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Simulación numérica de flujo sanguíneo:
una herramienta útil en cirugía vascular

J. Rivera-Amores a, G. Houzeaux b

THE NUMERICAL SIMULATION OF BLOOD FLOW:
A USEFUL TOOL IN VASCULAR SURGERY

Summary. Aims. The aim of this paper is to survey the method and the tools used in numerical
simulation applied to the study of blood flow and to illustrate their usefulness by analysing
a simple application in the field of vascular surgery. Development. We describe the steps that
lead to the construction of the model to be analysed, and the physical foundations and the
magnitudes, which are determined by mathematical calculations. We analyse a shunt that was
implanted in a section of artery with 75% stenosis and a graft with the same diameter as the
artery; we compare two possible options with different angles between the graft and the artery
in the distal anastomosis; and we assess the areas with a retrograde flow and abnormally low
shear stresses. A simplified two-dimensional geometrical model is used, and the analysis is
performed using the GID and FAUST computer applications. Conclusions. The value of
numerical simulation as a tool for use in haemodynamic studies is clearly demonstrated. One
of the possibilities it offers is to enable the surgeon to gain an approximate idea of the
haemodynamic and mechanical conditions that will occur after the implantation of a shunt.
In the example analysed, two regions were detected in which the haemodynamic conditions
were favourable for intimal hyperplasia (IH) throughout the better part of the heart cycle,
which coincides well with the clinical data reported in the literature. The greater the angle
of incidence in the distal anastomosis is, the more favourable these conditions will be for IH.
[ANGIOLOGÍA 2003; 55: 55-63]
Key words. Anastomosis. Atherosclerosis. Intimal hyperplasia. Numerical simulation. Resteno-
sis. Shear stress. Shunt.

Introducción

La simulación numérica de procesos físi-
cos mediante el ordenador es una herra-
mienta de uso muy extendido actualmen-
te en numerosos campos de la ciencia y de
la técnica: meteorología, electrónica, cons-
trucción, industria del automóvil, proce-
sos de fabricación, etc.

El método consiste en analizar el com-
portamiento de un sistema de manera vir-
tual, mediante el diseño de un modelo que
represente el sistema que se va a estudiar y
la resolución de las ecuaciones que lo con-
trolan. Para que una simulación sea fiable,
el modelo que representa el sistema ha de
reproducir de manera adecuada la realidad
(geometría, condiciones de contorno y
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características de los materiales que cons-
tituyen el sistema). Además, el procedi-
miento de cálculo y las simplificaciones,
que necesariamente se han de hacer, se han
de ajustar lo máximo posible al comporta-
miento real del sistema.

En medicina se utiliza la simulación
en diversos campos, como la mecánica del
movimiento o la implantación de próte-
sis, entre otros. La simulación de flujo san-
guíneo es otro de los campos que está ad-
quiriendo importancia en los últimos tiem-
pos, gracias a la mejora en las técnicas de
adquisición de datos fisiológicos –anemo-
metría Doppler, tomografía computariza-
da (TC), resonancia magnética (RM), etc.–
, que permiten reproducir muy fielmente
la realidad [1-5], y gracias también al gran
avance que está experimentando la velo-
cidad de cálculo de los procesadores. Di-
versos trabajos demuestran la fiabilidad
de la simulación, pues comparan los datos
que se obtienen con los que se miden ex-
perimentalmente in vitro [6,7], los cuales,
a su vez se contrastan con los que se obtie-
nen in vivo.

Una revisión general sobre el flujo san-
guíneo centrada en sus posibles implica-
ciones en cirugía vascular es la de Ku [8].

