deformación. 

Figura 91 

Desplazamiento de simulación de Prestress 

4.3.2.3 Simulación ALE completa. Finalmente teniendo los datos de la simula-ción 
rígida y de prestress, realizamos la simulación completa, siendo esta la que junta el do-mino 
del líquido con el dominio de la pared arterial. Cabe resaltar que para que ambas pueden 
simularse juntas, las mallas deben estar alineadas y coincidir en todos los puntos; caso con-
trario no se podría realizar la simulación. 

4.3.2.3.1 Perfiles de velocidad. En este capítulo, los perfiles de velocidad serán vistos 
en las zonas de interés resaltadas en el capítulo de flujo. Para poder observar cómo se 
distribuye la velocidad en el modelo, usaremos el filtro slice para así poder obtener una vista 
más clara de las velocidades. 

Tiempo 0.05- fase de aceleración 

La velocidad que observaremos primero será la velocidad de entrada. Esta nos permi-
tirá validad nuestros valores ingresados en el archivo bct.dat. 
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Figura 92 

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s 

Como se puede observar en la figura 92, el flujo se encuentra entre un rango de 0-3200 
mm/s; siendo el rango más amplio que hemos presentado. 

Una vez validado las condiciones de entrada, se observará la distribución de velocidad 
en la ramificación izquierda y derecha. Donde se aprecia un flujo laminar y continuo además 
de presentar valores altos previo al aneurisma, probablemente debido al cambio de sección. 

Tiempo 0.15- fase pico 

En el paso de 0.15s, en el punto más alto del flujo, la entrada presenta su velocidad 

máxima, teniendo como punto maximo el valor de 1400𝑚𝑚𝑚𝑚
𝑠𝑠

. 

Figura 93 

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.15s 

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-
miento en ambos lados. 
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En la figura 93, se puede observar como en el momento pico del ciclo cardiaco, la má-
xima velocidad se presenta solo en una zona, previo al aneurisma mientras que en la zona 
contigua presenta una ligera reducción de velocidad. 

Tiempo 0.25- fase de desaceleración 

Para concluir, tenemos la última fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lación con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el 
ciclo cardiaco. 

Figura 94 

Velocidad en la fase de desaceleración en el tiempo 0.25s 

Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor 
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribución de flujo. 

En la figura 94, se observa una significativa reducción de la velocidad, alegando que ya va a 
terminar la fase sistólica. 

4.3.2.3.2 Esfuerzo cortante de la pared. El esfuerzo cortante presente en 
la simulación FSI por el método ALE vendría a ser el más preciso de los tres modelos, además 
del que mayor coste computacional requiere. 

Como se ha visto en otros parámetros de flujo, los valores máximos del esfuerzo cor-
tante aparecen en el pico sistólico (paso de tiempo 0,15s). Con un valor de 0.5 mPa. 
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Figura 95 

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(Izquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha) 

Se puede apreciar en la figura 95 como el mayor esfuerzo se encuentra en la zona pre-
via al aneurisma, muy probable que se manifieste de esa forma por el aumento de sección 
que sigue a continuación. 

4.3.2.3.3 Esfuerzo de von Mises. SimVascular nos da la opción de poder observar el 
esfuerzo de von misses en nuestro modelo, como se puede observar en la figura 96, 
nuestros valores oscilan entre 2MPa y 0.2 MPa. Llegando a promediar un mayor esfuerzo 
que en el modelo 1. 

Figura 96 

Esfuerzo de von Mises en el modelo 1 
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4.3.2.3.4 Desplazamiento. Como se mencionó en los anteriores resultados, es 
posible escalar el desplazamiento para una mejor observación, sin embargo en ese caso no se 
puede apreciar mucho por lo que se mantendrá en una escala de 1. 

Figura 97 

Desplazamiento del modelo 1 en las 3 fases (aceleración, pico y desaceleración) 

En la figura 97, se puede apreciar el gran desplazamiento que se presenta en la zona 
del aneurisma. Esto alega una posible ruptura ya que la arteria tendera a deformarse aún más 
por esa zona central. 

4.4 Análisis de resultados 

En este apartado, discutiremos los resultados de la simulación de los modelos de arte-
ria abdominal sana y con aneurisma, destacando las diferencias y similitudes observadas entre 
los tres métodos de simulación utilizados. 

El primer método utilizado fue el de pared rígida, el cual reveló una estructura arterial 
con una geometría cercana a la realidad. En el modelo de arteria abdominal sana, observamos 
una pared vascular uniforme y sin deformaciones anómalas. Sin embargo, en el modelo con 
aneurisma, pudimos replicar de manera efectiva la dilatación patológica de la pared, con una 
mayor concentración de tensiones en la región aneurismática. Además, proporcionó informa-
ción detallada sobre el flujo sanguíneo en los modelos de arteria abdominal. En el modelo 
sano, se observó un flujo laminar uniforme, mientras que en el modelo con aneurisma, se 
registraron turbulencias y recirculación en la zona aneurismática, esto se puede apreciar en la 
sección 4.3.2.3. Esto concuerda con las características hemodinámicas típicas de los aneuris-
mas. En ambos modelos con pared rígida se presentó esfuerzos en zonas muy claves, como la 
zona de bifurcación y la zona del aneurisma en sí. 
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El segundo método fue utilizar pared deformable mediante simulación de interacción 
fluido – estructura por el método de CMM, aquí se vio afectado tanto la velocidad como los 
esfuerzos presentes en los modelos. Cabe adicionar que se presentó una nueva variable de 
desplazamiento, lo que indicaba que el modelo 1 se deformaba a lo largo de toda la arteria 
mientras que el modelo 2 tenía una deformación diferenciada en la zona del aneurisma. Esto 
se puede apreciar mejor en la figura 73 

Finalmente, el tercer método, el cual presenta pared deformable mediante la simula-
ción de interacción fluido-estructura por el método ALE, en este caso se presentaron veloci-
dades mayores que en las simulaciones previamente mencionadas, además, se presentó un 
desplazamiento mayor que en el segundo método, sobre todo en el modelo que presenta el 
aneurisma. 

Los resultados de nuestro estudio sugieren que la elección del método de simulación 
es crucial para obtener representaciones precisas de los modelos de arteria abdominal con y 
sin aneurisma. Ambos métodos de FSI demostraron ser más efectivos para replicar las carac-
terísticas de la arteria y el aneurisma, lo que los hace valiosos para la investigación y la plani-
ficación clínica. Por otro lado, la simulación con pared rígida, aunque más accesible, mostró 
limitaciones al no mostrar ciertos parámetros importantes como el desplazamiento. 

