XXXVIII Jornadas de Automatica
https://doi.org/10.17979/spudc.9788497497749.0633

(@) ov-nc-sa

SIMULADOR CARDIOVASCULAR PARA ENSAYO DE
ROBOTS DE NAVEGACION AUTONOMA

José Emilio Traver!, Juan Francisco Ortega Moran?, Inés Tejado!, J. Blas Pagador?,
Fei Sun?, Raquel Pérez-Aloe!, Blas M. Vinagre!, F. Miguel Sdnchez Margallo®
! Escuela de Ingenierfas Industriales, Universidad de Extremadura, Avda. de Elvas, s/n, 06006 Badajoz,
e-mail: {jetraver,itejbal,raquel bvinagre }@Qunex.es
2 Centro de Cirugfa de Minima Invasién Jesis Usén, Ctra. N-521 km 41, 10004 Céceres,
e-mail: {jfortega,jbpagador,feisun}@ccmijesususon.com

Resumen

Este articulo presenta un modelo de simula-
cion del sistema cardiovascular en el entorno de
Matlab/Simulink, mds concretamente de la zona
de mayor riesgo cardiovascular, la arteria carcti-
da. Estd basado en un modelo eléctrico del sis-
tema que describe la dindmica de contraccion del
corazon, asi como su cardcter ciclico y autono-
mo. Como primer paso, este modelo se generaliza
para contemplar también la dindmica de la arte-
ria cardtida izquierda. A partir de €l, y hacien-
do una serie de equivalencias entre dominios, se
obtiene un modelo hidrdulico que emula el com-
portamiento del sistema cardiovascular en esa zo-
na y que, a diferencia del anterior, no presenta
cardcter auténomo. Para el diseno del control, se
hace uso de la estrategia de linealizacion por re-
alimentacion. Se incluyen simulaciones, tanto del
modelo eléctrico completo como del hidrdulico pro-
puesto, para demostrar el correcto funcionamien-
to del simulador desarrollado. El objetivo final de
este trabajo es la construccion de una plataforma
de ensayo para robots nadadores tipo flagelo eu-
cariotico y bacteriano de pequenas dimensiones a
partir del modelo hidrdulico desarrollado que per-
mita emular las condiciones en las que se encon-
trarian estos robots navegando por el sistema cir-
culatorio humano.

Palabras clave: Sistema cardiovascular, modelo
eléctrico, modelo hidraulico, linealizacién por
realimentacién, Simulink, plataforma de ensayo,
robots de pequenas dimensiones.

1. INTRODUCCION

Las enfermedades cardiovasculares se consideran
como la primera causa de defuncién a nivel glo-
bal, y la tendencia del nimero de incidencias de
este tipo es creciente [11]. Esta circunstancia po-
ne de manifiesto la gravedad de la situacion, la
necesidad de su estudio y el desarrollo de medios
que permitan evaluar y mejorar su tratamiento.
Como consecuencia de esta situacién, son nume-
rosos y conocidos los esfuerzos combinados de la
comunidad médica e ingenieril [1] para el desa-

rrollo de modelos y simuladores, conocidos como
lazos de circulacién Mock (MCLs, del término en
inglés). Estos modelos permiten un ahorro en coste
y tiempo, ademds de servir de herramientas para
el diseno, evaluaciéon y mejora del funcionamien-
to de dispositivos de asistencia ventricular [13, 6],
protesis de vélvulas cardiacas [3] o emuladores del
sistema circulatorio para aprendizaje y evaluacion
de herramientas de cateterismo.

El sistema cardiovascular (SCV) es un sistema re-
lativamente complejo y son numerosos los mode-
los desarrollados para su investigacion, asi como
las perspectivas desde las que han sido abordados.
Sin embargo, a pesar de la abundante informacién
que es posible encontrar en la literatura respecto
al modelado del SCV [13, 6, 4, 18], ésta es escasa
en lo que se refiere a tratar los problemas origi-
nados por la enfermedad de arteriosclerosis, con-
cretamente en el oclusién (estenosis) de las arte-
rias debido su engrosamiento [10]. Esto se encuen-
tra motivado principalmente por tres razones: 1)
las herramientas actuales se encuentran enfocadas
principalmente a reducir los sintomas o eliminar
las dolencias derivadas de la enfermedad, de for-
ma concreta y localizada, sin la eliminacién de los
factores que la originan, como es el caso del uso
de dispositivos de estabilizacién (stent) o cirugia
de bypass; 2) recientes estudios avalan una mayor
eficacia de los tratamientos farmacéuticos frente a
las técnicas de tratamientos invasivos, ademas de
ofrecer un tratamiento sistémico [10]; y 3) la au-
sencia de dispositivos capaces de tratar la enferme-
dad de forma sistémica. Sin embargo, a partir de
la ultima década los avances tecnolégicos han per-
mitido el estudio de dispositivos dentro del campo
de la robédtica de pequena escala, como aplicacién
de la nano y microrrobdtica al &mbito médico [9].

