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ABSTRACT  
 

Le coronarie sono i vasi sanguigni del cuore e garantiscono l’apporto di sostanze necessarie al 

suo funzionamento. Negli ultimi decenni sono stati sviluppati diversi modelli che riproducono 

l’emodinamica dei vasi coronarici utilizzando l’approccio a parametri concentrati, anche 

chiamato lumped model. Tale metodo, utilizzato quando l’interesse riguarda esclusivamente la 

riproduzione di onde di pressione e di flusso ematico, permette di ridurre la complessità 

strutturale di un sistema a un singolo punto, il quale concentra in sé le proprietà funzionali della 

struttura considerata. Nei modelli disponibili in letteratura si osserva una grande variabilità 

nella riproduzione della rete coronarica. Tutti ricorrono agli elementi base dell’approccio 0D 

(ossia elementi resistivi e capacitivi) ma il loro numero, disposizione e l’approccio con cui ne 

vengono determinati i valori differisce tra i modelli. La struttura più comunemente utilizzata 

prevede la disposizione di tre resistenze in serie che, rispettivamente, riferiscono ai vasi 

arteriosi, microvascolari e venosi, intervallate da due complianze, associate ai vasi arteriosi e 

venosi. In serie alla complianza venosa viene posto un generatore di tensione, il quale riproduce 

l’onda di pressione ventricolare sinistra così da simulare l’azione miocardica sui vasi. Infine, 

questa struttura viene replicata e posizionata in parallelo, così da riprodurre la disposizione dei 

vasi all’interno del miocardio. Simulando diverse ramificazioni, i modelli così concepiti 

peccano di complessità e mancano di integrità, concentrandosi principalmente sulla 

componente arteriosa non riportando le onde caratteristiche per il letto vascolare e le vene.  

L’obiettivo di questo elaborato è la riproduzione delle caratteristiche emodinamiche della rete 

coronarica utilizzando un approccio diverso, rispetto ai generatori di tensione, nella simulazione 

della contrazione miocardica sui vasi coronarici. Ricorrendo a un approccio fisicamente basato, 

riprodurremo la variazione temporale della resistenza che i vasi esercitano sul flusso sanguigno. 

Questo fenomeno, causato dalla variazione del calibro dei vasi a seguito dell’azione di 

compressione miocardica, è l’elemento peculiare della circolazione coronarica e come tale 

richiede una rappresentazione adeguata, ad oggi non del tutto presente in letteratura. 

Fondamentale, al riguardo, è la possibilità di fornire la descrizione della variazione di resistenza 

non solo della componente arteriosa, ma anche del letto vascolare e di quella venosa. In 

particolare, i vasi arteriosi e microvascolari mostrano una contrazione del raggio durante la fase 

sistolica del battito, mentre le vene mostrano una dilatazione in tale fase. 

Nel primo capitolo verranno illustrate le caratteristiche anatomiche delle coronarie, 

soffermandosi sulle loro proprietà fondamentali: le principali ramificazioni, la fasicità delle 

onde di flusso e il processo di autoregolazione (predominante nelle coronarie rispetto ad altri 
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organi e sistemi). Nel secondo capitolo viene trattato il modello a parametri concentrati, a 

partire dal quale si è sviluppato il presente lavoro, fornendo una descrizione matematica degli 

elementi chiave che lo compongono, come i vasi sanguigni e le camere cardiache. Nella terza 

parte si descrivono i passaggi affrontati per la realizzazione del modello del letto coronarico 

comprensivo dell’azione miocardica, illustrando il ragionamento che ha condotto ad utilizzare 

la curva di elastanza del ventricolo sinistro per simulare la variazione del raggio vascolare 

durante il singolo battito. Infine, nel quarto capitolo, si affronta la definitiva calibrazione e 

validazione del modello complessivo, illustrandone i punti di forza. Nel medesimo capitolo si 

mostrano anche alcuni limiti della nostra strategia, proponendo degli eventuali sviluppi futuri.  
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1. CORONARIE 
 

Le arterie coronariche, o semplicemente coronarie, sono i vasi sanguigni del corpo umano che, 

insieme alle loro numerose diramazioni, garantiscono l’apporto di sangue necessario per il 

corretto funzionamento del miocardio, il tessuto muscolare del cuore. Anche il cuore, l’organo 

incaricato di pompare il sangue in modo che raggiunga tutti i distretti corporei, necessita delle 

sostanze nutritive per poter funzionare e ciò è garantito proprio dalla circolazione coronarica.  

Inizialmente, il termine coronarico veniva utilizzato per riferirsi alle due arterie principali che 

originano nella radice aortica, ma ad oggi include tutte le loro ramificazioni, nonché la 

componente del letto vascolare e quella venosa, che nel complesso costituiscono la 

“circolazione coronarica”. Il termine coronarico indica, quindi, qualsiasi elemento vascolare 

che garantisce l’afflusso di sangue al cuore per il suo funzionamento.  

 

 
Figura 1.1 - Disposizione qualitativa delle coronarie [38] 

 

 

1.1. ANATOMIA  
Le coronarie sono le prime diramazioni dell’aorta, la grande arteria direttamente collegata al 

ventricolo sinistro, la cui propagazione comincia da 

due dei tre seni di Valsalva. Questi, chiamati anche seni 

aortici, sono situati nella radice aortica, il tratto iniziale 

dell’omonimo vaso, e costituiscono tre piccole sacche 

a forma di semiluna poste a valle della valvola aortica, 

di cui ne ospitano i lembi (chiamati anche “leaflets”).  

In un soggetto fisiologico, i due seni adiacenti al tronco 

polmonare danno origine alle coronarie principali, 

chiamate arteria coronarica destra e sinistra.  

9

 Introduction

1

Coronary anatomy

In order to maintain blood flow throughout the body, the heart itself needs to be 
supplied by blood as well. This blood supply of the heart is facilitated by its own 
vascular system, the coronary circulation (Figure 1). Oxygen-rich blood is transported 
via the ascending aorta and the sinuses of Valsalva into the left and right coronary 
ostium. The left main stem arises from the left coronary ostium and bifurcates into 
the left circumflex and the left anterior descending artery, while the right coronary 
ostium gives rise to the right coronary artery. The left coronary arteries perfuse the 
left atrium and ventricle and the interventricular septum, while the right coronary 
artery perfuses the right atrium and ventricle and the posterior part of the left 
ventricle. These vessels lie on the epicardial surface of the heart and give rise to 
the transmural vessels, which penetrate the myocardium and branch into a wide 
network of small vessels forming the coronary microcirculation. The small arteries 
(diameter <400 µm) and arterioles (diameter <200 µm) together are called coronary 
resistance vessels, since they form the primary site of coronary resistance and play 
an important role in the regulation of coronary blood flow.

Coronary blood flow in a healthy heart

In a healthy heart, coronary blood flow is well controlled and matched to meet its 
oxygen requirement by adapting the smooth muscle tone in the vessel wall of the 
coronary resistance arteries, thereby altering the lumen diameter of these vessels. 
The regulation of coronary blood flow under different circumstances can best be 
described by the coronary pressure-flow relationship as depicted in Figure 2. The 
two major determinants of coronary blood flow are coronary arterial pressure and 
myocardial oxygen consumption. For a given coronary arterial pressure, coronary 
blood flow increases with myocardial oxygen consumption, a phenomenon called 
metabolic adaptation. However, at a constant level of oxygen consumption, coronary 
blood flow is relatively independent of arterial pressure, referred to as coronary 

Figure 1: Anterior view of the heart and epicardial arteries.