Estos hallazgos tienen importantes implicaciones clínicas y de investigación. Los méto-
dos más precisos como las simulaciones FSI podrían ser útiles en la evaluación de tratamientos 
y la predicción del riesgo de ruptura de aneurismas abdominales. Además, sugieren la necesi-
dad de validar los resultados de los modelos simplificados utilizando solo CFD con métodos 
más precisos que consideren la interacción fluido- estructura antes de tomar decisiones clíni-
cas basadas en ellos. Estos resultados podrían ser el inicio para utilizar SimVascular en la Uni-
versidad de Piura para futuras investigaciones. 

Es importante reconocer las limitaciones de nuestro estudio, incluyendo las simplifica-
ciones inherentes a cada método de simulación y la falta de validación clínica de los modelos. 
Además del largo tiempo de simulación, los pequeños errores que presentaba SimVascular 
como los problemas con la escala del modelo y los errores que se presentaban en la simulación 
FSI ALE y la falta de bibliografía especializada sobre el mismo al tratarse de un software open-
source. Estas limitaciones podrían haber influido en los resultados y deben tenerse en cuenta 
al interpretar los hallazgos.



Conclusiones 

Los diferentes métodos de simulación nos otorgaron resultados acordes a lo planteado 
en un inicio, tanto en una arteria sana como en una con aneurisma. En consecuencia, existe 
viabilidad en la capacidad de SimVascular para poder procesar distintos tipos de vasos sanguí-
neos sin la necesidad de portar una Workstation. Los modelos propuestos en esta investiga-
ción pueden seguir siendo utilizados para analizarlos en otros ambientes y circunstancias así 
como utilizar los parámetros establecidos en diferentes modelos. Por consiguiente, SimVas-
cular propone una vía para investigar el sistema cardiovascular de una manera simplificada y 
al alcance de todos. 

Los resultados obtenidos revelan una concordancia entre lo simulado con lo teórico o 
lo recopilado durante la investigación. Las simulaciones lograron mostrar el comportamiento 
de una arteria durante el sístole y diástole, demostrando así la capacidad que tiene el pro-
grama para modelar el sistema sanguíneo y sus componentes. 

La comparación de nuestros resultados con investigaciones previas en el campo como 
la de Martí Alba Bauzá resalta la cercanía y la precisión de los resultados obtenidos. La valida-
ción exitosa refuerza la confianza en los resultados obtenidos y permite profundizar en la apli-
cabilidad de las simulaciones. 

Al simular los modelos con la metodología CFD, nos encontramos que los modelos al-
canzan velocidades dentro del promedio lo cual es entre 400-500 mm/s y velocidades pico 
que van desde 1400 a 1800 mm/s(Martí Alba Bauzà, 2022); teniendo en consideración la dife-
rencia de edad entre los pacientes; donde el modelo del aneurisma alcanza una velocidad más 
baja que la arteria sana sin embargo manteniendo en ambos modelos las presiones deseadas; 
esto se evidencia al comparar los rangos de velocidades de la entrada y las bifurcaciones de 
ambos modelos. Donde se alcanzó una gran diferencia fue en el WSS de los modelos ya que al 
ser rígidos estos mostraron valores altos en comparación con los modelos FSI y además sin 
mostrar algún desplazamiento de este. Por ende, en cuestión de precisión de velocidad y pre-
sión el modelo CFD sin FSI fue el mejor para este caso.  

Los modelos con metodología FSI CMM tuvieron un desplazamiento y un WSS bajo en 
comparación con los modelos de la metodología CFD sin FSI; donde mantienen la misma ve-
locidad y presión; este método puede agilizar la simulación de una deformación siempre y 
cuando se sepa que la deformación es relativamente pequeña al tamaño del modelo. Siendo 
de aplicación más sencilla y obteniendo resultados más complejos que la metodología CFD sin 
FSI. 

La implementación de la metodología FSI ALE se considera la más compleja de las me-
todologías realizadas, teniendo que usar un sistema operativo diferente y  realizar 2 simula-
ciones previas para obtener valores de prestress y velocidad inicial, sin embargo, los resulta-
dos obtenidos fueron los más completos ya que nos entregan tanto la velocidad y presión 
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como el desplazamiento, el WSS y el esfuerzo de vonMises; además que nos permite analizar 
tanto la malla de la pared como la malla del fluido. 

Tanto el modelo de arteria sana como el modelo de arteria con aneurisma presentan 
similitudes en cómo se distribuye la velocidad y la presión establecida para cada modelo; la 
característica más diferencial es como se distribuyen los esfuerzos en la misma; donde la ar-
teria sana presenta los esfuerzos más grandes en la zona de bifurcación; mientras que  el mo-
delo con aneurisma presenta mayor esfuerzo donde se presenta la deformación de la pared 
de la arteria; este podría ser un paso hacia la predicción de la ruptura de la misma; en la pre-
sente investigación se propuso analizar estas posibles señales de ruptura sin embargo, los re-
sultados podrían no considerar el espesor variable del modelo; ya que se usó espesor cons-
tante como se mencionó en el capítulo 3; o el cómo se comporta la arteria de manera real y 
no ideal. Por lo que, en un estudio futuro se propone incorporar también factores asociados 
al espesor variable para poder investigar aún más una posible predicción de ruptura de aneu-
risma. 

El uso del software de código abierto SimVascular agiliza el proceso de procesamiento 
de imagen, modelado y simulado en un solo programa. Ayudando a promover la investigación 
médica en todo el mundo; permitiendo estudiar cada caso de manera personalizada y precisa. 
Estos resultados permiten emular el comportamiento del cuerpo humano, dando cierta capa-
cidad de aprendizaje para extraer información y utilizarla para poder conocer a más profundi-
dad las patologías del sistema cardiovascular humano.



Recomendaciones 

En un futuro se puede continuar utilizando SimVascular pero llevando a cabo estudios 
experimentales y clínicos con pacientes in vivo para poder comparar los resultados de la si-
mulación con los obtenidos en las imágenes médicas; esto ayudaría a mejorar la confiabilidad 
del software. 

Adicionalmente a la simulación de los modelos, se podrían incorporar   criterios adicio-
nales como tener un espesor variable a lo largo del modelo dependiendo como se muestre en 
la imagen médica del paciente pudiendo obtener resultados más confiables y cercanos a lo 
que sería una simulación muy aproximada a la realidad. 