En este contexto, el presente trabajo pretende re-
copilar los fundamentos tedricos necesarios para el
desarrollo de un simulador hidraulico que permita
emular la dindmica del SCV. Para ello, se partira
de un modelo eléctrico que describe la dinamica
de contraccién del corazén de acuerdo con la ley
de Frank—Starling, asi como su caracter ciclico y
auténomo. Como primer paso, este modelo se ge-
neralizard para incluir también la dindmica de la
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arteria carétida izquierda, que constituye la regién
con mayor recurrencia en problemas cardiovascu-
lares, y més concretamente, en la formacion de
placas de ateroma. Basado en éste, se desarrollara
un modelo hidraulico que, a diferencia del ante-
rior, no presentard caracter auténomo y necesitara
ser controlado para emular la dindmica cardiovas-
cular. Se utilizard el método de linealizacién por
realimentacién para el diseno del control. Con ello
se logrard independizar la dinamica del sistema
de la caracterizacién de la ley de Frank—Starling,
pudiendo asi emular el comportamiento descrito
por el modelo eléctrico. Ambos modelos, tanto el
eléctrico completo como el hidraulico, se imple-
mentaran en el entorno Matlab/Simulink usando
la herramienta Simscape para validarlos.

El objetivo final de este trabajo es la construc-
cién de una plataforma experimental a partir del
modelo hidraulico desarrollado para el ensayo de
robots de pequenas dimensiones, concretamente
robots nadadores tipo flagelo eucariético y bac-
teriano. Se pretende, pues, emular las condiciones
en las que se encontrarian estos robots navegando
por el sistema circulatorio humano. Cabe resaltar
que en la literatura es posible encontrar modelos
del SCV, principalmente eléctricos, de mayor com-
plejidad que el aqui considerado. Sin embargo, no
contemplan las arterias centrales, al contrario que
los aqui considerados, y estan enfocados a otros
estudios.

El resto del documento estd estructurado como
sigue. La seccion 2 resume el funcionamiento del
SCV. La seccién 3 describe y analiza un mode-
lo eléctrico equivalente del SCV, lo extiende para
incluir la dinamica de la arteria carétida izquier-
da, y comprueba su validez con simulaciones en
Matlab. Basado en este modelo, la seccién 4 pre-
senta un modelo hidrdulico que emula la dindmica
del SCV. Finalmente, la seccién 5 resume las prin-
cipales conclusiones del trabajo.

2. DESCRIPCION DEL SISTEMA
CARDIOVASCULAR

Con el objeto de poder realizar una correcta des-
cripcién y modelado del SCV, a continuacién se
resume el funcionamiento del 6rgano principal, asi
como la importancia de la red de distribucion y su
hemodinamica. Conviene tener presente en todo
momento que se estd describiendo un organismo
vivo, y por lo tanto, es importante no olvidar la
variabilidad de sus pardametros.

En términos sencillos, es posible describir el SCV
como una red de distribucién (vasos sanguineos)
que abastece de fluido (sangre) a una poblacién
por medio de una bomba (corazén). El corazén ge-

nera la presiéon necesaria para bombear la sangre
a través del conjunto de vasos sanguineos que re-
corren las células del cuerpo. En el flujo de sangre
se distinguen dos etapas: 1) circulacién sistémica
o general, que es la encargada del transporte de
sustancias y oxigeno, y 2) circulacién pulmonar,
responsable de la oxigenacién de la sangre [8].

