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Resumen 

En la actualidad, los mecanismos de ruptura de aneurismas intracraneales no han sido caracterizados en su totalidad. El 
riesgo de ruptura durante la intervención endovascular de oclusión podría incrementarse debido a cargas localizadas en 
regiones cercanas al cuello del aneurisma, una situación común durante el procedimiento. Como un primer acercamiento al 
desarrollo de un análisis aplicable a una gran cantidad de casos con relevancia estadística, describimos la cinemática de 
deformación mediante un modelo de láminas delgadas geométricamente no lineales bajo la teoría de Kirchhoff-Love, en 
conjunto con un modelo material hiperelástico de Kirchhoff-St. Venant. Si bien este modelo no refleja la complejidad del 
tejido arterial, este enfoque nos permite considerar la aplicación de una carga localizada en múltiples ubicaciones de la 
arteria para una base de datos con número significativo de casos, imitando el efecto de un microcatéter utilizado en el 
tratamiento endovascular. Realizamos simulaciones numéricas en 4 casos de la base de datos AneuriskWeb, y 
presentamos resultados preliminares considerando un espesor variable entre la arteria y el domo del aneurisma, poniendo 
el foco en la construcción de las mallas de superficie y en los experimentos realizados.  

Palabras clave: Aneurismas intracraneales, Biomecánica de arterias cerebrales, Mecánica computacional, Procesamiento 
de mallas de superficie.  

Abstract 

The mechanism of aneurysm rupture is still not fully understood. The rupture risk of the intervention may increase during 
endovascular occlusion of cerebral aneurysms due to a localized load in the parent vessel close to the neck, a common day-
to-day situation. As a first attempt on the road towards developing a plausible analysis capable of dealing with many cases in 
a statistical sense, we describe the deformation kinematics using a geometrically nonlinear thin shell model under Kirchhoff-
Love’s assumptions in conjunction with a simplistic Kirchhoff-St. Venant’s hyperelastic material model. Though it cannot 
assess the artery’s complexity, this more straightforward yet not trivial approach enables us to statistically study the 
application of a concentrated load in many locations, which mimics the action of an instrument during the endovascular 
treatment. We performed numerical simulations on 4 cases from the AneuriskWeb Database. We present preliminary results 
considering a smoothly varying thickness between the parent vessel and the aneurysm dome, focusing on the mesh 
construction process and loading. 

Keywords: Intracranial aneurysms, Cerebral artery biomechanics, Computational mechanics, Mesh surface processing 

1. Introducción

Cuando se diagnostica un aneurisma intracraneal no 
roto (UIA, por sus siglas en inglés) la respuesta más 

común es la oclusión. Sin embargo, el tratamiento 
endovascular muestra índices de morbilidad (5%-
7%) y mortalidad (1%-2%) no despreciables 
(Lindgren et al., 2016)  Adicionalmente, dado que 
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los UIAs son relativamente comunes, con una 
prevalencia de hasta el 6% (Wardlaw y White, 2000; 
Vlak et al., 2011), y que muchos de ellos nunca se 
rompen (sólo ⅓ en una cohorte con seguimiento de 
por vida (Lindgren et al.., 2016)), los médicos 
frecuentemente se encuentran en la dicotomía de 
tratarlos o no (Van Rooij y Sluzewski, 2006). 
Particularmente, además de factores 
hemodinámicos, quimo-mecánicos y morfológicos 
asociados a la ruptura de aneurismas saculares 
(Radaelli et al., 2015; Kayembe et al., 1984; Forget 
Jr et al., 2001; Costalat et al., 2011; Millán et al., 
2007), el riesgo de ruptura durante la intervención 
puede incrementarse debido a las fuerzas externas 
aplicadas cerca del cuello del aneurisma por los 
instrumentos utilizados por los profesionales, 
alterando su estabilidad estructural. Un incremento 
en la tensión del microcatéter durante la intervención 
puede llevar a un súbito “salto” de éste hacia 
adelante (Orrú et al., 2013), generando 
complicaciones tales como la ruptura de la arteria, 
daño en la tunica intima, complicaciones 
tromboembólicas (Lee et al., 2011) o perforaciones 
del domo del aneurisma, causando efectos mucho 
más graves que al perforarse por la acción del coil 
(Pierot y Wakhloo, 2013; Cloft y Kallmes, 2013). El 
estudio de este problema presenta grandes desafíos 
dada la necesidad de modelar la biomecánica de la 
pared arterial, la cual implica considerar una 
estructura multicapa de materiales compuestos 
altamente complejos, cada uno con un 
comportamiento mecánico diferente (Humphrey y 
Canham, 2000; Savastano et al., 2018; Frösen, 2014; 
Tulamo et al., 2018). Además, la pared del 
aneurisma muestra grandes variaciones en su 
estructura y comportamiento mecánico, lo que se 
traduce en una mayor fragilidad en el domo y en la 
zona de transición ubicada en el cuello.  