Right coronary artery

Left anterior descending artery

Left circumflex arteryAscending aorta

Left main stem

Comprehensive Physiology Coronary Circulation

basis of heart disease. These initial descriptions have been fol-
lowed by over 300 years of subsequent research that has led
to a great deal of understanding regarding the anatomy of the
coronary circulation and the physiologic regulation of this
critically important vascular bed. To appreciate how blood
flow to the myocardium is regulated, it is essential to appreci-
ate the basic anatomical arrangement of the coronary vascular
tree (76).

Coronary arterial vascular structure
Detailed descriptions of the anatomical basis of blood sup-
ply to the myocardium can be found in early works by
Gross (408), Wearn (962, 963), and Belt (76). They classi-
cally describe that subsequent to the first main branch of the
aorta, the human heart gives rise to two main coronary arteries
via coronary ostia located within the sinuses of Valsalva. The
left posterior sinus is the origin of the left main coronary artery
which in turn is the progenitor to the left anterior descending
(LAD) and circumflex coronary arteries. Between these two
major, epicardial coronary arteries, the majority of left ven-
tricular blood delivery occurs. Typically, the circumflex artery

tracks along a horizontal plane to the left, in the anterior atri-
oventricular groove, giving rise to obtuse marginal branches
along its length. This main coronary artery and its associ-
ated marginals are responsible for delivery of blood to the left
atrium as well as the lateral wall of the left ventricle. The sister
to the circumflex artery is the LAD. Contrary to the horizontal
path of the circumflex, the LAD runs vertically from base to
apex of the heart along the anterior interventricular groove.
Along its length, the LAD gives rise to numerous diagonals
as well as septal branches which supply the anterior surface
of the left ventricle as well as the anterior portion of the left
bundle branch, the mid-portion of the right bundle branch,
and the anterior septal myocardium with blood (Fig. 3) (918).

The right ventricle predominately receives blood indepen-
dent of either the LAD or circumflex arteries. Blood delivery
to the right heart is instead provided by blood flow originating
in the anterior aortic sinus and emerging on the anterior sur-
face of the heart in the form of the right coronary artery (RCA).
The RCA follows a horizontal course along the atrioventric-
ular groove, similar to the circumflex though directionally
opposite. Along its length, the RCA gives rise to numerous
acute marginal branches that are responsible for providing

Figure 3 Representative pictures of the anatomy of the coronary circulation. Right atrium (RA), RCA, right ventricle (RV); interven-
tricular vein (IVV); LAD coronary artery; left atrium (LA); circumflex coronary artery (CFX); left ventricle (LV); posterior vein (PV); PDA
[data, with permission, from Tune (918)].

Volume 7, April 2017 323

Figura 1.2 - Seni aortici [15] 
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Quando si parla della distribuzione dei vasi sanguigni è importante distinguere tra la loro esatta 

mappatura anatomica e la disposizione più approssimativa ma funzionale. La prima descrizione 

è importante ai fini dell’intervento clinico, mentre la seconda riguarda la funzione e la dinamica 

fluida della rete coronarica (di nostro maggiore interesse).  

 

1.1.1 RIGHT CORONARY ARTERY 

L’arteria coronarica destra RCA nasce dal seno aortico destro, detto anche anteriore, 

posizionato nella zona superiore della radice aortica. Solitamente più piccola della coronaria 

sinistra, l’RCA si estende lungo la massa ventricolare destra, dove percorre la scanalatura del 

solco atrioventricolare destro per poi circondare la valvola tricuspide e raggiungere il crux 

(punto in cui la scanalatura atrioventricolare attraversa quella interventricolare nella zona 

posteriore del cuore). Dalla RCA nascono l’arteria marginale acuta e l’arteria infundibolare, la 

quale alimenta direttamente il nodo seno-atriale. In circa il 90% degli esseri umani, una volta 

raggiunto il solco atrio-ventricolare, l’arteria coronarica destra dà origine a una ramificazione 

nota come arteria discendente posteriore, la quale serve il setto interventricolare posteriore [32]. 

 

 
Figura 1.3 - Nascita delle arterie coronariche nei seni aortici [29] 

 

1.1.2 LEFT CORONARY ARTERY 

Il seno coronarico sinistro, definito posteriore, dà origine all’arteria coronarica principale 

sinistra (left main coronary artery LCA), che a sua volta si dirama nell’arteria coronarica 

discendente anteriore sinistra (left anterior descending artery LAD) e nell’arteria coronarica 

circonflessa (left circumfles artery LCX). Attraverso questi due ultimi vasi, definiti epicardici 

these two arteries, together with the right coronary
artery, that make up the three arteries of so-called
‘‘3 vessel coronary arterial disease.’’ The trunk of the
main stem, at between 5 and 10 mm in diameter, is
typically much larger than the right coronary artery.
Its branches usually supply a larger volume of myo-
cardium, including most of the left ventricle, the
muscular ventricular septum, and the supero-lateral
papillary muscle of the mitral valve, as well as giving
branches to the left atrium, and in just under half
the population also supplying the artery to the sinus
node (Estes et al., 1966b). In around one-quarter of
the population, the main sten also gives rise to an
intermediate branch and in rare cases to two inter-
mediate arteries (Ludinghausen, 2003).

Fig. 4. In this specimen, the right coronary having
emerged from its aortic sinus, occupies the right atrio-
ventricular groove. Its first part extends to the right, or
acute margin of the ventricle, where it gives rise to the
acute marginal artery, with several atrial branches tak-
ing origin from its cranial surface. It also gives rise in
this part of its course to the infundibular artery, if this
vessel has not taken origin directly from the aorta, and

in just over half the population, to the artery supplying
the sinus node. The right artery then continues to
encircle the vestibule of the tricuspid valve, extending
to the cardiac crux. Having reached the crux, the right
coronary artery gives rise to the inferior interventricular
artery and the artery to the atrioventricular node, then
continuing to supply a variable portion of the diaphrag-
matic wall of the left ventricle.

Fig. 3. In this specimen, the two sinuses adjacent
to the pulmonary trunk give rise to the major coronary
arteries, namely the right coronary artery and the main
stem of the left coronary artery. On the basis of these
origins, therefore, the aortic sinuses of Valsalva can be
named as the right coronary, left coronary, and non-
coronary sinuses, respectively.

118 Loukas et al.
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in quanto perfondono l’epicardio (la membrana che riveste la superficie esterna del cuore), 

avviene la maggior parte della consegna di sangue al ventricolo sinistro.  

L’LCA presenta un diametro medio tipicamente più grande della coronaria destra e una 

lunghezza di circa 1-2 cm, ma in alcuni soggetti può essere più lunga o perfino assente.  

