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Introduccion

En 1628 el médico inglés William Harvey publico el tratado De Motu Cordis et
Sanguinis in Animalibus (Ensayo anatémico sobre el movimiento del corazén y la
sangre en los animales). En él se establece el concepto actual de circulacién sanguinea
como un circuito cerrado, y cuyo motor de movimiento, o bomba, es el corazon.

Desde entonces, el desarrollo de la fisiologia vascular (y la fisiologia en general) ha
sido posible gracias a la aplicacién de la fisica. Inherente al uso de la fisica viene el
uso de las matematicas, razén por la que algunos fisiélogos, fisicos y matematicos
han empleado métodos matematicos con el fin se entender procesos fisiologicos.

Durante décadas se han desarrollado modelos matematicos para describir o predecir
(o ambas) los fenémenos involucrados en la aparicién y evolucién de enfermedades
cardiovasculares. La modelacién matemética, al ser eficaz y verstil, no solo contribuye
al desarrollo de tratamientos en enfermedades, sino que tiene la ventaja de analizar
distintas variables al mismo tiempo y someter al sistema a diferentes condiciones
fisiolégicas.

El principal objetivo de éste trabajo es establecer un modelo matematico que imite
un sistema particular de regulacion de la presion arterial: el sistema barorreceptor.
El modelo debe considerar las variables fisiolégicas involucradas en la regulacién de
la presion arterial y mostrar su evolucion bajo condiciones normales y patologicas
latido a latido.

Dado que el trabajo de tesis es multidiciplinario, se ha dividido el contenido en cuatro
partes:

En el Capitulo 1 se estudia el sistema fisioldgico real. Se da un breve resumen de la
descripcion anatémica del corazon, asi como de su funcionamiento latido a latido.
También se describen las principales variables que interviene en la regulacion de la
presiéon arterial y se habla de algunas cardiopatias que alteran dicha regulacion.



El Capitulo 2 esta destinado en entender la fisica del problema. Se describen las
caracteristicas fisicas a considerar para conectar el sistema fisiologico real a estudiar
y el modelo matematico que pretende imitarlo.

En el Capitulo 3 se deduce el modelo matemético, haciendo uso de los conceptos fisi-
cos descritos en el capitulo anterior y de estudios previos reportados en la literatura.

En el ultimo capitulo se resuelven las ecuaciones diferenciales establecidas en el
capitulo 3, se somete el modelo a distintas condiciones fisiologicas y se hacen las
conclusiones respectivas.

En la parte final del trabajo se encuentra el apéndice A donde se muestra la parte
computacional requerida para resolver las ecuaciones.

Se han marcado con negrita aquellas palabras que se usaran frecuentemente a lo
largo del trabajo.
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Capitulo 1

Fisiologia Cardiovascular

Este capitulo esta basado completamente en la literatura médica. Para comprender
la primera parte del modelo matematico se debe conocer la funciéon del corazon
como bomba. Por ello se describen los eventos que comprenden el ciclo cardiaco,
que incluyen los fenémenos mecanicos, de contraccion y relajacién de las cavidades
cardiacas, asi como los cambios de niveles de presién y volumen en cada latido del
corazon.

La segunda parte del modelo trata de la regulacién de la presion arterial. Sin embargo,
la presion arterial es la variable ya regulada; para llevar a cabo este proceso participan
diversos factores propios de sistema cardiovascular. Es por eso que se da un breve
resumen de todos aquellos factores que intervienen en la regulacién de la presion
arterial. También se describen algunas cardiopatias que influyen o afectan a dichos
factores que mantienen la presion arterial estable.

1.1. El corazén humano

El corazon es el 6rgano encargado de impulsar la sangre a todo el sistema circulatorio.
Estda compuesto esencialmente por tejido muscular llamado miocardio que es el en-
cargado de la contraccion muscular, y en menor medida por tejido fibroso y conectivo
llamados pericardio (recubierta externa del corazén) y endocardio (recubrimiento de
las paredes de las auriculas y ventriculos).

El corazoén estd formado por un corazon derecho que bombea sangre hacia los pul-
mones y un corazon izquierdo que bombea sangre hacia los organos periféricos. Cada
corazon esta formado a su vez por dos cavidades: una auricula y un ventriculo.



A las cavidades del corazon derecho se les llama auricula derecha y ventriculo dere-
cho. Andlogamente para el corazén izquierdo [2]. Cada auricula se comunica con su
respectivo ventriculo mediante un orificio provisto de una vélvula, llamadas vdlvula
tricuspide para el corazén derecho y vdlvula mitral para el corazon izquierdo. A su
vez, el vetriculo derecho se comunica con los pulmones a través de la valvula pulmo-
nar y el ventriculo izquierdo se comunica con la aorta a través de la vdlvula aortica.
A las vélvulas mitral y trictispide se le nombra por vdlvulas auriculoventriculares o
simplemente vdlvulas AV, y a las dos restantes como vdlvulas semilunares [1, 2].

Figura 1.1: Esquema del corazén y direcciones del flujo sanguineo [1].

La via del flujo sanguineo se da de la siguiente forma: a la auricula derecha entra la
sangre que regresa al corazon via vena cava inferior y superior; de la auricula derecha
pasa por la valvula tricuspide al ventriculo derecho el cual se contrae y bombea la
sangre a la arteria pulmonar a través de la valvula pulmonar. La sangre oxigenada
regresa a la auricula izquierda por medio de las venas pulmonares. Al contraerse la
auricula izquierda expulsa la sangre al ventriculo izquierdo pasando por la valvula
mitral y finalmente el ventriculo izquierdo bombea la sangre a la aorta para ser
distribuida a todo el organismo.

Las valvulas AV y semilunares se cierran cuando el gradiente de presiéon empuja la
sangre en direccion contraria del flujo normal, y se abren cuando el gradientre de
presiéon fuerza la sangre en direccién normal del flujo.



1.2. Ciclo cardiaco

El corazén se contrae y se relaja de forma ciclica y propulsa la sangre hacia el sistema
vascular. La contraccién se denomina sistole, ya sea auricular o ventricular, y a la
relajacién se le llama diastole, también auricular o ventricular. Durante cada ciclo de
contraccién-relajacion ocurre una secuencia de fenomenos eléctricos y mecanicos que
generan cambios de presion, de volumen y de flujo sanguineo asi como la apertura y
cierre de las vélvulas cardiacas [3].

Cada ciclo se inicia con la generacion de un potencial de accion en el nodo sinoauri-
cular o nodo SA, que esta localizado préximo a la union entre la vena cava superior
y la auricula derecha. Desde ahi se propaga al tejido auricular por medio de las vias
internodulares anterior, media y posterior. Después de excitar toda la masa muscular
auricular, el potencial de accién llega hasta el nodo auriculoventricular o nodo AV.
Una vez atravesado el nodo AV, la excitacion invade el haz de His. Al llegar a la
bifurcacién del haz, el potencial viaja por cada una de las dos ramas y de ahi a las
fibras de Purkinje, que inervan ambos ventriculos. El objetivo del potencial de ac-
cion es despolarizar las membranas celulares del miocardio para iniciar la contraccién
muscular.

Figura 1.2: Sistema de conduccién eléctrico del corazén [8].



Hay un retraso de aproximadamente 0.1 segundos durante el paso del potencial de
accién de las auriculas a los ventriculos, en el nodo AV. Esto permite que las auriculas
se contraigan antes que los ventriculos, bombeando asi sangre a los ventriculos y
llendndolos antes de que éstos se contraigan. El nodo SA es el marca paso cardiaco,
su frecuencia de activacién determina la frecuencia con que late el corazoén [1].

El ciclo cardiaco se lleva a cabo en cuatro fases, repartidos en dos periodos: la sistole
(fase Il y III) y la didstole (fase I y IV). Como el tema de interés de este trabajo es
estudiar la dinamica del corazén izquierdo, sélo se describen los eventos que ocurren
en éste durante un ciclo cardiaco. De ahora en adelante cuando se diga sistole o
didstole nos referiremos a la ventricular izquierda. Los eventos que ocurren en el
corazén derecho son similares a los descritos para el corazon izquierdo en lo que se
refiere a la secuencia de las aperturas y cierres vavulares, aunque a diferentes niveles
de presién y cambios volumétricos.

1.2.1. Fases del ciclo cardiaco

Fase I. Periodo de llenado. Este periodo comienza con la apertura de la valvula
mitral. Antes de que la valvula abra, el volumen inicial del ventriculo es de aproxi-
madamente 50 ml (volumen telesistdlico) y presién ventricular de 2 a 3 mmHg.

Cuando la valvula mitral abre, la sangre almacenada en la auricula fluye rapidamente
hacia el ventriculo, a esto se le llama periodo de llenado rapido y dura aproximada-
mente el primer tercio de la didstole. Durante el segundo tercio continta fluyendo
sangre desde las venas, pasa a través de la auricula directamete hacia el ventriculo.
En el tltimo tercio la auricula se contrae y aporta un flujo extra de aproximadamente
el 20 % del llenado del ventriculo [1].

El volumen final del ventriculo es de aproximadamente 120 ml, denominado volumen
diastolico final. La presién ventricular, aproximadamente aumenta entre 5 a 7 mmHg.

Fase II. Periodo de contraccion isovolumétrica. Al comenzar la contraccion
ventricular se produce un aumento sibito de la presién ventricular lo que provoca
que se cierre la valvula mitral para impedir flujo retrégado de la sangre hacia la
auricula. Durante 0.02 a 0.03 segundos la presion al interior del ventriculo continia
aumentando hasta igualarse a la presion que hay en la aorta, un valor de aproximada-
mente 80 mmHg [1]. Esta es la presién minima en la aorta durante la didstole, la cual
recibe el nombre de presion diastdlica. En este periodo el volumen del ventriculo
no se modifica, pues las valvulas mitral y adrtica permanecen cerradas, por lo tanto
no hay vaciado de sangre.



Fase III. Periodo de eyecciéon. Cuando la presion ventricular aumenta ligeramente
por encima de 80 mmHg, la presiéon abre la valvula aértica de modo que aproximada-
mente el 70 % del vaciado de sangre se produce durante el primer tercio del periodo
de eyeccion, el 30 % restante del vaciado ocurre durante los dos tercios finales. El vo-
lumen eyectado es de alrededor de 70 ml, lo que se denomina volumen sistélico. Al
volumen que queda en el ventriculo, de un promedio de 50 ml, se denomina volumen
telesistolico. La fraccion de eyeccion es la fraccién del volumen telediastélico que es
expulsada a la aorta y es de aproximadamente el 60 % [1].

En la eyeccion la presion sistolitica aumenta debido a la contraccién intensa del
ventriculo. La presion ventricular maxima alcanzada en este periodo es de aproxima-
damente 120 mmHg. A esta presion se le nombra presién sistélica y es la presion
maxima alcanzada en la aorta durante la sistole.

Fase IV. Periodo de relajacién isovolumétrica. Al final de la sistole comienza
a descender la presion ventricular rapidamente. La presion elevada de la aorta, que
se acaba de llenar de sangre, supera la presion ventricular que va en descenso, lo que
empuja la sangre de regreso al ventriculo y esto provoca el cierre subito de la valvula
aortica. En el lapso de 0.03 a 0.06 segundos el ventriculo continia relajandose, la
presién desciende por debajo de la presién auricular (2 a 3 mmHg) y la véalvula
mitral se abre, permitiendo que el ventriculo se llene y comience un nuevo ciclo [1].

El diagrama de la Figura 1.3 es muy util para ilustrar las cuatro fases del ciclo
cardiaco con sus respectivos valores maximos y minimos de presiéon ventricular y
volumen sanguineo, asi como el cierre y apertura de las véalvulas cardiacas. En la
Figura 1.4 se ilustran las curvas de presion y volumen graficados contra el tiempo,
durante la sistole y diastole. La reproduccién ntmerica tanto del diagrama presion-
volumen y de las curvas de presién y volumen son el objetivo de la primera parte del
modelo matemaético ya que éstas dictan el valor de la presion arterial en cada latido.



Figura 1.3: Diagrama Presién-Volumen [1].

Figura 1.4: Curvas de presién ventricular y volumen sanguineo en un ciclo cardiaco [1].



1.3. Gasto cardiaco

El gasto cardiaco (Gc) se define como el volumen de sangre (en litros) que expulsa
el corazén en un minuto y corresponde al producto del volumen sistélico (Vs) por la
frecuencia cardiaca (FC):

Gc = Vs x FC.

Se puede hablar de gasto cardiaco del corazén derecho e izquierdo, pero en condiciones
normales el gasto de ambos corazones es el mismo.

En un varén en reposo y en posicién supina, promedia 5.0 L/min (70 ml por 72
latidos por minuto); el gasto cardiaco se mantiene relativamente constante y su valor
varia en proporcion a las necesidades metabdlicas del organismo; este cambio puede
producirse con modificaciones de la frecuencia cardiaca, el volumen por latido o
ambos.

1.3.1. Regulacion del volumen sistélico

El volumen sistélico esta determinado por tres factores que garantizan que los dos
ventriculos bombeen el mismo volumen de sangre: la precarga, la contractilidad y la
postcarga.

i) Precarga. Cuando el ventriculo se ha llenado, el volumen de sangre que con-
tiene ejerce presion sobre las paredes del ventriculo lo que distiende a las fibras
cardiacas del miocardio ventricular en una cierta longitud inicial previa a la
contraccion. El término precarga se refiere a la tension pasiva a la que se some-
te una fibra muscular al ser estirada inmediatamente antes de ser estimulada.
Corresponde a la longitud de la fibra cardiaca en el instante previo a la con-
traccion, la cual depende del volumen de sangre que llena los ventriculos al
final de la didstole [3, 5.