Una de las aplicaciones de la simula-
ción numérica de flujo sanguíneo es el
estudio de las zonas afectadas por ate-
rosclerosis y las diversas posibilidades
de revascularización mediante la implan-
tación de derivaciones u otros elemen-
tos. Aunque existen otros factores, las
condiciones hemodinámicas influyen de
manera decisiva en el desarrollo posto-
peratorio de la íntima en determinadas
zonas, bien del injerto, bien de la arteria
principal; ésta es la causa principal de

reestenosis [8-14] a corto o medio plazo.
Mediante la simulación se puede deter-
minar qué opción, entre las consideradas
a priori por el médico, es la que presentará
mejores condiciones hemodinámicas des-
pués de la intervención. Al mismo tiempo,
se puede analizar la importancia de ciertos
detalles, como el calibre del injerto en re-
lación con los vasos sanguíneos, el ángulo
de incidencia más adecuado entre el injer-
to y la arteria, la importancia de realizar
una anastomosis limpia, etc.

En este trabajo se revisa el método y
las herramientas con las que se trabaja en
el campo de la simulación numérica de
flujo sanguíneo y se analiza su aplicación
a una situación concreta.

Material y métodos

La simulación empieza por disponer de
un modelo que reproduzca lo más fiel-
mente posible el sistema en estudio, en
nuestro caso la geometría de los vasos, la
distribución de las estenosis en la zona de
estudio y las condiciones de contorno, que
pueden hacer referencia al flujo o a las
presiones. Estos datos se pueden obtener
mediante una TC o una RM para cada pa-
ciente en particular. A ellos habrá que aña-
dir las características físicas de la sangre
(densidad y viscosidad). Una vez construi-
do el modelo, se resuelven las ecuaciones
de movimiento del fluido, ecuaciones de
Navier-Stokes:

0· =∇ u
uuu

u 2
· ∇+−∇=


 ∇+∂
∂ µρ p
t
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donde ρ es la densidad, u el vector veloci-
dad, t el tiempo, p la presión y µ la visco-
sidad. La resolución de las ecuaciones se
realiza mediante la técnica denominada
de elementos finitos [15,16], un método
de cálculo con el que se obtienen solucio-
nes aproximadas de las variables que in-
tervienen en las ecuaciones, en este caso
de velocidades y presiones, además de
otros parámetros relacionados con ellas.

Mediante esta técnica se puede simular
la distribución de flujo sanguíneo en una
zona de tamaño reducido [17] o bien en una
zona extensa con diversos conductos cola-
terales, como la correspondiente a la aorta
abdominal y las arterias de las extremida-
des inferiores, en la que se pretende im-
plantar una derivación u otro elemento. En
este último caso, se necesitan, además de la
geometría preoperatoria, medidas del flujo
en las diferentes salidas de los colaterales,
para determinar así la resistencia que ofre-
ce cada una de ellas. Se toma como hipóte-
sis que estas resistencias serán las mismas
después de la operación, puesto que corres-
ponden a zonas donde no se interviene, se

realiza la simulación de nuevo con las pró-
tesis implantadas y se determina la redis-
tribución del flujo y las presiones que ten-
drá lugar [18].

Se pueden analizar asimismo los fac-
tores hemodinámicos locales que favore-
cen el fracaso a corto o medio plazo de las
derivaciones. De éstos, los más impor-
tantes son la presencia de recirculación y
la tensión de cizallamiento del fluido en
las proximidades de la pared arterial. Este
último es el parámetro mecánico que afec-
ta directamente al endotelio, y al cual son
sensibles las células endoteliales.

Tensión de cizallamiento del fluido

El estado tensional en un punto cualquiera
del fluido queda determinado por un con-
junto de nueve cantidades que, agrupadas
en forma de matriz σ, quedan definidas por:

σσσσσ = –pI + 2µD

donde I es la matriz identidad y D es el
tensor de deformaciones.

En cada punto de la superficie de la
arteria se define el vector unitario perpen-
dicular a ella (n) (Fig. 1), de manera que
el vector tensión en ese punto de la super-
ficie del fluido será t = σ · n. La compo-
nente tangencial del vector t se define en-
tonces de la forma:

( )nnttt ··−=
s

donde ts representa la tensión tangencial
del fluido en cada punto de la pared interna
de la arteria. Al módulo de ts se le conoce
como tensión de cizallamiento en la pared.