El corazén actia como una bomba para cada cir-
culacién. Se encuentra constituido por una doble
camara auricula-ventriculo, donde las auriculas
actiian como camara de precarga y los ventriculos
hacen la funcién de bomba. Asi mismo, presen-
ta valvulas unidireccionales que impiden el reflujo
entre camaras (valvulas auriculoventriculares) y a
la salida de los ventriculos (vélvulas semilunares).
La capacidad del corazén para generar el gradien-
te de presién necesario reside en su capacidad de
contraccién y la sucesion de fenémenos eléctricos y
mecanicos ocurridos durante un latido, conocidos
como ciclo cardiaco [8].

El ciclo cardiaco se divide en dos etapas claramen-
te diferenciadas que ocurren de forma alternada:
didstole (periodo de relajacién) y sistole (perio-
do de contraccién). Las manifestaciones fisicas co-
rrespondientes a cada una de ellas se ilustran en
la Figura 1, donde puede observarse la presién y
los cambios de volumen registrados en la auricula
y ventriculo izquierdo (VI) para un conjunto de
ocho etapas [8].

Esta dindmica no se preserva durante todo el sis-
tema circulatorio, debido a su diversidad en mor-
fologias, didmetros y composiciones. Por lo tanto,
la oposicién al flujo de sangre también es variable.
La resistencia vascular, entendida como la friccién
que experimenta la sangre con las paredes, depen-
de principalmente de dos factores: la longitud y
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Figura 1: Relacién de presiones en el VI durante
el ciclo cardiaco para una frecuencia cardiaca de
75 latidos por minuto (lpm). Imagen extraida de
[8].
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el didmetro del vaso. Dicha resistencia es menor
en las zonas vasculares (capilares) debido a que su
seccion total es superior a las zonas adyacentes al
corazon (arterias y venas).

Respecto a la presion carétida, presenta ligeras di-
ferencias en comparacién con la ilustrada en la Fi-
gura 1: 1) existe un desfase de tiempo respecto a
la presién sistélica, 2) la presién experimenta un
ligero aumento a raiz de las ondas de presién re-
flejadas, y 3) la onda diacrética se intensifica [10].
En cuanto al flujo, segin las condiciones fisiolégi-
cas pueden darse diferentes comportamientos. Sin
embargo, su comportamiento principal esta carac-
terizado por un flujo positivo en un menor periodo
de tiempo, seguido de un flujo negativo originado
por el cierre de la véalvula adrtica, pudiendo llegar
incluso a producirse un segundo impulso de san-
gre durante la diastole ventricular motivado por el
retroceso de la sangre en la aorta descendente.

Las repercusiones que presenta la aterosclerosis so-
bre el comportamiento cardiovascular son princi-
palmente dos: la pérdida de elasticidad de las ar-
terfas y el estrechamiento de la luz del vaso (este-
nosis). La perdida de elasticidad produce un au-
mento de las presiones méximas alcanzadas [10],
asi como la modificacién del patrén de onda debi-
do a que la reflexién de las ondas se producen con
mayor rapidez. Por otro lado, la estenosis reduce
el flujo de sangre.

3. MODELO ELECTRICO DEL
SISTEMA CARDIOVASCULAR

Para desarrollar un modelo del SCV se ha opta-
do por describir primero su comportamiento me-
diante estructuras eléctricas con un funcionamien-
to conceptual analogo.

A partir del modelo de Windkessel [16] y las modi-
ficaciones sugeridas en [18], el SCV puede ser ana-
lizado a través de un circuito eléctrico, como se
muestra en la Figura 2 (sombreado naranja) [13].
En este modelo, la circulacién sistémica y pulmo-
nar quedan simplificadas a una resistencia periféri-
ca total (Rs) que considera la oposicién de todas
las arterias y venas, y un condensador que emula
la elasticidad de los vasos sanguineos, y con ello la
capacidad de albergar sangre (C,). La morfologia
destacada del cayado aértico también se encuen-
tra reflejada en el modelo a través de la resistencia
R, asi como las fuerzas inerciales que experimen-
ta el flujo debido a su cardcter pulsétil (L). Por
otro lado, la dindmica del corazén es reducida a
la parte izquierda y las correspondientes vélvu-
las. La capacidad de contraccién del VI, recogido
por la ley de Frank—Starling, es considerada como
un condensador variable (C(t)) [13, 15], mientras

Modelo Cardiovascular simplificado
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Figura 2: Modelo eléctrico del SCV (sombreado

naranja) extendido a la arteria carétida comin iz-
quierda (sombreado verde).

que la auricula izquierda es interpretada como un
elemento pasivo de acumulacién (Cy). En cuanto
a las vélvulas, son modeladas como un diodo no
ideal, componente que permite identificar el con-
trol del flujo de sangre en funcién de la presién
entre sus extremos [13, 4]. Ademds, la elasticidad
de la vélvula adértica es caracterizada con un con-
densador (C4) que recoge la dindmica de la onda
diacrética. Respecto al cardcter ciclico del SCV,
es logrado a través un circuito realimentado.