La ley de Frank-Starling establece que, dentro de ciertos limites, a mayor
longitud diastdlica de la fibra (cuanto mas se llene el ventriculo en la didstole),
la fuerza de contraccion y la velocidad del desarrollo de tension seran mayores,
lo cual produce un incremento del volumen sistélico. A lo anterior también se
le conoce como relacion fuerza-longitud [1, 2, 5].



ii) Postcarga. La expulsién de sangre del corazén se inicia cuando la presién en
el ventriculo izquierdo es mayor a la existente en la aorta (unos 80 mmHg). La
presién mas alta en el ventriculo hace que la sangre abra la valvula adrtica. Se
denomina postcarga a la presion que debe superarse para la apertura de dicha
vélvula [5].

De forma equivalente, se puede definir la postcarga como la tension activa que
debe desarrollar el musculo cardiaco para abrir la valvula aértica y desplazar
el volumen sanguineo intraventricular (precarga) [3]. En el corazén intacto, la
postcarga estd dada por la oposicién que existe al vaciamiento ventricular. Es-
ta oposicion se presenta, a su vez, por la resistencia de la valvula aortica, la
impedancia (resistencia) de la aorta, la viscosidad de la sangre y la resistencia
periférica; para fines préacticos los primeros dos factores pueden considerarse
constantes, asi que el principal factor determinante de la postcarga es la resis-
tencia periférica [3].

iii) Contractilidad. Aunque el término contractilidad se utiliza con frecuencia,
resulta dificil de definir. Aqui se referira a las caracteristicas intrinsecas- es-
tructurales y metabdlicas- de la fibra cardiaca, que determina la velocidad con
que ésta genera tensién y se acorta, asi como la magnitud del acortamiento,
independiente de la pre y postcarga que se le imponga [3], o sea, la fuerza de
la contraccién muscular cardiaca con cualquier pre y postcarga dada [5].

1.3.2. Frecuencia cardiaca

Como se menciond anteriormente, la frecuencia cardiaca normal en un adulto seden-
tario de 40 anos, sano y en reposo promedia 72 latidos por minuto (lpm) y es el
nodo SA el marca paso cardiaco dominante. Durante la actividad muscular, como
el ejercicio, o la excitacion emocional -el miedo por ejemplo- la FC puede acelerarse
por encima de los 100 Ipm. En atletas de alto rendimiento, la FC esta entre 50 y 60
Ipm [4].

La frecuencia cardiaca estd determinada por la combinacién de: i) la frecuencia
intrinseca de descarga del nodo sinusal, i) el tono (frecuencia de descarga eléctrica)
vagal que disminuye la FC y i) el tono simpatico que tiende a aumentarla [3].

El nodo SA esta bajo la influencia de los tonos de ambas divisiones del sistema
nervioso auténomo (SNA): los sistemas simpdtico y parasimpdtico (vago). Estos sis-
temas funcionan de manera reciproca: un aumento en la actividad de un componente
causa o provoca una disminucién en la actividad del otro.



Cuando ambas divisiones del sistema nervioso auténomo estan bloqueadas, la fre-
cuencia cardiaca en adultos jovenes promedia unos 100 Ipm. Esta frecuencia se llama
frecuencia cardiaca intrinseca [4]. La FC basal es la minima cantidad de pul-
saciones por minuto que debe tener el corazén para mantener las constantes vitales,
la cual es de entre 40 y 50 lpm. No confundir con la FC en reposo que es el mini-
mo pulso que tiene una persona en reposo, en estado consciente y despierto, y éste
valor va de los 70 a los 80 Ipm. La FC maxima es el mayor valor de la FC que se
alcanza en un esfuerzo de maxima intensidad. Hough et al. [30] da un resumen de las
diferentes férmulas para calcular la FC méaxima. Segin los autores la férmula mas
recomendable es la de Tanaka et al. [31], donde para un adulto de 40 anos es de 180
Ipm. Sin embargo, ninguna férmula es considerada incuestionable.

1.3.3. Retorno venoso

El retorno venoso es la cantidad de sangre que llega desde la venas a la auricula
derecha cada minuto, constituyendo la precarga. En condiciones normales, el retorno
venoso es igual al gasto cardiaco, pues el corazon solo envia lo que recibe, es decir,
el volumen de eyeccién es igual al volumen de llenado.

Cuando el retorno venoso aumenta, el volumen sistélico ventricular derecho aumenta
por la ley de Frank-Starling. Esto provoca que el gasto cardiaco del corazén derecho
aumente y exceda temporalmente el del corazon izquierdo. Con este desequilibrio
momentaneo, la sangre se acumula en la vasculatura pulmonar y eleva la presién
venosa pulmonar y la presiéon auricular izquierda, lo que provoca el aumento del
volumen sistélico ventricular izquierdo, nuevamente por la ley de Frank-Starling.
Rapidamente el volumen sistélico ventricular izquierdo iguala al volumen sistélico
ventricular derecho aumentado, incrementando asi el gasto cardiaco.

Son varios los factores que regulan el retorno venoso, sin embargo el factor mas
importante es la capacitancia.

1.3.3.1. Capacitancia

Al igual que en un circuito eléctrico, la capacitancia venosa se define como la
fraccién de la volemia (volumen total de sangre en el cuerpo) que puede albergar.
En otras palabras, es la capacidad de un vaso para almacenar sangre.

Los vasos que conforman los vasos de capacitancia son las arterias y venas. La
mayor parte del volumen sanguineo en reposo, casi el 60 %, estd en las venas de la



circulacién general, y en las arterias el 15 %; por eso, el principal moderador de la
capacitancia vascular son las venas. Las paredes de estos vasos pueden dilatarse y
contraerse en respuesta al volumen de sangre disponible en la circulacion.

Dado que las venas almacenan gran porcentaje de este liquido, funcionan como re-
servorios sanguineos y protegen al cuerpo de eventos graves como la hemorragia. La
vasoconstriccion reduce la volemia en dichos vasos y permite que fluya mas sangre
al corazon y otros vasos donde es més necesario [5]. De ésta forma, al disminuir la
capacitancia de los vasos, se aumenta el retorno venoso, pues hay mas volumen de
sangre circulando que regresa al corazén, y por consecuencia se aumenta el gasto
cardiaco.

Figura 1.5: Distribucién de la volemia en el sistema vascular [6].

Algunos autores [5, 6] escriben que también la resistencia vascular es un factor
regulador del retorno venoso. Aunque aqui no lo consideramos como un factor regu-
lador, si lo es para la regulacion de la presion arterial, por lo que se dara una breve
explicacion del concepto.

1.3.3.2. Resistencia vascular

Al igual que en mecanica de fluidos, la resistencia vascular es la fuerza que se opone
al flujo de sangre principalmente como resultado de la friccién de esta contra la pared
de los vasos.

Cuando un liquido se desplaza en un tubo siguiendo un flujo laminar, la resistencia
(R) al flujo depende de las caracteristicas tanto del fluido como del vaso, y viene
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determinada por la ecuaciéon de Poiseuille-Hagen:

~ 3L
ot

R

donde 7 es la viscosidad de la sangre, L y r son respectivamente, la longitud y el
radio (o calibre) del vaso.

El principal determinante de la resistencia al flujo de sangre a través de cualquier
vena del sistema circulatorio es el calibre, pues la resistencia varia inversamente
proporcional a la cuarta potencial del radio del vaso. Por tanto, toda variacion de
resistencia de un vaso, de un lecho vascular o del sistema circulatorio en su conjunto
es debida fundamentalmente a cambios en el diametro vascular. Pequenas variaciones
en el radio producirdan grandes cambios en las resistencias vasculares [6].

La resistencia periférica total (RPT) es la que presentan todos los vasos de la circu-
lacion general. Contribuyen a ella, en su mayor parte, los vasos de pequeno calibre,
como las arteriolas, capilares y vénulas, llamados, entonces, vasos de resistencia;
sin embargo, los principales determinantes de la resistencia vascular son las arterio-
las. Con la modificacion de su diametro, la principal funcién de estos vasos es regular
la RPT y con ella, la presiéon y el flujo sanguineo a los tejidos. El principal centro
regulador de esta resistencia es el centro cardiovascular del bulbo raquideo, que se
describe més adelante [5].

Figura 1.6: Sistema vascular. Se muestran los vasos de capacitancia y resistencia [6].
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La viscosidad sanguinea depende principalmente de la proporcion de eritrocitos en el
plasma. Factores como la deshidratacién o policitemia (nimero anormalmente alto
de eritrocitos) pueden aumentar la resistencia vascular.

Los obesos pueden sufrir hipertensién como resultado del aumento en la longitud
total de los vasos sanguineos por el nimero adicional de dichos conductos en el tejido
adiposo. Se calcula que se forman unos 320 km adicionales de vasos sanguineos por
cada kilogramo excesivo de grasa [5].

En condiciones normales, la viscosidad y la longitud de los vasos sanguineos es cons-
tante. Si gran parte de los vasos de resistencia quedan ampliamente abiertos de
manera que disminuya la resistencia vascular, grandes volimenes de sangre extra
fluirdn desde las arterias a la venas.

1.4. Presion arterial media

La presion arterial o presion sanguinea en un vaso, es la fuerza que ejerce la sangre
contra la pared del vaso. Cuando se dice que la presion sanguinea de un vaso es de
50 mmHg, significa que la fuerza ejercida es suficiente para empujar una columna de
mercurio contra la gravedad hasta una altura de 50 mm [1].

La presion arterial se genera con la contracciéon de los ventriculos y es maxima en la
aorta y otras arterias grandes. En condiciones de reposo, en adultos jévenes y sanos
es de unos 120 mmHg durante la sistole (presién sistélica) en cada ciclo cardiaco y
desciende a un minimo de unos 80 mmHg durante la didstole (presién diastélica).
Por convencion, la presiéon sanguinea se escribe como la presién sistélica sobre la
diastolica, por ejemplo 120/80 mmHg [2].

La presién arterial media (PAM) es la media de las presiones arteriales medidas
milisegundo a milisegundo en un periodo de tiempo. Como la sistole es mas corta
que la diastole, la PAM no es igual a la media aritmética de las presiones sistélica y
diastélica, porque, para frecuencias cardiacas normales, se invierte una mayor frac-
cion del ciclo cardiaco en la didstole que en la sistole; asi, la presion arterial sigue
estando mas cercana a la presion diastélica que a la presion sistolica durante la mayor
parte del ciclo cardiaco [1].

El calculo exacto de la PAM deberia realizarse con la media de todos los valores de
la presion a lo largo de todo el ciclo cardiaco. En la practica se puede calcular su
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valor aproximado mediante la siguiente ecuacién:
1
PAM:PD+§(PS—PD), (1.1)

donde PD y PS son, respectivamente, presién diastélica y presién sistélica [6]. Enton-
ces, en una persona con presiéon sanguinea de 120/80 mmHg, la PAM seria de unos
93 mmHg. En un adulto joven, el valor de la PAM es de aproximadamente 90-95
mmHg [5, 6].

De la ley de Ohm se sabe que la presién y la resistencia tienen efectos opuestos sobre
el flujo sanguineo. Esta relacién puede expresarse en la siguiente ecuacion:
Presién

Flujo sanguineo = ——————
Resistencia

Si se aplica la ley de Ohm al conjunto de la circulacién sistémica tendremos la
siguiente ecuacion:
PAM = Gc X RPT,

donde Gc es el gasto cardiaco y RPT es la resistencia periférica total. De aqui se ve
que la PAM depende del gasto cadiaco y de las resistencias vasculares; cualquier
variacién del Ge y/o de la RPT modificara la PAM. En la literatura se usa de forma
indistinta los términos presion arterial y presion arterial media. De la misma forma
se hard en este trabajo.

1.4.1. Mecanismos de regulacion de la PAM

La funcion fundamental del sistema circulatorio es asegurar una correcta y adecuada
perfusién sanguinea a todos los tejidos. Las necesidades circulatorias del organismo en
su conjunto y las de cada tejido u érgano son muy dindmicas. El flujo sanguineo debe
mantenerse en proporcién a las necesidades, para ello, el funcionamiento del sistema
cardiovascular debe adaptarse en todo momento. Esto se logra, fundamentalmente,
manteniendo la PAM alrededor de una posicién estable [3].

En el control de la PAM interviene el sistema nervioso, por medio de varios centros
de control y de distintos reflejos (requlacion nerviosa), diversos sistemas hormonales
y un conjunto de sistemas renales. Cualquiera de estos sistemas de regulacion se
caracteriza por dos condiciones: el tiempo que tarda en activarse ante un cambio
de presién, y la duracion que tiene su efecto. De tal modo, se ha propuesto que los
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mecanismos de control actian a corto, mediano y largo plazo. Por la rapidez en el
tipo de respuesta, la regulacién nerviosa seria el més rapido en actuar [6].

Su rapidez de respuesta, comienza en segundos y aumentando a menudo la presion
hasta dos veces con respecto a lo normal en 5-10 s. Por el contrario, la inhibicién
brusca de la estimulacion nerviosa cardiovascular disminuye la presion arterial hasta
la mitad de lo normal en 10-40 s, por lo que el control nervioso de la PAM es, con
mucho, el més rapido de todos nuestros mecanismos de control [1]. El propdsito de
este trabajo es estudiar el mecanismo de acciéon méas rapida del cuerpo, por ello

a continuacién se dard un resumen del funcionamiento del sistema nevioso en la
regulacién de la PAM.

1.4.2. Sistema nervioso autonomo

El sistema nervioso (SN) controla la circulacién casi totalmente por medio del sis-
tema nervioso auténomo (SNA).

Situado bilateralmente en la sustancia reticular del bulbo raquideo se conforma una
zona denominada centro vasomotor. Este centro transmite los impulsos simpaticos a
través de la médula espinal y los nervios simpaticos periféricos practicamente hacia
todas las arterias, arteriolas y venas del organismo [3]. La regulacién que el SN ejerce
en el corazon se origina en el centro cardiovascular del bulbo raquideo. Esta regién
recibe estimulos de diversos receptores sensoriales, aumenta o disminuye la frecuencia
de los impulsos aferentes apropiados por los nervios simpéticos y parasimpéticos [5].