La LAD percorre il cuore lungo la sua direzione verticale, raggiungendo l’apice lungo il solco 

interventricolare anteriore. Nel suo percorso genera numerose ramificazioni diagonali che, 

innervando il setto, riforniscono la superfice anteriore del ventricolo sinistro.  

L’LCX, solitamente più piccola della LAD, segue il solco atrioventricolare sinistro per poi 

circondare l’anulus della valvola mitrale, mentre le sue ramificazioni si innestano nella regione 

atriale.  

In un terzo della popolazione, l’LCA da origine a una terza ramificazione definita “intermedia” 

che corre tra LAD e LCX lungo la parete atrioventricolare del ventricolo sinistro [29]. 

 

 
Figura 1.4 - Come i vasi coronarici penetrano nel miocardio dall'epicardio all'endocardio [17] 

 

1.1.3 DOMINANZA  

L’arteria coronarica destra RCA e la circonflessa LCX circondano il cuore lungo il piano 

orizzontale seguendo direzioni opposte, cessando il loro percorso nella zona posteriore prima 

di incontrarsi. Il punto in cui si interrompono ci permette di definire la dominanza della rete 

coronarica, un aspetto fondamentale di questa rete. Per definirla si utilizza come punto di 

riferimento il crux essendo qui che sorge l’arteria discendente posteriore, la quale nasce 

dall’arteria coronarica che raggiunge il punto cruciale, il crux appunto. Solo nel 10% della 

popolazione l’LCX raggiunge il crux dando così origine all’arteria discendente posteriore. Tali 

casi sono definiti come “dominante sinistra” in quanto l’afflusso di sangue al ventricolo sinistro 

dipende interamente dell’arteria coronarica sinistra LAD e dalle sue diramazioni. Nel 20% della 

popolazione l’RCA raggiunge il crux dando origine all’arteria discendente posteriore. Questi 

casi vengono denominati come soggetti “equilibrati”. Nel restante 70% dei casi, denominati 

Coronary Circulation Comprehensive Physiology

delivery of blood to the right atrium and right ventricular free
wall (76, 396, 398).

An additional epicardial coronary artery, the posterior
descending coronary artery (PDA), is a highly conserved
coronary architectural structure in all humans, but its ori-
gin is somewhat variable. In instances where the RCA is
long enough to cross the acute margin of the heart, the PDA
emerges as a distinct vascular flow source manifested as a
∼90◦ turn into the posterior atrioventricular groove. This is
true of ∼90% of the human population. In the remaining 10%
of the population, the origin of the PDA is the circumflex coro-
nary artery. Whether the PDA derives from the RCA (right) or
circumflex (left) establishes whether a heart is so called right
dominant or left dominant (respectively). Regardless of the
PDA’s source, the vessel itself traces a path perpendicular to
either the RCA or circumflex, along the posterior interventric-
ular groove supplying blood to the surrounding myocardium
from its origin to the apex. Septal branches from the PDA
descend and supply the posterior third of the interventricular
septum as well as the atrioventricular node.

Overall, perfusion of the heart is typically strictly limited
to the distribution of the feed vessel supplying blood to that
region of the myocardium. This point is clearly illustrated
by intracoronary administration of dye which demonstrates a
sharp delineation between perfusion territories (see Fig. 5).
However, there is evidence for a microvascular network of
anastomoses along the interface of coronary arterial perfu-
sion territories; that is, redundantly supplied border zone that
aids in perfusion of the outer boundaries if flow through the
alternate artery is impaired (182, 183, 771).

The heart itself is unique in that its blood is supplied in
an outside-in fashion. In other words, blood is delivered via
epicardial coronary arteries that further divide and penetrate
into the myocardium. Elegant visualization and how disease
can influence this distinctive arrangement was provided by
the work of Estes et al. in 1966 (Fig. 4) (321). It is important
to consider that this anatomical arrangement assigns an

obligatory role of these large, superficial epicardial coronary
arteries to perfuse all layers of the myocardium. The
superficial divisions of the epicardial coronaries diminish in
diameter as they course across the surface of the heart like a
crown; which actually gives rise to the term “coronary” that is
derived from the Latin coronarius, meaning “of a crown.” As
the internal diameter reaches ∼1 to 3 mm, these coronaries
feed tributaries that are oriented perpendicular to the surface
of the heart (321). Descending tributaries (∼400-1500 μm in
diameter) continue transmurally through the outer epicardium
and into the inner endocardium. Coronary arteries that exceed
an ∼0.5 mm thickness receive blood supply from the vasa
vasorum externa, which is a specialized microvasculature
within the adventitia. Recent data support a link between the
expansion of the vasa vasorum with neointimal formation and
the progression of atherosclerotic disease (179,596,597,695).

Consistent with other vascular beds, the major site of
vascular resistance (and therefore flow control) exists in
microvascular beds of vessels with individual diameters less
than 100 μm (168). Myocardial arterioles ultimately sup-
ply myocardial capillary beds which constitute an extremely
dense network (∼3000-4000 capillaries/mm2) (962) wherein
intercapillary distances are less than 20 μm (62,193,455,909)
(Fig. 4). Detailed morphometric analyses of the coronary vas-
culature have been elegantly outlined in the prior work of
Bassingthwaighte (61,62,142,414,904) and Kassab and Fung
(543, 544, 546-549, 551). Unlike other highly metabolic tis-
sues such as skeletal muscle, which show capillary densities
of ∼600 capillaries/mm2 (828), the contribution of capillary
recruitment to alterations in metabolic demand is less well
established in the heart. The prevailing belief is that, due to the
continuously high metabolic demand of the heart, very little
capillary reserve exists thereby making recruitment contribu-
tions secondary to other mechanisms in matching metabolic
demand with nutrient/oxygen supply. However, data from
Honig and colleagues suggest that up to 25% of capillaries
are not perfused in normal rat heart and that recruitment of

Epicardium

Endocardium

Figure 4 (A) Radiograph of left ventricular free wall from a 52-year-old man who died of acute arsenic poisoning.
He had no occlusive coronary disease and no valvular or myocardial abnormalities. Adapted, with permission, from
Estes et al. (321). (B) Microvasculature of the left ventricular myocardium showing an arteriole, A (about 35-40 μm
diameter), and two venae comitantes, V. The scale below gives 10- and 100-μm intervals. The venule on the right
is about 40 × 80 μm. This arrangement is the usual one for arterioles from l-mm diameter down to those of 15-μm
diameter [data, with permission, from Bassingthwaighte et al. (62)].

324 Volume 7, April 2017
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invece “dominante destra”, l’arteria coronarica destra 

continua il suo percorso oltre il crux, fino a giungere la 

parete posteriore del ventricolo sinistro. Nella maggior 

parte degli esseri umani, quindi, l’afflusso di sangue a 

questa camera è garantito da due fonti, sia dall’arteria 

coronarica destra sia da quella sinistra, ma la percentuale 

in cui le due arterie si distribuiscono la superfice del 

ventricolo è altamente variabile. Uno scenario del tutto 

diverso è quello in cui l’RCA potrebbe non servire il 

ventricolo sinistro, lasciando il compito 

dell’approvvigionamento di sangue e nutrienti di questa 

porzione del cuore interamente alla coronaria sinistra; 

oppure, l’RCA potrebbe rifornire sia la parete 

interventricolare che quella posteriore. A fronte di ciò, la dominanza destra o sinistra del cuore 

può essere considerata un fattore di rischio anatomico: se il ventricolo sinistro è alimentato da 

entrambi i rami coronarici, allora l’afflusso di sangue sarà garantito anche nell’eventualità di 

un’ostruzione di uno dei due rami [47].  