Se han hecho grandes avances en el modelado de la 
biomecánica arterial. Por ejemplo, considerando 
modelos materiales no lineales incompresibles como 
un sólido de Mooney-Rivlin, materiales multicapa, o 
incluso considerando orientaciones de fibras 
(Watton et al., 2009; Selimovic et al., 2014). 
Desafortunadamente, estos trabajos consideran 
geometrías teóricas simples y una baja cantidad de 
casos. Además, es notable la falta de un estudio 
sistemático en una población estadísticamente 
significativa, que puede estar relacionada ya sea con 
la alta demanda de recursos del modelo, con la 
imposibilidad de especificar una serie de parámetros 
para realizar simulaciones en pacientes, o ambas. 
Con el fin de desarrollar un análisis capaz aplicable 
a una gran cantidad de casos con relevancia 
estadística, describimos la cinemática de 
deformación mediante un modelo de láminas 
delgadas geométricamente no lineales bajo la teoría 
de Kirchhoff-Love, en conjunto con un modelo 

material hiperelástico de Kirchhoff-St. Venant. Si 
bien estas suposiciones no reflejan la complejidad 
del tejido arterial, nos permiten estudiar la 
aplicación de una carga localizada en múltiples 
ubicaciones de la arteria para una base de datos con 
número significativo de casos (ver sección 2.1). 
Adicionalmente y como una “prueba de concepto”, 
consideramos un mayor espesor en la arteria 
respecto al domo del aneurisma, así como módulos 
de Young diferentes en ambas regiones, buscando 
representar la falta de uniformidad del problema 
real.  

En la sección 2 se presenta la base de datos utilizada 
y se hace una breve descripción del modelo de 
láminas delgadas no lineal considerado, el modelo 
de la carga aplicada, la implementación numérica y 
la consideración de espesor variable. Además, se 
detalla el tratamiento de los modelos geométricos de 
la base de datos para obtener las mallas necesarias 
para la simulación. En la sección 3 se analizan los 
resultados obtenidos para cuatro casos 
seleccionados. Finalmente, se muestran algunas 
conclusiones en la sección 4.  

2. Materiales y métodos

En la sección 2.1 se describe la base de datos 
AneuriskWeb, de donde se obtuvieron los modelos 
geométricos utilizados. En la sección 2.2 se presenta 
una breve descripción del modelo de láminas 
delgadas geométricamente no lineales bajo la teoría 
de Kirchhoff-Love (tracción y flexión). El modelo 
de carga localizada se detalla en la sección 2.3, 
seguida de información acerca de la implementación 
numérica y la consideración de espesor variable 
como función de la distancia geodésica al cuello del 
aneurisma, en la sección 2.4. Finalmente, en la 
sección 2.5 se detalla el procedimiento utilizado en 
la generación y tratamiento de los modelos 
geométricos necesarios para el cálculo de la 
biomecánica. 