Asimismo, se puede replicar la misma metodología para diferentes partes del sistema 
cardiovascular, pudiendo simular incluso un aneurisma cerebral. Actualmente existen estu-
dios de distintos tipos de aneurisma utilizando la metodología CFD, pudiéndose evaluar una 
posible ruptura si es que se llega a encontrar algunas similitudes entre los modelos simulados. 

Por otro lado, se podría incorporar métodos de machine learning y de inteligencia ar-
tificial para mejorar las capacidades de nuestro modelo, incluyendo predicción de propieda-
des de flujo o la propia optimización de los diseños vasculares.  

De igual manera, utilizar el servidor gratuito de SimVascular para poder comparar la 
velocidad de simulación y resultados entre un modelo hecho en computadora propia y un 
modelo realizado en el servidor gratuito. 
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Apéndice A: Función en Python para delimitar el prestress para el modelo completo 
de ALE-FSI. 

# Header 

import numpy as np 

import vtk 

def getWallNodes(FileName): 

    modelReader = vtk.vtkXMLPolyDataReader() 

    modelReader.SetFileName(FileName) 

    modelReader.Update() 

    model = vtk.vtkPolyData() 

    model = modelReader.GetOutput() 

    model_npts = model.GetNumberOfPoints() 

    model_ID = model.GetPointData().GetArray('GlobalNodeID') 

    id_list = np.zeros((model_npts,1), dtype='int32') 

    for i in range(0, model_npts): 

        id_list[i] = int(model_ID.GetTuple1(i)) 

    return id_list 

def loadVTU(fileName): 

    print ("   Loading vtu file   <--- {:s}".format(fileName)) 

    vtuReader = vtk.vtkXMLUnstructuredGridReader() 

    vtuReader.SetFileName(fileName) 

    vtuReader.Update() 

    vtuMesh = vtk.vtkUnstructuredGrid() 

    vtuMesh = vtuReader.GetOutput() 

    return vtuMesh 

def getSurfaceData(msh, srf_ids, keyWord): 

    msh_npts = msh.GetNumberOfPoints() 

    msh_data = vtk.vtkDoubleArray() 

    msh_data = msh.GetPointData().GetArray(keyWord) 

    num_comp = msh_data.GetNumberOfComponents() 
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    srf_nno = np.size(srf_ids) 

    if num_comp == 1: 

        srf_data = np.zeros((srf_nno,)) 

    else: 

        srf_data = np.zeros((srf_nno,num_comp)) 

    for ipt in range(0, srf_nno): 

        h = msh_data.GetTuple(int(srf_ids[ipt]-1)) 

        if num_comp == 1: 

srf_data[ipt] = h[0] 

        else: 

for j in range(0, num_comp): 

srf_data[ipt,j] = h[j] 

    return srf_data 

def writeSrfTraction(h, fout, fwall): 

    modelReader = vtk.vtkXMLPolyDataReader() 

    modelReader.SetFileName(fwall) 

    modelReader.Update() 

    model = vtk.vtkPolyData() 

    model = modelReader.GetOutput() 

    model_npts = modelReader.GetNumberOfPoints() 

    vtkH = vtk.vtkDoubleArray() 

    vtkH.SetNumberOfComponents(3) 

    vtkH.Allocate(model_npts) 

    vtkH.SetNumberOfTuples(model_npts) 

    vtkH.SetName("Traction") 

    for i in range(0, model_npts): 

        vtkH.SetTuple3(i, h[i,0], h[i,1], h[i,2]) 

    model.GetPointData().AddArray(vtkH) 

    modelWrite = vtk.vtkXMLPolyDataWriter() 

    modelWrite.SetInputData(model) 
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    modelWrite.SetFileName(fout) 

    modelWrite.Write() 

    return 

def writeSrfPressure(p, fout, fwall): 

    modelReader = vtk.vtkXMLPolyDataReader() 

    modelReader.SetFileName(fwall) 

    modelReader.Update() 

    model = vtk.vtkPolyData() 

    model = modelReader.GetOutput() 

    model_npts = modelReader.GetNumberOfPoints() 

    vtkP = vtk.vtkDoubleArray() 

    vtkP.SetNumberOfComponents(1) 

    vtkP.Allocate(model_npts) 

    vtkP.SetNumberOfTuples(model_npts) 

    vtkP.SetName("Pressure") 

    for i in range(0, model_npts): 

        vtkP.SetTuple1(i, p[i]) 

    model.GetPointData().AddArray(vtkP) 

    modelWrite = vtk.vtkXMLPolyDataWriter() 

    modelWrite.SetInputData(model) 

    modelWrite.SetFileName(fout) 

    modelWrite.Write() 

    return 

if __name__ == '__main__': 

    nstart = 100 

    nend   = 8000 

    nfreq  = 50 

    dt     = 0.001 

    fwall  = "archivo_combinado.vtp" 
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    wall_ids = getWallNodes(fwall) 

    wall_nno = np.size(wall_ids) 

    mean_h = np.zeros((wall_nno,3), dtype='float64') 

    mean_P = np.zeros((wall_nno,), dtype='float64') 

    nframe = int((nend - nstart)/nfreq) + 1 

    for i in range(0, nframe): 

        ntime = nstart + i*nfreq 

        time  = float(ntime)*dt 

        if (ntime < 100): 

fname = "result_{:03d}.vtu".format(ntime) 

        else: 

fname = "result_{:d}.vtu".format(ntime) 

        print ("Reading file    <----- {:s}".format(fname)) 

        vtuMesh = loadVTU(fname) 

        mean_h = mean_h + getSurfaceData(vtuMesh, wall_ids, 'Traction') 

        mean_P = mean_P + getSurfaceData(vtuMesh, wall_ids, 'Pressure') 

    mean_h = mean_h / float(nframe) 

    mean_P = mean_P / float(nframe) 

    fout = 'rigid_wall_mean_traction.vtp' 

    print ("Writing traction file    ----> {:s}".format(fout)) 

    writeSrfTraction(mean_h, fout, fwall) 

    fout = 'rigid_wall_mean_pressure.vtp' 

    print ("Writing pressure file    ----> {:s}".format(fout)) 

    writeSrfPressure(mean_P, fout, fwall) 



Anexos 
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Anexo A: Función en Python para crear malla separada de fluido y pared para simu-
lación FSI. 