 

1.1.4 VENE CORONARICHE  

Per lungo tempo le vene coronariche hanno destato ben poco interesse nella scena clinica, 

lasciando più ampio spazio alle arterie. Con il tempo si è compreso che una loro più dettagliata 

descrizione avrebbe aiutato nella battaglia contro le malattie cardiache e, nello specifico, quelle 

coronariche.  

 

Dopo lo scambio di nutrienti e gas, il letto vascolare coronarico deve restituire il sangue 

deossigenato attraverso una rete venosa (parallela alle arterie epicardiche). Esistono numerose 

ramificazioni venose nella famiglia delle coronarie, dalle vene cardiache principali (come la 

grande vena cardiaca, la vena cardiaca media e la vena obliqua dell’atrio sinistro) che drenano 

nel seno coronarico, alle vene più piccole che sfociano direttamente nell’atrio destro.  

Il seno coronarico attraversa la giunzione atrio-ventricolare sinistra, per poi terminare 

anch’essa nell’atrio destro. Il suo diametro e la sua lunghezza sono fortemente variabili, ma 

presenta tipicamente una forma ovale con la lunghezza che supera di 4/5 volte la larghezza [28]. 
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between the main pulmonary artery and the left auricle 
before entering the coronary sulcus and typically does 
not have significant branches of its own, but quickly 
bifurcates into the LAD and the LCX arteries. Its normal 
length varies from 2 mm to 4 cm[2,3].

LAD
The LAD arises from the bifurcation of LMCA, continues 
around the left side of the PA and descends in the epi-

cardial fat obliquely toward the apex of the heart in the 
anterior interventricular sulcus. The LAD can be divided 
into a proximal segment (from the origin to the origin of 
the first septal perforator), a middle segment (from the 
first septal perforator origin halfway to the left ventricular 
apex) and a distal segment (from this halfway point to 
the apex itself). Its normal length is from 10 cm to 13 cm.

The LAD gives rise to diagonal branches, one or two 
large branches that may arise and descend diagonally 
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Figure 2  Conventional origin of coronary arteries. A: Origin of coronary arteries on computed tomography angiography maximum intensity projection image, 
modified from[2]. Arrowhead shows a small conus branch arising from right sinus of Valsalva; B: Schematic representation of the origin of coronary arteries. RCA: Right 
coronary artery; LAD: Left anterior descending; LCX: Left circumflex artery; R: Right sinus of Valsalva; L: Left sinus of Valsalva; N: Non-coronary sinus; PA: Pulmonary 
artery.
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Figure 3  Schematic representation of normal coronary anatomy[11]. A: Coronary segments scheme proposed in SCCT guidelines for the interpretation and 
reporting of coronary computed tomography and used by Society of Cardiovascular Computer Tomography; B: Schematic representation of the coronary arteries. 
C: Circumferential polar plot of the 17 myocardial segments[56] with corresponding coronary artery territories. A-1, 2 and 3: Proximal, mid and distal RCA; 4: Right 
posterior descending artery; 5: Left main coronary artery; 6, 7 and 8: Proximal, mid and distal LAD; 9 and 10: First and second diagonal branches; 11: Proximal 
LCX; 12: First obtuse marginal branch; 13: Mid and distal LCX; 14: Second marginal branch; 15: Left posterior descending artery; 16: Right posterior-lateral branch; 
17: Ramus intermedius; 18: Left posterior-lateral branch. RCA: Right coronary artery; LMCA: Left main coronary artery; LAD: Left anterior descending; LCX: Left 
circumflex artery.

Villa ADM et al . Coronary artery anomalies

Figura 1.5 - Valutazione qualitativa della 
distribuzione dei principali rami 
arteriosi coronarici [44] 
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Figura 1.6 - Distribuzione delle arterie e vene coronariche [25] 

 

1.1.5 DESCRIZIONE QUANTITATIVA 

Una descrizione quantitativa dei vasi coronarici (informazioni sulle loro dimensioni, quindi 

diametro e lunghezza) è fondamentale per poter svolgere un’attività modellistica su questi vasi.  

Da ricerche di letteratura è possibile osservare i seguenti valori per soggetti sani di maschio 

adulto (per ciascuno dei tre rami principali viene riportato il diametro, attraverso il valore medio 

e la standard deviation [9,31] e un range di valori per la lunghezza [6]):  

• RCA presenta un diametro di 4 ± 0.6 mm con una lunghezza tra i 12-14 cm;  

• LCA un diametro di 4.3 ± 0.5 mm con una lunghezza estremamente variabile tra i 2 mm 

e i 4 cm;  

• LAD con un diametro di 3.5 ± 0.5 mm e una lunghezza tra i 10 cm e i 13 cm;  

• LCX presenta un diametro di 3 ± 0.7 mm con una lunghezza tra i 5-8 cm.  

 

Nel lavoro svolto da Theodore Dodge et al. [9], si osserva una dipendenza del diametro delle 

coronarie con la dominanza dei soggetti in esame; in particolare, passando da soggetti a 

dominanza destra a quelli con dominanza sinistra si registra una diminuzione nel diametro della 

RCA e un leggero aumento nel diametro della LCA. Nei soggetti di sesso femminile si registra 

una diminuzione dei calibri delle principali arterie rispetto a soggetti di sesso maschile. Non è 

stata riscontrata, invece, una particolare influenza dell’età dei soggetti sul calibro dei vasi.  

 

 

solution of larger integrated models through the
application of three broadly different approaches re-
viewed herein (see Fig. 3). The first of these is one-
dimensional network modelling, often employed to
study wave propagation phenomena in a spatially
distributed coronary bed, which is, in turn, signifi-
cantly affected by the transmural variation in myo-
cardial interaction. The second approach builds upon
the ongoing computational advances that have ren-
dered detailed three-dimensional computational fluid
dynamics (CFD) increasingly tractable, and is relevant
to image-based diagnosis and interventional planning
as well as exploring factors underlying atherosclerosis
development. Finally, the poroelastic modelling
approach has received less attention than the previous
modelling frameworks, but is well suited for studying
the bilateral interaction between coronary flow and
myocardial deformation, thus readily lending itself for
whole-heart cardiac function modelling.

Although clinical applications of the above-men-
tioned methodologies have only recently become a
major focus for the modelling community, those based
on wave intensity analysis have already yielded suc-
cessful outcomes. As described below, the current
established measure for functional diagnosis of steno-
sis severity (fractional flow reserve) has seen limited
uptake in clinics in spite of the overwhelming clinical
supporting evidences, owing to its practical difficulties.

A new index (instantaneous wave-free ratio) based on
the theory of wave intensity analysis introduced
recently appears well-posed to address some of these
drawbacks, and serves as a noteworthy example of
bench-to-bedside translation.

