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La rotura de aneurismas cerebrales representa un grave riesgo para la salud, con alta tasas de 
mortalidad y morbilidad. En este contexto, comprender los mecanismos patológicos subyacentes 
es fundamental para mejorar la evaluación y el tratamiento de los pacientes. En particular, el 
esfuerzo cortante sobre la pared (WSS), juega un rol fundamental en los procesos de formación, 
crecimiento y rotura de los aneurismas. Este trabajo analiza el impacto del modelo constitutivo 
de la sangre en la estimación del WSS mediante simulaciones numéricas de la dinámica de fluidos 
en dos geometrías reales de aneurismas. En particular se compara el modelo clásico newtoniano 
contra el modelo de Casson no newtoniano, utilizando condiciones de contorno fisiológicas 
reportadas por la literatura especializada. Adicionalmente, se propone una metodología para la 
generación de los dominios computacionales. Los resultados muestran que las diferencias en el 
WSS entre ambos modelos son inferiores al 3.5% a lo largo del ciclo cardíaco, tanto en el domo 
como en el cuello de los aneurismas. Se concluye que, bajo las condiciones simuladas, el modelo 
newtoniano constituye una buena aproximación para estimar el WSS, reduciendo el costo 
computacional sin comprometer la precisión.  

Comparison of newtonian and non-newtonian models using 
computational fluid dynamics in cerebral aneurysms: analysis of two 

patient-specific cases 
KEYWORDS ABSTRACT 
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The rupture of cerebral aneurysms represents a serious health threat, associated with high rates 
of mortality and morbidity. In this context, understanding the underlying pathological 
mechanisms is essential to improve patient evaluation and clinical management. In particular, 
wall shear stress (WSS) plays a key role in the formation, progression, and rupture of aneurysms. 
This study investigates the impact of the blood constitutive model on WSS estimation through 
numerical simulations of fluid dynamics in two patient-specific aneurysm geometries. 
Specifically, the classical newtonian model is compared against the non-newtonian Casson 
model, using physiologically realistic boundary conditions reported in the literature. Additionally, 
a methodology for generating computational domains is proposed. Results show that differences 
in WSS between both models remain below 3.5% throughout the cardiac cycle, both in the dome 
and the neck of the aneurysms. It is concluded that, under the simulated conditions, the 
newtonian model provides a reliable approximation for estimating WSS, reducing computational 
cost without compromising accuracy. 
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1. Introducción 

La rotura de un aneurisma cerebral puede provocar 
una hemorragia subaracnoidea (SAH, por sus siglas 
en inglés), una condición grave con una alta tasa de 
mortalidad, cercana al 50% (Bizjak y Špiclin, 2013). 
Los aneurismas cerebrales rotos representan 
aproximadamente una cuarta parte de las muertes 
por accidente cerebrovascular (Wardlaw y White, 
2000), y la prevalencia de aneurismas cerebrales no 
rotos (UIAs, por sus siglas en inglés) se estima entre 
el 3% y el 5% de la población (Bonneville et al., 2006).  

Pese a los avances en tecnologías y tratamientos, 
hasta un 30% de las personas con aneurismas rotos 
fallecen antes de llegar al hospital (Huang y Van 
Gelder, 2002). De los pacientes que ingresan, 
aproximadamente el 30% muere en los primeros días 
(Lagares et al., 2011). Entre los supervivientes, el 
50% sufre secuelas físicas, neuropsicológicas o algún 
grado de discapacidad que dificulta su vida normal 
(Springer et al., 2009).  

Las intervenciones endovasculares y 
microquirúrgicas conllevan riesgos no despreciables, 
con tasas de morbilidad del 5-7% y mortalidad del 1-
2% (Lindgren et al., 2016). No obstante, la mayoría 
de los aneurismas nunca llegan a romperse, lo que 
genera un dilema clínico para los médicos: si es 
conveniente intervenir o adoptar una estrategia de 
observación expectante (Korja et al., 2014). 