1.4.2.1. Via parasimpatica

Los impulsos parasimpéticos llegan al corazén por los nervios vagos derecho e izquier-
do. El nervio vago derecho inerva predominantemente el nodulo SA; su estimulacion
ralentiza el disparo del nodo SA o incluso puede detenerlo durante varios segundos.
El nervio vago izquierdo inhibe principalmente el tejido de conduccién AV para pro-
ducir diversos grados de bloqueo AV [4]. Son pocas las fibras parasimpdticas que
se distribuyen en el miocardio ventricular, de modo que los cambios de la actividad
parasimpatica tienen poco o ningin efecto en la contractilidad ventricular.

La estimulacion parasimpatica libera acetilcolina, que desacelera la frecuencia cardia-
ca al causar hiperpolarizacién y reducir la frecuencia de despolarizacion espontanea
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de las fibras autorritmicas. La estimulacién méaxima puede desacelerar la frecuencia
cardiaca hasta 20 a 30 latidos por minuto o incluso detenerla momentédneamente [5].

Existe un equilibrio dinamico entre la estimulacién simpatica y parasimpatica. El
aumento de la actividad parasimpatica inhibe, en la misma medida, la actividad
simpatica y viceversa. Al disminuir la actividad simpatica, las células musculares del
musculo liso de los vasos, tanto de capacitancia como de resistencia, se relajan y
distienden, provocando que aumente el calibre de los vasos y por tanto aumente la
capacitancia (lo que disminuye el retorno venoso y en consecuencia el gasto cardiaco)
y disminuya la resistencia vascular.

Figura 1.7: Inervacién del sistema simpatico y parasimpatico en la vasculatura y el corazén [1].

1.4.2.2. Via simpatica

Las cadenas simpaticas recorren cada lado de la columna vertebral, después, siguen
dos rutas hacia la circulacion: 1) a través de los nervios simpéticos especificos que
inervan la vasculatura de las visceras internas y del corazon, y 2) entrando casi
inmediatamente en las porciones periféricas de los nervios espinales que se distribuyen
hacia la vasculatura de las zonas periféricas.
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En la mayoria de los tejidos estan inervados todos los vasos, excepto los capilares. La
inervacién de los vasos de resistencia hace que la estimulacion simpatica excite las
células del musculo liso de dichos vasos, provocando contraccién (vasoconstriccion)
y, en consecuencia, disminuye el radio de los vasos. Como resultado aumenta la
resistencia al flujo sanguineo y, por tanto, disminuye la velocidad del flujo sanguineo
a través de los tejidos. El radio de las arteriolas se reduce en 35 % cuando se estimulan
al maximo las fibras simpdticas que los inervan [3].

La inervacién de los vasos de capacitancia, en particular de las venas, hace posible
que la estimulacién simpética (venoconstriccon) disminuya el volumen de estos vasos
(al disminuir el radio), es decir, reduce la capacitancia; lo que empuja la sangre hacia
el corazon y, por tanto, desempena un papel muy importante en la regulacion de la
funcién de bomba cardiaca [3]. Con un 17 % de disminucién del radio, los vasos de
capacitancia pueden expulsar hasta el 30 % del volumen sanguineo contenido en ellas.

El sistema simpatico constantemente descarga impulsos sobre la musculatura lisa de
los vasos, manteniendo cierto grado de contraccion muscular; a esto se le llama tono
basal.

Las fibras simpéticas cardiacas llegan a la base del corazén, se distribuyen a los nodos
SA y AV y las distintas camaras penetrando en el miocardio, generalmente a lo largo
de los vasos coronarios [4]. La estimulacién simpdtica libera dos neurotransmisores:
norepinefrina y noradrenalina. Esta liberacién produce dos efectos: 1) en las fibras del
nodo SA y AV, el neurotransmisor acelera la despolarizacién espontanea y se acelera
la frecuencia cardiaca. 2) En las fibras contréctiles (miocardio) de las auriculas y
ventriculos, se incrementa el flujo de Ca?* al interior de las fibras cardiacas, lo cual
produce mayor contractilidad y la expulsién de més sangre durante la sistole [5].

El sistema nervioso regula la presion de la sangre mediante asas de retroalimentacion
negativa en dos tipos de reflejos: barorreceptores y quimiorreceptores. La informa-
cion recogida por estos receptores llegan a los centros nerviosos de control, donde se
elabora la respuesta, que se hace efectiva a través del SNA [5, 6].

Mientras uno censa la presion en las paredes de los grandes vasos (barorreceptores)
otra censa la composicién quimica de la sangre (quimiorreceptores). Este trabajo se
centra en el estudio del sistema barorreceptor por ser el mas estudiando en fisio-
logia y por tener orden de respuesta ain mas rapida que los quimiorreceptores. A
continuacion se da un resumen del funcionamiento del sistema barorreceptor.
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1.4.3. Sistema barorreceptor

Los barorreceptores o presorreceptores son terminaciones nerviosas libres distribuidas
en la adventicia de la pared de los grandes vasos. Sus localizaciones mas importantes
son en los senos carotideos y el cayado adrtico. Las terminaciones nerviosas que
forman los barorreceptores son sensibles a la deformacion. El aumento de la presién
arterial estira los barorreceptores y hace que transmitan las senales hacia el sistema
nervioso central.

Figura 1.8: Sistema barorreceptor [1].

El reflejo de los senos carotideos ayuda a mantener la presiéon sanguinea normal en
el cerebro. Todo aumento en la presién sanguinea estira la pared de estos senos,
con lo que estimula los barorreceptores. Las senales se transmiten a través de los
pequenos nervios de Hering, hacia los nervios glosofaringeos, que se conecta al centro
cardiovascular del bulbo raquideo [1, 5].

El reflejo adrtico rige la presion sanguinea global en la circulacion general. Los im-
pulsos de los receptores localizados en la pared de la aorta ascendente y su cayado
llegan al centro cardiovascular por medio de los nervios vagos [5].

El barorreflejo también se denomina reflejo tampon o buffer. Su funcién es oponerse o
amortiguar cualquier cambio en la presion arterial. Cuando se produce un incremento
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en los niveles de presion se estimulan los receptores y aumenta la frecuencia de
descarga. Esta informacion llega a los centros de control cardiovascular (impulsos
aferentes) y éstos determinan que disminuya el tono simpético y aumente el tono
vagal. Como consecuencia de ello y como respuesta al aumento de presion (impulsos
eferentes) se produce vasodilatacion y, por tanto, reduccién de resistencias periféricas,
venodilatacion y aumento de capacitancia vascular y disminucién de la frecuencia y
contractilidad cardiaca. Todo esto provoca que la presiéon arterial vuelva a sus niveles
normales. Por el contrario, cuando se produce una hipotension (presién arterial baja),
disminuye la llegada de impulsos a los centros de control y estos estimulan el tono
simpatico e inhiben el tono parasimpatico para que, de forma inversa al caso anterior,
se produzca un aumento de la presién arterial [6].

Figura 1.9: Respuesta del sistema barorreceptor a un aumento de la PAM.

Los barorreceptores no se estimulan en absoluto con presiones entre 0 y 50-60 mmHg,
pero en valores superiores responden con una frecuencia progresivamente mayor y
alcanzan el maximo en torno a los 180 mmHg. En el rango de 80 y 125 mmHg
cualquier pequeno cambio de presion determinara una respuesta significativa, en
especial cerca de los 100 mmHg, los cambios mas pequenos de la presiéon provocan
un cambio importante de la senal barorrefleja. Por encima y por debajo de estos
limites disminuye la eficacia de este mecanismo regulador [1, 6].
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1.5. Cardiopatias

1.5.1. Insuficiencia cardiaca

Una cardiopatia muy comun es la insuficiencia cardiaca (IC). Este es un trastorno
que se caracteriza por una disminucién de la capacidad del corazéon para llenarse de
sangre y/o eyectarla de un modo suficiente, bombeando cantidades insuficientes de
sangre para satisfacer las necesidades del organimo.

En la IC, el corazon pone en marcha tres mecanismos compensadores principales pa-
ra mejorar el gasto cardiaco. Aunque estas alteraciones de la funcion son beneficiosas
inicialmente, a la larga deterioran atin mas la funcion cardiaca. Los barorreceptores
captan una disminucién de la presién arterial y activan el sistema nervioso simpati-
co provocando un aumento de la frecuencia cardiaca y de la fuerza contractil del
miocardio. Ademas, la vasoconstriccién mejora el retorno venoso y aumenta la pre-
carga. Estas respuestas compensadoras aumentan el trabajo cardiaco y, por lo tanto,
contribuyen a un mayor deterioro de la funcién de este érgano. El corazén aumenta
de tamano y las cavidades se dilatan y se hacen mas globulosas. El alargamiento
excesivo de las fibras debilita las contracciones y la nueva geometria cardiaca supone
la disminucion de la capacidad para eyectar sangre, es decir, el corazén termina por
perder contractilidad [34]. Este tipo de insuficiencia se denomina IC sistdlica. El en-
grosamiento de la pared ventricular y el descenso del volumen ventricular disminuyen
la capacidad de los ventriculos para relajarse. Cuando esto ocurre, el ventriculo no se
llena adecuadamente y la insuficiencia del gasto cardiaco se denomina IC diastoélica.
En la IC coexisten habitualmente ambas disfunciones, la sistélica y la diastdlica [34].

1.5.2. Hipertension

La hipertension (HTA), o presién arterial elevada, es la mas comun de las enfer-
medades cardiovasculares. Se define como una presion arterial sistélica (PS) que se
mantiene por encima de 140 mmHg, o una presién arterial diastélica (PD) que se
mantiene por encima de 90 mmHg. La hipertension es consecuencia de un aumento
de tono del musculo liso vascular periférico, con aumento de la resistencia periférica
y menor capacidad del sistema venoso [34].

La HTA se clasifica en tres categorias:
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Cuadro 1.1: Clasificacién de la hipertensién en adultos

Clasificacion PD mmHg PS mmHg
Normal < 80 y < 120

Prehipertensién 80 — 89 o | 120 — 139

Hipertension fase I 90 — 99 o | 140 — 159
Hipertension fase 1T > 100 0 > 160

La presién arterial cambia a lo largo de la vida, aumentando de forma continua y
gradual desde la infancia hasta la edad adulta. Para un adulto joven de 40 anos se
considera prehipertensién a partir de PAM> 95 mmHg (126/79) [35]. Una conse-
cuencia grave de la HTA es que el corazdn tiene que trabajar mas para bombear la
sangre hasta los 6rganos y tejidos. La sobrecarga de trabajo del corazéon puede hacer
que este falle y los pulmones se llenen de liquido, provocando insuficiencia cardiaca.

En la mayor parte de los casos la elevacion de la presién arterial se vincula con
un incremento global de la resistencia al flujo de sangre a través de las arteriolas,
en tanto que el gasto cardiaco es casi siempre normal. La presién sanguinea en el
paciente hipertenso se controla por los mismos mecanismos observados en sujetos
con presion arterial normal; dicho control difiere del de individuos sanos porque los
barorreceptores y el sistema de control de la presién y el volumen sanguineo renales
parecen ajustarse a un nivel mas alto. Todos los farmacos antihipertensivos actian
al interferir con estos mecanismos normales [36].
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Capitulo 2

Conceptos y principios fisicos

Después de dar los preliminares fisiolégicos para entender el problema, es necesario
estudiar ahora los principios y conceptos fisicos que serdn requeridos para el plantea-
miento y entendimiento del modelo matematico. Se dan las definiciones generales,
seguido de la presentacién de modelos que ya estan establecidos y que serdn de
utilidad para describir cuestiones de la fisica del sistema real.

2.1. Definiciones

De acuerdo con distinciones fisicas generales, por lo general la materia se divide en
tres fases: sélida, liquida y gaseosa. En particular, un sélido tiene forma y volumen
definidos. Una descripcion sencilla de los solidos es que se componen de particulas
llamadas atomos, los cuales se mantienen unidos por fuerzas interatémicas. Un solido
rigido es aquel en el que las distancias entre sus puntos (dtomos) no sufren variacién
durante la aplicacién de fuerzas exteriores. Sin embargo, los cuerpos soélidos reales
no son completamente rigidos pues fuerzas externas pueden deformarlos en algin
grado. Una primera aproximacion al estudio de los sélidos deformables es la teoria
de elasticidad, la cual trabaja sobre una idealizaciéon de los cuerpos solidos reales
llamados sélidos elasticos [9].

Un cuerpo se deforma cuando al aplicarle fuerzas cambia de forma o de tamano.
Un solido eldstico es un solido que recupera su forma inicial al retirar las fuerzas
aplicadas. Las propiedades eldsticas de los solidos suelen describirse en términos
de esfuerzo (o tensién) y deformacion. El esfuerzo es una medida de la fuerza
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que causa una deformacion, y se define como la fuerza aplicada por unidad de area
transversal y se denota por o. Esto es

g = —.

A

Aqui, F es la magnitud de la fuerza aplicada normal al drea transversal A [9, 12].

El primer tipo de deformacién que existe se refiere al cambio de longitud y se co-
noce como deformacion longitudinal unitaria. Si a una barra de longitud L le
aplicamos en los extremos una fuerza que estire la barra, se produce un esfuerzo de
traccion. Y si le aplicamos una fuerza que comprima la barra, se produce en esfuerzo
de compresion. En ambos casos, la deformacién, que se denota por ¢, es la razon
del cambio de longitud entre la longitud original [9]. Esto es

_L— 1L

c =
Ly

donde Ly es la longitud original de la barra y L es la longitud de la barra estirada o
comprimida por la fuerza F'. Si ¢ < 0 hay compresion, y si € > 0 hay traccion.