En segundo lugar, al sistema anterior se le inclu-
ye el modelo de las arterias centrales, concreta-
mente de la arteria carétida comun izquierda, de
acuerdo con [18, 13] (ver el sombreado verde en
la Figura 2). Como se ha comentado anteriormen-
te, se elige este lecho vascular por su elevada re-
currencia en presentar placas de ateroma [10]. El
modelo completo se ha establecido en base a la
distribucién anatémica del sistema circulatorio y
los criterios empleados para desarrollar el modelo
de Windkessel de 4 elementos [16], donde la re-
sistencia Ropec modela de la oposicion al flujo y
la bifurcacién de dicha arteria, mientras que Rgrc
modela la resistencia de retorno al corazon. El ele-
mento Ly simboliza la inercia experimentada en
gran medida por el flujo de la arteria aorta, provo-
cando grandes variaciones del flujo. La capacidad
Cgs o representa la elasticidad.

Una vez completado el esquema eléctrico que re-
presenta el funcionamiento cardiovascular, se ex-
traen las relaciones matematicas entre las diferen-
tes variables hemodindmicas, atendiendo a la de-
finicion fisica de los componentes que constituyen
el modelo eléctrico equivalente, salvo en el caso de
los diodos y el componente que emula el VI que se
explican a continuacién. Los diodos son descritos
segun la siguiente funcién:

_ e
() = {07

mientras que su comportamiento resistivo viene
determinado por la resistencia en serie asociada.
Por otra parte, el condensador de capacidad va-
riable C(t) refleja la elasticidad durante la con-
traccion del VI y es definida como la inversa de la

sié&>0

si& <0 @
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Tabla 1: Variables del modelo del SCV.

Tabla 2: Pardmetros del modelo del SCV.

Variable Abreviatura Significado clinico (unidad)

Parametro Valor Significado clinico

21 (t) LVP(t) Presion del ventriculo izquierdo (mmHg) Resistencias ] ] _
x2(t) LAP(t) Presion de la auricula izquierda (mmHg) Rs 1 (“""Hg‘s / ml) R“'Sf’ nela I’”fle,'fm ‘Omfl'_ L
3(t) AP(t) Presién arterial (mmHg) Rsre IU(rrrnan, s / ml) Rt}b!ht(‘,ll(t?‘(l p(l‘,nf(‘,ncu ‘curomlu comiin izquierda.
() AoP(t) Presién adrtica (mmHg) Ry 0,005 (mmHg s / ml) Resistencia vélvula mitral.
@4 “ - & Ra 0,001 (mmHg s / ml) Resistencia vdlvula adrtica.
z5(t) F(t) Flujo de sangre (ml/s) L Re 00398 (mmHg s / ml)  Resistencia arteria aorta.
zg(t) LCP(t) Presién arteria carétida comin izquierda (mmHg) Rcrs 0,2 (mmHg s / ml) Resistencia carétida comin izquierda.
x7(t) LCF(t) Flujo de sangre en la arteria carétida (ml/s) Capacidad
Cr 8,8 (ml / mmHg) Elasticidad auricula izquierda.
Cs 1,33 (ml / mmHg) Elasticidad sistémica.
Ca 0,08 (ml / mmHg) Elasticidad valvula adrtica.
. . 1 3 . . . Cic 0,09 (ml / mmHg) Elasticidad carétida comiin izquierda.
elastancia E(t) = o(- La elastancia es el estado Tnductancia
s . ., Is 0,0005 (mmHg 52 / ml) Inercia asociada a la arteria aorta.
de contraccién, que relaciona la presién (LV P(t)) Loe 0.03 (mmHs 52 / ml) Inercia asociada a la cardtida comin izquierda.
. Ventriculo izquierdo
y volumen (L VV(t)) del VI de acuerdo con la si- Far 2 (mmHg/ml) Contractilidad maxima.
. sz . Ermia 0,006 (mmHg/ml) Contractilidad minima.
gulente eXpreSlon [13] : Vo 10 (ml) Volumen del ventriculo izquierdo a presién cero.
HR 75 (Ipm) Frecuencia cardiaca.