Hasta el momento, las decisiones clínicas sobre el 
tratamiento de los UIAs se han basado 
principalmente en su tamaño, forma y ubicación 
(Goetz et al., 2024). Sin embargo, estos atributos por 
sí solos no son suficientes para evaluar con precisión 
el riesgo de rotura (Lall et al., 2009). Por ello, en las 
últimas dos décadas ha crecido el interés en estudiar 
y clasificar patrones de flujo y factores 
hemodinámicos específicos de cada paciente 
(Oliveira, 2022). Estos factores permiten caracterizar 
la iniciación y el crecimiento de los UIAs, asociados a 
condiciones anormales del flujo sanguíneo (Hsu y 
Bazilevs, 2011). En ellos, el esfuerzo cortante sobre 
la pared (WSS, por sus siglas en inglés) es uno de los 
parámetros cuantitativos más influyente en la 
estabilidad de un UIA a lo largo del tiempo (Bazilevs 
et al., 2010).  

La caracterización y medición de parámetros 
representa un difícil desafío, dado que la obtención 
de datos hemodinámicos in vivo es compleja e 

implica un riesgo significativo para el paciente. Por 
esto se ha extendido el uso de la dinámica de fluidos 
computacional (CFD, por sus siglas en inglés) 
aplicada a geometrías específicas de pacientes 
(Cebral et al., 2005).  Gracias a los avances recientes 
en el análisis de imágenes médicas y en simulación 
computacional, la aplicación de CFD permite estimar 
parámetros hemodinámicos clave que no podrían 
obtenerse mediante mediciones directas, y cuyos 
resultados han demostrado estar relacionados con 
eventos clínicos (Hassan et al., 2004; Cebral et al., 
2003; Jou et al., 2004; Steinman et al., 2003; Rayz y 
Cohen-Gadol, 2020; Ishida et al., 2021).  

En este contexto, el objetivo de este trabajo es 
analizar la fluidodinámica mediante simulaciones 
numéricas de CFD de dos casos de aneurismas 
cerebrales. Se evalúa la relevancia de los efectos no 
lineales de la sangre comparando un modelo 
constitutivo newtoniano con uno no newtoniano, 
específicamente el modelo de Casson. La 
comparación se centra en la estimación del WSS.  

En la sección 2 se presentan los modelos 
geométricos correspondientes a los dos aneurismas 
analizados, junto con la formulación matemática 
empleada para modelar el flujo sanguíneo, las 
condiciones de contorno utilizadas y el proceso de 
generación de los dominios computacionales. En la 
sección 3 se analizan los resultados obtenidos para 
ambos casos, comparando el comportamiento del 
modelo newtoniano y del modelo de Casson. 
Finalmente, en la sección 4 se presentan las 
principales conclusiones del trabajo. 

2. Materiales y métodos 

En esta sección se describe la metodología utilizada 
para llevar a cabo las simulaciones CFD propuestas. 
Se comienza con una descripción de la base de datos 
utilizada, a partir de la cual se obtienen los dos 
modelos geométricos analizados. A continuación, se 
detalla la formulación matemática utilizada para 
modelar el flujo sanguíneo, considerando tanto el 
modelo newtoniano como el modelo de Casson. 
Luego, se especifican las condiciones de contorno 
impuestas sobre los modelos geométricos. Por 
último, se describen una serie de pasos para generar 
los dominios computacionales 3D. 
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Base de datos AneuriskWeb 

El modelo geométrico de los dos casos a analizar se 
toma directamente de la base de datos AneuriskWeb 
(Aneurisk-Team, 2012), que proporciona modelos 
tridimensionales segmentados y refinados de 
aneurismas intracraneales y de sus vasos 
adyacentes. Esta base de datos fue desarrollada 
durante el proyecto Aneurisk entre 2005 y 2008, 
financiado por SIEMENS Medical Solutions y llevado 
a cabo en el Laboratorio MOX (Modeling and 
Scientific Computing) del Departamento de 
Matemáticas del Politécnico de Milán, con la 
colaboración de varias instituciones médicas.  

La base de datos contiene 103 casos 
correspondientes a 99 pacientes con aneurismas 
saculares. Este tipo de aneurisma se caracteriza por 
un protuberancia o saco aneurismático que se 
conecta a la arteria madre mediante un cuello bien 
definido, y cuya zona redondeada, conocida como 
domo, sobresale hacia un solo lado de la pared 
arterial.  