2.1.     Base de datos AneuriskWeb 

La base de datos consultada es un conjunto de 
imágenes médicas y datos de aneurismas obtenidos 
del proyecto Aneurisk entre 2005 y 2008, financiado 
por SIEMENS Medical Solutions en colaboración 
con múltiples instituciones médicas y llevado a cabo 
en el Laboratorio para Modelado y Cálculo 
Científico (MOX), del Departamento de 
Matemáticas del Politécnico de Milano 
(AneuriskWeb, 2012). La base de datos contiene 103 
modelos geométricos (mallas de triángulos) de 
aneurismas intracraneales de 99 pacientes, obtenidos 
a partir de angiografías rotacionales 3D (23 de ellas 
están disponibles en la base de datos), con una 
resolución espacial de 0.3 mm (256 x 256 x 256) y 
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segmentados a través de un proceso semi-
automatizado validado por un experto. Para cada 
caso además se cuenta con el ostium (polígono 
describiendo el cuello), las líneas centrales del vaso 
sanguíneo (ver Figura 1) y algunos parámetros 
geométricos como la ubicación, clasificación (lateral 
o terminal) y estado de ruptura.

Figura 1: Modelo geométrico del aneurisma y el árbol 
arterial, líneas centrales (en negro) y polígono que 
describe el cuello (ostium).  

2.2. Modelo elástico de láminas delgadas 
geométricamente no lineales 

En esta sección se describe brevemente la mecánica 
de láminas delgadas, basada en una formulación 
geométricamente exacta (Simo y Fox, 1989). Se 
considera la teoría de láminas de Kirchhoff-Love, 
por lo que se desprecian los esfuerzos de corte y la 
deformación normal a la superficie media de la 
lámina delgada. En esta teoría el vector director de 
dicha lámina permanece normal a la superficie 
media durante la deformación (ver (Millán et al., 
2013) y sus referencias).  

Se asume que el cuerpo puede describirse mediante 
el par (φ, t), donde el mapeo φ corresponde a la 
superficie media Ω de la lámina delgada, y t es un 
campo de vectores unitarios (campo director). Se 
asume un espesor variable h, además de considerar 
despreciable el cambio de espesor luego de la 
deformación. El subíndice 0 hace referencia a la 
configuración de referencia; por ejemplo, 
𝝋𝝋0 parametriza la superficie media de referencia. Se 
sigue la convención usual de índices latinos y 
griegos (es decir, i = 1, 2, 3; α = 1, 2), la coma 
representa derivadas parciales, subíndices indican 
componentes covariantes y los superíndices 
componentes contravariantes.  

El cuerpo de la lámina delgada S   está dado por 

S  = 
{𝚽𝚽 ⊂  ℝ3| 𝚽𝚽 =  𝝋𝝋(𝜉𝜉α) + 𝜉𝜉 𝒕𝒕(𝜉𝜉α) … 

… ,−
h(𝜉𝜉α)

2
≤ 𝜉𝜉 ≤  

h(𝜉𝜉α)

2
, (𝜉𝜉1, 𝜉𝜉2) ∈ A   �

,      (1) 

donde A ⊂  ℝ2es el espacio paramétrico para la 
superficie media. Por lo tanto, vemos una 
configuración 𝚽𝚽 como un mapeo de un dominio 
paramétrico A  × [−ℎ/2 , ℎ/2] en ℝ3. El dominio 
paramétrico se describe mediante las coordenadas 
{𝜉𝜉1, 𝜉𝜉2, 𝜉𝜉3} (donde identificamos 𝜉𝜉 = 𝜉𝜉3), cuya base 
dual correspondiente es {𝑬𝑬𝑖𝑖}.  

El elemento área de la superficie media 
deformada puede calcularse como 𝑑𝑑𝑑𝑑 = 𝑗𝑗 𝑑𝑑𝜉𝜉1𝑑𝑑𝜉𝜉2, 