El valor promedio normal de la ten-
sión de cizallamiento en las paredes arte-

Figura 1. Tensión de cizallamiento en la pared arterial.
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riales, al que éstas tienden a adaptarse, es
de l,5 Pa [30]. Una tensión de cizalla-
miento por encima del valor normal fa-
vorece la adhesión de las plaquetas a las
paredes arteriales y la posterior trombo-
sis y oclusión en un injerto de diámetro
excesivamente pequeño [19]. Por el con-
trario, una tensión de cizallamiento baja,
por ejemplo en injertos de calibre dema-
siado grande, favorece la hiperplasia in-
timal (HI) [20-23].

Otro factor que favorece la HI es una
tensión de cizallamiento oscilante en sig-
no [20,24,25]; la variación temporal y la
espacial de la tensión de cizallamiento son
parámetros respecto a los que no hay una-
nimidad en cuanto a su relación directa
con la HI; mientras que en algunos estu-
dios se observa relación [26,27], en otros
los resultados indican lo contrario [24]. La
tensión de la propia pared arterial también
se cita como relacionada con la HI [28].

Ejemplo analizado

Se analiza un tramo arterial con una es-
tenosis asimétrica del 75% del diámetro

(Fig. 2a), zona que puede corresponder a
una arteria coronaria. Se simula una deri-
vación completa, es decir, todo el tramo
comprendido entre las dos anastomosis;
se supone un injerto de igual diámetro
que el de la arteria. Se analizan las condi-

a

b

c

Figura 2. a) Tramo con estenosis del 75%. b) Derivación corta. c) Derivación larga.
Las medidas se expresan en milímetros. Figura 3. Función de onda en la entrada.

a

b c

d e

Figura 4. Representación de los vectores de velocidad en la derivación corta. a) Vista
general en el instante 1 (Fig. 3); el círculo corresponde a la zona donde se presentan
recirculaciones. b) Ampliación de la zona de interés en el instante 1. c) En el instante 2.
d) En el instante 3. e) En el instante 4.

b

a
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ciones hemodinámicas tras la implantación
de una derivación comparando dos opcio-
nes posibles: una, que hemos denominado
derivación corta (Fig. 2b), con un ángulo
de incidencia entre el injerto y la arteria en
la anastomosis distal de 52º, y otra, deriva-
ción larga (Fig. 2c), que desemboca más
lejos de la estenosis y lo hace con un ángu-
lo de 40º, menor que el anterior.

Se toma un modelo bidimensional que,
aunque es menos preciso que uno en tres
dimensiones, permite obtener resultados
aproximados.

Se supone la sangre como un fluido
newtoniano, ya que el carácter no newto-
niano es poco significativo en este tipo de
estudios [25]. Como densidad de la sangre
se toma 994 kg/m3 y como viscosidad,
0,0036 Pa · s. Se supone un flujo pulsátil
con una frecuencia de 90 pulsaciones/min
y paralelo en la entrada de la derivación
con un flujo medio de 2,1 cm3/s [10] que,
con un diámetro de 3 mm, nos da una
velocidad media de 30 cm/s. La depen-
dencia temporal de la velocidad que se
toma en la entrada se muestra en la figu-
ra 3; aunque no se corresponde exacta-
mente con los datos fisiológicos [10], se
utiliza por simplicidad. Para el diseño
del modelo y para la visualización de los
resultados se ha utilizado el programa
GID del CIMNE (Centro Internacional
de Métodos Numéricos en Ingeniería),
y para los cálculos se ha usado el progra-
ma FAUST [15].

Se evalúan las zonas de flujo retrógra-
do y las que presentan valores anormal-
mente bajos de la tensión de cizallamien-
to a lo largo de un ciclo cardíaco, por ser
éstos los parámetros más importantes
desde el punto de vista hemodinámico en
relación con la HI postoperatoria.