LVP(t)

HOT e -

(2)
donde Vj es el volumen de referencia, que se co-
rresponde con el volumen ventricular tedrico a una
presion cero. La descripcion empleada en este do-
cumento se basa en los estudios realizados en [15],
donde describen la elastancia de una persona en
un buen estado cardiovascular como

Eg = (Ema;E - Emzn)En (tn> + Emina (3)

siendo E, 4z v Emin constantes relacionadas con
el volumen maximo y minimo didstole. El pardme-
tro E,(t,) es la elastancia normalizada, con t,, =
t/(0,2+ 0,15 - 60/HR), donde HR es la frecuen-
cia cardiaca. La elastancia normalizada, conocida
como funcién de doble colina, viene dada por la
siguiente ecuacion:

En(ty) = 1,55

N L \219
1+ (&) ) \1+ ()

Es necesario matizar que en (3) se realiza el esca-
lado de la elastancia normalizada entre los valores
Frae ¥ Emin, ya que el valor normalizado presen-
ta la misma morfologia para un corazén sano o
enfermo [17]. Las afecciones cardiacas son mode-
ladas mediante la ponderacién de (3) con el factor
d, con 0 < 6 <1 (el valor unitario corresponde a
una persona sana).

Las ecuaciones diferenciales que rigen el compor-
tamiento del sistema se obtienen seleccionando las
variables recogidas en la Tabla 1 y empleando la
definicién de los propios componentes, asi como
las leyes de tensiones y corrientes de Kirchoff.

Asi, el estado 7 es establecido a partir de la rela-
ci6n indicada en (2) y la relacién entre el voltaje
(V') y la corriente (I) en un condensador, es decir,
v — %I, que resulta en:

dt

z = E@LVV(L) - Vo), (5)
donde LVV(t) = [(Ip,, — Ip,)dt, siendo Ip,,
e Ip, las corrientes correspondientes a los diodos

Dasy D4, respectivamente. Por tanto, la derivada
del estado xq es
1 .

1= ——(—C(t)x1 + L7’(.7:2 —x1) —

C(t) R r(z1 — 24)). (6)

1
Ry
Las derivadas de los demaés estados, como se mues-

tra a continuacion, son deducidas directamente a
partir de las leyes mencionadas:

i —1<—<1+1>x+ (7)
? Cr Rs ' Rsic) ™’
1 1 1

B T Ty )

S U .

r3 = CS RS.Z‘Q RS:IJ3 Iy X7

' A 9)

2y = —|(—x5+ —5r(r—=

4 CA 5 RA 1 4

. 1

Tr5 = Z (—xg + x4 — ch5) (10)

[ ! ( ! ! + )(11)

X = To — X X

0 Cstc \Rstc © Rsie

. 1

Xy = T (1‘3 — Tg — Rch7) (12)
LC

Se define asi un sistema de marcado caracter no li-
neal a causa de la funcién descrita en (1) y auténo-
mo debido al cardcter ciclico de los términos C(t)
y 1/C(t). De esta forma se describe la dindmica
cardiovascular de manera continua.

Los valores utilizados para definir las variables del
modelo son recogidos en la Tabla 2, los cuales
se han extraido de [13, 18]. La magnitud de los
parametros se expresa en unidades de referencias
hibridas, que permiten obtener la informacién en
el sistema de unidades mas utilizado a nivel clini-
co.