donde 𝑗𝑗 = �𝝋𝝋,1 × 𝝋𝝋,2�, y la normal unitaria es t = 

(𝝋𝝋,1 × 𝝋𝝋,2)/𝑗𝑗. El tensor de deformación de 

membrana, que mide cambios en el tensor métrico 

sobre el plano, se define como 𝜀𝜀𝛼𝛼𝛼𝛼 =
1

2
�𝝋𝝋,𝛼𝛼 ∙ 𝝋𝝋,𝛼𝛼 −

𝝋𝝋0,𝛼𝛼 ∙ 𝝋𝝋0,𝛼𝛼�. El tensor de deformación de flexión, 
que mide cambios en la segunda forma fundamental, 
está dado por 𝜌𝜌𝛼𝛼𝛼𝛼 = 𝝋𝝋,𝛼𝛼 ∙ 𝒕𝒕,𝛼𝛼 − 𝝋𝝋0,𝛼𝛼 ∙ 𝒕𝒕0,𝛼𝛼. Además, 
la deformación se expresa en términos de la 
cinemática de la superficie media. Para una lámina 
elástica, la energía potencial se expresa 
exclusivamente en función del mapeo φ (superficie 
media), y se escribe como: 

∏ [𝝋𝝋]𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡 =  ∏ [𝝋𝝋]𝑖𝑖𝑖𝑖𝑡𝑡 − ∏ [𝝋𝝋]𝑒𝑒𝑒𝑒𝑡𝑡  

= ∫ 𝑊𝑊(𝜀𝜀,𝝆𝝆)
A

𝑑𝑑A+ ∫ 𝒒𝒒 ∙ (𝝋𝝋 −𝝋𝝋0)
A

𝑑𝑑A, (2) 

donde W es la densidad de energía de deformación 
por unidad de superficie y q es la carga externa por 
unidad de área. Se considera un modelo material 
isotrópico de Kirchhoff-St. Venant como modelo de 
material elástico. 

2.3.     Carga localizada 

El efecto de la carga localizada se modela mediante 
una función Plateau que decae como función de la 
distancia geodésica sobre la superficie media de 
referencia al punto de aplicación. Dicha función está 
dada como  

𝑞𝑞�(𝑟𝑟) =
𝐶̂𝐶

2𝜋𝜋𝜎𝜎2

𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒 �−
1
4
�
𝑟𝑟
𝜎𝜎
�
4

�

1 + 𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒 �−
1
4
�
𝑟𝑟
𝜎𝜎
�
4

�
,  (3) 

donde r es la distancia radial en una región circular 
infinita, 𝜎𝜎 es un parámetro que controla el ancho de 
la función y Ĉ es una constante calculada de tal 
forma que la integral 𝑞𝑞�(𝑟𝑟) sea igual a uno.  
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2.4.     Implementación numérica 

Para el cálculo de la energía total es necesario 
obtener la derivada segunda de las deformaciones de 
la lámina 𝝋𝝋, lo que requiere una aproximación con 
continuidad C1 para aplicar una discretización de 
Galerkin. A causa de esto se usaron elementos 
finitos de superficies de subdivisión (Cirak y Long, 
2011) para aproximar 𝝋𝝋. Se siguió un enfoque 
Lagrangiano con el mismo espacio de funciones 
tanto para la configuración deformada como para la 
de referencia. Sea 𝝋𝝋0 el mapeo de la configuración 
de referencia 

𝝋𝝋0ℎ(𝜉𝜉1, 𝜉𝜉2) = �𝐵𝐵𝑎𝑎(𝜉𝜉1, 𝜉𝜉2)

𝑁𝑁

𝑎𝑎=1

𝝋𝝋0𝑎𝑎,  (4) 

donde 𝐵𝐵𝑎𝑎(𝜉𝜉1, 𝜉𝜉2) son funciones base de superficies 
de subdivisión, N es el número de nodos sobre la 
malla y 𝝋𝝋0𝑎𝑎 la posición en el espacio del a-ésimo 
punto de control definiendo la superficie media de la 
lámina de referencia.  