El código fue utilizado para poder crear dos mallas a partir de la malla creada en 
SimVascular, permitiendo el uso de la metodología FSI; esta tenía que ser lo más precisa posi-
ble ya que cada nodo de la malla del solido tenía que coincidir con la del fluido ya que permi-
tiría la conexión entre ambas y por lo tanto la simulación de este. 

#!/usr/bin/env python 

from collections import defaultdict 

import argparse 

import os 

import sys 

import vtk 

import xml.etree.ElementTree as et 

class MeshPhysics(object): 

    Fluid = "fluid" 

    Solid = "solid" 

class FaceTypes(object): 

    Cap = "cap" 

    Wall = "wall" 

class VtkDataNames(object): 

    '''This class stores the names of VTK data arrays. 

    ''' 

    GlobalElementID = "GlobalElementID" 

    GlobalNodeID = "GlobalNodeID" 

    ModelRegionID = "ModelRegionID" 

    ModelFaceID = "ModelFaceID" 

class Extent(object): 

    '''This class stores a coordinate extent. 

    ''' 

    def __init__(self, max_x, min_x, max_y, min_y, max_z, min_z): 

        self.max_x = max_x 
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        self.max_y = max_y 

        self.max_z = max_z 

        self.min_x = min_x 

        self.min_y = min_y 

        self.min_z = min_z 

        dx = (max_x - min_x) 

        if dx == 0.0: 

dx = 1.0 

        dy = (max_y - min_y) 

        if dy == 0.0: 

dy = 1.0 

        dz = (max_z - min_z) 

        if dz == 0.0: 

dz = 1.0 

        self.dx = dx 

        self.dy = dy 

        self.dz = dz 

class BcFace(object): 

    '''This class stores BC face data for a mesh.  

    ''' 

    def __init__(self, face_name, face_id, face_type, mesh=None): 

        self.name = face_name 

        self.id = face_id 

        self.type = face_type 

        self.mesh = None  

        self.num_points = None  

        self.nodal_coords = None 

        self.extent = None 

        if mesh != None: 
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self.set_mesh(mesh) 

    def set_mesh(self, mesh): 

        '''Set mesh data. 

        ''' 

        self.mesh = mesh 

        node_ids = self.mesh.GetPointData().GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalNodeID) 

        num_points = self.mesh.GetNumberOfPoints() 

        self.num_points = num_points  

        points = self.mesh.GetPoints() 

        # Create node ID to node coord map. 

        nodal_coords, extent = create_node_coord_map(num_points, 
node_ids, points) 

        self.nodal_coords = nodal_coords 

        self.extent = extent 

        # Create a map hashing node coords to IDs.. 

        # 

        point_hash = create_node_coord_hash(nodal_coords, extent) 

        self.point_hash = point_hash 

class Mesh(object): 

    '''This class stores volume and surface (facee) mesh data for a 
given region ID.  

       The mesh is assumed to be a subset of 'sv_volume_mesh' determined 
by its region ID. 

    ''' 

    def __init__(self, sv_volume_mesh, region_id, physics): 

        self.file_name = None  

        self.volume_mesh = None  

        self.sv_volume_mesh = sv_volume_mesh 

        self.region_id = region_id 



157 

        self.physics = physics 

        self.surface_mesh = None 

        self.bc_faces = None  

        self.points = None 

        self.num_points = None 

        self.node_ids = None 

        self.extent = None  

        self.point_hash = None  

        self.nodal_coords = None 

        self.elem_map = None  

        # Extract the volume mesh for the given region ID. 

        self.volume_mesh = get_region_mesh(sv_volume_mesh.mesh, re-
gion_id) 

        # Create a nodal coordinate map and coordinate hash table. 

        self.set_node_coords() 

    def set_node_coords(self): 

        '''Create a nodal coordinate map and coordinate hash table. 

        ''' 

        print("\n========== Mesh.set_node_coords: {0:s} 
==========".format(self.physics)) 

        print("[Mesh.set_node_coords] Region ID: {0:d}".for-
mat(self.region_id)) 

        self.node_ids = self.volume_mesh.GetPointData().GetAr-
ray(VtkDataNames.GlobalNodeID) 

        self.num_points = self.volume_mesh.GetNumberOfPoints() 

        self.points = self.volume_mesh.GetPoints() 

        # Create nodal IDs to coordinates map. 

        # 

        print("[Mesh.set_node_coords] Create nodal IDs to coordinates 
map ...") 

        nodal_coords, extent = create_node_coord_map(self.num_points, 
self.node_ids, self.points) 

        self.nodal_coords = nodal_coords 
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        self.extent = extent 

        ''' 

        print("[Mesh.set_node_coords] Number of nodes: {0:d}".for-
mat(len(nodal_coords))) 

        for nid, point in nodal_coords.items(): 

print("[Mesh.set_node_coords] {0:d}] {1:s}".format(nid, 
str(point))) 

        ''' 

        # Create nodal coordinates hash table. 

        point_hash = create_node_coord_hash(nodal_coords, extent) 

        self.point_hash = point_hash 

        # Create map from element ID to index into GlobalElementID 
array. 

        num_cells = self.volume_mesh.GetNumberOfCells() 

        elem_ids = self.volume_mesh.GetCellData().GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalElementID) 

        self.elem_map = {} 

        for i in range(num_cells): 

elem_id = elem_ids.GetValue(i) 

self.elem_map[elem_id] = i 

        # Reset mesh node IDs. 

        # 

        # GlobalNodeID are not used in svFSI. 

        # 

        print("[Mesh.set_node_coords] Reset mesh node IDs ...") 

        print("[Mesh.set_node_coords] num_points: {0:d}] ".for-
mat(self.num_points)) 

        node_ids_data = vtk.vtkIntArray() 

        node_ids_data.SetNumberOfValues(self.num_points) 

        node_ids_data.SetName(VtkDataNames.GlobalNodeID) 

        n = 0 

        for nid, point in self.nodal_coords.items(): 

#print("[Mesh.set_node_coords] n: {0:d} nid: {1:d}]".for-
mat(n, nid)) 
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node_ids_data.SetValue(n, n+1) 

n += 1 

        self.volume_mesh.GetPointData().RemoveArray(VtkDat-
aNames.GlobalNodeID) 

        self.volume_mesh.GetPointData().AddArray(node_ids_data) 

        # Reset mesh element IDs. 

        # 

        # GlobalElementID are not used in svFSI. 

        # 

        num_cells = self.volume_mesh.GetNumberOfCells() 

        elemn_ids_data = vtk.vtkIntArray() 

        elemn_ids_data.SetNumberOfValues(num_cells) 

        elemn_ids_data.SetName(VtkDataNames.GlobalElementID) 

        for i in range(num_cells): 

#print("[Mesh.set_node_coords] self.nodal_coords[{0:d}]: 
{1:s}".format(nid, str(point))) 

elemn_ids_data.SetValue(i, i+1) 

        self.volume_mesh.GetCellData().RemoveArray(VtkDataNames.Glob-
alElementID) 

        self.volume_mesh.GetCellData().AddArray(elemn_ids_data) 

    def extract_faces(self, bc_faces): 

        '''Extract face surface geometry for this object's region ID. 

