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Resumo
O objetivo deste trabalho é analisar os fatores hemodinâmicos do escoamento numa fı́stula arteriovenosa (FAV).
O modelo geométrico da FAV é obtido virtualmente a partir de uma tomografia computadorizada. No modelo
matemático, que simula o fluxo da sangue na FAV, é considerado um fluido não-Newtoniano, escoamento laminar,
incompressı́vel e em regime transiente. O comportamento do fluxo na FAV é dado pela velocidade do sangue em
cinco pontos correspondente à vazão mássica em fase sistólica e em fase diastólica. A simulação numérica do
campo de velocidade na fase sistólica apresentou maior intensidade de recirculações axiais e radiais. A presença
de recirculações permite que elementos figurados se choquem excessivamente na parede do endotélio.

Palavras chave. Fı́stula Arteriovesa, Campo de Velocidade, DFC.

Abstract
The objective of this study is to analyze the hemodynamic factors of flow in an arteriovenous fistula (AVF). The
geometric model of the AVF is obtained virtually from a computed tomography. In the mathematical model, which
simulates blood flow in the AVF, it is considered a non-Newtonian fluid, incompressible and transient laminar
flow. The flow behavior in the AVF is given by the blood velocity in five points corresponding to the mass flow in
the systolic phase and in the diastolic phase. The numerical simulation of the velocity field in the systolic phase
presented greater intensity of axial and radial recirculations. The presence of recirculations allows figurative
elements to collide excessively in the wall of the endothelium

Keywords. Arteriovenous fistula, Velocity field, CFD.

1. Introdução. A insuficiência renal crônica (IRC) é uma deterioração progressiva e irreversı́vel da função
renal. Dentre os métodos utilizados para o tratamento da IRC está a hemodiálise (HD). A HD é basicamente um
processo de difusão, utilizado para remover do organismo os produtos tóxicos como a ureia e creatinina, que seriam
eliminados pelo rim normal [2]. No entanto, é necessário a criação de um acesso vascular eficiente [3]. Um dos
acessos venosos mais utilizados na HD é a fı́stula arteriovenosa (AVF) que resulta de uma cirurgia, onde se faz
uma conexão (anastomose) de uma veia diretamente com uma artéria [4]. A fı́stula é geralmente criada, se possı́vel,
entre a veia cefálica e a artéria radial no pulso ou antebraço. A finalidade é aumentar o fluxo sanguı́neo na veia e
normalmente nessa veia se realizam as duas punções com agulhas para o tratamento da HD [5]. Vários critérios
podem ser usados para reconhecer a maturação da FAV. A maturação é definida como o diâmetro do conduto maior
que 4 mm e fluxo maior que 400 mL/min [6].
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Apesar de FAV ser a técnica mais utilizada na HD existem alguns fatores que impossibilitam sua funcionali-
dade [7], por exemplo, um problema comum que ocorre na FAV é a hiperplasia intimal (HI). Em [8] investigaram
que a HI na região de anastomose está relacionada aos fatores biomecânicos e hemodinâmicos. Eles mostraram
que existe um padrão de fluxo secundário complexo na proximidade da anastomose. Apesar dos mecanismos para
HI ainda não estejam claros, é aceito que os padrões locais de fluxo sanguı́neo influenciam na progressão da HI na
região de anastomose. Portanto, para a melhor compreensão dos problemas relacionados à perda de acesso venoso
é de suma importância realizar um estudo mais profundo da hemodinâmica dentro da FAV. A dinâmica dos fluidos
computacional é uma técnica não invasiva que está sendo usada para determinar o comportamento sanguı́neo em
FAV [9] e [10].

O presente trabalho tem como objetivo analisar os fatores hemodinâmicos do escoamento numa FAV para um
caso real. O campo de escoamento é calculado por simulação numérica através do software F luent 15.0 (ANSYS
Inc., Pensilvânia, Estados Unidos). A modelagem matemática neste trabalho envolve as equações da continuidade
e equações de Navier-Stokes.

2. Métodos.

2.1. Modelo geométrico de uma FAV.

Nas últimas décadas, técnicas de imagens de angiografias por ressonância magnética ou tomografia compu-
tadorizada tem sido amplamente usadas como método de estudo vascular. Porém estas técnicas não podem ser
aplicadas diretamente em métodos numéricos. Portanto, essas imagens devem ser processadas usando alguma
técnica de segmentação e reconstrução, a fim de obter a geometria tridimensional vascular.