Con el propésito de su validacién, el modelo
eléctrico se ha implementado con la herramienta
Simscape Electronics de Matlab/Simulink, y me-
diante la programacion de las ecuaciones anterio-
res en Matlab. La dindmica cardiovascular simu-
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lada se representa en la Figura 3, donde se obser-
van las formas de ondas hemodinamicas para un
adulto con una frecuencia cardiaca de 75 latidos
por minuto (lpm). Para este caso particular, las
presiones arteriales sistdlica y diastoélica son 112
y 77 mmHg, la presién media arterial (calculada
como MAP = (SAP+2DAP)/3) es 92 mmHg, y
el gasto cardiaco es de 5,90 1/min para una frac-
cién de eyeccién de 78,71 ml/latido. Las presiones
sistélicas y diastolicas del VI son 117 y 7 mmHg,
los volimenes telesistoélicos y telediastoélico son 67
y 137 ml, y la presion de la auricula varfa entre
7—12 mmHg durante el ciclo cardiaco. Estos resul-
tados, ademas de los obtenidos por otros medios
de verificacién (omitidos por cuestiones de espa-
cio), son consistentes con los pardmetros hemo-
dindmicos reales [8, 7, 5, 7, 12], demostrando as{
que el modelo ofrece unos resultados acordes a la
realidad.

Por 1ltimo, la Figura 4 muestra las formas de on-
da de la presion y el flujo en la carétida comin
izquierda, donde se identifican las principales ca-
racteristicas que la definen [10]: 1) desfase de tiem-
po respecto a la presién arterial, 2) ligero aumen-
to de la presién, 3) mayor acentuacién de la onda
diacrética, y 4) flujo negativo y segundo impulso
de sangre en diastole ventricular.

4. MODELO HIDRAULICO
PARA ROBOTS NADADORES

Con el objeto de trasladar el modelo eléctrico des-
crito a un modelo hidraulico que permita el ensayo
de robots nadadores, se estableceran las equiva-
lencias entre componentes eléctricos e hidraulicos,
asi como las consideraciones pertinentes que per-
mitan adaptar la dindmica descrita a una imple-
mentacion fisica. Como se ha visto, los componen-
tes eléctricos utilizados han sido resistencias, con-
densadores e inductancias, cuyo comportamiento
hidraulico puede ser modelado por cambios de sec-
cién, depésitos o tuberfas de gran longitud [2],

— Aurfcula izquierda

T T T T T T
L J|— Ventriculo izquuierdo|
[ | Arterial
— Vilvula adrtica
?

I
0 05 1 15 2 25 3
Tiempo (5)

Figura 3: Resultados del modelo eléctrico.
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Figura 4: Resultados relativos a la arteria cardtida
comun izquierda (a partir del modelo eléctrico).

respectivamente, como se detalla a continuacién.
Respecto a los diodos, son sustituidos por valvulas
unidireccionales.

La resistencia hidraulica es directamente equiva-
lente a una resistencia eléctrica y se denotaran mas
adelante como Ry, donde ¢ se refiere al subindi-
ce usado en el modelo eléctrico; esta misma no-
menclatura se utilizard para el resto de elemen-
tos. Un condensador en términos hidraulicos es un
depdsito, cuya constante de capacidad equivalente
es identificada como Cy = 4, donde A es la sec-
cién del depdsito, p es la densidad del fluido y g,
la gravedad. Respecto a la inductancia eléctrica,
es similar a la hidraulica, pudiendo expresarse de
la siguiente forma Ly = %”, donde [ es la longitud
de la tuberia [2].

Respecto la contracciéon muscular del VI, el mo-
delo eléctrico consideraba un condensador de
capacidad variable para satisfacer la ley de
Frank-Starling y asi describir la actividad muscu-
lar del VI como (5). Para el modelo hidraulico es
emplear una bomba, concretamente en este traba-
jo se utilizard una bomba de pistén [4], que junto
con una adecuada estrategia de control, permitira
emular el funcionamiento del corazén de acuerdo
con la ley indicada. Este tipo de actuador se puede
interpretar como un depésito de volumen variable
en funcién de la posicion del piston.

Analizando la dindmica de la bomba como un
deposito de volumen variable, se obtiene que la
variaciéon de presion es funcion de los caudales de
entrada, salida y la variacién de volumen causada
por el desplazamiento del pistén. Por lo tanto, la
derivada de x1 para el modelo hidrdulico se define
como: )
= Q- Qo= Aw).  (13)
p
donde C), define la capacidad del pistén, Q; y Q,
son los caudales de entrada y salida, respectiva-
mente, A, es la seccién del pistén (véase la Figu-
ra b), y v = &, se corresponde con la velocidad de
desplazamiento del pistén de acuerdo al criterio
de signos indicado en la figura.
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Figura 5: Esquema del VI emulado mediante una
bomba de piston.