        ''' 

        print("\n========== Mesh.extract_faces {0:s} ==========".for-
mat(self.physics)) 

        print("[Mesh.extract_faces] Region ID: {0:d}".format(self.re-
gion_id)) 

        self.bc_faces = defaultdict(list) 

        for face_id, bc_face in bc_faces.items(): 

face_type = bc_face.type 

face_name = bc_face.name 

mesh = bc_face.mesh 

print("[Mesh.extract_faces] ----- Face ID {0:s} {1:d}: 
{2:s} -----".format(face_name, face_id, face_type)) 



160 

threshold = vtk.vtkThreshold() 

threshold.SetInputData(mesh) 

threshold.SetInputArrayToProcess(0,0,0,1,VtkDat-
aNames.ModelRegionID) 

threshold.ThresholdBetween(self.region_id,self.region_id) 

threshold.Update(); 

surfacer = vtk.vtkDataSetSurfaceFilter() 

surfacer.SetInputData(threshold.GetOutput()) 

surfacer.Update() 

surface = surfacer.GetOutput() 

print("[Mesh.extract_faces] Surface number of points: %d" 
% surface.GetNumberOfPoints()) 

print("[Mesh.extract_faces] Surface number of cells: %d" % 
surface.GetNumberOfCells()) 

if surface.GetNumberOfPoints() == 0: 

msg = "No region ID " + str(self.region_id) + " found 
in " + self.physics + " mesh. " 

msg += "A boundary layer mesh is required with region 
IDs (SV 'Convert Boundary Layer to New Region/Domain' option)." 

raise Exception(msg) 

# Create a new GlobalNodeID data for the face that matches 

# the volume mesh node IDs. 

# 

node_ids = surface.GetPointData().GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalNodeID) 

num_points = surface.GetNumberOfPoints() 

points = surface.GetPoints() 

node_ids_data = vtk.vtkIntArray() 

node_ids_data.SetNumberOfValues(num_points) 

node_ids_data.SetName(VtkDataNames.GlobalNodeID) 

pt = 3*[0.0] 

print("[Mesh.extract_faces] Nodes and coordinates ...") 
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for i in range(num_points): 

points.GetPoint(i, pt) 

nid, index = find_node_id(self.point_hash, 
self.num_points, self.extent, pt) 

node_ids_data.SetValue(i, index+1) 

surface.GetPointData().RemoveArray(VtkDataNames.Global-
NodeID) 

surface.GetPointData().AddArray(node_ids_data) 

# Create a new GlobalElementID data array for the face that 
matches 

# the volume mesh element IDs.  

# 

num_cells = surface.GetNumberOfCells() 

elemn_ids_data = vtk.vtkIntArray() 

elemn_ids_data.SetNumberOfValues(num_cells) 

elemn_ids_data.SetName(VtkDataNames.GlobalElementID) 

elem_ids = surface.GetCellData().GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalElementID) 

for i in range(num_cells): 

elem_id = elem_ids.GetValue(i) 

vol_elem_id = self.elem_map[elem_id] 

elemn_ids_data.SetValue(i, vol_elem_id+1) 

surface.GetCellData().RemoveArray(VtkDataNames.GlobalEle-
mentID) 

surface.GetCellData().AddArray(elemn_ids_data) 

# Extract solid wall faces that have disjoint inner and 
outer parts. 

# 

if ((face_type == FaceTypes.Wall) and (self.physics == 
MeshPhysics.Solid)): 

print("[Mesh.extract_faces] Extract solid wall faces 
...") 

surface_ids = get_node_ids(surface) 

conn_filter = vtk.vtkPolyDataConnectivityFilter() 

conn_filter.SetInputData(surface) 

conn_filter.SetExtractionModeToSpecifiedRegions() 
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wall_num = 0 

while True: 

conn_filter.AddSpecifiedRegion(wall_num) 

conn_filter.Update() 

component = vtk.vtkPolyData() 

component.DeepCopy(conn_filter.GetOutput()) 

if component.GetNumberOfCells() <= 0: 

break 

clean_filter = vtk.vtkCleanPolyData() 

clean_filter.SetInputData(component) 

clean_filter.Update(); 

component = clean_filter.GetOutput() 

#boundary_faces.append(component) 

conn_filter.DeleteSpecifiedRegion(wall_num) 

print("[Mesh.extract_faces] Wall face: {0:d}".for-
mat(wall_num+1)) 

print("[Mesh.extract_faces]   Number of points: %d" 
% component.GetNumberOfPoints()) 

print("[Mesh.extract_faces]   Number of cells: %d" 
% component.GetNumberOfCells()) 

wall_num += 1 

wall_face_name = face_name  

#wall_face_name = face_name + "_" + str(wall_num) 

self.bc_faces[face_id].append( 
BcFace(wall_face_name, face_id, face_type, component) ) 

else: 

self.bc_faces[face_id].append( BcFace(face_name, 
face_id, face_type, surface) ) 

        #_for fid, face in surface_faces.items() 

    def get_wall_faces(self): 

        '''Get BC faces of type Wall. 

        ''' 

        print('========== get_wall_faces ==========') 



163 

        print('[get_wall_faces] Physics: {0:s}'.format(self.physics)) 

        wall_faces = [] 

        for fid, bc_faces in self.bc_faces.items(): 

for bc_face in bc_faces: 

if bc_face.type == FaceTypes.Wall: 

wall_faces.append(bc_face) 

        print('[get_wall_faces] Number of wall faces: {0:d}'.for-
mat(len(wall_faces))) 

        return wall_faces 

    def is_inner_solid_face(self, bc_face, fluid_wall_faces): 

        '''Check is a face is an inner solid wall faces. 