O paciente em estudo tem IRC com FAV do tipo braquiocefálica, localizada no braço. A tomografia compu-
tadorizada da FAV foi fornecida pelo Hospital Universitário Onofre Lopes da Universidade Federal do Rio Grande
do Norte, no formato DICOM, que é o conjunto de normas para armazenamento e transmissão de informações
médicas em formato eletrônico. Essas imagens, foram importadas para o software InV esalius 3.1.1 (São Paulo,
Brasil) programa de livre acesso desenvolvido pelo Centro de Tecnologia da Informação Renato Archer (CTI),
para segmentação, reconstrução e renderização do modelo, como mostra a figura (2.1).

FIGURA 2.1. Imagens obtidas por tomografia computadorizada de paciente com IRC.

Em muitos casos o modelo 3D obtido por estas imagens pode apresentar imperfeições devido aos ruı́dos
inerentes ao processo de reconstrução virtual. Dessa forma foi usado o software Meshmixer (Autodesk Inc.,
Califórnia, Estados Unidos), para realizar análises e correções da superfı́cie. A figura (2.2) mostra a FAV depois da
reconstrução e processamento o qual será usada na simulação numérica. O volume de controle foi considerado um
sistema composto por artéria, veia e anastomose de comprimento 11,72 mm e largura de 8,05 mm, sendo a artéria
com diâmetro médio nas entradas igual a 7,74 mm e 4,95 mm e na veia com diâmetro médio na saı́da igual 5,01
mm.

2.2. Malha.
A primeira etapa para obter a solução numérica do problema em estudo é a geração de uma malha. A malha po-

de ser estruturada, não-estruturada ou hı́brida. A malha hı́brida é aquela que combina regiões ou blocos de malhas
estruturadas e não-estruturadas. Uma malha de alta qualidade é crı́tica para obter uma solução numérica precisa;
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FIGURA 2.2. Imagens da FAV após a reconstrução virtual.

uma malha com baixa resolução ou de baixa qualidade pode até mesmo levar a uma solução incorreta. Portanto
é importante testar a independência de malha em uma solução. O método padrão para testar a independência de
malha é aumentar a resolução e repetir a simulação. Se os resultados numéricos não mudarem de forma apreciável,
a última malha possivelmente é adequada.

A geração da malha na FAV foi realizada através do software ICEM 15.0 (ANSYS Inc., Pensilvânia, Esta-
dos Unidos), através de um computador com unidade central de processamento de 2.40 GHz e 16,0 GB de memória
volátil. Foram geradas três malhas não-estruturadas, com aproximadamente 620 mil, 900 mil e 1 milhão de ele-
mentos, respectivamente. A variação máxima nos resultados foi de apenas 0.6 % entre as malhas geradas, sendo
assim possı́vel garantir a independência da malha nos resultados pela simulação numérica.

2.3. Modelamento matemático para o fluxo do sangue na FAV.
O modelo matemático que simula o fluxo do sangue na FAV é obtido a partir dos princı́pios básicos de conservação
de massa e quantidade de movimento, associadas a equações constitutivas. A forma diferencial da conservação da
massa ou equação da continuidade, pode ser deduzida usando o teorema do divergente ou usando um volume de
controle (VC) infinitesimal [11]. Para este último caso, considere um fluido em escoamento em um espaço aberto
Ω ⊂ R3, com velocidade ~v = ~v(x, y, z, t) = v1(x, y, z, t)~i+v2(x, y, z, t)~j+v3(x, y, z, t)~k no ponto P = (x, y, z)
e no instante t, com t num intervalo aberto I . Seja ρ = ρ(x, y, z, t) a densidade do fluido no ponto P e no instante
t. Pela hipótese do contı́nuo ~v e ρ são de classe C1. Supor que, em Ω existe um paralelepı́pedo (VC) centrado em
P , com arestas ∆x, ∆y, ∆z, suficientemente pequenas e de faces paralelas aos planos coordenados como mostra
a figura (2.3) Defina-se o campo vetorial de acordo com a equação 2.1,