Teniendo en cuenta las equivalencias descritas, el
esquema eléctrico presentado en la Figura 2 se co-
rresponde con el mostrado en la Figura 6. Por su
parte, el modelo mateméatico anteriormente des-
crito viene dado en este caso como sigue:

1 1
o= - 14
o Cp (RHMT('T2 wl) ( )
1 4,
_RHA 7‘((E1 —$4)> — ?pl/
1 1 1
Ty = - z2+ (15
g CHR( (RHS RHSLC) ? ( )
1 o 1 .
RHS ’ RHSLC ¢
1
R r(ze — x1)>
1 1 1
= — — (16
T o (RHS 2 R et (16)
7)
' . (o @) (17)
X = —_ —T r\ar, — &
4 CHA 5 RHA 1 4
. 1
Ty = Li(*l'3+ﬂf4fRch5) (18)
H
. 1 ( 1 1 (19)
T = Z2 Ze
CHSLC RHSLC RHSLC
+£L’7)
. 1
X7 = I ($3—$6—RHLCZ‘7) (20)
Hrc

donde la dindamica de #; es la impuesta por la
bomba de pistén, y la derivada de los demés es-
tados se corresponde con las del modelo eléctrico
a través de las equivalencias descritas. El modelo
obtenido es un sistema no lineal y no auténomo

Ramificacidn
Caritida izg.

Figura 6: Modelo hidraulico del SCV.

cuya entrada v modifica la presion en la cdmara
del pistén (x1).

A diferencia del modelo eléctrico, éste no presen-
ta un cardcter auténomo como consecuencia del
tipo de mecanismo escogido para implementar la
contraccién del VI, motivo por el cual se hace ne-
cesario aplicar una estrategia de control que regule
la velocidad de desplazamiento del pistén para asi
emular las variaciones de presion del VI.

4.1. Diseno del controlador

La estrategia de control utilizada para el sistema
anterior se basa en una linealizacién por realimen-
tacion, método que permite realizar una transfor-
macién algebraica entre la entrada y salida desea-
da e interpretar el sistema como lineal, y por lo
tanto, aplicar cualquier técnica de control lineal,
reduciendo asf la complejidad del control [14].

Para linealizar la relacién (14) se puede tomar la
variable de entrada v del sistema como:

que permite considerar una relacién lineal entre la
salida del sistema (y = 1) y la variable u, siendo
u la entrada equivalente de la dindmica linealiza-
da, que es interpretada de orden relativo uno al
obtener una relacién de integracién entre la salida
y entrada equivalente (¢ = u). Considerando esta
nueva relacién lineal, se establece como criterio de
diseno la siguiente ley de control:

u=yq+ e, (22)

donde g4 es la salida deseada, e es el error definido
de la forma e = y4 — y1 ¥y 1/ es la constante de
tiempo del error.

Finalmente, sustituyendo (22) en (21), se obtiene

Gy (. 1 (r(za—21) r(x1—24)
e I; (?Jd B EP ( RHM B RHA > * AC) ’ (23)

que permite alcanzar la referencia de acuerdo con
la ley de control establecida. Es necesario destacar
el valor positivo del pardmetro \ para asegurar la
estabilidad del sistema, siendo mayor la velocidad
del sistema cuanto mayor sea su valor.

Conviene mencionar que, en la simulacién, las va-
riables ¢4 v y4 son proporcionadas por el modelo
eléctrico, mientras que las demds son obtenidas
por mediciéon del emulador hidraulico. Es nece-
sario destacar que mediante el modelo y estrate-
gia de control propuesta se logra independizar la
dindmica emulada de la caracterizacion de la con-
traccién ventricular (ley de Frank—Starling), pu-
diendo utilizar datos reales como referencia. La
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Estrategia de control Sistema

Modelo eléctrico

ya
Controlador \

error 1o lineal >
linealizado
X1X2,X3
v (10) :

Figura 7: Diagrama de bloques de la estrategia de
control para el modelo hidraulico del SCV.

Figura 7 muestra un diagrama de bloques de la
estrategia de control empleada.