La razén de proporcionalidad entre el esfuerzo y deformacién unitaria estd dada
por la constante F, denominada médulo de Young, que es caracteristico de cada
material. Es una medida de la rigidez de un material, esto es, su resistencia a la
deformacion axial en traccién o compresion. La ley de Hooke establece que el
esfuerzo de traccién o compresién que experimenta una barra es proporcional a la
deformacién, cuya constante de proporcionalidad es el médulo de Young [9, 12]. Esto
se representa por la ecuacion
o= Fe.

Para el tratamiento de nuestro modelo supondremos que el sélido elastico esta cons-
tituido por un material:

> Homogéneo: El material tiene las mismas caracteristicas fisicas y mecanicas
en cualquier punto del cuerpo.

> Isétropo: En cada punto, las propiedades del material son las mismas en todas
las direcciones, es decir, sus propiedades no varian con la direccién.

> Continuo: El material llena completamente el espacio que ocupa no dejando
poros o espacios vacios, y ademés sus propiedades fisicas (como sus propiedades
eldsticas) pueden ser descritas por funciones de clase C.
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Finalmente, en los liquidos, una de sus principales caracteristicas es la viscosidad,
y se refiere a la resistencia que poseen durante su fluidez y deformacion. Esto es,
mientras mas resistencia tenga un liquido a fluir y deformarse, més viscoso es [9].

El concepto de viscosidad nacié con Newton, quien establecio que el esfuerzo necesario
para producir un gradiente de velocidades en un fluido, es proporcional a la velocidad
a la que sus partes son separadas entre si; es decir, es proporcional a la velocidad
de deformacion [11]. En el caso de un liquido viscoso, la ecuacién que caracteriza el
esfuerzo es

de
o :77%7

donde 7 es el coeficiente de viscosidad, caracteristico de cada material.

2.2. Sdlido viscoelastico Kelvin-Voigt

Un material se dice viscoelastico si presenta comportamiento de sélido elastico
y liquido viscoso. La viscoelasticidad incorpora los efectos de dependencia de la
velocidad de deformacion. La forma mas sencilla de abordar el tema es mediante
modelos reoldgicos, que son sistemas mecanicos que capturan de forma simple los dos
fenémenos presentes en el comportamiento de los sélidos: fluencia y relajacion [11].

A partir de dos elementos basicos, resortes y amortiguadores, se describira la vis-
coelasticidad. Considere una parte elastica como un muelle o resorte, que es el
elemento elastico basico. Por lo tanto, en el caso de un sélido elastico, cuando se
somete a una tension o sufre una deformacion e relacionados por la ecuacién

o= Fe.

Por otra parte, considere una parte viscosa como un pistén o amortiguador. Para
un liquido viscoso sabemos que la tension es proporcional a la velocidad de deforma-
ci6n [11] dada por la ecuacion
de

o=n_
Para fines de nuestro trabajo estudiaremos tinicamente la fluencia. Cuando un sélido
viscoelastico se somete a esfuerzos, su deformacién no permanece constante sino
que cambia con el tiempo, aumentando progresivamente como si fuera un liquido. El
material pareciera que fluyera. Para describir éste fenomeno de fluencia se emplea un
modelo reolégico compuesto por un resorte y un amortiguador colocados en paralelo,
como se muestra en la Figura 2.1, éste se conoce como modelo Kelvin-Voigt.
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Figura 2.1: Modelo Kelvin-Voigt, compuesto por un resorte y un amortiguador conectados en
paralelo.

Cuando un elemento de Kelvin-Voigt se somete a una tension o, ésta se reparte entre
el resorte y el amortiguador. Para el elemento eldstico (resorte) se considera la ley de
Hooke. Entonces se tiene que o; = Eey, donde o1 y €1 son el esfuerzo y deformacién
en el resorte repectivamente y E el mdédulo de Young.

Para el elemento viscoso (amortiguador) considere la ley de Newton, esto es, o9 = 77%27

donde g3 y 9 son el esfuerzo y deformacién en el amortiguador respectivamente y 7
el coeficiente de viscosidad.

Como estéan en paralelo, entonces se tiene que o = 01+05 (aditividad de las tensiones)
y € = &1 = & (igualdad de las deformaciones) [11]. Por lo tanto
de
o= Fe+n—.
Tt

Definiendo el tiempo de relajacién del elemento como 7 = n/E, entonces la ecua-
cion anterior se puede reescribir como

de
=F — .
o (€+Tdt)

2.3. Modelo Windkessel

El modelo Windkessel fue descrito por el fisidlogo Otto Frank en 1899. El describe
al corazon y al sistema arterial como un circuito hidréulico cerrado. Hace una analogia
con un circuito que contiene una bomba de agua conectado a una camara llena de
agua y un espacio que contiene aire. Cuando el agua se bombea, el agua comprime
el aire y éste a su vez empuja el agua fuera de la camara [10].

24



Figura 2.2: Diagrama de un Windkessel [10].

La compresibilidad del aire simula la elasticidad y distensibilidad de las venas mayo-
res, es decir, los vasos de capacitancia. La resistencia que encuentra el agua al dejar
la camara simula la resistencia al flujo que encuentra la sangre al recorrer toda la
circulaciéon mayor, o sea, la resistencia periférica total. Por ésta razén este modelo
es comunmente usado para describir la carga que enfrenta el corazén al bombear la
sangre a la aorta, pues caracteriza esta carga en términos de parametros tales como
capacitancia vascular y resistencia periférica [10].

El principal interés es medir la cantidad de sangre que pasa del ventriculo a la aorta
por unidad de tiempo, asi como relacionar este flujo de sangre a la aorta con la presién
ventricular, la capacitancia y resistencia periférica. Para nuestro estudio emplearemos
el modelo Windkessel mas simple, llamado modelo Windkessel de 2 elementos.

Este se obtiene haciendo una analogia con un circuito eléctrico como el de la Figura
2.3:

I n
-
| 2 O R
P
e N

Figura 2.3: Modelo Windkessel de dos elementos, compuesto por un capacitor y una resistencia.
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1. En un circuito eléctrico se define la corriente eléctrica (I) como la cantidad
de carga eléctrica que pasa por un alambre por unidad de tiempo [9]. Por otro
lado, el flujo sanguineo es la cantidad de volumen de sangre que pasa por una
seccion trasversal por unidad de tiempo. Por lo tanto, el flujo sanguineo seria
el equivalente a la corriente eléctrica. Note que entonces, la carga eléctrica (Q)
en un circuito eléctrico representa el volumen sanguineo.

2. Para producir una corriente eléctrica o flujo de carga dentro de un circuito,
se requiere de una diferencia de potencial eléctrico, al que llamamos voltaje
(V) [9]. Este suministro de potencia hace que las cargas eléctricas se muevan a
través del circuito. Del mismo modo, para que un fluido se mueva a través de
un tubo, se requiere de una diferencia de presion; el fluido se movera de zonas
de mayor presion a zonas de menor presion. El volumen sanguineo se mueve
de ventriculo a aorta gracias a la diferencia de presiones entre el ventriculo y
la aorta: la presion ventricular es mayor que la presion aértica. Por lo tanto, el
voltaje en un circuito sera analogo a la presion ventricular.

3. En un circuito eléctrico, un capacitor o condensador es un dispositivo (tipica-
mente un par de placas paralelas) de importancia practica considerable pues
almacena carga eléctrica y energia. La capacidad de almacenamiento de un
capacitor se mide mediante un pardmetro llamado capacitancia (C') [9]. Capa-
citancia significa carga almacenada por volt. Cuando la capacitancia es grande,
serd grande la carga que puede almacenar el capacitor para una diferencia de
potencial dada. Es clara la analogia con el sistema cardiovascular, que como se
presentd en el capitulo anterior, son los vasos de capacitancia los encargados
de almacenar sangre para ser utilizada después cuando la presién arterial se
sale de sus valores normales, medida como volumen almacenado por unidad
de presion. Por lo tanto, la capacitancia de un circuito eléctrico representa
capacitancia vascular.

4. Cuando aplicamos un voltaje a los extremos de un material conductor, podria
esperarse, en general, cuanto mayor es el voltaje, mayor es la corriente eléctrica.
Sin embargo, hay otro factor que influye en la corriente, esto es la resistencia(R)
del material. La resistencia es el impedimento que ofrece el material al flujo de
carga eléctrica a través de ¢l [9].

Si la resistencia es baja, el material es un buen conductor. A todo material
que oponga una resistencia al flujo de carga se le llama resistor. Similarmente,
cuando la sangre viaja a través de las venas, el rozamiento del fluido con las
paredes de éstas provoca resistencia a fluir. Como se expuso en el capitulo
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anterior, la resistencia depende fuertemente del radio de las venas, por eso
esta es mas grande en los vasos de resistencia. Finalmente, la resistencia en un
circuito eléctrico representa la resistencia periférica total.

Con base en lo anterior podemos resumir todas las analogias en la siguiente tabla:

Parametros cardiovasculares | Parametros en circuitos eléctricos
P = presién (mmHg) V' = voltaje (volt)
V' = volumen (ml) @ = carga (coulomb)
2¥ = flujo (ml/seg) I = corriente eléctrica (ampere)
C' = capacitancia (ml/mmHg) C' = capacitancia (farad)
R = resistencia vascular R = resistencia (ohm)

En el circuito de la Figura 2.3, la corriente [ se reparte entre las dos ramas en I
e I3, R es la resitencia del resistor, C' la capacitancia del capacitor y V el voltaje
suministrado por una bateria .

De acuerdo con la ley de Ohm, el voltaje a través de un resistor es V' = I3R [9]. Por
otra parte, el voltaje a través de un capacitor es V = %, donde @) es la carga en el
capacitor. También sabemos que I, = %, de donde se sigue que I = C ‘Z—‘;. Por la
segunda ley de Kirchhof [9], la suma de las corrientes que entran a un nodo es igual

a la suma de las corrientes que salen del nodo, esto es
1 =13+ I>.
Sustituyendo I3 e I se tiene

dv (t)
O

Sustituyendo por sus equivalentes cardiovasculares obtenemos,

_dV_P+CdP
dt R dt’

donde el signo negativo es porque el flujo sale del ventriculo.
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2.4. Cilindro de pared delgada

Suponga que se tiene un cilindro de pared delgada, donde el ancho ¢ de la pared
es menor a r/20, siendo r el radio del cilindro. Suponga ademés que el cilindro esté
sometido a una presiéon interna P. Entonces cada parte de la pared interna del cilindro
se somete a esfuerzos longitudinales que tienden a alargar el cilindro (aumentar su
altura) y esfuerzos radiales que tienden a inflarlo (aumentar el radio). Tales esfuerzos
los denotaremos como oy y 0, respectivamente.

Figura 2.4: Tensiones longitudinales (o;) y radiales (o,) que se generan por la presién que ejerce
un fluido dentro del cilindro sobre sus paredes [13].

En el caso del esfuerzo radial, se genera pues la presion interna empuja hacia afuera
alrededor del anillo como se muestra en la Figura 2.5. El anillo debe desarrollar un

esfuerzo de tension en una direccién tangencial a la circunferencia del anillo para
resistir la tendencia de la presion a hacerlo estallar.

Figura 2.5: La presién interna hace que aumente el radio del cilindro.
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Calcularemos la magnitud del esfuerzo radial o, como funcién de la presién interna,
el radio y el grosor de la pared del cilindro; tomando un anillo de ancho L como se
muestra en la siguiente figura.

l

F

Figura 2.6: Diagrama de fuerzas actuando sobre un anillo de longitud L.
Por definicién de esfuerzo tenemos que

op = —

A

donde A es el area sobre la cual actia F, esto es, A = Lt. Sustituyendo A en la
ecuacion anterior y despejando F' se llega a la relacion

F =o,Lt. (2.1)

Las fuerzas F' deben equilibrar a la resultante dP de los efectos de la presién P sobre
la superficie del cilindro. Si ds es la longitud elemental de la superficie interior, sobre

el drea dsL actuard una fuerza
dP = PdsL.

Las componentes horizontales y verticales de dP seran
dP, = dPsinf = PLdssin#,

dP, = dP cost) = PLdscosf.
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Como ds = rdf, entonces
dP, = PLrsin0do,

dP, = PLr cos0d0.

Luego, la suma de las proyecciones sobre los ejes debe ser cero, esto es

/2 PrLsingdd =0, (2.2)

[NIEY A

2F —/ PrLcosf0df = 0. (2.3)

(ME]

La ecuacién (2.2) se cumple trivialmente. La ecuacién (2.3) da como resultado

™

2F = 2PrL /2 cos 0do
0

=2PrLsind
=2PrL.

us
2
0

Por lo tanto F' = PrL. Sustituyendo en (2.1) se tiene
o.Lt = PrL

de donde se despeja o, para obtener

o, = —.
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Capitulo 3

Modelado

El propésito de éste trabajo es proponer un modelo que reproduzca el mismo funcio-
namiento del sistema barorreceptor, es decir, cuando la presion arterial se sale de su
valor basal, el modelo debe mostrar cémo varian los valores de los parametros que
controlan la PAM con el fin de devolverla a su valor basal o dentro de los valores
normales.

Es claro que se necesita conocer el valor de la PAM en cada ciclo cardiaco. Moulton
y Secom [15] proponen un modelo en donde reproducen, entre otras cosas, la curva
Presién-Volumen (Figura 1.3) de un ciclo cardiaco, asi también muestran cémo varfan
la presién y el volumen ventricular durante el mismo ciclo, esto es, reproducen las
graficas de volumen y presion ventricular de la Figura 1.4. Su modelo resulta ser
un sistema de ecuaciones algebraico-diferenciales (DAEs) de ocho ecuaciones y ocho
variables de estado. Resolver ese sistema numéricamente es muy complejo por lo que
la primera parte del nuestro modelo consiste en reproducir los mismos resultados de
los autores mencionados pero simplificando su modelo a un sistema de ecuaciones
diferenciales ordinarias con dos variables de estado: presién y volumen ventricular.