FIGURA 2.3. Volume de controle diferencial em coordenadas retangulares

(2.1) ~u(x, y, z, t) = ρ(x, y, z, t) ~v(x, y, z, t)

com ~u(x, y, z, t) = u1(x, y, z, t)~i+u2(x, y, z, t)~j+u3(x, y, z, t)~k onde u1 = ρv1, u2 = ρv2 e u3 = ρv3 representa
as componentes de ~u e v1, v2 e v3 representa as componentes de ~v. A vazão em massa que entra ou sai através
de uma das faces do VC é igual à massa especı́fica vezes a componente normal de velocidade no ponto central
da face vezes a área da face. Por exemplo, o centro da face direita do VC está localizado a uma distância ∆y

2 do
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meio do VC (ponto P ) na direção y; esse ponto é dado por (x, y + ∆y
2 , z, t). No ponto P = (x, y, z) e no instante

t a componente do ~u, na direção ~j, é u2(x, y, z, t); no centro da face direita, (x, y + ∆y
2 , z, t), a componente, na

direção ~j, de ~u, é aproximado por series de Taylor em relação ao centro do VC, dada pela equação 2.2.

(2.2) u2(x, y +
∆y

2
, z, t) = u2(x, y, z, t) +

∂u2(x, y, z, t)

∂y

∆y

2
+

1

2!

∂2u2(x, y, z, t)

∂y2

(
∆y

2

)2

+ ...

A medida que o VC vai diminuindo, aproximando-se de um ponto, os termos de segunda ordem e de ordem mais
alta, na equação 2.2, tornam-se insignificantes. Portanto, no centro da face direita, (x, y+ ∆y

2 , z, t), a componente,
na direção ~j, de ~u, é aproximado por

(2.3) u2(x, y +
∆y

2
, z, t) ≈ u2(x, y, z, t) +

∂u2(x, y, z, t)

∂y

∆y

2

A massa que sai, por unidade de tempo, através da face direita do VC é aproximadamente,

(2.4)
(
u2(x, y, z, t) +

1

2

∂u2(x, y, z, t)

∂y
∆y

)
∆x∆z.

E a massa que entra, por unidade de tempo, através da face esquerda do VC é aproximadamente,

(2.5)
(
u2(x, y, z, t)− 1

2

∂u2(x, y, z, t)

∂y
∆y

)
∆x∆z.

A diferença entre massa que sai através da face direita, equação 2.4 e a massa que entra na face esquerda, equação
2.5, por unidade de tempo é

(2.6)
∂u2(x, y, z, t)

∂y
∆y∆x∆z.

No VC as faces esquerda, inferior e atrás contribuem para o fluxo de massa que entra e as faces direita, superior e
da frente contribuem para a saı́da de massa. Portanto, a diferença entre o fluxo de massa que sai e a que entra no
VC por unidade de tempo, no instante t, é dado pela equação

(2.7) div ~u(x, y, z, t)∆y∆x∆z =

(
∂u1(x, y, z, t)

x
+
∂u2(x, y, z, t)

y
+
∂u3(x, y, z, t)

z

)
∆y∆x∆z.

A equação 2.7 representa a taxa lı́quida de fluxo de massa para fora da superfı́cie de controle.
A massa dentro do VC, em qualquer instante, é o produto da massa por unidade de volume, ρ = ρ(x, y, z, t), pelo
volume, ∆y∆x∆z. Assim, a taxa de variação de massa dentro do VC é dada por

(2.8)
∂ρ(x, y, z, t)

∂t
∆y∆x∆z.

Supondo que em Ω não há fontes nem sorvedouros de massa, então pelo princı́pio da conservação da massa: a taxa
lı́quida de fluxo de massa para fora da superfı́cie de controle mais a taxa de variação de massa dentro do VC é igual
a zero, e é dada por

(2.9) div ~u(x, y, z, t) +
∂ρ(x, y, z, t)

∂t
= 0.

A equação 2.9 é chamada equação da continuidade ou equação diferencial para conservação de massa em coorde-
nadas cartesianas. Se ρ(x, y, z, t) for constante, diremos que o fluido é incompressı́vel e a equação da continuidade
pode ser reescrita,

(2.10) div ~v(x, y, z, t) = 0.