        ''' 

        for wall_face in fluid_wall_faces: 

for nid, point in wall_face.nodal_coords.items(): 

node_id, index = find_node_id(bc_face.point_hash, 
bc_face.num_points, bc_face.extent, point) 

if node_id != -1: 

#print("[is_inner_solid_face] ") 

#print("[is_inner_solid_face] Found: node_id: 
{0:d},  point: {1:s}".format(node_id, str(point))) 

return True 

        return False 

    def write_faces(self, fluid_wall_faces=[]): 

        '''Write BC faces to VTK .vtp files. 

        ''' 

        print('========== write_faces ==========') 

        for fid, bc_faces in self.bc_faces.items(): 

print("[write_faces] ") 

print("[write_faces] Number of {0:s} bc_faces: {1:d}".for-
mat(self.physics, len(bc_faces))) 

print("[write_faces] Number of fluid_wall_faces: 
{0:d}".format(len(fluid_wall_faces))) 

num_inner = "" 

num_outer = "" 

for bc_face in bc_faces: 
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face_type = bc_face.type 

face_name = bc_face.name 

base_name = self.physics 

print("[write_faces] Face name: {0:s}  type: 
{1:s}".format(face_name, face_type)) 

if ((len(fluid_wall_faces) != 0) and (face_type == 
FaceTypes.Wall)): 

if self.is_inner_solid_face(bc_face,
fluid_wall_faces): 

write_surface_mesh(base_name, face_name+'-in-
ner'+num_inner, bc_face.mesh) 

#num_inner = "-1" 

else: 

write_surface_mesh(base_name, face_name+'-
outer'+num_outer, bc_face.mesh) 

#num_outer = "-1" 

else: 

write_surface_mesh(base_name, face_name,
bc_face.mesh) 

    def write_volume(self): 

        ''' Write a volume mesh to a VTK .vtu file. 

        ''' 

        file_base_name = self.physics 

        write_volume_mesh(file_base_name, self.volume_mesh) 

class VolumeMesh(object): 

    '''This class stores data for the complete volume mesh. 

    ''' 

    def __init__(self, file_name): 

        self.mesh = self.read_mesh(file_name) 

        geom_filter = vtk.vtkGeometryFilter() 

        geom_filter.SetInputData(self.mesh) 

        geom_filter.Update() 

        self.polydata = geom_filter.GetOutput() 
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        num_points = self.mesh.GetNumberOfPoints() 

        points = self.mesh.GetPoints() 

        node_ids = self.mesh.GetPointData().GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalNodeID) 

        self.num_points = num_points  

        self.points = points  

        self.node_ids = node_ids  

        print("[VolumeMesh] num_points: {0:d}".format(num_points)) 

        # Create nodal IDs to coordinates map. 

        # 

        nodal_coords, extent  = create_node_coord_map(num_points, 
node_ids, points) 

        self.nodal_coords = nodal_coords 

        self.extent = extent 

       # Create nodal coordinates hash table. 

        point_hash = create_node_coord_hash(nodal_coords, extent) 

        self.point_hash = point_hash 

    def get_node_id(self, point): 

        node_id = -1 

        num_points = self.mesh.GetNumberOfPoints() 

        x = point[0] 

        y = point[1] 

        z = point[2] 

        xs = (x - self.extent.min_x) / self.extent.dx 

        ys = (y - self.extent.min_y) / self.extent.dy 

        zs = (z - self.extent.min_z) / self.extent.dz 

        ih = xs * num_points 

        jh = ys * num_points 

        kh = zs * num_points 

        index = int(ih + jh + kh) 

        pts = self.point_hash[index] 

        found_pt = False 



166 

        for hpt in pts: 

dx = hpt[0] - x 

dy = hpt[1] - y 

dz = hpt[2] - z 

d = dx*dx + dy*dy + dz*dz 

if d == 0.0: 

node_id = hpt[3] 

break 

        #_for hpt in pts 

        return node_id 

    def read_mesh(self, file_name): 

        print("[Volume.read_mesh] file_name: " + file_name) 

        file_base_name, ext = os.path.splitext(file_name) 

        reader = vtk.vtkXMLUnstructuredGridReader() 

        reader.SetFileName(file_name) 

        reader.Update() 

        return reader.GetOutput() 

class Args(object): 

    '''This class defines the command line arguments to the script. 

    ''' 

    PREFIX = "--" 

    FLUID_REGION_ID = "fluid_region_id" 

    INLET_FACES = "inlet_faces" 

    OUTLET_FACES = "outlet_faces" 

    MDL_FILE = "mdl_file" 

    SOLID_REGION_ID = "solid_region_id" 

    SURFACE_MESH = "surface_mesh" 

    VOLUME_MESH = "volume_mesh" 

    WALL_FACES = "wall_faces" 

def cmd(name): 

    '''Create an argparse command argument. 
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    ''' 

    return Args.PREFIX + name.replace("_", "-") 

def parse_args(): 

    '''Parse command-line arguments. 

    ''' 

    parser = argparse.ArgumentParser() 

    parser.add_argument(cmd(Args.FLUID_REGION_ID), help="The fluid re-
gion ID.", type=int, required=True) 

    parser.add_argument(cmd(Args.MDL_FILE),    help="The SV modeling 
.mdl file.", required=True) 

    parser.add_argument(cmd(Args.SOLID_REGION_ID), help="The solid re-
gion ID.", type=int, required=True) 

    parser.add_argument(cmd(Args.SURFACE_MESH),   help="The surface 
mesh (.vtp) file.", required=True) 

    parser.add_argument(cmd(Args.VOLUME_MESH),     help="The volume 
mesh (.vtu) file.", required=True) 

    return parser.parse_args(), parser.print_help 

def get_node_ids(polydata): 

        node_ids = polydata.GetPointData().GetArray(VtkDataNames.Glob-
alNodeID) 

        num_points = polydata.GetNumberOfPoints() 

        id_set = set() 

        for i in range(num_points): 

nid = node_ids.GetValue(i) 

id_set.add(nid) 

        return id_set 

def add_geom(geom, renderer): 

    mapper = vtk.vtkPolyDataMapper() 

    mapper.SetInputData(geom) 

    mapper.ScalarVisibilityOff(); 

    actor = vtk.vtkActor() 

    actor.SetMapper(mapper) 
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    renderer.AddActor(actor) 

    return actor 

def add_sphere(center, renderer): 

    sphere = vtk.vtkSphereSource() 

    sphere.SetCenter(center[0], center[1], center[2]) 

    sphere.SetRadius(0.05) 

    sphere.SetPhiResolution(16) 

    sphere.SetThetaResolution(16) 

    sphere.Update() 

    poly_data = sphere.GetOutput() 

    return add_geom(poly_data, renderer) 

def get_surface_faces(surface_mesh, bc_faces): 

    '''Get the faces from the surface mesh. 