Específicamente, para cada caso, la base de datos 
proporciona: 

• El modelo geométrico de la superficie del 
lumen, representado mediante una malla de 
triángulos obtenida a partir de la segmentación de 
imágenes 3DRA y su posterior procesamiento; 

• El ostium del aneurisma, representado 
como un polígono que delimita el cuello, es decir, la 
abertura que conecta el aneurisma con la arteria 
madre; 

• Las líneas centrales que describen el eje de 
los vasos; e 

• Información clínica asociada, como la 
ubicación anatómica, la clasificación morfológica y el 
estado de rotura del aneurisma.  

En este trabajo se utilizan específicamente los casos 
C0005 y C0034, ambos localizados en la arteria 
carótida interna (ICA). La Figura 1 presenta los 
modelos geométricos correspondientes a ambos 
casos, así como el detalle de los datos disponibles 
para el caso C0034. Puede encontrarse una copia 
clasificada y curada de la base de datos en el 
respositorio GitHub de la herramienta software 
AneuSI, utilizada para la extracción automática del 

aneurisma y su entorno a partir del modelo del árbol 
arterial (Muzi, 2025). 

Formulación matemática del flujo sanguíneo 

La sangre se modela como un fluido incompresible y 
continuo. Su comportamiento está gobernado por la 
ecuación de conservación del momento de Cauchy y 
la ecuación de continuidad, expresadas 
respectivamente como 

ρ (
∂𝐯

∂t
+ 𝐯 ∙ ∇𝐯) = −∇P + ∇ ∙ 𝛕 + 𝐅, (1) 

∇ ∙ 𝐯 = 0, (2) 

donde v es el campo de velocidad del fluido, ⍴ es la 
densidad del fluido, P es la presión, τ  es el tensor de 
esfuerzos viscosos (también llamado tensor 
desviador), y F representa fuerzas volumétricas 
externas, como la gravedad.  

El tensor τ depende del tensor del gradiente de 
velocidad ∇v, que puede descomponerse en una 
parte simétrica y otra antisimétrica 

∇𝐯 =
1

2
(∇𝐯 + ∇𝐯T)
⏟        

Término
simétrico

+
1

2
(∇𝐯 − ∇𝐯T)
⏟        

Término
antisimétrico

. 
(3) 

La parte simétrica, conocida como tensor de tasa de 
deformación D, es la que origina los esfuerzos 
viscosos. Por otro lado, el término antisimétrico 
corresponde a una rotación rígida del fluido, es decir, 
un movimiento sin deformación que no produce 
esfuerzos viscosos. 

La relación entre τ y D depende del tipo de fluido, lo 
que se conoce como ecuación constitutiva. En fluidos 
no newtonianos, como la sangre, que pueden 
considerarse incompresibles y puramente viscosos, 
la ecuación constitutiva está dada por 

𝛕 = 2μ(γ̇)𝐃                             (4) 

donde μ(γ ̇) es la función de viscosidad dinámica que 
depende de la tasa de corte γ ̇.. Esta función también 
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se llama viscosidad efectiva o aparente. Para un 
fluido newtoniano, la función de viscosidad se 

reduce a una constante μ0. La tasa de corte γ ̇ es una 
medida de la magnitud de D y se define como 

 

Figura 1. Modelos geométricos correspondientes a los casos C0005 y C0034 (izquierda), obtenidos de la base de datos 
AneuriskWeb, junto con los datos disponibles para el caso C0034 (derecha). a) Modelo geométrico del árbol arterial. b) 

Malla de triángulos representando la superficie del lumen. c) Cuello del aneurisma y líneas centrales de los vasos arteriales.

γ̇ = √2‖𝐃‖F               (5) 

donde ‖𝐷‖𝐹 = √𝐷:𝐷 es la norma de Frobenius. De 
manera análoga, se define el esfuerzo cortante τ 
como 

τ = √1/2‖𝛕‖F      (6) 

que representa una medida de la magnitud del 
tensor de esfuerzo viscoso en cada punto del 
dominio. Sustituyendo la ecuación (4) en esta 
definición, se obtiene  

τ = μ(γ̇)γ̇           (7) 

Existen un gran número de modelos disponibles en 
la literatura para describir esta relación en el caso de 
fluidos no newtonianos. En particular, el modelo de 
Casson se ha usado ampliamente para describir el 
flujo sanguíneo y se expresa como 

√τ = √τ0 +√μ0γ̇                       (8) 

donde τ0 es el esfuerzo de fluencia. Valores típicos 
para el flujo sanguíneo son τ0 = 0.004 Pa y μ0 = 
0.0035 Pa∙s.  