Usando∇ =
(

∂
∂x ,

∂
∂y ,

∂
∂z

)
o operador gradiente, a equação 2.10 pode ser representada por,

(2.11) ∇.~v = 0.

Para um fluido newtoniano, incompressı́vel de regime transiente e assumindo que não existe forças externas agindo
sobre o escoamento, a equação do momento ou equação de Navier-Stokes simplificada é dada por [11],

(2.12) ρ

(
D~v

Dt

)
= −∇p+ η∇2~v
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onde ~v = ~v(x, y, z, t) representa o vetor velocidade (m/s), t é o tempo (s), ρ = ρ(x, y, z, t) é a densidade do
sangue (kg/m3), p = p(x, y, z, t) é a pressão (Pa), η é a viscosidade do sangue e D~v

Dt = ∂~v
∂t +(~v.∇)~v é a derivada

material. As equações constitutivas relacionam o campo de tensões com o campo de velocidade de deformação a
que o fluido está sujeito. O modelo de fluido newtoniano dado pelas equações 2.11 e 2.12 pode ser generalizado
para descrever o comportamento não-newtoniano para fluidos com viscosidade dependente da taxa de deformação.
Neste trabalho o sangue é considerado como um fluido não-newtoniano com a variação da viscosidade dada pelo
modelo de Carreau-Yasuda, equação 2.13 [12],

(2.13) η(γ̇) = η∞ + (η0 − η∞) [1 + (λγ̇)
a
]
n−1
a

onde γ̇ é a taxa de deformação
[
s−1

]
, η0 é a viscosidade para γ̇ nulo [Pa.s], η∞ é a viscosidade para γ̇ infinito

[Pa.s], a é a constante de Yasuda, n ı́ndice da taxa de decaimento e λ é a constante de tempo. Segundo [?], os
parâmetros usados no modelo Carreau-Yasuda para representar a viscosidade do sangue em relação à taxa de ci-
salhamento, são: a = 2, n = 0, 3568, λ = 3, 313, η0 = 0,056 [Pa.s], e η∞ = 0, 00345 [Pa.s]. A densidade do
sangue é ρ = 1060 kg/m3 de acordo com [?].
Com o objetivo de verificar o comportamento do fluxo, a velocidade do escoamento é monitorada em cinco pontos
particularmente situados como mostra a figura (2.4). O fluxo sanguı́neo é pulsátil e de natureza cı́clica. O regime

FIGURA 2.4. Imagem com os planos de observação

pulsátil do escoamento, considerado na entrada da artéria e na entrada da veia, é definido pela vazão mássica va-
riando no tempo de acordo com [1] como mostra a figura (2.5). Na seção de saı́da a restrição imposta é a pressão

FIGURA 2.5. Pulso das vazões mássicas obtidas por [1] em uma FAV Braquiocefálica

igual zero.

3. Resultados.
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3.1. Regime pulsátil do sangue.
Foram coletados 1039 pontos do pulso de vazão dado por [1] através do software GraphData 1.0 (Brasil). A
função que representa o pulso de vazão mássica é aproximada utilizando a séries de Fourier. Essa função foi obtida
através de uma rotina no software Scilab 6.0 (Scilab Enterprises, Rungis, França), para diferentes número de
harmônicas (m), mostrado na figura (3.1)

FIGURA 3.1. Pulsos da vazão mássica para diferentes números de harmônicas (m).

3.2. Campo de velocidade.
A equações de Navier-Stokes e a equação da continuidade, que modelam fluxo do escoamento na FAV, são
equações diferencias parciais não lineares e dependente do tempo. As soluções analı́ticas das equações diferen-
cias parciais são conhecidas apenas para casos muito particulares. Resolver problemas mais gerais fez com que
surgissem diversas técnicas numéricas para analisar, de forma aproximada, a solução desses tipos de equações,
dentre essas técnicas existem: métodos das diferenças finitas, métodos dos volumes finitos, método dos elementos
finitos, entre outros. Neste trabalho a solução numérica do problema em estudo, usando o método de volumes
finitos, é calculada pelo software F luent. O método dos volumes finitos consiste na divisão da região em estu-
do em pequenas sub-regiões denominadas volumes de controle e a cada iteração as equações de conservação da
massa e da quantidade de movimento são resolvidas para cada um desses volumes. Com o objetivo de visualizar
o comportamento do fluxo, a velocidade do sangue é monitorada em cinco pontos particularmente situados, ver
figura (2.4).