       The faces are vtkPolyData objects with cell data arrays. 

    ''' 

    print("\n========== get_surface_faces ==========") 

    face_ids = surface_mesh.GetCellData().GetArray(VtkDataNames.Model-
FaceID) 

    face_ids_range = 2*[0] 

    face_ids.GetRange(face_ids_range, 0) 

    min_id = int(face_ids_range[0]) 

    max_id = int(face_ids_range[1]) 

    print("[get_surface_faces] Face IDs range: {0:d} {1:d}".for-
mat(min_id, max_id)) 

    ## Extract face geometry. 

    # 

    for i in range(min_id, max_id+1): 

        if i not in bc_faces: 

continue 

        print("[get_surface_faces] ----- Face ID {0:d} ----".for-
mat(i)) 
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        print("[get_surface_faces] Face name: {0:s} ".for-
mat(bc_faces[i].name)) 

        threshold = vtk.vtkThreshold() 

        threshold.SetInputData(surface_mesh) 

        threshold.SetInputArrayToProcess(0,0,0,1,VtkDataNames.Model-
FaceID) 

        threshold.ThresholdBetween(i,i) 

        threshold.Update(); 

        surfacer = vtk.vtkDataSetSurfaceFilter() 

        surfacer.SetInputData(threshold.GetOutput()) 

        surfacer.Update() 

        bc_faces[i].set_mesh( surfacer.GetOutput() ) 

        print("[get_surface_faces] Face number of points: %d" % 
bc_faces[i].mesh.GetNumberOfPoints()) 

        print("[get_surface_faces] Face number of cells: %d" % 
bc_faces[i].mesh.GetNumberOfCells()) 

    #_for i in range(min_id, max_id+1) 

def add_mesh_geom(mesh, renderer, color=[1,1,1]): 

    '''Add mesh to renderer. 

    ''' 

    print("") 

    print("Add mesh geometry ...") 

   mapper = vtk.vtkPolyDataMapper() 

    show_edges = False 

    if not show_edges: 

        geom_filter = vtk.vtkGeometryFilter() 

        geom_filter.SetInputData(mesh) 

        geom_filter.Update() 

        polydata = geom_filter.GetOutput() 

        print("Number of polydats points: %d" % polydata.GetNumber-
OfPoints()) 

        print("Number of polydats cells: %d" % polydata.GetNumber-
OfCells()) 
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        mapper.SetInputData(polydata) 

    if show_edges: 

        edge_filter = vtk.vtkExtractEdges() 

        edge_filter.SetInputData(mesh) 

        edge_filter.Update() 

        edges = edge_filter.GetOutput() 

        print("Number of edges points: %d" % edges.GetNumberOfPoints()) 

        mapper.SetInputData(edges) 

    mapper.ScalarVisibilityOff(); 

    actor = vtk.vtkActor() 

    actor.SetMapper(mapper) 

    #actor.GetProperty().SetRepresentationToPoints() 

    actor.GetProperty().SetRepresentationToWireframe() 

    #actor.GetProperty().EdgeVisibilityOn() 

    actor.GetProperty().BackfaceCullingOn()    

    #actor.GetProperty().SetDiffuseColor(0, 0.5, 0)  

    actor.GetProperty().SetEdgeVisibility(1)  

    #actor.GetProperty().SetOpacity(0.5)  

    #actor.GetProperty().SetEdgeColor(1, 0, 0)  

    actor.GetProperty().SetColor(color[0], color[1], color[2]) 

    #actor.GetProperty().SetPointSize(5) 

    renderer.AddActor(actor) 

def get_region_mesh(mesh, region_id): 

    '''Extract a mesh region from a mesh using a region ID. 

    ''' 

    thresholder = vtk.vtkThreshold() 

    thresholder.SetInputData(mesh); 

    thresholder.SetInputArrayToProcess(0,0,0,1,VtkDataNames.ModelRe-
gionID); 

    thresholder.ThresholdBetween(region_id, region_id); 

    thresholder.Update(); 



171 

    return thresholder.GetOutput() 

#_get_region_mesh(mesh, region_id) 

def read_mdl_file(file_name): 

    '''Read an SV modeling .mdl file. 

    ''' 

    print("\n========== read_mdl_file ==========") 

    # Remove 'format' tag from xml file. 

    f = open(file_name, "r") 

    lines = f.readlines() 

    new_lines = [] 

    for line in lines: 

      if '<format' not in line: 

        new_lines.append(line) 

    # Create string from xml file and parse it. 

    xml_string = "".join(new_lines) 

    tree = et.ElementTree(et.fromstring(xml_string)) 

    #tree = et.parse(file_name) 

    root = tree.getroot() 

    bc_faces = {} 

    for face_t in root.iter('face'): 

        name = face_t.attrib["name"] 

        face_id = int(face_t.attrib["id"]) 

        face_type = face_t.attrib["type"] 

        print("[read_mdl_file] face name: {0:s}  id: {1:d}  type: 
{2:s}".format(name, face_id, face_type)) 

        bc_faces[face_id] = BcFace(name, face_id, face_type) 

    return bc_faces 

def create_node_coord_map(num_points, node_ids, points): 

    '''Create nodal IDs to coordinates map. 

    ''' 

    max_x = -1e9 
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    max_y = -1e9 

    max_z = -1e9 

    min_x = 1e9 

    min_y = 1e9 

    min_z = 1e9 

    pt = 3*[0.0] 

    nodal_coords = {} 

    #nid = 1 

    for i in range(num_points): 

        nid = node_ids.GetValue(i) 

        points.GetPoint(i, pt) 

        x = pt[0] 

        y = pt[1] 

        z = pt[2] 

        nodal_coords[nid] = [x, y, z, i] 

        if x < min_x: 

min_x = x 

        elif x > max_x: 

max_x = x 

        if y < min_y: 

min_y = y 

        elif y > max_y: 

max_y = y 

        if z < min_z: 

min_z = z 

        elif z > max_z: 

max_z = z 

        #nid += 1 
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    return nodal_coords, Extent(max_x, min_x, max_y, min_y, max_z, 
min_z) 

def create_node_coord_hash(nodal_coords, extent): 

    ''' Create nodal coordinates hash table. 