Despejando μ(γ ̇ )=τ/γ ̇ la función de viscosidad del 
modelo de Casson queda 

μ(γ̇) = (√
τ0

γ̇
 + √μ0)

2

 (9) 

la cual se representa gráficamente en la Figura 2 
donde se representa mediante una zona sombreada 
la región donde se registran datos experimentales 
(Kundu y Cohen, 2008). 

La Figura 3 compara el comportamiento del modelo 
newtoniano frente al modelo de Casson. Como se 
observa, ambos modelos difieren significativamente 
a muy bajas tasas de corte, pero exhiben una 
respuesta similar a altas tasas de corte. Por este 
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motivo, en muchas simulaciones se adopta un 
modelo newtoniano por su simplicidad 
computacional, especialmente donde el flujo 
sanguíneo alcanza tasas de corte elevadas y el 
comportamiento tiende a ser más lineal. 

 

Figura 2. Curva de viscosidad aparente en función 
de la tasa de corte del modelo de Casson. Adaptada 

y traducida de (Kundu y Cohen, 2008). 

 

Figura 3. Curvas de viscosidad aparente en función 
de la tasa de corte de los modelos newtoniano y de 

Casson. 

La comparación de estos modelos se realiza 
mediante el WSS, que representa el esfuerzo viscoso 
tangencial ejercido por el flujo sanguíneo sobre la 

superficie de la pared arterial. Matemáticamente, el 
WSS se denota como tWSS y se define como 

𝐭WSS = 𝛕 ∙ 𝐧 − [(𝛕 ∙ 𝐧) ∙ 𝐧]𝐧                     (10) 

donde n es el vector normal a la superficie de la 
pared y τ∙n representa el vector de esfuerzo viscoso, 
tal como se muestra en la Figura 4. Cabe aclarar que, 
aunque el WSS es una magnitud vectorial, en este 
trabajo se hará referencia exclusivamente a su 
magnitud cuando se presenten valores numéricos o 
se realicen comparaciones cuantitativas. 

 

Figura 4. Representación esquemática de las 
componentes del vector de esfuerzo viscoso que 

actúa sobre una superficie S. 

Debido a la complejidad de las geometrías 
involucradas, como en el caso de aneurismas, las 
ecuaciones (1) y (2) no admiten soluciones analíticas 
en general, por lo que deben resolverse mediante 
métodos numéricos. En este trabajo, se realiza la 
resolución numérica del sistema de ecuaciones 
mediante el software de código abierto OpenFOAM 
v2312 (OpenCFD Ltd, 2023), el cual emplea la técnica 
de volúmenes finitos. 

Condiciones de contorno 

Las condiciones de contorno se imponen en tres 
regiones: entrada, salida y paredes, mediante la 
configuración que se muestra en la Figura 5. 

En la entrada se impone una velocidad pulsátil en el 
tiempo, uniforme en el espacio. La variación de la 
velocidad en el tiempo se basa en la forma de onda 
típica del caudal durante el ciclo cardíaco. Esta 
condición se construye a partir de los datos 
experimentales reportados en (Ford et al., 2005), 
donde se caracterizó el flujo volumétrico en la ICA y 
la arteria vertebral mediante resonancia magnética 
de contraste de fase.  
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Figura 5. Configuración propuesta para imponer las 
condiciones de contorno sobre la superficie de la 

pared de la arteria y del aneurisma. 

El perfil de velocidad en cada instante se obtiene 
dividiendo el caudal por el área de la sección de 
entrada. Además, se implementó una rampa lineal 
inicial de 0.29 segundos para suavizar la transición al 
inicio de la simulación y evitar comportamientos 
irreales del flujo por cambios bruscos de velocidad, 
siguiendo el enfoque adoptado en (Goetz et al., 
2024). Entonces 

  𝐯(𝐱, t) = V(t)𝐧ent, ∀𝐱 ∈ Γent         (11) 

donde nent es el vector normal a la entrada, Γent 
representa la superficie correspondiente a la entrada 
del dominio y V(t) es la magnitud de la velocidad, 
dada por la curva mostrada en la Figura 6.  