3.1. Modelado del ciclo cardiaco

Se sabe que el ventriculo izquierdo tiene forma aproximadamente cilindrica, y esta
compuesto por capas de haces de miocitos (fibras cardiacas) dispuestos en ldminas
espirales como se muestra en la Figura 3.1 [7]. Asi mismo se sabe que el musculo
cardiaco ventricular presenta propiedades fisicas de un material viscoelastico [38].
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Figura 3.1: Arquitectura del ventriculo izquierdo [7].

Por lo tanto, para adaptar la forma real del ventriculo izquierdo, la orientacién de sus
fibras y otras caracteristicas geométricas y estructurales y asi desarrollar el modelo,
supondremos que el ventriculo izquierdo es un cilindro de pared delgada, de material
viscoelastico, homogéneo e isétropo. También supondremos que las fibras cardiacas
estan sobre la pared interna del cilindro y tiene forma helicoidal como se muestra en
la siguiente figura.

Figura 3.2: Estructura del ventriculo para el modelo.

32



El parametro €2 es el grado de envoltura de la fibra, es decir, si {2 = 27 entonces la
fibra le da una vuelta completa a la circunferencia del cilindro. El pardmetro ¢ es el
grado de inclinacion de la fibra.

El flujo de sangre se mueve gracias a la creacién de un gradiente de presion, y este
gradiente se crea a través de la generacion de tensién, y en consecuencia deforma-
cion de las fibras cardiacas durante las distintas faces del ciclo cardiaco. Por ello se
comienza con escribir la tension y deformacién de la fibras cardiacas como funcién
de la presién y el volumen.

Se inicia con establecer la deformacion de una fibra cardiaca como funcién del volu-
men, es decir, escribiremos la longitud de la fibra en términos del volumen. Sea L la
longitud de la fibra cardiaca al instante ¢, durante un ciclo cardiaco. Sea r el radio
del cilindro, h su altura y ¢ el grosor de la pared.

Figura 3.3: Seccién del cilindro que contiene a la fibra.

De la Figura 3.3 tenemos que

Q
cos(p) = % vy sin(p) = %
de donde se depeja r y h para obtener
TZLCOTS«D) h = Lsin(y).

Por otro lado, el volumen del cilindro esta dado por
V = mr?h,
en donde sustituimos r y h, entonces

L3 cos? () sin(p)

V= E
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Despejando L de la ecuacién anterior se tiene

Lo
—\/ wcos2(yp) sin(p)’

, lo anterior se reescribe como

L:a\S/V.

Con la igualdad anterior, ahora es posible establecer la deformacién de la fibra como
funcion del volumen. Esto es
L-Ly aVV-—-Ly a

- = —VV-1
Lo Lo Lo ’

QQ

definiendo a = ¢ T oot () e

£

donde Ly es la longitud inicial de la fibra al inicio de la simulacién, es decir, la
longitud de la fibra al comienzo de la contraccion isovolumétrica. Definiendo b := 7
lo anterior se reescribe como

e=bVV — 1.

Derivando con respecto al tiempo ambos lados de la ecuacién anterior se obtiene

de b dV

dt — 3¥v2 dt’
Ahora, en cuanto al comportamiento de la tension de un material viscoelastico, por
el modelo de Kelvin-Voigt (ver Seccién 2.2), se sabe que

de
:E _—
o (5+Tdt),

donde o es la tensién sobre la pared del cilindro, E es el médulo de Young y 7
es el tiempo de relajacién viscoeldstica. Sustituyendo (3.1) y épsilon en la ecuacién
anterior se tiene

(3.1)

b dV
—E(bV -1+ —=" 3.2

o= B (W71 7T ) o
de ésta forma se establece la tensién sobre las paredes del cilindro como funcién del
volumen.

Por otro lado, se conoce que la tension generada por las fibras cardiacas es la suma
de la tension pasiva més la tensién activa [3, 5], esto es

0 =0, — 0g, (3.3)
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donde o0, y o, son, respectivamente, tension pasiva y tension activa.

Se caracteriza primero o0,. Esta tension es la que ejerce el volumen sanguineo sobre
las paredes del ventriculo cuando éste se ha llenado de sangre, por lo que usaremos
la teoria de presién interna en un cilindro de pared delgada. Vamos a suponer que
no hay tensién longitudinal, es decir, el cilindro no se estira (no cambia de altura)
una vez que se ha llenado.

Figura 3.4: Tensién pasiva que sufre un pedazo infinitesimal de la fibra.

Témese un pedazo infinitesimal de la fibra como se muestra en la Figura 3.4. Se tiene
que
Oy

cos(ip) = 7,
p

como o, = % (ver Seccién 2.4), donde q es el grosor de la pared del cilindro, entonces

oy Pr
o, = =

cos(p)  qeos(p)’

Sustituyendo r en o,, se tiene

_ PLcos(p)

7" Qqeos(p)’

ahora sustituyendo L en la ecuacién anterior se obtiene

Defina ¢ := Qiq para reescribir la ecuacién anterior como
3
op = cPVV.
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La fuerza y la postcarga mantienen una relacion reciproca con la magnitud y la ve-
locidad de acortamiento; el rendiemiento muscular suele caracterizarse mediente una
relacion de fuerza y velocidad o entre fuerza y acortamiento. Mediante la variacion
de la precarga puede determinarse el efecto de Frank-Starling (ver Seccién 1.3.1),
relacionando la longitud inicial con el acortamiento (contraccién isoténica) o con la
tension o fuerza generadas (contraccion isométrica) [7].

Diversos experimentos se han realizado para caracterizar la magnitud de la fuerza de
contraccion versus la velocidad a la que se acorta el sarcémero, y se ha podido des-
cribir matematicamente mediante la ecuacién de Hill [39]. Los datos proporcionados
por Piazzesi et al. [40] ha llevado a un aumento en nuestra comprensién de la base
molecular de las relaciones fuerza-velocidad en la contracciéon muscular.

Otra caracterizacion 1til es relacionar la activacién del musculo (generacién de ten-
sién) con el tiempo de contracién. Los datos proporcionados por Gaasch et al.[41],
y Spratt et al.[42], permiten dar una representacién matematica de dicha relacion,
proporcionada por Moulton y Secomb [15] mediante la funcién

Aft) = {[Sin(ﬂt/Ta)]d H0StST,

0 siT, <t<T,
donde T}, es el periodo de activacion del musculo en un ciclo cardiaco, éste comprende
la fase de contraccién isovolumétrica y eyeccion; T, es el tiempo de duracién del ciclo
cardiaco. El parametro d estd dado por d = m Este exponente aumenta o
disminuye la intensidad de activacién dependiendo de la magnitud de €504 que es la
tensién de la fibra alcanzada al final de la didstole (la precarga), tal como lo dicta
el mecanismo Frank-Starling. Finalmente &’ representan la sensibilidad de la funcién
de activacién a la tensién de la fibra debido a la elongacion de la misma al final de
la diastole.

La tensién activa es la fuerza generada por las fibras cardiacas para mover la precar-
ga, vencer la postcarga y abrir la valvula adrtica. La tensién activa generada durante
una contraccién se asume que depende de la precarga (ley de Frank-Starling), repre-
sentada por la tensién de la fibra .4 alcanzada al final de la didstole anterior (al
final del llenado). La dependencia de la tensién activa sobre la tension de la fibra es
aproximadamente lineal [16] y esto es representada por [15]

0o = A(t)Fo(1 +me)(1 + kefea),
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donde Fj es la fuerza de contraccién del musculo (contractilidad), 1 + keyq define
la magnitud de la precarga dependiente de la tensién de la fibra, el parametro k
determina la sensibilidad de la relacién fuerza-longitud a la precarga.

Sustituyendo € en o,, tenemos
0o = At)Fo(1 +m(bVV = 1)) (1 + ke feq).

Defina T'(V) := Fy(1 + m(bv/V — 1))(1 + kej.q); entonces lo anterior se reescribe
como

7o = D(V)A().

Sustituyendo o, y 0, en (3.3) e igualando con (3.2) tenemos

E (WV 1+ %%) = cPVV —T(V)A(t). (3.4)

Se ha puesto ya la tensiéon y deformacion de las fibras cardiacas en términos de la
presion y volumen. Ahora se estableceran las ecuaciones que describiran los cambios
de presién y volumen en cada fase del ciclo cardiaco. Por convencidn, el ciclo cardiaco
comienza a describirse a partir de la fase II (contraccién isovolumétrica) por lo que
iniciaremos el andlisis en esa fase.

3.1.1. Fase II. Contraccion isovolumétrica

En esta fase el musculo cardiaco ventricular comienza a generar tension hasta que
la presién suba lo suficiente para abrir la valvula aértica. Como no hay eyecciéon de
sangre atn, el volumen sanguineo permanece constante. Por lo tanto % = 0; luego
entonces, despejando P de (3.4), se tiene que la presién es

E (b{’VV — 1) +TA(1)
V'V '
Note que I'(V') también es constante puesto que V' es constante, por lo que se denotard

unicamente como I'. En esta fase la presién depende tnicamente de la funcion de
activacion, que es creciente en la contracion isovoluétrica.

P =
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3.1.2. Fase III. Eyecciéon

La sangre se mueve del ventriculo a la aorta gracias a la presion generada por las
fibras cardiacas que estén contrayéndose. Aqui se usa el modelo Windkessel (ver
Seccién 2.3) el cual establece que
_av. P dP
= —=40—,
dt R dt
donde R es la resistencia periférica y 4 la capacitancia. De ahi se puede despejar dP

para obtener
dpP (dV P)
9

i it R
De (3.4) se despeja 2 obteniéndose

AV 3[(cP — Bb)V + VV(E — T(V)A(1))]
dt ETb '

24U _ dv

Haciendo el cambio de variable U = v/V, se sigue que U? = V' y por tanto 3 =

Asi, la ecuacion anterior queda como
aUu 3[(cP — Eb)U? + U*(E —T(U)A(Y))]
dt ETb ’

3U°—

donde se sigue que
av (cP— Eb)U+ E—-T(U)A(t)
dt ETb '

Por lo tanto, las ecuaciones para la fase III son

dU _ (cP — Eb)U + E — T(U)A(1)

dt E7b ’
dpP 1 QdU P
dat e <3U dt R)

3.1.3. Fase IV. Relajacién

Al igual que en la fase II, 4 dt =0y

E(bVV —1) +TA(?)
V'V '

38

P g




3.1.4. Fase I. Llenado

De las definiciones de flujo, obtenemos

av
P, — P = k,—, 3.5
Ko (3.5)
de donde se sigue que
av
P=P,— k,—.
7

Sustituyendo en (3.4) se tiene

(b\/_ 1+ &b_g;) o(P, - m%)\ﬁ ~T(V)A®),

de donde despejamos .~ para obtener

AV 3[(cP, — Eb)V —T(V)A(t) + E\/_]
dar E7b + 3ck,V

Como en esta etapa no hay contracciéon muscular, se tiene que A(t) = 0. Por lo tanto

dV _ 3[(cP, — Eb)V + EVV?
dt E7b+ 3ck,V '

Definiendo « := E7b; § := ¢P, — Eby U := +/V la ecuacién anterior se reescribe
como

28U _ 3[BU3 + EU?] _ U _ pU + E
dt a + 3ck, U3 dt o+ 3ck, U3’

Ahora, despejando 47 de (3.5)

sustituyendo en (3.4), con A(t) =0

(b\/_—1+ ™ P P>_CP€’/V.

3VV2 Ky
Haciendo el cambio de variable U = v/V se tiene
™ P,— P
E(bU -1+ ) = cPU,
bU 302 . cPU
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de donde podemos despejar P para obtener

3Bk, U*(bU — 1) + ETbP,

P
3U3k,c+ ETb

Definiendo A := 3Fk, y 1 := 3K,c la ecuaciéon anterior se reescribe como

CAUP(WU — 1) + aP,

P
nU3 + «

Resumiendo, las ecuaciones para cada fase del ciclo cardiaco son:

Fase 1 Fase 11
dU _ BU+E p— EOU-1)+TA(t)
dt a+3ck, U3 o cU
_ AU2(WU-1)+aP,
P = nU3+a
Fase 111 Fase IV
dU __ (cP=EbU+E-T(U)A(?) p — EOU-1)+TA®)
dt a o cU

dP __ 1 24U P
ke —3(3(] i F)

3.2. Caracterizacion de las variables de regulacién

3.2.1. Tonos simpaticos y parasimpaticos

Como se vio en el Capitulo 1, el cambio de la presién arterial es detectada por los ba-
rorreceptores los cuales envian senales al centro vasomotor y cadiovascular del bulbo
raquideo y éste responde con la regulacion de los tonos simpaticos y parasimpaticos.
Se sabe [1, 6, 17] que la curva que describe la frecuencia de descarga del sistema
nervioso provocada por la actividad barorreceptora como funcién de la presién arte-
rial, es una sigmoide. Por ello se busca una funcién cuya gréfica sea sigmoidea y que
tenga las caracteristicas de frecuencia de descarga que se conocen.
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Se utilizaran las funciones propuestas por Ottessen [17] para definir los tonos simpati-
cos y parasimpaticos como funcion de la presion arterial. Estas funciones estan dadas
por

T, = (3.6)

donde T y T, son los tonos simpatico y parasimpético respectivamente, Py, es la
presién arterial basal del sistema, cuyo valor se da en el Cuadro 4.2 y P, es la
presion arterial instantanea.