Es posible además considerar un espesor para la 
lámina, discretizado como 

ℎℎ(𝜉𝜉1, 𝜉𝜉2) = �𝐵𝐵𝑎𝑎(𝜉𝜉1, 𝜉𝜉2)

𝑁𝑁

𝑎𝑎=1

ℎ𝑎𝑎,  (5) 

donde ℎ𝑎𝑎  son valores predefinidos de espesor en los 
nodos de referencia. Se sabe que el espesor decae 
dramáticamente en el cuello del aneurisma; sin 
embargo, esta transición no ha sido caracterizada 
(Tulamo et al., 2018; Kadasi et al., 2013). En este 
trabajo se asume que el espesor de la lámina varía de 
acuerdo a una arcotangente de la distancia geodésica 
sobre el aneurisma desde el nodo hasta la curva 
definida por el ostium. La función considerada para 
asignar valores de espesor a cada nodo es 

ℎ𝑎𝑎 =  
ℎ𝑣𝑣 − ℎ𝑑𝑑

𝜋𝜋
�tan−1 �

𝑑𝑑𝐺𝐺𝑎𝑎
𝑤𝑤

�  +
𝜋𝜋

2
� + ℎ𝑑𝑑    (6) 

donde ℎ𝑣𝑣 y ℎ𝑑𝑑 son valores reportados de espesor en 
la arteria y en el domo, w es el ancho de la zona de 
transición y 𝑑𝑑𝐺𝐺𝑎𝑎 es el valor de la distancia geodésica 
entre el a-ésimo nodo y la curva que define el cuello 
del aneurisma. Esta distancia es calculada por la 
biblioteca CGAL (CGAL, 2021), sobre la cual se 
provee más información en la sección 2.5.2.  

Al utilizar la función de carga dada por la ecuación 3 
para una superficie curva, la distancia r es 
reemplazada por la distancia geodésica 𝑑𝑑𝐺𝐺, mientras 
que la carga es 𝒒𝒒 = 𝑄𝑄𝑞𝑞�(𝑑𝑑𝐺𝐺)𝒕𝒕0 donde Q es el valor 
de carga (100 mmHg), σ = 0.25 mm, emulando el 

diámetro de un microcatéter de 1.5 Fr (0.5 mm) y Ĉ 
es calculado de forma que la integral de 𝑞𝑞�(𝑑𝑑𝐺𝐺) sobre 
la superficie media, 𝑑𝑑0 es igual a uno. La energía 
total se expresa en función de las variables nodales 
𝝋𝝋𝑎𝑎, a = 1, 2, …, N, que se minimiza respecto a los 
grados de libertad dados por la deformación usando 
el método de Newton-Raphson, combinado con un 
método de búsqueda lineal dirigida por gradientes 
(Millán et al., 2013). Esto se repite hasta alcanzar el 
criterio de convergencia, luego se selecciona otro 
punto de carga y se repite todo el proceso. 

2.5.    Modelos geométricos 

Este estudio se enfoca en efectos relacionados a la 
región cercana al cuello del aneurisma. Los modelos 
obtenidos de la base de datos incluyen una malla que 
describe el árbol arterial que contiene al aneurisma, 
la cual muestra una muy mala calidad de elementos 
en zonas de alta curvatura. A causa de esto resulta 
necesario someter a las mallas geométricas a un 
preproceso (Figura 2), a fin de realizar simulaciones 
numéricas eficientes. De los 46 casos de la arteria 
carótida interna se seleccionaron y procesaron 40 
casos, obteniendo 34 mallas finales de cálculo (6 
mallas presentaron algún tipo de problema durante el 
proceso). Para esto se desarrolló un marco 
computacional en C++ que permitió combinar las 
bibliotecas CGAL y VTK (Visualization Toolkit, 
(Schroeder et al., 2006)) para el procesamiento de 
mallas.  

Figura 2: Pasos para el tratamiento de los modelos de 
aneurismas. 

2.5.1   Aislamiento del aneurisma 

Como primer paso se aisló cada aneurisma del árbol 
arterial cortando a una distancia determinada del 
cuello, descartando el resto de la arteria. Este 
procedimiento es llevado a cabo de manera 
semiautomática por una aplicación desarrollada en 
C++ que utiliza la biblioteca VTK, donde el usuario 
define la distancia de corte como un múltiplo del 
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diámetro interno de la arteria a cada lado del cuello 
del aneurisma (Figura 3). Las entradas del algoritmo 
son el modelo geométrico, el ostium, las líneas 
centrales, la distancia deseada (como un múltiplo del 
diámetro) y una variable que indica si el aneurisma 
es lateral o terminal, de acuerdo a la clasificación 
aportada por la base de datos. Luego, para cada 
aneurisma el algoritmo selecciona puntos de 
referencia sobre las líneas centrales, mide el 
diámetro interior de la arteria, y se mueve la 
distancia deseada sobre la línea central, realizando el 
corte al alcanzar la distancia deseada.  