Cabe destacar que imponer la misma velocidad 
promedio entre distintos casos de aneurismas es una 
elección más realista que imponer el mismo caudal, 
dado que las áreas de entrada pueden variar 
considerablemente. Este criterio asegura 
condiciones fisiológicas comparables entre 
simulaciones. 

En la salida se aplican condiciones de contorno de 
presión basadas en variaciones fisiológicas. A lo largo 
de un ciclo cardíaco, la presión en el sistema vascular 
varía entre 80 y 120 mmHg para pacientes sanos. 
Estas variaciones se modelan colocando en la salida 
una resistencia hidráulica. Esta resistencia es un 
parámetro que busca capturar cómo las estructuras 
vasculares periféricas limitan el flujo, y se modela de 
manera análoga a la resistencia en un circuito 
eléctrico que limita el paso de la corriente eléctrica, 
tal como se muestra en la Figura 5.  

 

 

Figura 6. Magnitud de la velocidad V(t) en la 
entrada del caso C0005. 

La forma de onda de la presión se construye en fase 
con la entrada y su expresión está dada por 

P = P0 + QR, ∀𝐱 ∈ Γsal            (12) 

donde P0 es una presión de referencia, R es la 
resistencia hidráulica, Γsal representa la superficie de 
la salida del dominio y Q el caudal de salida 
instantáneo, el cual es igual al caudal de entrada por 
conservación de masa. 

Para hallar los valores de P0 y R se reemplazan los 
valores límites de presión y de caudal en la ecuación 
(12). Entonces 

Pmax = P0 + QmaxR = 120 mmHg   (13) 

Pmin = P0 + QminR = 80 mmHg (14) 

siendo Qmax = 7.68 ml/s y Qmin = 3,14 ml/s. Al resolver 
estas ecuaciones, se obtiene R = 1,17 kPa∙s/ml y P0 = 
7 kPa.  

En las paredes se impone una condición de contorno 
de no deslizamiento, lo cual significa que la velocidad 
del fluido en la interfaz es igual a la velocidad de la 
pared. Al asumir que la pared arterial es rígida, su 
velocidad es nula, por lo tanto, la velocidad del fluido 
también es cero en dicha superficie. Esta condición 
se expresa como 

‖𝐯‖ = ‖𝐯s‖ = 0, ∀𝐱 ∈ Γpared     (15) 
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donde vs es la velocidad de la pared, y Γpared 

representa la superficie de la pared arterial y 
aneurismática. 

Dominios computacionales 

La metodología propuesta para generar los dominios 
computacionales se ilustra esquemáticamente en la 
Figura 7. El proceso combina herramientas 
desarrolladas por el grupo de Modelado 
Computacional en Ciencias Aplicadas e Ingeniería 
(MoCCAI), implementadas en C++ y basadas en las 
bibliotecas de código abierto VTK (Visualization 
Toolkit, (Schroeder, et al., 2006)) y CGAL (The 
Computational Geometry Algorithms Library, (Fabri y 
Pion, 2009)), junto con dos herramientas de mallado 
de código abierto: SALOME (SALOME Platform, 
2023) y snappyHexMesh, perteneciente a 
OpenFOAM.  

Las herramientas desarrolladas por el grupo MoCCAI 
utilizan el paquete Polygon Mesh Processing (PMP) 
de CGAL, un conjunto de algoritmos destinados al 
procesamiento de mallas poligonales. 

El punto de partida corresponde a los modelos 
geométricos de los aneurismas, extraídos de 
AneuriskWeb. Dado que el interés se centra en la 
región próxima al aneurisma, se aísla esta porción 
del árbol arterial utilizando la herramienta Clip del 
software de código abierto ParaView (Ayachit, 
2015). Se incluye un tramo suficientemente largo de 
región proximal para permitir que el flujo se 
desarrolle adecuadamente antes de ingresar al 
aneurisma. Esto se muestra en la Figura 8 para el 
caso C0034. 