This review is organised as follows. First, the key
historical developments in lumped-parameter model-
ling of coronary flow are reviewed, with an emphasis
on the experimental findings which motivated the
development of specific frameworks. Progressing from
this historical context, three different continuum
mechanics approaches are described, including the
one-dimensional and three-dimensional computational
fluid dynamics, and poroelastic modelling of blood
flow in tissues. Finally, the role wave intensity analysis
has played in clinical developments is visited as a
contemporary example of the potential of modelling
technology, and a motivation for its developmental
outlook.

EARLIER CONCEPTS IN CORONARY
MODELLING

The coronary circulation is distinguished from other
vascular networks by its phasic flow pattern.81 Most of
the coronary arterial flow occurs in diastole, while
during systole the arterial flow may slow down or even
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FIGURE 1. Anatomy of the heart and major coronary vessels in anterior (left) and posterior (right) orientations. Coronary arteries:
left coronary artery (LCA), left circumflex (LCX), left anterior descending (LAD), right coronary artery (RCA). Coronary veins:
coronary sinus (CS), great cardiac vein (GCV), middle cardiac vein (MCV), small cardiac vein (SCV), left ventricular posterior vein
(LVPV). Pulmonary vessels: left and right pulmonary arteries (LPA/RPA), left and right pulmonary veins (LPV/RPV). Vena cava:
superior vena cava (SVC), inferior vena cava (IVC).
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1.2. FLUSSO  
Come ben sappiamo, il cuore è composto da quattro camere, due ventricolari e due atriali, che 

contraendosi e rilassandosi ciclicamente danno vita all’azione di pompaggio. Il sangue in uscita 

dal ventricolo sinistro viene trasportato alle regioni periferiche del corpo attraverso la 

“circolazione sistemica”, per poi tornare all’atrio destro dove passa al ventricolo corrispondente 

per poi essere traportato ai polmoni in quella che viene comunemente chiamata “circolazione 

polmonare”. Le due circolazioni devono lavorare in simultaneità così da spostare lo stesso 

volume di sangue ad ogni ciclo cardiaco ma, essendo la circolazione sistemica più “lunga” di 

quella polmonare, il lavoro svolto dal ventricolo sinistro risulta maggiore della controparte 

destra, dovendo esercitare una pressione nettamente superiore. Di conseguenza, il ventricolo 

sinistro ha requisiti metabolici elevati, necessitando di un maggiore afflusso di sangue 

attraverso la circolazione coronarica.  

 

 
 

Figura 1.7 - Circolazione polmonare e sistemica: in blu è rappresentato il percorso del sangue 
deossigenato, mentre in rosso quello del sangue ricco di ossigeno [4]  

 

nismo: infatti, il sangue ricco di ossigeno, dal ventricolo sinistro viene pompato in aorta tramite
la valvola aortica, e, attraverso la rete vascolare sistemica, raggiunge tutti gli organi e tutti i
tessuti, garantendo loro adeguata perfusione. Il sangue deossigenato, attraverso il susseguirsi di
vasi, arriva alla vena cava (superiore ed inferiore) e si riversa nuovamente in atrio destro, per
poter essere riossigenato. Il sistema cardiovascolare, proprio a causa dell’interconnessione che
esiste tra queste due circolazioni, è definito un sistema “chiuso”[1].

Figura 1.2: Circolazione polmonare e sistemica: in blu è rappresentato il percorso del sangue
deossigenato, mentre in rosso quello del sangue ricco di ossigeno [4].

1.3 Il ciclo cardiaco

Il ciclo cardiaco è l’insieme di eventi che si susseguono nel cuore tra un battito cardiaco e il
successivo. La sua durata, in condizioni di riposo, è di circa 1 s e, principalmente sulla base
dell’attività ventricolare, vengono distinte due fasi: la sistole, cioè la fase di contrazione, e la
diastole, la fase di rilassamento della camera cardiaca. Poichè il miocardio è un muscolo invo-
lontario, la generazione del battito cardiaco avviene in modo spontaneo sotto forma di impulso
elettrico nel nodo seno-atriale. Il segnale viene propagato dagli atri ai ventricoli, permetten-

3
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1.2.1. PATTERN DEL FLUSSO CORONARICO  

La circolazione coronarica presenta delle caratteristiche peculiari, non riscontrabili nelle 

circolazioni degli altri organi. Solitamente, la forza compressiva di un tessuto risulta pressoché 

costante, fornendo un contributo minimo alla circolazione sanguigna. Nel cuore, invece, la 

periodicità delle contrazioni e le elevatissime 

forze di compressione del miocardio danno 

origine ad un ambiente più complesso, il cui 

flusso viene denominato come “flusso fasico”.  

Le forze di compressione durante la sistole 

contrastano l’impulso pressorio derivante 

dalla circolazione sistemica, ottenendo il 

picco di flusso durante la fase diastolica 

invece di quella sistolica. In alcuni soggetti, si 

è persino registrato un flusso sanguigno 

retrogrado durante la sistole, sempre a causa 

delle non trascurabili forze di compressione 

esercitate dalla parete miocardica sui vasi 

coronarici.  

 

In alcuni studi degli anni ’60, la natura fasica della circolazione coronarica veniva ricondotta 

all’ostruzione dell’ingresso delle arterie da parte dei lembi (leaflets) della valvola aortica 

(ricordiamo che i vasi coronarici nascono all’interno dei seni di Valsalva, i quali circondando 

anche la valvola aortica). Tale ipotesi venne presto smentita da nuovi studi, riconducendo 

l’impossibilità di tale scenario alla ridotta lunghezza dei lembi valvolari, fisicamente incapaci 

di raggiungere l’ostium delle arterie coronariche.  

Un’ulteriore prova della natura fasica del flusso coronarico risiede nella fisiologia del cuore. I 

vasi che perfondono la parete ventricolare destra presentano un flusso con caratteristiche 

diverse rispetto alla controparte sinistra, in quanto non si osserva la tipica “fasicità” fino a qui 

descritta. Il flusso sanguigno nella RCA non si riduce significativamente durante la contrazione 

ventricolare ma, anzi, manifesta il suo picco proprio durante la fase sistolica del ciclo cardiaco. 

Il ventricolo sinistro, essendo più spesso e contrattile del destro, genera una maggiore forza di 

compressione sui vasi sanguigni, con conseguente inversione del pattern del flusso nel lato 

sinistro del cuore [17].  

 

reverse, while the venous flow accelerates. These out-
of-phase transient changes are not caused by fluctua-
tions in the coronary perfusion pressure but, rather,
are broadly attributed to the interaction of coronary
flow with cardiac contraction termed ‘mechanical
crosstalk’. The exact mechanisms of crosstalk had been
under much investigation (For comprehensive reviews
of the mechanisms, refer to Spaan89 and Westerhof
et al.109). Earlier attempts to understand the mechan-
ical determinants of coronary flow deployed single
predominant mechanism in a lumped-parameter model
to explain the then-available experimental data. A
selection of ideas which steered the major develop-
ments in the field is reviewed below.