Figura 3: Ejemplo de modelo aislado (C0005) a una 
distancia de 2.5 veces el diámetro interno (D). 

El corte es realizado por medio de un cilindro 
orientado de forma perpendicular a la línea central 
sobre el punto seleccionado (Figura 4). Luego del 
corte se descarta el árbol arterial, manteniendo sólo 
la componente conexa asociada al cuello. En este 
trabajo se consideró una distancia de corte de 2.5 
veces el diámetro arterial, basado en un análisis no 
publicado del comportamiento del problema a 
diferentes distancias. Valores mayores (>3 veces el 
diámetro interno) presentaron una estabilidad mayor, 
pero causaban un efecto indeseado de flexión sobre 
el modelo y un movimiento excesivo del domo. El 
algoritmo de aislamiento realizó aproximadamente 
el 89% de los cortes de forma exitosa, permitiendo 
obtener el 70% de los modelos aislados de forma 
automática. El resto de modelos tuvo que ser aislado 
manualmente por un usuario entrenado, proceso que 
toma aproximadamente entre 10 y 20 minutos por 
caso, según la complejidad del modelo, en contraste 
con los 3-4 segundos del aislamiento automático.  

Luego de esto se hizo un remallado del modelo 
(CGAL, 2021), manteniendo el tamaño original de 
0.25 mm de los elementos. Debido al alto impacto 
del cuello en las etapas siguientes, se utilizó el 
algoritmo de remallado isotrópico de la biblioteca 

CGAL para refinar el cuello del aneurisma. 
Finalmente, se aplicó una iteración del esquema de 
subdivisión de superficie de Loop (Figura 5), 
generando elementos de 0.0625 mm de longitud para 
la región refinada alrededor del cuello y 0.125 mm 
para el resto del modelo. 

Figura 4: Ejemplo de puntos de corte sobre la línea 
central (en negro) seleccionados automáticamente por 
el algoritmo. Sobre ellos se crean los planos 
perpendiculares a la superficie para efectuar el 
aislamiento. La flecha roja indica la dirección seguida 
para fijar el segundo punto de corte.

Figura 5: Detalle de la malla correspondiente al caso 
C0005 remallada y refinada en la zona del cuello.  

2.5.2   Distancia geodésica 

Se desarrolló un algoritmo que aproxima la distancia 
geodésica de cada nodo al ostium y le asigna una 
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“etiqueta” para distinguir entre nodos del domo y 
nodos de la arteria. En esta etapa se utilizaron 
algoritmos descritos en la sección “Triangulated 
Surface Mesh Shortest Paths” de la biblioteca 
CGAL (CGAL, 2021). Esta biblioteca calcula 
caminos geodésicos sobre una malla de triángulos, 
interpolando dentro de los elementos. Se calculó la 
distancia geodésica entre cada nodo y la curva del 
cuello (Figura 6) y se le asignó un signo 
dependiendo de la posición del nodo; positivo para 
nodos de la arteria y negativo para nodos del domo. 

Figura 6: Modelo C0005. El mapa de colores 
corresponde a la distancia geodésica. Se observa que 
los valores negativos corresponden al domo y los 
positivos a la arteria.  

 El último paso consistió en la definición de un 
“chaleco” de carga en la región cercana al cuello. 
Esta zona fue definida a una distancia de 1 vez el 
diámetro interno de la arteria, con un algoritmo 
similar al de corte. En esta región se consideró una 
distribución de puntos de carga (Figura 7), donde 
sobre cada uno de ellos se simuló el efecto de un 
microcatéter presionando la arteria durante la 
oclusión endovascular. Estos puntos de carga se 
seleccionaron de tal manera que la distancia mínima 
entre ellos fuera de 0.5 mm, manteniendo la 
densidad tan regular como fuese posible. La carga 
aplicada corresponde a la función descrita en la 
sección 2.3.  