Tras realizar los cortes, la malla resultante puede 
presentar triángulos degenerados o muy agudos 
cerca de los bordes, lo que podría ocasionar 
problemas al momento de realizar la simulación 
numérica. Para solucionarlo, se aplica un remallado 
uniforme mediante el algoritmo isotropic remeshing 
del paquete PMP de CGAL, con un tamaño de 
elemento de 0.25 mm.  

Para preparar la superficie cerrada requerida en el 
mallado volumétrico, se deben sellar los extremos 
abiertos correspondientes a la entrada y salida. Esto 
se logra utilizando el algoritmo hole filling del 
paquete PMP de CGAL, que detecta 
automáticamente bordes abiertos y rellena las 

superficies de forma iterativa. Sin embargo, los 
triángulos generados por esta herramienta suelen 
ser no uniformes, por lo que se realiza un nuevo 
remallado utilizando SALOME, con un tamaño de 
elemento de 0.18 mm. 

 

Figura 7. Esquema general de los pasos empleados 
para generar los dominios computacionales 

volumétricos. 

En la región del cuello del aneurisma, donde se 
presentan altas curvaturas y cambios abruptos de 
dirección del flujo, se requiere una mayor resolución 
para evitar la generación de elementos de mala 
calidad. Para ello se aplican de manera secuencial los 
algoritmos isotropic remeshing y smooth mesh del 
paquete PMP de CGAL. Como resultado, se obtiene 
una malla con tamaño de elemento de 0.12 mm en 
la región del cuello y de 0.18 mm en el resto de la 
geometría. El resultado de este refinamiento se 
presenta en la Figura 9. 

Una vez obtenida la malla superficial optimizada, se 
genera la malla volumétrica. Inicialmente se emplea 
el algoritmo GMSH (Geuzaine y Remacle, 2008) 
dentro de SALOME para obtener una malla 
tetraédrica uniforme. Sin embargo, para capturar 
adecuadamente los gradientes de velocidad en la 
capa límite, se utiliza snappyHexMesh, aplicando 
tres capas de refinamiento con una progresión 
geométrica de 1.2 y un espesor mínimo de 0.018 
mm. Como resultado final, la malla del caso C0005 
consta de aproximadamente 400 mil elementos y 
110 mil nodos, mientras que la del caso C0034 está 
compuesta por 980 mil elementos y 250 mil nodos. 
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3. Resultados y Discusión 

Con el objetivo de evaluar el impacto de la elección 
entre el modelo newtoniano o el modelo de Casson 
en la estimación del WSS, se llevaron a cabo 
simulaciones CFD para los casos C0005 y C0034. Para 
cada uno, se realizaron dos simulaciones idénticas en 
cuanto a condiciones de contorno, modificando 
únicamente el modelo constitutivo del fluido.  

Las Figuras 11 y 12 muestran la evolución temporal 
del valor máximo del WSS registrados en las regiones 
del domo y el cuello del aneurisma durante el ciclo 
cardíaco. En ambos casos, las curvas asociadas a los 
modelos newtoniano y de Casson prácticamente se 
superponen a lo largo del ciclo cardíaco simulado. 

Para cuantificar esta observación, se evalúa la 
diferencia porcentual relativa entre los valores 
máximos de WSS registrados cerca del pico sistólico, 
definida como 

Δrel =
|‖𝐭WSS

max‖
new

−‖𝐭WSS
max‖

cas
|

‖𝐭WSS
max‖

cas

100           (16) 

donde ‖𝐭WSS
max‖new y ‖𝐭WSS

max‖cas son las magnitudes 
del WSS cerca del pico sistólico usando el modelo 
newtoniano y de Casson, respectivamente. En la 
Tabla 1 se resumen los resultados obtenidos, donde 
se observa que la diferencia relativa máxima entre 
ambos modelos es menor al 3.5%. 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 8. Árbol arterial completo (gris) del caso C0034 y porción extraída incluyendo el aneurisma.  

 

 

 

Figura 9. Refinamiento en la región del cuello del aneurisma del caso C0034.  
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Figura 10. Dominios computacionales volumétricos de los casos: a) C0005 y b) C0034. 