Waterfall and Intramyocardial Pump Models

The concept that distal vessels collapse due to the
compression of the surrounding myocardium led to the
vascular waterfall model.28 Based on the previous
work on flow in collapsible tubes,40 it was assumed
that when a vessel partially collapses, the flow is no
longer a function of the pressure gradient between the
arterial and venous pressures; but rather it is the gra-
dient between arterial pressure and the intravascular
pressure at the collapse point that determines the flow.
With a 4-transmural layer lumped elements, this simple

model was able to reproduce the measured arterial
inflow. However, the shortcomings of the waterfall
model are apparent when the venous flow is consid-
ered. In its proposed form, when the vessel collapses
the flow eventually halts completely without exhibiting
the experimentally-observed inflow reversal or outflow
augmentation. To address this issue, the intramyocar-
dial pump model90 was proposed to characterize the
mechanism of systolic vascular compression leading to
displacement of fluid. This model highlighted the
importance of the vascular capacitance which serves to
store the fluid during diastole which then is actively
pumped away by the myocardial contraction. Many
subsequent models were proposed based on the
waterfall and intramyocardial pump mecha-
nisms.2,11,12,18,113,114

Varying Elastance Model

Most of the models mentioned above share the
common assumption that the pressure to which the
vessels are subjected within the myocardium (intra-
myocardial pressure or IMP), decreases linearly from
the left ventricular pressure (LVP) at the endocardium
to zero pressure at epicardium. This association of
LVP to vascular compression was debated on grounds
that measured IMP may sometimes exceed LVP,56

IMP is confounded by the compartmentalization of
pressures in various microstructures within the tissue
and also depends on the local venular emptying
rate.89,110 Subsequently, the pivotal evidence which
supplanted the assumptions underpinning these previ-
ous models was provided by the experiments which
compared coronary flow in a contracting myocardium
with pressurised (isovolumic) or non-pressurised (iso-
baric) ventricular chambers. That the flow in either
case was similar, in both isolated54,55 and in situ102

setups, indicated that another mechanism must be
responsible for the systolic flow impediment. This led
to the introduction of vascular varying elastance
model,54 based on the concepts originally applied to
the cardiac chambers.92 In this model, the increased
stiffness of the myocardium during systole was postu-
lated to drive the coronary flow through modulating
the compliance and resistive properties of the embed-
ded vessels. At low levels of LVP, the contracting
ventricle was observed to prevent the LVP from being
transmitted in the myocardial wall, thereby shielding
the intramural coronary vessels from compression.53,71

Further experiments confirmed the dissociation
between LVP and systolic impediment by conversely
showing that, with an impaired regional cardiac con-
traction (via application of lidocaine) coronary flow
exhibits a considerable dependence on the peak LVP.27
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FIGURE 2. Wiggers diagram of a typical human heart.
Shown are pressure and flow in the left coronary artery,
together with the left ventricular pressure. LCA flow is
impeded during systolic phases due to contraction of the
myocytes and the transmitted pressure from LV. The pressure
in the LCA is maintained into diastole, where most arterial
flow occurs, and depends primarily on the systemic afterload
rather than LVP since the aortic valve is closed.
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Figura 1.8 - Diagramma di Wiggers di un tipico 
cuore umano. Sono mostrati la pressione e il flusso 
nell'arteria coronaria sinistra, insieme alla pressione 
ventricolare sinistra [24] 
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Figura 1.9 - Distinzione del comportamento tra il flusso della coronarico destro e sinistro [17] 

 

1.2.2. INTERAZIONE CORONARIE-MIOCARDIO 

Nei tessuti che non sono soggetti a forze di compressione, il salto di pressione tra parte arteriosa 

e venosa è il principale determinante del gradiente di pressione. Nella circolazione coronarica 

le pressioni esercitate dal muscolo miocardico devono essere prese in considerazione per poter 

determinare il gradiente di pressione. Questo fenomeno prende il nome di “cascata vascolare” 

(“waterfall”), coniato da Downey et al. nel 1975 [10], i quali affermarono che il flusso 

sanguigno coronarico dipende dalla differenza di pressione tra la parte arteriosa e quella 

esercitata dal tessuto.  

La successiva evoluzione di questo modello è quello della “pompa intramiocardica”. Proposto 

per la prima volta da Spaan et al. nel 1981 [40], l’azione del muscolo miocardico spiega il 

contemporaneo flusso arterioso retrogrado e l’aumento del deflusso venoso durante la sistole, 

in quanto la compressione sistolica dei vasi coronarici si traduce in un’emissione bidirezionale 

del flusso sanguigno. 

 

Nella circolazione coronarica il sangue viene fornito esternamente, ossia viene consegnato dalle 

arterie coronariche epicardiche che, ramificandosi sempre più, penetrano all’interno del 

miocardio, raggiungendo i livelli più profondi del muscolo cardiaco [17]. La forza esercitata 

dal miocardio attraverso la parete ventricolare dipenderà dal grado di profondità in cui si 

trovano le coronarie. Si registrerà un maggior grado di compressione a livello endocardico (la 

sottile membrana che riveste internamente tutte le cavità cardiache) a differenza dell’epicardio 

(foglietto viscerale del pericardio) che risente di poca, se non addirittura nulla, forza di 

compressione. Di conseguenza, il tessuto endocardico riceverà una quantità di flusso sanguigno 

8 1. Angiografia con CO2

intramiocardico, poi le arteriole di diametro inferiore ai 150µm.Il flusso coro-

narico come è possibile osservare in figura 1.3 si attua soprattutto in diastole,

poiché in sitole la maggior parte dei vasi e dei capillari coronarici vengono

virtualmente occlusi dalla contrazione ventricolare e a causa della apertura

della valvola aortica semilunare i cui lembi vanno ad occludere l’entrata delle

vene coronariche.

Figura 1.3: Grafici ra�guranti l’andamento della Pressione aortica (linea

rossa) del flusso sanguigno nella coronaria sinistra (linea blu) e del flusso

sanguigno nella coronaria destra (linea verde) in funzione del tempo durante

un ciclo cardiaco. In esso è possibile osservare che durante la fase sistoli-

ca il flusso nella coronaria sinistra si riduce a causa della contrazione del

miocardico, la quale determina una prefusione prevalentemente diastolica
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inferiore rispetto agli strati epicardici durante la fase sistolica, ricevendone invece una quantità 

sufficiente nella fase diastolica.  

 

L’impatto della contrazione miocardica sul flusso sanguigno ha portato ad una ridefinizione 

della pressione di perfusione per la circolazione coronarica, la quale viene calcolata come la 

differenza tra la pressione diastolica aortica e la pressione telediastolica del ventricolo sinistro.  

 

1.2.3. FLUSSO TRANSMURALE  

Sappiamo che la diminuzione del flusso sistolico è dovuta alla compressione del muscolo 

cardiaco sui vasi intramurali. Durante la fase diastolica (di rilassamento muscolare) il flusso 

sanguigno viene ripristinato, causando un 

aumento dell’afflusso arterioso e una 

riduzione del deflusso venoso. Ulteriori 

informazioni sui meccanismi che governano 

tale fenomeno risiedono nei segnali di 

pressione coronarica e di velocità del flusso 

sanguigno, la quale tende a diminuire nella 

fase di contrazione isovolumetrica 

(corrisponde a un aumento della pressione 

ventricolare sinistra) andando a restringere i 

vasi intramurali. Durante il rilassamento 

ventricolare (che coincide sostanzialmente 

con la fase diastolica), la pressione intramurale diminuisce, consentendo un aumento del flusso 

coronarico [38]. Tale configurazione conduce a flussi più elevati nell’endocardio rispetto 

all’epicardio, insieme a una diversa resistenza vascolare per le regioni epicardiche ed 

endocardiche.  