3.2.2. Frecuencia cardiaca

La frecuencia cardiaca estd mediada por la interaccion de la actividad simpatica y
parasimpatica. Para medir los cambios de la frecuencia cardiaca como funciéon de los
tonos T y T, utilizaremos el modelo propuesto por Warner y Russell [18]:

Hp - Hmm

H:Hp+(HS—H0)H 7
0o — min

(3.7)
donde H es la frecuencia cardiaca, Hy es la frecuencia intrinseca del corazén, H, y
H, son las frecuencias producidas uinicamente por la estimulaciéon parasimpatica y
simpatica respectivamente, y H,,;, es la frecuencia cardiaca minima alcanzada por
la estimulacion vagal sin causar paro cardiaco. H, y H, estan relacionadas con 1), y
T respectivamente por las siguientes ecuaciones (Rosenblueth y Simeone [20]):
kT, k4T

HS:H0+

o _Mans 3.8
ki + k3T ks + kT (38)

Hp:HO—

donde las k; son constantes.

Conociendo la frecuencia cardiaca, se calcula el tiempo de duracién de la sistole y la
didstole con las siguientes formulas (Kappel y Peer [22]):

M () () R N

donde 0.3 < k < 0.5, T es el periodo o tiempo de duracion del ciclo cardiaco; t5 y
tq son, respectivamente, tiempo de duracion de la sistole y didstole. Las ecuaciones
cumplen que con frecuencias cardiacas altas, el tiempo de duracion de la diastole se
acorta mas que la sistole. También se satisface que T' = t, + t4.
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Conociendo t; y t4, se calcula el tiempo de duracion de la contraccién isovolumétrica
y eyeccién (sistole), y el tiempo de duracién de relajacién y llenado (didstole). Para
calcular estos tiempos utilizamos los datos experimentales proporcionados por Willis
et al [23].

Para periodos del ciclo cardiaco de 0.55 a 1.54 s se estima el intervalo de duracion para
la contraccién isovolumétrica de 0.03 — 0.08 s y el periodo de llenado de 0.12 — 0.77
s. Ademas, sabiendo que para T' = 1 s, la contraccion isovolumétrica dura 0.05 s y
el periodo de llenado es de 0.5 s [2] se proponen las siguientes funciones

Tiso(T) = 0.01127° 4+ 0.027T + 0.0117  Tyyen(T') = —0.34797% 4 1.3837T — 0.5358

o
o
&
o
3

o
o
N
o
~N
T

=]
=3
=
o
o
T

o
13
T

o
~
T

o
o
=

o

w

T

o
o
@

Duracién de la contraccion isovolumétrica (s)
o
o
5
Duracién del periodo de llenado (s)

)

S

T

0.02 L L L L L L L L L L
0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6 0.6 0.8 1 1.2 14 1.6

T(s) T(s)

o
o=
~

Figura 3.5: Izquierda: Gréfica de Tjs, para calcular el tiempo de duracién de la Fase II. Derecha:
Grafica de Ty, para calcular el tiempo de duracién de la Fase 1.
3.2.3. Capacitancia

Dado el periodo T' y la presion arterial P, se estima el valor de la capacitancia con
la siguiente férmula [24]:

C(T) = Cupr + (Co — Cap) exp(=T'/7), (3.10)
donde o
OctT(Pam) = (Omin - Cmaw)m + Oma:c- (311)

La variable Cy, refleja la caracteristica barorrefleja observada de una respuesta cre-
ciente de control de la variable en una respuesta al nivel de la presién arterial. C,,;,, v
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Cinaz son los valores minimo y maximo de capacitancia respectivamente, Cy es el valor
de la capacitancia en el ciclo anterior, n determina la pendiente de la sigmoide y v es
una constante de tiempo que caracteriza el tiempo que tarda para que la variable de
control obtenga su efecto completo. La ecuacién original presentada en [24] presenta
Chmin ¥ Chae intercambiados, sin embargo los mismos autores especifican que para
el caso particular del ‘unstressed volume’ es mejor una representacién como la pre-
sentada arriba. Esta misma se usara para la capacitancia pues tiene caracteristicas
cualitativas similares al ‘unstressed volume’.

3.2.4. Resistencia

La regulacion de la resistencia se ha hecho empiricamente. En nuestro programa
computacional del modelo del ciclo cardiaco se varié la condicién inicial de la fre-
cuencia cardiaca para asi variar el volumen diastélico final del siguiente ciclo. Asi,
el volumen de llenado va desde volimenes bajos hasta exceso de llenado. Luego se
modificé el valor de R de tal forma que al siguiente ciclo se obtiene un nivel normal
del volumen diastolico. De esta forma se obtuvieron los siguientes puntos que fueron
a su vez interpolados por splines cubicos.

Interpolacion splines

Resistencia (kPa s/cms)
o o o
w = [62]

o
N}

o
-

110 115 120 125 130 135 140 145 150 155 160
Volumen (ml)

Figura 3.6: Interpolacién de los valores de R para VD= 120 ml.
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Capitulo 4

Resultados y conclusiones

El sistema barorreceptor es un sistema de control por retroalimentacion, sensa el
estiramiento de las paredes del cayado adrtico y los senos cardtidos provocado por
las presién arterial (ver Seccién 1.4.3). De acuerdo al grado de estiramiento sera el
nivel de frecuencia de descarga de los nervios que componen el sistema barorreceptor.
Esta informacion llega al centro vasomotor el cual regulard los tonos simpaticos y
parasimpaticos y como consecuencia se modifica la resistencia vascular, capacitancia,
frecuencia cardiaca y contractilidad. Si estos nuevos valores ain no hacen que la
presion arterial regrese a su valor basal, se repite el proceso en los siguientes ciclos
cardiacos.

Figura 4.1: Diagrama de retroalimentacién del sistema barorreceptor.
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Por lo anterior se inicia con la parte del modelo que reproduce la curva Presion-
Volumen de las Figuras 1.3 y 1.4. Con esto, usando la férmula (1.1), se puede calcular
la PAM en cada ciclo cardiaco. El valor de la PAM serd el parametro de entrada de
las funciones que regulan los tonos simpatico y parasimpatico, estos tonos a su vez
seran el pardametro de entrada de la funcién que regula la frecuencia cardiaca. La PAM
también serd el valor de entrada para la funciéon que modifica la capacitancia; por otra
parte, como la PAM modifica el volumen diastolico, éste tltimo serd el pardametro de
entrada para la funcién que regula la resistencia. Este sistema de retroalimentacién
se describe en la Figura 4.1.

Los nuevos valores de frecuencia cardiaca (H), capacitancia (0) y resistencia (R)
se sustituyen en el modelo del ciclo cardiaco y se hace nuevamente la simulacién
nimerica para calcular la PAM del siguiente ciclo. Este proceso se repite hasta que
el sistema llega a un estado estacionario. Se muestran primero los resultados de las
simulaciones nimericas de la parte que modela solo un ciclo cardiaco y comparamos
los resultados obtenidos con los reportados en la literatura.

4.1. Ciclo cardiaco

Recordemos las ecuaciones diferenciales que describen el comportamiento de la pre-
sién (P) y volumen ventricular (V = U?) en cada fase del ciclo cardiaco:

Fase I Fase 11
au _ _PUHE p — BEQU-1)+TA(t)
dt a+3crpU3 o cU
_ AU2(bU—1)+aP,
P = nU3+a
Fase II1 Fase IV
dU __ (cP=EbU+E-T(U)A(?) p — EOU-1D+TA®)
dt a - cU

dP __ 1 2dU P
e —3<3U i E)

Para las simulaciones numericas se utiliza un equipo de computo con procesador
APU AMD Ab5-7310. Se implementa el codigo de programacion en Matlab R2015a.
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La ecuacion diferencial de la Fase I se resuelve utilizando rutina ode45. Una vez
teniendo el vector con las aproximaciones niimericas para U, se sustituyen en P. Para
las fases Il y IV es la funcién de activacién A(t) la que determina el comportamiento
de P, el volumen permanece constante. El sistema de ecuaciones diferenciales de la
Fase III se resuelve implementando el método de Euler por ser el mas simple.

Los valores para los parametros estan dados en el Cuadro 4.1. El valor de g, 2, Fy, k,
k" y R fueron obtenidos del trabajo de Moulton y Secomb (2013), asi como €4 [15].
El dngulo de inclinacién ¢ de las fibras cardiacas se calcula en [14]. La constante E
se obtiene a partir de los datos obtenidos de corazones sanos, reportado en el trabajo
de Moulton et al. (1996) [25]. La capacitancia C' es estimada en el trabajo reportado
por Maughan et al. (1984) [26]. El tiempo de relajacién 7 es tomada de Miller et al.
(1997) [27]. El coeficiente k, es medida por Firstenberg et al. (2000) [21], donde se
asume un gasto cardiaco normal de 5 litros/minuto. El pardmetro m se estima de
los datos reportados por Hunter y Smaill (1988) [16], asi como T, y T,.

Cuadro 4.1: Pardmetros utilizados en las simulaciones numéricas para el ciclo cardiaco.

Pardmetro Valor Descripcién
Q 2.8 Grado de envoltura
© 0.6 Angulo de inclinacién
q 1.86 cm Grosor de la pared del cilindro
T 0.02 s Tiempo de relajacion
E 20 kPa Médulo de Young para el musculo cardiaco
Fy 36.2 kPa Contractilidad del musculo ventricular
m 0.48 Sensibilidad de la fuerza activa a la deformacién instantanea
k 4 Sensibilidad de la fuerza activa al final de la didstole
K 1 Sensibilidad a elongacion de la fibra al final de la didstole
ko 0.024 kPa/cm? Viscosidad del componente de resistencia del Windkessel
Ef.ed 0.0285 Deformacién inicial de la fibra
P, 4.8 kPa Presion auricular
] 2 kPa/cm? Capacitancia (Windkessel)
R 0.15 kPa s/cm? Resistencia (Windkessel)
T. 1s Periodo de un ciclo cardiaco
T, 0.5s Periodo de activacion ventricular

La simulacién comienza a partir de las Fase II (contraccién isovolumétrica), teniendo
como condicion inicial para el volumen diastélico VD= 120 ml y periodo T' =1 s.
Los valores finales de presién y volumen al término de la Fase II, son las condiciones
iniciales para la Fase III. A su vez, el valor final del volumen en la Fase III, es el
valor del volumen constante de la Fase IV. A continuacion se presentan las graficas
obtenidas con el modelo propuesto y se comparan con las obtenidas en [15].
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Figura

4.2: Columna izquierda: resultados de la simulacién con el modelo propuesto. Columna
derecha

: resultados de las simulaciones reportadas por Moulton y Secomb [15].
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La grafica de presién ventricular se ajusta a la reportada por Moulton y Secomb.
El volumen sistdlico del modelo pesentado es de 60 ml lo que representa el 50 % del
volumen diastélico (120 ml), segin la literatura médica la fraccién de eyeccién es
~ 60 % [1]. Si bien Moulton y Secomb obtienen una fraccién de eyeccién més realista
(~ 63%), en su modelo el ventriculo se contrae a dimensiones que no son realistas,
como ellos mismos mencionan. La presion sistélica (PS) normal en reposo es de ~ 120
mmHg y la presién diastélica (PD) es ~ 80 mmHg. Por la férmula (1.1) la presion
arterial normal en reposo es ~ 93.3 mmHg. La simulacién con el modelo propuesto
arroja una presion arterial de un cilco cardiaco es de 93.39 mmHg, Moulton y Secomb
obtienen una presién de ~ 92.5 mmHg. Se considera normal una presién arterial de
entre 90-95 mmHg.

4.2. Regulacién

Lo siguiente es implementar la parte de regulacién de la presion arterial. En la Tabla
4.2 se dan los valores de los parametros utilizados. Para las funciones dadas por (3.6)
se toma P,, = 93 mmHg, con lo que se obtienen las gréficas

9
0.9 0.94

0.8+ 0.84

077 0.74

0.6

037 T o5

3

0.4+ 0.4

0.3 03

0.2 0.2

0.1 014

4‘0 6‘0 8‘0 l(‘)() lé(] 11'30 lé(] 4‘0 6‘0 8‘0 l(‘)(] 120 l“t() l(;O
P, (mmHg) P, (mmHg)
Figura 4.3: Graficas de los tonos simpaticos y parasimpaticos. El rango de mejor respuesta esta
entre los 80 y 125 mmHg.

Observe que T y T, cumplen que estan en equilibrio, es decir, un aumento de 7}
implica una disminucién en la misma medida de 7, y visceversa, conservandose en
todo momento la igualdad T, + 7, = 1. También satisface que el rango de mejor
respuesta esta en 80-125 mmHg y hay poca o ninguna estimulacién para presiones
menores a 50 mmHg y mayores a 180 mmHg.
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Los valores de Hy y Hpin de (3.7) se toman de [1] y [5]. Los valores para k;, con
i€{1,2,3,4,5,6}, en (3.8) se toman del trabajo reportado por Warner y Cox [19].
Estos valores se recalculan de tal forma que H, y H, se ajusten a los datos reportados

en la literatura médica para un corazén humano. Las siguientes graficas para H, y
H, son:

100
180

90+ 1704
160+
150
(tpm) (1pm) 1407

604 130
1204

1104

401
T

T T T T i 100-

=
2N
°
%

Figura 4.4: Izquierda: grafica de H,, valor minimo de 40 lpm. Derecha: gréifica de Hy, valor
méximo de 180 lpm.

Dados H, y H, se tiene la gréafica para H cuya ecuacién se da en (3.7), y es similar
a la reportada por Zisque y Levy con datos experimentales en [28].

CHANGE IN HEART RATE
CHANGE IN HEART RATE

5 k3

Figura 4.5: Izquierda: Grafica de H. Derecha: Cambio de la FC como funcién de la frecuencia
vagal y simpdtica segin Zisque y Levy [28].

49



A continuacién se reportan los valores utilizados en las simulaciones numéricas para
la parte de regulaciéon de la PAM.