O campo de velocidade correspondente à vazão mássica em fase sistólica para t = 0, 20s e em fase diastólica
para t = 0, 50s, ao longo da FAV são apresentados na figura (3.2).

FIGURA 3.2. Linhas de trajetória ao longo da FAV, para t = 0,20 s e para t = 0,50 s

Observando a figura (3.2) pode-se dizer que as linhas de trajetória, na artéria, apresentam um fluxo padrão
bem definido com poucas perturbações, na fase sistólica e na fase diastólica com velocidades máximas de 1,24
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m/s e 0,94 m/s respectivamente. Na veia, além do fluxo padrão, observa-se a presença de recirculações localizadas
principalmente na região de anastomose e nas regiões distais 1,2,3 e 4; na região imediatamente ascendente à anas-
tomose com estreitamento do diâmetro do vaso apresentou uma velocidade máxima de 1,37 m/s na fase sistólica e
uma velocidade máxima de 0,94 m/s na fase diastólica.

Pode-se observar que, ao longo do escoamento, a velocidade varia com a geometria, área da seção transver-
sal, com as perturbações associadas a recirculações axiais e radiais, nas regiões de separação de fluxo. Fluxos
helicoidais também foram observados.

A figura (3.3) mostra o comportamento do vetor velocidade na artéria no plano proximal 1 para t = 0,20 s, fase
sistólica e para t = 0,50 s, fase diastólica . Observando a figura (3.3), pode-se dizer que para t = 0,20 s e para t =

FIGURA 3.3. Plano de análise proximal 1 com vetores velocidade calculados, para t = 0,20 s e t = 0,50 s

0,50 s, o campo de velocidade apresenta de uma pequena camada de fluxo helicoidal próximo a parede no sentindo
horário e o perfil de velocidade é caracterı́stico a um fluxo laminar. A velocidade máxima é de 0,97 m/s na fase
sistólica e 0,55 m/s na fase diastólica.

A figura (3.4) mostra o comportamento do vetor velocidade na veia, no plano distal 1, para t = 0,20 s, fase
sistólica e para t = 0,50 s, fase diastólica.

FIGURA 3.4. Plano de análise distal 1 com vetores velocidade calculados, para t = 0,20 s e t = 0,50 s

Observando a figura (3.4), pode-se dizer que para t = 0,20 s e para t = 0,50 s, o campo de velocidade apresenta
uma maior área planar com fluxo padrão localizado na parte superior direita e presença de recirculação axial, ra-
dial e fluxo helicoidal na parte inferior. Na fase sistólica, t = 0,20 s, podemos visualizar duas recirculações radiais,
a maior localizada na parte inferior com orientação horária e uma menor com orientação anti-horária localiza-
da na parte superior direita ao plano. Para a fase diastólica, t = 0,50 s, o campo de velocidade não apresentou
recirculações anti-horária. A velocidade máxima é de 1,03 m/s é a velocidade máxima na fase sistólica e de 0,68
m/s na fase diastólica.

A figura (3.5) mostra o comportamento do vetor velocidade na veia, no plano distal 2, para t = 0,20 s, fase
sistólica e para t = 0,50 s, fase diastólica . Observando a figura (3.5), pode-se dizer que para t = 0,20 s e para t = 0,50
s, o campo de velocidade apresenta um fluxo padrão localizado na parte superior esquerda, no resto do plano apre-
senta um fluxo helicoidal e recirculação radial. A recirculação radial e fluxo secundário helicoidal é mais acentuado
para a fase diastólica, t= 0,50 s. A velocidade máxima na fase sistólica é de 0,71 m/s e de 0,53 m/s na fase diastólica.

A figura (3.6) mostra o comportamento do vetor velocidade na veia, no plano distal 3, para t = 0,20 s, fase
sistólica e para t = 0,50 s, fase diastólica . Observando a figura (3.6), pode-se dizer que para t = 0,20 s e para t =
0,50 s, o campo de velocidade apresenta um pequeno fluxo padrão localizado na parte superior esquerda, no resto
do plano apresenta um fluxo helicoidal e recirculações radiais. A recirculação radial e fluxo secundário helicoidal
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FIGURA 3.5. Plano de análise distal 2 com vetores velocidade calculados, para t = 0,20 s e t = 0,50 s

FIGURA 3.6. Plano de análise distal 3 com vetores velocidade calculados, para t = 0,20 s e t = 0,50 s

é mais acentuado para a fase diastólica, t= 0,50 s. A velocidade máxima na fase sistólica é de 0,87 m/s e de 0,60
m/s na fase diastólica.