Para verificar la estrategia de control propues-
ta, asi como el propio modelo desarrollado, el
modelo hidraulico es implementado con la herra-
mienta Simscape Fluids de Matlab/Simulink. Las
tuberias que conectan los diferentes depdsitos y
valvulas se establecen con un didmetro de 2 pul-
gadas (didmetro suficiente para asegurar un libre
movimiento de los robots nadadores), sin que éste
se encuentre limitado por las restricciones de con-
torno. Respecto a las dimensiones de los depdsitos,
su seccion y el valor inicial del fluido, son obteni-
dos a partir de las equivalencias indicadas ante-
riormente y los valores de la Tabla 2. Ademas,
con el objeto de lograr escalar a nivel macroscopi-
co los fendmenos microscépicos producidos a causa
de la interaccién de los microrrobots con la hemo-
dindmica cardiovascular, el fluido a utilizar sera
aceite 30W, cuya viscosidad es 109,408 ¢St y den-
sidad 852,5 kg/m3 a 35°, caracteristicas que, para
robots de pequenas dimensiones, permiten emular
las condiciones en las que se encontrarian sujetos
estos robots en el sistema circulatorio humano.

La Figura 8 muestra los resultados de simulacion
correspondientes al modelo hidraulico con el con-
trol. Como se puede observar, éstos son similares
a los obtenidos con el modelo eléctrico, por lo que
este modelo se puede considerar valido para emu-
lar la dindmica del SCV. El error cuadratico medio
normalizado (NRMSE) de los resultados obtenidos
en la variable de control con este modelo con res-
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50 L 3 1|~ Arterial
—Vilvula aértica
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Figura 8: Resultados del modelo hidraulico.

3y
=)

|—Arterial

J|—Vélvula aértica

o
S

Carétida izquierda,

5
L
/
- S
7
/
/
s
/
/
%,
//

o

=)

Flujo carétida (ml/s) Presién (mmHg)

0 0.5 1 1.5 2 25 3
Tiempo (s)

Figura 9: Resultados relativos a la arteria cardtida
comun izquierda (modelo hidrdulico).

pecto al eléctrico es de 1,90 %, que evidentemente
se puede considerar despreciable y al mismo tiem-
po admisible considerando la variabilidad de los
parametros hemodindmicos, mientras que el des-
fase es de 10,50 ms.

Respecto a la presiéon en la carétida izquierda
comun y el flujo, representados en la Figura 9,
también muestran el comportamiento esperado.

5. CONCLUSIONES

Este articulo ha presentado un modelo de simu-
lacién del sistema cardiovascular (SCV) en el en-
torno de Matlab/Simulink, mds concretamente de
la zona de mayor riesgo cardiovascular, la arte-
ria carétida. Estd basado en un modelo eléctrico
que contempla la dindmica de contraccién del co-
razén de acuerdo con la ley de Frank—Starling y
su caracter ciclico y auténomo. Asi mismo, se ha
extendido el modelo a la dindmica de las arterias
centrales, concretamente a la arteria carétida iz-
quierda, con motivo del elevado indice de mortali-
dad que produce la enfermedad de arteriosclerosis
en este vaso sanguineo.

A partir de él, y haciendo una serie de equivalen-
cias entre dominios, se ha desarrollado un modelo
hidraulico del SCV que emula el comportamiento
del sistema en esa zona y que, a diferencia del an-
terior, no presentaba caracter auténomo. Es por
ello que se ha utilizado la estrategia de linealiza-
cién por realimentacién para disenar el control pa-
ra este modelo. Con el propédsito de validarlos, se
han implementado ambos modelos en el entorno
Matlab/Simulink mediante la herramienta Sims-
cape. Los resultados de simulacién obtenidos, tan-
to con el modelo eléctrico extendido como con el
hidraulico propuesto, han demostrado el correcto
funcionamiento al compararlos con los recogidos
en la bibliografia de ambos.

Como trabajo futuro, se plantea realizar una ve-
rificacién cuantitativa del comportamiento hemo-
dindmico de la arteria carétida comun izquierda,
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el estudio de diferentes estrategias de control in-
dependientes del modelo eléctrico y la construc-
cién fisica del modelo hidraulico desarrollado co-
mo plataforma de ensayo para robots nadadores
tipo flagelo eucaridtico y bacteriano de pequenas
dimensiones que permita emular las condiciones
en las que se encontrarian estos robots navegando
por el sistema circulatorio humano.
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