Cuadro 4.2: Pardmetros para las simulaciones de regulacién

Parametro Valor Descripcién
k1 20

ko 0.7

ks 0.26

ky 60

ks 0.01

ke 0.7

K 0.3

Py 93 mmHg Presién arterial basal del sistema
H 100 lpm Frecuencia intrinseca del corazén
Hoin 40 lpm Frecuencia basal del corazén
Chnin 0.8 kPa/cm? Capacitancia minima
Chaz 3.8 kPa/cm? Capacitancia maxima
n 7 Pendiente de la sigmoide
vy 28 Tiempo para que la capacitancia tenga efecto

Se muestran las graficas obtenias de las simulaciones de regulacién de la PAM de un
corazén sano en estado de reposo, con condiciones iniciales VD= 120 ml (volumen
diastélico) y periodo T' = 1 s. Se realizan simulaciones de 30 ciclos cardiacos hasta
que el sistema llega a su estado estacionario.
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Figura 4.6: Resultados obtenidos en la simulacién nimerica de un corazén sano con VD inicial
de 120 ml.
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En la Figura 4.6a se observa que el valor del estado estacionario de la FC es de 67
Ipm. En estado de reposo la FC promedia 72 lpm, por lo que el valor estacionario
del sistema estd por debajo; sin embargo si esta dentro de la franja normal, que
es de 60 — 100 Ipm. Abajo de 60 lpm se considera bradicardia (frecuencia cardiaca
baja) y arriba de los 100 Ipm se considera taquicardia (frecuencia cardiaca alta). La
bradicardia en estado de reposo es normal en atletas de alto rendimiento.

En la Figura 4.6¢ se observa que el valor del estado estacionario para la PAM es
de ~ 91 mmHg, el cual estd dentro del rango normal de 90 — 95 mmHg, y este
se alcanza en unos 15 a 20 segundos. De la literatura médica se sabe que el sistema
barorreceptor puede aumentar la presion arterial al doble de su valor normal en 5—10
s y disminuirla hasta la mitad de lo normal en 10 — 40 s [1]. Por lo tanto, el tiempo
que le toma al sistema propuesto en llegar a su estado estacionario esta dentro de
los valores normales.

El valor estacionario para la capacitancia (Figura 4.6¢) es de ~ 2.4 kPa/cm?® y para
la resistencia vascular (Figura 4.6d) es de ~ 0.3 kPa s/cm?. No se tienen datos expe-
rimentales concluyentes para la capacitancia y resistencia en cuerpos humanos sanos
en estado de reposo. En [29] se reporta una sintesis de resultados de diversos trabajos
experimentales para calcular los valores normales de capacitancia principalmente en
perros. Sin embargo, el autor expresa que los valores reportados para humanos atn
no son definitivos.

Las Figuras 4.6f y 4.6¢g muestran las curvas de presién y volumen como las mostradas
en las Figuras 4.2a y 4.2¢ respectivamente, para los 30 ciclos cardiacos. La Figura
4.6h muestra el plano fase Volumen-Presion para los 30 ciclos.

De la Figura 4.6b se observa que el valor estacionario del volumen diastdlico (VD)
es de 115 ml y la fraccién de eyeccién (FEy) sigue en ~ 50 %. Ambos valores tam-
bién estan ligeramente abajo del valor pormedio normal que son de 120 ml y 60 %
respectivamente. Estos valores normales estan repotados en la literatura médica am-
pliamente aceptada [1, 2, 5]. Sin embargo estudios recientes de Courtis et al., (2016)
[32] y Kawel et al., (2015) [33], muestran que los valores normales diferen a los tipi-
camente reportados en los libros de fisiologia. Kawel et al., reportan como valores
normales de VD 161 (119 — 203) 'ml, volumen sistélico (VS) 106 (78 — 134) ml y
FEy de 66 (57 — 75) %. Estos valores son para un grupo de varones sanos de edad
entre 20 — 60 anos. Courtis et al., por su parte reportan valores promedio normales
para VD de 148 (123 — 173) ml, VS de 97 (80 — 114) ml y FEy de 65 (59 — 71).

!Limite inferior- limite superior, calculado como promedio+2SD, donde SD es la desviacién
estandar.
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Estos valores son para un grupo de varones sanos de entre 40 — 49 anos. Como los
valores normales que se manejan en éste reporte son para un adulto joven de 40 anos,
se consideran los datos reportados por Courtis et al., para desarrollar las simulacio-
nes siguientes, tomando ahora VD = 150 ml como condicién inicial. Para realizar
las nuevas simulaciones se recalculan los valores de la resistencia de la Figura 3.6
obteniéndose la siguiente gréfica:
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Figura 4.7: Interpolacién de los valores de R para VD= 150 ml.

A continuacién se muestra la dindmica del sistema barorreceptor con el nuevo valor
promedio de VD= 150 ml y periodo inicial 7" = 1 s. Se realiza la simulacién de 30
ciclos cardiacos.
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La interpretacién de las figuras es la misma que en la Figura 4.6. El siguiente cuadro
resume las diferencias entre ambos cambios de condicion inicial de VD.

Cuadro 4.3: Diferencias cuantitativas entre ambas condiciones iniciales para VD

Valores normales promedio VD=120 ml VD=150 ml

FC 72 lpm 67 lpm 72 lpm

VD 120 y 148 ml 115 ml 140 ml

PAM 93.3 mmHg 91 mmHg 90.5 mmHg
Capacitancia 2.4 kPa/em® 2.3 kPa/cm?
Resistencia 0.3 kPa s/cm®  0.455 kPa s/cm?

Todos los valores obtenidos para la condicion inicial VD= 150 ml estan dentro de
la franja de valores normales y no hay diferencia significativa comparada con las
simulacion para VD = 120 ml en los valores de presién arterial y capacitancia. Si
hay diferencia considerable en la resistencia vascular. La frecuencia cardiaca obtenida
para VD = 150 ml es muy cercana a la media conocida. El sistema a llega sus valores
estacionarios en los mismos 15 a 20 segundos.

4.3. Algunas cardiopatias

4.3.1. Insuficiencia cardiaca

Recordemos que la insuficiencia cardiaca (IC) es una cardiopatia en donde el corazén
pierde contractilidad y en consecuencia capacidad para eyectar volimenes suficientes
de sangre (IC sistdlica) y capacidad para llenarse (IC diastélica). En el modelo aqui
presentado, el parametro que representa la contractilidad cardiaca es Fy. Las siguien-
tes simulaciones muestran cémo se comporta el sistema barorreceptor y cuales son
sus valores estacionarios con una contractilidad disminuida. Se hacen simulaciones
para VD normal de 120 y 150 ml (columna derecha e izquierda respectivamente). Se
realiza la simulacién de 60 ciclos cardiacos con periodo inicial de 7" =1 s.
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Figura 4.9: Simulaciones con distintos valores de cotractilidad Fy. Columna izquierda con
VD= 150 ml, columna derecha con VD = 120 ml. Se muestran también los valores normales grafi-
cadas en las Figuras 4.6 y 4.8 para hacer una comparacién directa.

En puntos azules se grafican los valores del sistema barorreceptor en estado normal
para VD= 120 ml (columna derecha) y VD= 150 ml (columna izquierda). Son las
mismas graficas mostradas en las Figuras 4.6 y 4.8.

En general se presentan tres tipos de comportamiento para el sistema barorreceptor
a tres diferentes valores de Fjy. En la Figura 4.9a se observa que para Fj = 34.6 kPa
el sistema tiende a VD = 135 ml, solo ~ 5 ml més abajo que el estado estacionario
normal del sistema. Para Fy = 34.5 y 34.4 kPa el sistema presenta oscilaciones (de
forma sinoidal para Fy = 34.4 kPa) y periodicidad. En general, el VD se mantiene
entre 130 — 135 ml. Esto estd de acuerdo con la literatura médica, pues en la 1C
hay una reduccion del VD. Sin embargo para estos valores de F{y el VD se mantiene
en la franja de valores normales por lo que no hay IC diastdlica, es decir, no hay
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deficiencia en el llenado del ventriculo. Sin embargo si hay IC sistélica pues la FEy
estd entre 37.5 — 40 %.

La resistencia en la Figura 4.9¢ aumenta considerablemente a ~ 1.2 kPa s/cm? para
Fy = 34.6 kPa, y se mantiene entre 1 y 2.2 kPa s/cm?® para Fy = 34.5 y 34.4 kPa.
Este aumento de R también esta de acuerdo con la literatura, de hecho los farmacos
IECA (Inhibidores de la Enzima Convertidora de Angiotensina) son utilizados en la
IC para disminuir la resistencia vascular [34]. Se sabe también que en la IC hay un
aumento del retorno venoso, lo que implica una disminucién de la capacitancia (C).
Esto se confirma en las simulaciones obtenidas (Figura 4.9¢), donde, para Fy = 34.6
kPa s/cm?, la C' baja de 2.3 a aproximadamente 1.9 kPa/cm?. Si Fy = 34.5 — 34.4
kPa, la C' se mantiene entre 1.85 — 1.88 kPa/cm?. Para estos valores de Fy el cambio
en C no es demasiado grande.

La presién (P) disminuye y la FC aumenta considerablemente segin vemos en las
Figuras 4.9¢g y 4.9¢. El valor estacionario de P es ~ 83 mmHg para Fy = 34.6, y
estd entre 81 — 83 mmHg para Fy = 34.5 y 34.4 kPa. Para los tres valores de Fy,
la presion se sale de la franja de valores normales, mostrando hipotensién (presién
arterial baja) tipica en la IC. La FC por su parte aumenta hasta ~ 85 lpm cuando
Iy = 34.6 kPa. Para los otros dos valores de Fy la FC esta entre 85 — 90 lpm. En
todos los casos la FC esta por arriba de la franja promedio en estado de reposo.

Para VD = 120 ml el comportamiento cualitativo del sistema es similar al de
VD = 150 ml, aunque esto se logra con distintos valores de Fy (35.1, 34.9 y 34.7
kPa). Los resultados cuantitativos no difieren significativamente con los de condicién
inicial VD= 150 ml y las conclusiones son las mismas, a excepcién de la resistencia,
que se encuentra entre valores mas bajos, de 0.5 — 1 kPa s/cm3. Los resultados ob-
tenidos en las cinco variables estudiadas estan en acuerdo con la literatura médica
sobre la IC.

En las siguientes graficas se muestra el comportamiento del sistema barorreceptor
con el valor méximo de Fyy (36 kPa) en el cual el sistema ain es capaz de mante-
ner todas la variables aproximadamente igual a sus valores estacionarios normales.
También se muestra el valor minimo de Fy (33.5 kPa) en el que el sistema muestra
ambos tipos de IC. Como ambos modelos arrojan resultados cuantitativamente si-
milares, trabajaremos con VD = 150 ml por ser el modelo que regula alrededor de
valores de VD normales publicados en recientes reportes ademéas de que sus valores
estacionarios en estado normal estan mas cercanos a los valores normales reportados
en la literatura. Se realiza una simulaciéon de 40 ciclos cardiacos con periodo inicial
de T'=1s.
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Para poder hacer una comparacion directa se grafica en azul el comportamiento del
sistema barorreceptor en condiciones normales mostradas en la Figura 4.8. Podemos
observar que para para Fy = 36 kPa el sistema barorreceptor aiin es capaz de com-
pensar la pérdida de contractilidad tendiendo a aproximadamente los mismos valores
estacionarios de Fjy = 36.4 kPa, con la PAM ligeramente abajo de la franja de valores
normales, esto es, PAM= 89 mmHg.

En contra parte, si Fy = 33.5 kPa se puede observar presencia de IC diastélica pues
el VD oscila entre 115 — 140 ml. Volumen diastdlico menor a 123 ml estd fuera de
los valores normales [32]. La frecuencia cardiaca se eleva a casi 100 lpm en estado
de reposo, lo cual esta muy cerca de taquicardia. Se sabe que en IC severa se puede
llegar a casi 200 Ipm. La resistencia aumenta a valores por arriba de 10 kPa s/cm?,
no se tienen suficientes datos para verificar que estos valores son fisiolégicamente
posibles.

4.3.2. Hipertensiéon

La hipertension es consecuencia del aumento de la resistencia periférica como conse-
cuencia del aumento del tono vascular. También se produce como consecuencia del
aumento de peso, pues esto ocasiona la creacién de nuevos capilares y por lo tanto
mayor resistencia vascular.

Debido a que la presién arterial es el producto del gasto cardiaco por la resistencia
vascular, un aumento de la resistencia implica un aumento de la presién arterial si
no hay un cambio en el gasto cardiaco.

En la Figura 4.8 se modela el sistema barorreceptor en estado normal en reposo. Ahi
se observa que el valor estacionario de la resistencia vascular R es 0.45 kPa s/cm?.
En la siguiente parte se aumenta el valor de R a 0.55 kPa s/cm?® para verificar si
el modelo reproduce las condiciones de hipertencion a causa de un aumento de la
resistencia vascular. Se realiza una simulacion con 40 ciclos cardiacos, con VD inicial
de 150 ml y periodo inicial T'=1 s.
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Se puede observar que el sistema barorreceptor presenta en todas las variables bies-
tabilidad, es decir, el sistema debe regular alrededor de dos valores alternando entre
uno y otro en cada ciclo ciclo cardiaco. Tampoco se tiene datos experimentales para
determinar si fisiolégicamente esto puede suceder. Es de notar que con el aumento
de la resistencia, el sistema barorreceptor se ajusté a dos presiones arteriales mas
altas que su valor normal, lo cual si se ha observado en pacientes hipertensos. Uno
de esos valores es aproximadamente 96 mmHg, estado en el cual ya se considera
prehipertension [35].