Resultados

En la figura 4a se muestra el campo de
velocidades que se obtuvo mediante la
simulación para la derivación corta com-
pleta en el instante 1 del ciclo cardíaco
(Fig. 3); en b, c, d y e se muestra una
ampliación de la misma derivación co-
rrespondiente a la zona donde se suele
producir habitualmente la HI –zonas mar-

a b

c d

e f

g h

Figura 5. Puntos de la zona de interés donde la componente horizontal de la
velocidad es negativa, es decir, hay un flujo retrógrado, en los instantes 1, 2, 3 y 4.
a, b, c y d corresponden a la derivación corta; e, f, g y h, a la derivación larga.
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cadas A y B– en los instantes 1, 2, 3 y 4
(Fig. 3). Se observa que en las zonas A y
B existe recirculación y estancamiento en
buena parte del ciclo cardíaco.

En la figura 5 se muestran los puntos
donde el flujo es exclusivamente retró-
grado; en a, b, c y d, para la derivación
corta, y en e, f, g, y h, para la derivación
larga. Se aprecia claramente que el flujo
retrógrado a lo largo del ciclo cardíaco es
menor en la derivación larga que en la
corta; esto se observa más claramente en
la zona A que en la B.

En la figura 6 se muestran los valores
de las tensiones de cizallamiento en la
zona de interés correspondientes a la deri-
vación corta y en los instantes 1, 2, 3 y 4
(Fig. 3). En la figura 7 se indican las zonas
donde la tensión de cizallamiento está
por debajo, en valor absoluto, del valor
normal (1,5 Pa).

Como se observa, en la pared arterial
de las zonas A y B las tensiones de ciza-
llamiento toman valores anormalmente
bajos durante buena parte del ciclo. Nue-
vamente, la derivación larga presenta
mejores condiciones que la corta en cuan-
to a tensión de cizallamiento, ya que los
valores de ésta en la pared son superiores
en la zona A. Además, la región con
valores bajos de tensión de cizallamien-
to es menos extensa en la derivación larga
que en la corta. Obsérvese, además, el
carácter oscilante de la tensión de ciza-
llamiento en la derivación corta.

Discusión

La simulación numérica de flujo sanguí-
neo es una herramienta útil en estudios

a b

c d

Figura 6. Valores de la tensión de cizallamiento en la zona de interés en los instantes
1, 2, 3 y 4 para la derivación corta.

a b

c d

e f

g h

Figura 7. Puntos de la zona de interés con valores de la tensión de cizallamiento
comprendidos entre –1,5 Pa y 1,5 Pa. Las figuras a, b, c y d corresponden a la
derivación corta; e, f, g y h, a la derivación larga.
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hemodinámicos en general y, particular-
mente, en aplicaciones relacionadas con
problemas circulatorios, como la ateros-
clerosis, debido a que permite al cirujano
tener un conocimiento previo de las con-
diciones (tanto hemodinámicas como
mecánicas) que se presentarán tras una
intervención consistente en la instalación
de una derivación o bien en algún otro
procedimiento de revascularización.

Se ha realizado, a modo de ejemplo,
una simulación aproximada de la insta-
lación de una derivación, y se han detec-
tado las zonas donde se produce estan-
camiento y recirculación tras su implan-
tación. En esas mismas zonas se han
detectado también valores anormalmen-

te bajos de la tensión de cizallamiento.
Estos factores favorecen la acumulación
de materiales en la pared arterial y el con-
siguiente desarrollo postoperatorio de la
íntima. Asimismo, se puede comprobar
que la localización de estas zonas coin-
cide con los datos clínicos aportados en
la literatura [14].