Figura 7: Detalle de los puntos de carga. Cada uno de 
ellos tiene un radio r de 0.25 mm (para visualización). 
Los puntos de carga están limitados a una región 
cercana al cuello (“chaleco”), definida con un 
algoritmo similar al de corte a una distancia de 1 D (D 
= diámetro interno). 

3. Resultados y Discusión

Se llevaron a cabo experimentos con el objetivo a 
largo plazo de determinar qué zonas del aneurisma 
poseen una mayor sensibilidad a cargas localizadas, 
pudiendo estar relacionadas con un evento de 
ruptura, siendo de interés para este primer estudio 
caracterizar la deformación. Un caso particular de 
grandes deformaciones es la presencia de fenómenos 
de pandeo (buckling), deformaciones de gran 
magnitud asociadas a pequeños incrementos en la 
carga. En este estudio, se buscó establecer qué 
variables biomecánicas están relacionadas con 
grandes perturbaciones estructurales del aneurisma 
cuando se aplica una carga. Para cada punto de carga 
se llevó a cabo un experimento independiente, 
midiendo diferentes parámetros en puntos 
específicos dentro de los elementos de la malla 
deformada final (puntos de Gauss). Estos incluyen la 
magnitud del desplazamiento, diferencias entre la 
curvatura Gaussiana de las configuraciones de 
referencia y deformada, la energía total, la energía 
de membrana y de flexión, entre otros. La Figura 8 
muestra las relaciones adimensionales de algunas 
variables biomecánicas para todos los puntos de 
carga de cuatro casos seleccionados de la Arteria 
Carótida Interna (C0090, C0034, C0014 y C0042), 
coloreados según la presencia (azul) o ausencia 
(naranja) de fenómenos de pandeo, determinados por 
inspección visual. Se observa que los puntos de 
carga se agrupan en dos regiones diferenciadas con 
muy poca superposición, lo que sugiere que este 
método de visualización es una herramienta eficiente 
para capturar áreas específicas cercanas al aneurisma 
relacionadas con algún tipo de inestabilidad en el 
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domo del aneurisma, lo que podría estar relacionado 
con eventos de ruptura.  

4. Conclusiones

Este trabajo presenta resultados preliminares de 
simulaciones de biomecánica en aneurismas 
mediante un modelo de láminas delgadas 
considerando un espesor variable entre el domo y la 
arteria. Se desarrolló un proceso semi-automático 
implementado en C++ para aislar y remallar el domo 
del aneurisma y la vasculatura circundante, 
permitiendo el tratamiento de un gran número de 
casos y ahorrando tiempo y recursos. El algoritmo 
permite aislar cualquier tipo de aneurisma, ya que 
cada medida considerada en el proceso es relativa a 
las dimensiones de cada caso en particular. Además, 
se muestra que el análisis computacional de la 
biomecánica de aneurismas intracraneales puede ser 
útil para determinar áreas no triviales de interés para 
casos de estudio seleccionados. Como trabajo futuro 
se desea modificar el algoritmo de corte para 
mejorar su tasa de éxito, permitiendo no sólo 
expandir el presente estudio a toda la base de datos 
sino también aplicar dicha base de datos a otros 
problemas y situaciones. En cuanto a la 
biomecánica, se desea considerar un estado 
pretensionado de la estructura compatible con las 
condiciones fisiológicas del conjunto arteria-
aneurisma en futuros análisis, a diferencia de la 
estructura libre de cargas considerada en el presente 
trabajo.  

Figura 8: a) representación de atributos biomecánicos 
adimensionales para todos los puntos de carga de 
cuatro casos seleccionados de la ICA, coloreados a 
partir de la determinación visual de la presencia (azul) 
o ausencia (naranja) de pandeo. b-d) Proyecciones
asociadas al gráfico 3D. max.u = máximo
desplazamiento, lsite.u = desplazamiento del punto de
carga, max|d.kg| = diferencia máxima de curvatura
entre las configuraciones de referencia y deformada.
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