La distribuzione del flusso transmurale non dipende solo dal gradiente di pressione 

(fondamentale nello scenario in cui sia presente una stenosi coronarica) e dall’azione 

miocardica sui vasi sanguigni, ma è anche influenzata dalla durata della diastole [17].  

 

Come già ampiamente trattato in questo capitolo, l’azione di compressione del miocardio sui 

vasi coronarici è la causa della natura fasica del flusso sanguigno. Tale compressione si traduce 

in una riduzione della dimensione radiale coronarica nella fase sistolica. La riduzione 

percentuale osservabile è strettamente correlata alla posizione in cui tali vasi si trovano, oltre 

alla struttura e composizione della parete dei vasi (è ben noto come la parete dei vasi che 

25

Myocardial perfusion distribution

2

The total resistance in the interrogated vascular bed is derived from the ratio between 
aortic pressure and flow velocity. Since stenosis resistance (SR) and MR are in series, 
and SR is known, MR can be calculated (81). Assuming that MR remains unaffected 
by the alteration in stenosis properties, the increase in maximal velocity obtainable 
by treating the stenosis can then be predicted for the reduction in SR. These 
predicted maximal flow velocity is indicated by the arrow in Figure 2. However, the 
obtainable increase in flow velocity exceeds this prediction and one has to conclude 
that hyperemic microvascular resistance (HMR) is decreased after treatment of the 
stenosis. An explanation for this decrease in HMR is that the resistance vessels are 
further dilated passively (which is in contrast to changing vessel wall tone) by the 
increasing perfusion pressure, a direct result of the distensibility of these vessels. 
An alternative explanation could be the decrease of collateral flow, which enters the 
interrogated vessel distal to the location of the velocity measurement (1). However, 
this collateral effect disappears when hyperemic pressure drop over the stenosis is 
reduced (100). Since the maximal level of flow velocity increases consistently with 
further reduction in stenosis severity, the collateral flow seems not to be the major 
role and the reduction in MR forms the better explanation (100).

The ΔP-v relationship for the reference vessel demonstrates that there is only a 
very limited pressure drop in coronary epicardial arteries in normal vessels also at 
vasodilatation. In Figure 2 the lower level of maximal obtainable flow velocity in the 
reference vessel compared to the treated vessel may be caused by a higher MR in 
the tissue perfused by the reference vessel than MR in the tissue perfused by the 
target vessel after treatment. This may be the result of natural variation in MR as 
discussed below. Indeed, it is a consistent finding that HMR in the treated vascular 

Figure 3: Hemodynamic signals (A) and net wave intensity (B) during a single cardiac cycle at rest in a reference 
vessel (left circumflex coronary artery). BCW, backward compression wave; BEW, backward expansion wave; 
dI, net wave intensity; FCW, forward compression wave; FEW, forward expansion wave; Pa, aortic pressure; 
Pd, distal pressure; PLV, left ventricular pressure.

A B

Figura 1.10 - Confronto tra: la pressione aortica Pa, la 
pressione distale della LCA Pd, la presssione del 
ventricolo sinitro Plv e la velocità del flusso sanguigno 
nella LCA [36] 
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compongono il letto vascolare sia molto più sottile, ossia composta da meno strati, rispetto a 

quella dei grandi vasi). Di fatto, i vasi situati nell’endocardio risentono maggiormente della 

forza di compressione, a differenza di quelli nell’epicardio e ancora meno le grandi arterie e le 

grandi vene. Alcuni studi sono riusciti a registrare la variazione percentuale del diametro di 

questi vasi, la quale si aggira attorno al 25-30% per i vasi minori, passando a un più modesto 

15% per le grandi arterie. Un caso a sé stante risulta il seno coronarico che, per la sua forma a 

“sacca”, presenta delle variazioni percentuali che viaggiano tra il 12% e il 42%. Per le grandi 

vene risulta più difficile fornire una stima di tale variazione, probabilmente per la loro maggiore 

complianza (tale approfondimento viene rimandato al Paragrafo 3.5), ma alcune stime la 

riconducono attorno al 10% [25]. 

 

 
Figura 1.11 - Schematica sezione trasversale della parete miocardica alla diastole finale e alla sistola finale 

[17] 
 

In tutti i sistemi fisiologici è probabile che le origini e i meccanismi che regolano il flusso 

sanguigno siano il risultato di più processi che possono essere compresi nella loro interezza e 

complessità integrando più ipotesi, anche di natura diversa, spaziando da fenomeni fisici a 

nervosi ed ormonali.  
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Figure 8 Schematic cross-section of the myocardial wall at end-diastole and end-systole [data, with permission,
from Bell and Fox (72)].

beating hearts against maximally dilated arrested hearts.
In the setting of the former, ENDO/EPI ratios have been
consistently reported to be ∼1.0 (261, 274, 787), whereas
under conditions of cardiac arrest, where compressive force
remains constant, ENDO/EPI ratios are reported to range
from 1.4 to 1.6 (257, 261, 992, 993). These disparate findings
highlight the interplay between a microvascular structural
phenomenon designed to allow for preferential endocardial
flow and the periodic extravascular compressive forces of the
myocardium to counteract this preferential endocardial flow.
The resultant effect of these physiologic influences being the
relative normalization of endocardial to epicardial perfusion.

It is important to recognize that the distribution of trans-
mural blood flow is also significantly influenced by the dura-
tion of diastole. This effect is clearly evidenced by studies
performed by Bache and Cobb who showed that during peri-
ods of maximal coronary vasodilation, there is a linear reduc-
tion in the ENDO/EPI ratio from 1.0 at 100 beats/min to 0.4
at 250 beats/min (i.e., endocardial flow is inhibited by reduc-
tions in diastolic filling time) (26). Other investigators have
also corroborated this effect (257,261,266). Additional stud-
ies also indicate that transmural blood flow is significantly
influenced by coronary perfusion pressure, i.e. by a coronary
artery stenosis which diminishes distal driving pressures. In
1977, Guyton et al. demonstrated that endocardial blood flow

begins to progressively fall as coronary pressure falls below
70 mmHg, whereas epicardial blood flow does not decline
until pressures are reduced below 40 mmHg (423). The pres-
sure at which endocardial flow begins to decrease is even
higher during exercise, which augments MVO2, heart rate,
and myocardial tissue pressure (47). Despite this recognition,
limitations in endocardial flow (i.e., low ENDO/EPI ratios)
are not evident in normal hearts under physiologic condi-
tions across a wide range of heart rates and MVO2 in either
the left (53, 122, 606, 642, 752, 825) or right ventricle (39, 48,
606, 739, 1024). Therefore, under normal physiologic condi-
tions the coronary circulation is able to integrate compressive
forces and microvascular resistances in a manner that allows
for adequate delivery of substrates to all myocardial layers.