A figura (3.7) mostra o comportamento do vetor velocidade na veia, no plano distal 4, para t = 0,20 s, fase
sistólica e para t = 0,50 s, fase diastólica. Observando a figura (3.7), pode-se dizer que para t = 0,20 s e para t = 0,50

FIGURA 3.7. Plano de análise distal 4 com vetores velocidade calculados, para t = 0,20 s e t = 0,50 s

s, o campo de velocidade apresenta um pequeno fluxo padrão, no resto do plano apresenta um fluxo secundário
helicoidal e recirculações radiais. A velocidade máxima na fase sistólica é de 0,57 m/s e de 0,49 m/s na fase
diastólica. Observa-se que entre os planos distais 3 e 4, figuras (3.6) e (3.7) respectivamente, houve transformação
do fluxo padrão em fluxo secundário helicoidal e recirculação radial.

A figura (3.8) mostra o comportamento do vetor velocidade na anastomose para t = 0,20 s, fase sistólica e para
t = 0,50 s, fase diastólica.

Observando a figura (3.8), pode-se visualizar o encontro de dois fluxos padrões. Duas regiões de recirculação
são evidenciados, ao lado esquerdo no sentido de escoamento do fluxo arterial e ao lado esquerdo se propagando
para o inferior no sentido do escoamento do fluxo venoso, com maior intensidade para t = 0,20 s e com menor
intensidade para t = 0,50 s. A velocidade máxima na fase sistólica é de 0,85 m/s e de 0,71 m/s na fase diastólica.

4. Conclusões.

Neste trabalho, a simulação numérica do campo de velocidade em FAV foi obtida através do software
F luent.

De acordo com os resultados para o campo de escoamento ao longo da artéria, antes da anastomose, não foi
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FIGURA 3.8. Plano de análise anastomose com vetores velocidade calculados, para t = 0,20 s e t = 0,50 s

possı́vel perceber a presença de perturbações no escoamento, conforme apresentado nas figuras (3.2) e (3.3). O
escoamento tende a ter um comportamento padrão com perfil de velocidade parabólico, o que é esperado para um
escoamento laminar. No entanto, há uma pequena distorção, a qual pode ser atribuı́da devido à falta de espaço
para que o perfil de velocidade se desenvolva ocasionado pelas mudanças geométricas. Segundo [15] quando não
há recirculações, os elementos figurados do sangue ocupam a corrente axial central, evitando assim a sedimentação
desses elementos sobre a parede do vaso.

Na anastomose e regiões distais observou-se a presença de recirculações axiais e radiais, conforme apresenta-
do nas figuras (3.4), (3.5), (3.6), (3.7) e (3.8). Segundo [12], que estudou três tipos de técnicas cirúrgicas in vivo
para FAV e concluiu que as zonas de separação e recirculações ocorreram em todas as técnicas, principalmente nas
regiões da anastomose. Tal situação, corrobora que a presença da ligações entre artéria e veia, na anastomose, as-
sim como, nas variações geométricas dos vasos, causam perturbações no escoamento padrão, formando regiões de
recirculações, com caracterı́sticas de baixa tensão de cisalhamento, já que a velocidade nas regiões de recirculação
tem magnitudes baixas em relação ao escoamento padrão. Essa caracterı́stica foi intensificada nas regiões distais
durante a fase diastólica para t = 0, 50s. É possı́vel, portanto, inferir que o tempo em que os elementos figurados
estarão em recirculação será maior, sendo ainda possı́vel que os mesmos se choquem excessivamente na parede do
endotélio.
De acordo com a literatura apresentada e os resultados obtidos neste trabalho, a visualização detalhada do campo
de escoamento ao longo da FAV tornou-se essencial para o avanço sobre os estudos da influência dos fatores he-
modinâmicos sobre as patologias vasculares apresentadas.
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