    ''' 

    point_hash = defaultdict(list) 

    num_points = len(nodal_coords) 

    #print("[create_node_coord_hash] num_points: {0:d}".for-
mat(num_points) 

    n = 0 

    for nid, point in nodal_coords.items(): 

        x = point[0] 

        y = point[1] 

        z = point[2] 

        xs = (x - extent.min_x) / extent.dx 

        ys = (y - extent.min_y) / extent.dy 

        zs = (z - extent.min_z) / extent.dz 

        ih = xs * num_points 

        jh = ys * num_points 

        kh = zs * num_points 

        index = int(ih + jh + kh) 

        pts = point_hash[index] 

        if len(pts) == 0: 

point_hash[index].append([x, y, z, nid, n]) 

        else: 

found_pt = False 

for hpt in pts: 

ddx = hpt[0] - x 

ddy = hpt[1] - y 

ddz = hpt[2] - z 

d = ddx*ddx + ddy*ddy + ddz*ddz 

if d == 0.0: 
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found_pt = True 

break 

if not found_pt: 

point_hash[index].append([x, y, z, nid, n]) 

        n += 1 

    return point_hash 

def find_node_id(point_hash, num_points, extent, point): 

    '''Find the given point in a hash table. 

    ''' 

    node_id = -1 

    index = -1 

    x = point[0] 

    y = point[1] 

    z = point[2] 

    xs = (x - extent.min_x) / extent.dx 

    ys = (y - extent.min_y) / extent.dy 

    zs = (z - extent.min_z) / extent.dz 

    ih = xs * num_points 

    jh = ys * num_points 

    kh = zs * num_points 

    index = int(ih + jh + kh) 

    pts = point_hash[index] 

    found_pt = False 

    for hpt in pts: 

      dx = hpt[0] - x 

      dy = hpt[1] - y 

      dz = hpt[2] - z 

      d = dx*dx + dy*dy + dz*dz 

      if d == 0.0: 

node_id = hpt[3] 

index = hpt[4] 

break 
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    return node_id, index 

def write_volume_mesh(file_base_name, mesh): 

    file_name = file_base_name + "-mesh.vtu" 

    writer = vtk.vtkXMLUnstructuredGridWriter() 

    writer.SetFileName(file_name) 

    writer.SetInputData(mesh) 

    writer.Update() 

    writer.Write() 

def write_surface_mesh(file_base_name, name, mesh): 

    file_name = file_base_name + "-" + name + ".vtp" 

    writer = vtk.vtkXMLPolyDataWriter() 

    writer.SetFileName(file_name) 

    writer.SetInputData(mesh) 

    writer.Update() 

    writer.Write() 

if __name__ == '__main__': 

    args, print_help = parse_args() 

    ## Create renderer and graphics window. 

    renderer = vtk.vtkRenderer() 

    renderer_win = vtk.vtkRenderWindow() 

    renderer_win.AddRenderer(renderer) 

    renderer.SetBackground(0.6, 0.6, 0.6) 

    renderer_win.SetSize(800, 800) 

    ## Read SV modeling .mdl file. 

    file_name = args.mdl_file 

    bc_faces = read_mdl_file(file_name) 

    ## Read SV volume mesh. 
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    file_name = args.volume_mesh 

    volume_mesh = VolumeMesh(file_name) 

    ## Read SV surface mesh. 

    file_name = args.surface_mesh 

    file_base_name, ext = os.path.splitext(file_name) 

    reader = vtk.vtkXMLPolyDataReader() 

    reader.SetFileName(file_name) 

    reader.Update() 

    surface_mesh = reader.GetOutput() 

    ## Get the surface mesh faces and inlet, outlet and wall face IDs. 

    get_surface_faces(surface_mesh, bc_faces) 

    ## Get the fluid mesh. 

    fluid = Mesh(volume_mesh, args.fluid_region_id, MeshPhysics.Fluid) 

    fluid.extract_faces(bc_faces) 

    fluid.write_faces() 

    fluid.write_volume() 

    fluid_walls = fluid.get_wall_faces() 

    ## Get the solid mesh. 

    solid = Mesh(volume_mesh, args.solid_region_id, MeshPhysics.Solid) 

    solid.extract_faces(bc_faces) 

    solid.write_faces(fluid_walls) 

    solid.write_volume() 

    ## Check node ids. 

    # volume_mesh.check_points("fluid", fluid.num_points, 
fluid.points, fluid.node_ids, renderer) 

    # Show the meshes. 

    add_mesh_geom(fluid.volume_mesh, renderer, color=[0,0,1]) 

    add_mesh_geom(solid.volume_mesh, renderer, color=[1,0,0]) 
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    # Create a trackball interacter to transoform the geometry using 
the mouse. 

    interactor = vtk.vtkRenderWindowInteractor() 

    interactor.SetInteractorStyle(vtk.vtkInteractorStyleTrackballCam-
era()) 

    interactor.SetRenderWindow(renderer_win) 

    #interactor.Start() 

Anexo B: Función en Python para unir mallas de distintos paths para realizar la si-
mulación FSI. 

Este código permite unir los caminos o paths en uno solo para poder realizar el modelo 
conjunto, es decir, une las ramificaciones de la arteria en un solo modelo; esto se tuvo que 
realizar de esta forma ya que en Linux no se poseía la facilidad como en Windows que la ope-
ración se realizaba en el mismo software. 

import vtk 

# Cargando los archivos vtp 

reader1 = vtk.vtkXMLPolyDataReader() 

reader1.SetFileName('fluid-wall_PRINCIPAL.vtp') 

reader1.Update() 

polydata1 = reader1.GetOutput() 

reader2 = vtk.vtkXMLPolyDataReader() 

reader2.SetFileName('fluid-wall_SECUNDARIO.vtp') 

reader2.Update() 

polydata2 = reader2.GetOutput() 

# Combinando los archivos vtp 

appendFilter = vtk.vtkAppendPolyData() 

appendFilter.AddInputData(polydata1) 

appendFilter.AddInputData(polydata2) 

appendFilter.Update() 

# Escribiendo el archivo combinado 

writer = vtk.vtkXMLPolyDataWriter() 

writer.SetFileName('archivo_combinado.vtp') 
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writer.SetInputData(appendFilter.GetOutput()) 

writer.Write() 
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