 

 

Figura 11. Comparación del valor máximo de WSS en el domo y el cuello del caso C0005 entre los modelos 

newtoniano y de Casson. Se incluye la curva de velocidad en la entrada V(t) como referencia temporal. Las 

dos gráficas comparten las mismas variables y escalas en los ejes. 
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Figura 12. Comparación del valor máximo de WSS en el domo y el cuello del caso C0034 entre los modelos newtoniano y de 

Casson.  

 

Tabla 1. Valores máximos del WSS registrados cerca del pico sistólico obtenidos con los modelos newtoniano y 

de Casson, junto con la diferencia relativa porcentual para las dos regiones de interés, cuello y domo, en los 

casos C0005 y C0034. 

Caso Región ‖𝐭WSS
max‖new [Pa] ‖𝐭WSS

max‖cas [Pa] Δrel [%] 

C0005 

Cuello 49,68 51,25 3,07 

Domo 15,93 16,06 0,82 

C0034 

Cuello 284,49 291,51 2,40 

Domo 40,06 38,80 3,24 

Esto indica que, bajo las condiciones de flujo 
evaluadas, el supuesto de modelar la sangre como 
un fluido newtoniano no introduce grandes 
variaciones en la estimación del WSS máximo. Estos 
resultados son consistentes con estudios previos 
(Valencia et al., 2006; Morales et al., 2013), en los 
que también se reportaron diferencias mínimas 
entre ambos modelos constitutivos en simulaciones 
de aneurismas cerebrales.  

Sin embargo, esta conclusión no necesariamente es 
aplicable a cualquier caso de aneurisma. En aquellos 

con zonas de bajo flujo, regiones con alta viscosidad 
o geometrías más complejas, el comportamiento no 
newtoniano de la sangre podría tener un mayor 
impacto en la dinámica del flujo y, por lo tanto, en la 
estimación del WSS. Por lo tanto, la elección del 
modelo constitutivo debe considerar las 
características específicas de cada caso. 

Por otro lado, se observa en los dos casos una fuerte 
correlación temporal entre los valores de WSS y las 
variaciones de la velocidad en la entrada del 
dominio, lo que refuerza la importancia de 
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considerar condiciones de contorno pulsátiles en el 
modelo hemodinámico. 

Un patrón común en ambos casos analizados es que 
los valores máximos de WSS se alcanzan en el cuello 
del aneurisma, superando los registrados en el 
domo. Esta diferencia podría tener implicancias en la 
evolución del aneurisma, ya que las zonas sometidas 
a mayor WSS podrían ser más susceptibles a sufrir 
remodelaciones o debilitamiento de la pared 
vascular. 

4. Conclusiones 

Los resultados obtenidos en este trabajo sugieren 
que para las condiciones hemodinámicas simuladas 
en los casos C0005 y C0034, el uso de un modelo 
newtoniano constituye una aproximación válida 
para la estimación del WSS. Las diferencias con 
respecto al modelo no newtoniano de Casson son 
inferiores al 3.5%, lo que indica que, en estas 
configuraciones particulares, la simplificación del 
modelo constitutivo no compromete la precisión de 
los resultados y permite reducir el costo 
computacional.  

Este trabajo presenta una validación preliminar de 
un pipeline computacional que permite simular el 
flujo sanguíneo mediante CFD a partir de geometrías 
reales de aneurismas cerebrales. Dentro de esta 
metodología, se abordaron y resolvieron desafíos 
clave, como la generación de dominios 
computacionales con la calidad suficiente para 
garantizar resultados confiables. Los resultados 
obtenidos concuerdan con los reportados 
actualmente en la literatura, lo que respalda el 
enfoque propuesto. 

Como trabajo a futuro, se propone ampliar el análisis 
a un mayor número de casos de la base de datos 
AneuriskWeb, lo que permitiría obtener 
conclusiones más generales sobre los distintos 
modelos constitutivos. Además, se sugiere 
incorporar otros modelos no newtonianos 
reportados en la literatura, como los modelos de 
Herschel-Bulkley y Carreau-Yasuda, con el objetivo 
de evaluar su impacto de forma similar a como se 
realizó con el modelo de Casson. 

En definitiva, este estudio muestra las distintas 
etapas necesarias para constituir las bases de una 
herramienta computacional con potencial para 

contribuir al análisis hemodinámico de aneurismas 
cerebrales y apoyar la toma de decisiones clínicas en 
casos específicos de pacientes. 
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