Otro resultado a destacar es que el VD se mantiene entre 135 y 145 ml, los cuales
son valores aun considerados normales, es decir, la prehipertension no tiene efectos
sobre el VD. Por otra parte se aprecia una caida importante de la FC. Aunque no
se tienen suficientes datos para conocer como es la FC en un paciente hipertenso,
si se sabe que la FC no es una buena medida para determinar la presién arterial
elevada, es decir, un paciente hipertenso puede tener un incremento de la frecuencia
cardiaca sin tener una elevacion de la presion arterial. Sin embargo esta disminucion
de la FC acompanada de una disminucién de la FEy (alrededor del 53.3 % del VD)
implica una disminucién del gasto cardiaco, pero se sabe que un paciente hipertenso
normalmente no tiene el gasto cardiaco disminuido a menos que la presion sistolica
supere los 160 mmHg [1].

Los estados estacionarios de capacitancia no difieren mucho entre si, ambos estan
cercanos a 2.6 kPa/cm?®. Los valores estacionarios de la resistencia son muy separados
entre si, alternando entre los 0.2 y 0.8 a 1 kPa s/cm3.

4.4. Conclusiones

La primera parte del trabajo consistié en reproducir los resultados reportados por
Moulton y Secomb en [15], utilizando un modelo més simple que el ahi propuesto.
De la figura 4.2 se puede apreciar que las ecuaciones establecidas en la seccion 3.1
para el ciclo cardiaco reproducen con exactictitud la curva de presién obtenida por
Moulton y Secomb. La curva de deformacién de volumen difiere poco de la reportada
por los autores antes mencionados. También se observa que la FEy obtenida en este
trabajo es de 50 % del volumen diastdlico, en contraste la FEy obtenida en [15] es
de aproximadamente el 63 % lo cual es més realista. El valor FEy=50% es justo el
limite inferior considerado como normal, menor a este valor se considera que podria
haber alguna cardiopatia [32].
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Tanto en el reporte de Moulton y Secomb como en este trabajo, la curva de defor-
macién de volumen no reproduce el periodo réapido y lento de llenado ventricular
descrito en la subsecciéon 1.2.1 y en la Figura 1.4. Como trabajo futuro esta con-
templado tomar la presion auricular P, como una funcién del tiempo para poder
reproducir los periodos mencionados.

Representar el ventriculo como un cilindro de pared delgada cuyas fibras cardia-
cas tienen todas el mismo angulo de inclinaciéon ¢ implica una simplificacién de la
realidad pues se sabe que el angulo de orientacion de las fibras cambia a lo largo
del grosor de la pared [37]. Por otra parte, se consideré al musculo cardiaco como
un solido viscoelastico de tipo Kelvin-Voigt, pero se puede considerar un modelo de
Maxwell el cual es mas complejo [11, 15]. Como trabajo futuro también se considera
esta ultima observacion.

Para la parte de regulacion de la presién arterial, se requiere tener mas informacion
sobre los valores normales de resistencia para poder comparar si son realistas las
graficas dadas en las Figuras 3.6 y 4.7, ademas de poder comparar si los valores
numéricos obtenidos en las simulaciénes estan dentro de los fisiolégicamente posibles.
El modelo tampoco considera la contractilidad del musculo cardiaco, que sabemos
es otro factor de regulacién de la PAM.

Se presentaron dos simulaciones con diferente valor inicial de volumen diastélico
VD, pues hay datos experimentales que difieren de los reportados en los libros de
fisiologia que son ampliamente aceptados [32, 33]. De las graficas de la Figura 4.6 y
4.8 se observa que cualitativamente son similares y cuantitativamente toman valores
muy cercanos entre si. Sin embargo el modelo para VD= 150 ml los valores del estado
estacionario de las variables en la Figura 4.8 estan todos dentro del rango de valores
normales, a diferencia del modelo con VD= 120 que tiene un valor ligeramente fuera
del rango normal.

A pesar de las limitaciones dadas por las simplificaciones asumidas en el modelo del
ciclo cardiaco, la parte de regulacién arroja resultados que se ajustan a la literatura
médica. En la Figura 4.9 se muestra que ambos modelos para VD tiene el mismo
comportamiento cualitativo y el valor numérico que toman las variables son apro-
ximadamente iguales, con la diferencia que para lograr los mismos resultados entre
ambas se necesita considerar diferentes valores de la variable estudiada. Esta diferen-
cia viene dada porque la funcion que regula la resistencia no es la misma para ambas.
Si se estableciera una sola funcién reguladora estas diferencias deberian desaparecer.
Como trabajo a futuro de puede considerar esta parte.

Al poner a prueba el modelo estudiando dos diferentes cardipatias se observa que
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los resultados cualitativos de cada variable se ajusta a lo reportado en la literatura
médica, es decir, como se esperaria que se comportaran las variables segin la litera-
tura, asi se comprtan en las simulaciones. En cuanto a los valores cuantitativos se
requiere de mas certeza sobre las variables de resistencia y capacitancia. El resto de
las variables caen dentro de los valores fisiologicamente posibles para cada caso de
cardiopatia.

Este trabajo es una primera aproximacion de un proyecto que pretende ser mas
robusto y exacto, el cual permita explicar qué es lo que ocurre con las variables
de regulacion del sistema barorreceptor en distintas cardiopatias. Aunque hace falta
contar con datos experimentales que puedan avalar o refutar los resultados sobre
resistencia y capacitancia, al menos hay evidencia de que el modelo cualitativamente
funciona.
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Apéndice A

Cdédigo Matlab

Ciclo cardiaco

i function ciclo (V,VFC, contador ,delta ,R)
2 global volumen Par

3

. %% % Calculo de duracién de las fases % % %
5 H=60/VFC;

6 9% % Didstole %% %

7 Td=sqrt (60/H) x(sqrt (60/H) —0.3);

8 %% % Periodo de llenado % %%

9 Tllen=-0.3479%xVFC"2+1.3837«VFC—0.5358;
10 9% % Relajacién %% %

11 Trel=Td—Tllen ;

12 %% % Sistole %% %%

13 Ts=0.3xsqrt (60/H) ;

14 9% % Contraccién isométrica % %%
15 Tiso=0.0112xVFC"2+40.027«VFC+0.0117;

7 9% Contracién isovolumétrica % % %

19 E=20;

0 phi=0.6;
h=1.98;
F0=36.4;
m=0.49;
k=4;
kprim=1;
ef=0.0285;
Omega=2.9;

-
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NONONON NN NN

3
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d=1/(1+kprim=xef);

X=zeros (1,5);

X(1)=nthroot (Omega 2+V/(pix*(cos(phi)) "2*sin(phi)),3); %L
)=nthroot (Omega”2/(pi*(cos(phi)) "2*sin(phi)),3); % a
J=X(2) /X(1) ; %D

)= X(2) /(Omegaxh) ; % ¢
):

(
X(
X(
X(
X(5)=F0x*(14mx*(X(3)*nthroot (V,3) —1))*(1+kxef); % gamma

2
3
4
5

x1=0:Tiso/100: Tiso;
P1=(1/(X(4)*nthroot (V,3)))*(Ex(X(3)*nthroot (V,3)—1) + sin(2x

pixx1). d*«X(5));

V1=Vxones (1,101);
Pd=P1(101) %7.5;

Eyeccion % % %

P0=P1(101) ;
Ul=nthroot (V,3) ;
tau=0.02;

U=zeros (1,201);
P2=zeros (1,201);

U(1)=U00;
P2(1)=P0;
n=1;

paso=(Ts—Tiso) /200;

inicio=Tiso+(Ts—Tiso) /200;

for t=inicio:paso:Ts
n=n+1;
gamma=F0*(1+mx (X (3)*U(n—1)—1))*(1+kxef)
*

du=((X(4)*P2(n—1)-E*X(3) ) *U(n—1)—gamma Esin (2% pix(t—0.0015))

) d+E) / (ExtauxX(3));

U(n)=U(n—1)+duxpaso;

dv_n=3xU(n—1) "2xdu;

P2(n)=P2(n—1)—(1/delta)*(P2(n—1)/R+dv_n)*paso;
end

Vaux=U." 3;
Ps=max (P2) x7.5;
x2=Tiso:paso:Ts;

Relajacién % % %

z=Trel /100;
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2 x3=Ts:z:Ts+Trel;

3 P3=(1/(X(4)*nthroot (V,3)))*(E*(X(3)*nthroot (V,3) —1)+ sin (2xpixx3)."
d+X(5));

74 V3=Vaux(201)+*ones(1,101);

3 J

¢ %%  Llenado % % %

8 V=Vaux(201) ;

79 X=zeros (1,7);

80 Y=zeros (1,3);

81 X(1)= nthroot(Omega?*V/(pi*(cos(phi))A2*sin(phi)),3); %L

82 X(2)=nthroot (Omega"2/(pi*(cos(phi)) 2%sin(phi)),3); % a

S X(3)=X(2) /X(1) 5 % b

84 X(4)= X(2) /(Omegaxh) ; % c

85 X(5)=F0%(14m=(X(3)*nthroot (V,3) —1))*(1+kxef); % gamma

86

87 kv=0.024;

88 Pa:4.2;

89 X(6)=X(4)«Pa—E+X(3); % beta

90 X(7)=ExtauxX(3); % alpha

91

92 Y(1)=3xkv*E; % lamda

93 Y(2)=3xkv*X(4); % nu

94

95 f=a(t, U) ((X(6)*xHE) /(X(7)+3+X(4)xkv«xU"3));

96 time=Tllen /100;

97 tspan=Ts+Trel: time : VFC;

08 [t ysol]=ode45(f,tspan,nthroot(V,3));

99 VZySOI.A?);

100 P4=Z€1"OS(1 7101);

101 for i=1:1:101;

102 P4(i)=(Y(1)*ysol (i) "2%(X(3)*ysol(i)—1)4X(7)«Pa)/(Y(2)xysol(i)
T3X(T) )5

103 end

104

105 numero=VFC-1;

106 volumen=v (101)

107

s %% % Cambio de variable % % %

109

110 Pc=[P1 P2 P3 P4]-P4(101);

11 Vole=[V1 Vaux V3 v’];

112 Te=[x1 x2 x3 tspan];

113 cont=1;

114 eta=floor (P4(101)%10) /10;

115
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116 for t=1:1:101
117 if floor (P1(t)*10)/10==eta

118 H(cont)=P1(t);

119 cont=cont—+1;

120 end

121 end

122

123 maximo=max (H) ;

124 posicion=find (P1(1,:)=—maximo) ;
125 cont=1;

126 for k=posicion:1:length (Pc)
127 P(cont)=Pc(k);

128 Vol(cont)=Volc(k);

129 if contador==0

130 T(cont )=Tc(k);
131 else

132 T(cont)=Tc(k)+contador—Tc(posicion);
133 end

134 cont=cont+1;

135 end

136

137 Par=(2xPd+Ps) /3

138

139 %% % Display % % % %

140

141 figure (1)

142 plot (T, Vol, "linewidth ’ 1)
143 xlabel (’Tiempo (s)’)

144 ylabel ("Volumen (ml) )

145 hold on

146

147 figure (2)

148 plot (T,P, ’linewidth ’,1)
149 xlabel (’Tiempo (s)’)

150 ylabel (’Presién (kPa)’)
151 hold on

152

153 figure (3)

154 plot (Vol,P, "linewidth ’,1)
155 xlabel ("Volumen (ml) )

156 ylabel (’Presién (kPa)’)
157 hold on

158

150 end
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Frecuencia cardiaca

function H(Pa)

global T
Ts=1/(1+(Pa/93) "7);
Tp=1-Ts;
Hp=100—20+Tp/(0.07+0.26Tp) ;
Hs=100+60%Ts/(0.0140.7%Ts) ;
H=Hp+(Hs—100) *(Hp—40) /60;
T=60/H

end

Resistencia

function resistencia(vol)
global R
x=[127.44 135.56 142.99 150 156.89 163.68 170.45 177.23 183.98
190.68 197.27];
y=[4 1.02 0.236 0.15 0.106 0.0858 0.0726 0.0638 0.0568 0.0514
0.0472];
z=Q(xx) interpl (x,y,xx, spline’);
R=z(vol);
end

Capacitancia

function capacitancia(Par,C0)
global C T
C_stady=—3%(93"7/(93"7+Par"7))+3.83;
C=(C0-C_stady)*exp(—T/2)+C_stady;

5 end

Regulacion

function regulacion (vol, k)
global volumen Par T C R
VFC=1;
contador=0;
delta=2;
res=0.5;
iter =0;
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8 %k ntimero de ciclos cardiacos

9 for i=1:1:k

10 acoplamiento (vol ,VFC, contador ,delta ,res)

11 vol=volumen ;

12 Volumen (i )=volumen;

13 P(i)=Par;

14 iter=iter +1;

15 H(Par)

16 VFC=floor (T*100) /100;

17

18 capacitancia (Par, delta)

19 delta=C;

20 Capacitancia (i)=C;
FC(i)=T;

resistencia (vol)
res=R;

Resistencia (i)=R;
contador=contador+VFC;
time (i)=contador;

LSO R U R

-

NN NN NNN NN

8 end

9

30 FCZGO./FC;

31

32 figure (4)

33 plot (time , P, . ")
34 xlabel (" Tiempo ")
35 ylabel ("Presién’)
36 hold on

37

38 figure (5)

39 plot (time ,FC, . ")
40 xlabel (" Tiempo ")
a1 ylabel ('FC)

42 hold on

14 figure (6)

45 plot (time , Resistencia ,’. ")
16 xlabel (" Tiempo ")

a7 ylabel (’Resistencia’)

48 hold on

50 figure (7)

51 plot (time , Capacitancia,’. ")
52 xlabel ("Tiempo ")

53 ylabel (" Capacitancia’)
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hold on

figure (8)

plot (time , Volumen
xlabel (’Tiempo )
ylabel (’Volumen )
hold on

)

)
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