Se ha comprobado también que el
ángulo entre el injerto y la arteria en la
anastomosis distal es un factor que altera
apreciablemente las condiciones hemo-
dinámicas de la zona; es preferible un án-
gulo pequeño a uno grande, ya que éste
produce un mayor flujo retrógrado y unos
valores inferiores de la tensión de cizalla-
miento en la pared arterial.
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SIMULACIÓN NUMÉRICA DE FLUJO
SANGUÍNEO: UNA HERRAMIENTA
ÚTIL EN CIRUGÍA VASCULAR

Resumen. Objetivos. Revisar el método y las
herramientas con las que se trabaja en la si-
mulación numérica aplicada al estudio del
flujo sanguíneo y mostrar su utilidad me-
diante el análisis de una aplicación senci-
lla en el campo de la cirugía vascular. Desa-
rrollo. Se exponen los pasos que conducen a la

SIMULAÇÃO NUMÉRICA DO FLUXO
SANGUÍNEO: UMA FERRAMENTA
ÚTIL EM CIRURGIA VASCULAR

Resumo. Objectivos. Rever o método e as
ferramentas com que se trabalham na simu-
lação numérica aplicada ao estudo do fluxo
sanguíneo, e mostrar a sua utilidade anali-
sando uma aplicação simples no campo da
cirurgia vascular. Desenvolvimento. Ex-
põem-se os passos que conduzem à constru-
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construcción del modelo que se va a analizar,
los fundamentos físicos y las magnitudes, que
se determinan mediante los métodos matemá-
ticos de cálculo. Se analiza una derivación
implantada en un tramo arterial con una este-
nosis del 75% y un injerto de igual diámetro
que el de la arteria, se comparan dos opciones
posibles con ángulos distintos entre el injerto
y la arteria en la anastomosis distal y se eva-
lúan las zonas con flujo retrógrado y tensio-
nes de cizallamiento anormalmente bajas. Se
utiliza un modelo geométrico simplificado en
dos dimensiones, y el análisis se realiza con
los programas informáticos GID y FAUST.
Conclusiones. Se pone de manifiesto la utili-
dad de la simulación numérica en los estudios
hemodinámicos. Una de sus posibilidades es
la de permitir al cirujano tener un conocimiento
aproximado de las condiciones hemodinámi-
cas y mecánicas que se darán tras la implan-
tación de una derivación. En el ejemplo ana-
lizado se han detectado dos zonas donde se
dan condiciones hemodinámicas favora-
bles a la hiperplasia intimal (HI) durante
buena parte del ciclo cardíaco, en buena
correspondencia con los datos clínicos que
aporta la literatura. Estas condiciones son
más favorables a la HI cuanto mayor es el
ángulo de incidencia en la anastomosis distal.
[ANGIOLOGÍA 2003; 55: 55-63]
Palabras clave. Anastomosis. Aterosclerosis.
Derivación. Hiperplasia intimal. Reestenosis. Si-
mulación numérica. Tensión de cizallamiento.

ção do modelo a analisar, os fundamentos
físicos e as magnitudes, que se determinam
mediante os métodos matemáticos de cálcu-
lo. Analisa-se uma derivação implantada
num canal arterial com uma estenose de 75%
e um enxerto com igual diâmetro à artéria,
comparam-se duas opções possíveis com
ângulos distintos entre o enxerto e a artéria
com a anastomose distal, e avaliam-se as
zonas com fluxo retrógrado e tensões de ci-
salhamento anormalmente baixas. Utiliza-
se um modelo geométrico simplificado bidi-
mensional, e a análise é realizada com os
programas informáticos GID e FAUST. Con-
clusões. Evidencia-se a utilidade da simula-
ção numérica como ferramenta a utilizar nos
estudos hemodinâmicos. Uma das suas pos-
sibilidades é a de permitir ao cirurgião ter
um conhecimento aproximado das condições
hemodinâmicas e mecânicas que ocorrerão
após o implante de uma derivação. No exem-
plo analisado detectaram-se duas zonas
onde se verificam condições hemodinâmi-
cas favoráveis à hiperplasia intimal (HI)
durante boa parte do ciclo cardíaco, em boa
correspondência com os dados clínicos apre-
sentados na literatura. Estas condições são
mais favoráveis à HI, quanto maior for o
ângulo de incidência da anastomose distal.
[ANGIOLOGÍA 2003; 55: 55-63]
Palavras chave. Anastomose. Aterosclerose.
Derivação. Hiperplasia intimal. Re-estenose. Si-
mulação numérica. Tensão de cisalhamento.