Myogenic Control and Pressure-Flow
Autoregulation
Myogenic control of coronary vascular resistance
Originally described by Bayliss in 1902, the vascular myo-
genic response is defined as the ability of vascular smooth
muscle to constrict in response to an increase in transmural
force (i.e., perfusion pressure) (69). By extension, a decrease
in intravascular pressure is a followed by a transient diameter
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1.3. PROCESSO DI AUTOREGOLAZIONE  
Il processo di autoregolazione è la capacità di un organo, o di un tessuto, di regolare il proprio 

flusso sanguigno in modo che risulti indipendente dalla pressione di perfusione a parità di 

richiesta metabolica [14]. Allo stesso modo, a una data pressione di perfusione, il flusso 

sanguigno aumenta all’aumentare della richiesta metabolica, e quindi di ossigeno, da parte 

dell’organo. Nonostante tutti i tessuti abbiano tale capacità, i vasi coronarici la manifestano in 

modo peculiare. Essi, infatti, all’aumentare della pressione di perfusione sono in grado di 

incrementare la resistenza vascolare e, viceversa, ad una riduzione della pressione di perfusione 

la possono ridurre grazie a un processo di vasodilatazione [17].  

Ricordiamo che, nel caso delle coronarie, la pressione di perfusione è definita come la 

differenza tra la pressione diastolica aortica e la pressione telediastolica del ventricolo sinistro, 

ed assume un valore compreso tra i 60-80 mmHg; quindi, il processo di autoregolazione del 

flusso coronarico entra in gioco quando il gradiente di perfusione si allontana da tali valori. 

Questo è un concetto fondamentale perché se ci riferissimo al gradiente di perfusione 

coronarico come la differenza tra la pressione aortica e quella miocardica durante l’intero ciclo 

cardiaco, senza specificare la fase diastolica, per definizione il processo di autoregolazione 

garantirebbe un flusso pressoché costante durante tutto il ciclo cardiaco, andando così a perdere 

la natura fasica che caratterizza questa rete vascolare. Invece, il processo di autoregolazione 

entra in gioco quando: o abbiamo un aumento della richiesta metabolica da parte del tessuto 

miocardico, che si traduce nella necessità di un maggiore flusso al tessuto attraverso la 

dilatazione dei vasi coronarici, o quando si verificano delle condizioni non fisiologiche che 

portano ad un’alterazione della pressione di perfusione (come una stenosi coronarica) 

garantendo così l’opportuno flusso al tessuto cardiaco.  

 
Figura 1.12 – Illustrazione del processo di autoregolazione per le coronarie [14] 

response time of a few seconds (365, 416). Changes in the
diameter of the microvessels in part result from the
smooth muscle properties per se, myogenic control, and
in part result from factors released from the cardiac mus-
cle, metabolic control, and the endothelium-based con-
trol.

2. Myogenic control

The vascular transmural blood pressure leads to
stress in the circumferential direction of the vessel wall
and is called “hoop stress.” This pressure-induced vascu-
lar control forms the basis of the myogenic response and
results in a change in vessel diameter to maintain a con-
stant hoop stress, as shown in the coronary arterioles of
the pig and the human (191, 192, 255, 256, 298). After an
increase in the intraluminal pressure (Fig. 3), the diameter
initially follows passively, and subsequently active
smooth muscle contraction causes the diameter to de-
crease, leading to normalization of the wall stress. In
response to decreased pressure, the opposite effect takes
place. The myogenic response resides in the smooth mus-
cle itself, since it is present in vessels without endothe-
lium (254). The effect of myogenic regulation on the
resistance distribution of the coronary system has been
modeled (86). The myogenic autoregulation is based on
hoop stress determining vascular tone and is not the
result of mechanical cross-talk. However, vasomotor tone
does affect cross-talk.

3. Metabolic control

Where the vasculature is in close contact with the
cardiac muscle, mediators released from the cardiac mus-

cle can affect smooth muscle tone. A single responsible
mediator cannot be distinguished. Metabolites such as
adenosine and carbon dioxide play a role, while pH and
ions, oxygen, and K!-ATP channels also appear to be
involved, depending on the conditions (38, 39, 56, 91–93,
112, 116, 124, 181, 225, 294). Metabolic autoregulation is
an aspect of cross-talk. However, the mechanical aspect is
indirect, since a change in vasomotor tone affects vascu-
lar mechanics and thus mechanical cross-talk.

4. Endothelium-based control

Shear stress is caused by friction between the flow of
blood and the vascular wall, and it acts in the axial
(longitudinal) direction on the endothelial cells. The main
mediator released from the endothelium affecting the
smooth muscle cells is NO. This flow-induced control of
vascular tone adjusts the diameters such that the shear
stress is maintained constant, e.g., increased flow causes
an increase in vessel diameter (240–242, 253, 257). A
relationship exists between myogenic and endothelium-
based control (255). It was recently shown that an endo-
thelium-derived hyperpolarizing factor also plays a role in
vivo (453). In addition, there is metabolic communication
between cardiac muscle and endothelial cells (56). Chil-
ian et al. (74) concluded that a significant part of the
arterial tree, with vessels larger than the smallest arte-
rioles, also contributes to total coronary vascular resis-
tance, implying a role of endothelium-based regulation in
coronary vascular tone and resistance. The vascular bed
acts as a functional syncytium through electrical coupling
of vascular cells (100, 335, 357), and changes in coronary
resistance take place through “coordinated” action. An
elegant concept integrating myogenic, metabolic, and
flow-dependent regulation was published by Jones et al.
(192), and this was modeled by Cornelissen et al. (85).

We conclude that endothelium-based control, by af-
fecting smooth muscle tone and vascular mechanics,
plays a role in mechanical cross-talk.

All three autoregulatory mechanisms, which to a cer-
tain extent are redundant, act together, and the interac-
tion is complex. However, an order of action can be
distinguished. If perfusion pressure changes, the endothe-

FIG. 3. The myogenic response. An increase in pressure increases
vessel diameter and wall stress, causing smooth muscle contraction that
reduces the diameter to a size smaller than at the lower, starting,
pressure and restores wall stress.

FIG. 2. Autoregulation maintains flow during constant metabolism
and adapts flow to altered metabolism. Over the autoregulation range,
i.e., the plateau of the autoregulation curve, flow is rather constant for a
range of perfusion pressures. The level of the plateau is related to the
metabolic state of the heart. The dashed line indicates maximal phar-
macological vasodilation. The dotted line shows the maximal physiolog-
ical dilation, which is smaller than can be reached pharmacologically.
The flow reserve is given by the ratio (B ! A)/A (76, 113).
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La Figura 1.12 ci permette di comprendere al meglio il processo di autoregolazione. Per un 

metabolismo fisiologico, a parità di richiesta metabolica, ossia ad un consumo costante di 

ossigeno, all’aumentare della pressione di perfusione il flusso aumenta in modo lineare per poi 

assestarsi ad un valore costante, un plateau, per un vasto range di pressione di perfusione, per 

linearmente di nuovo linearmente. Se consideriamo una maggiore richiesta metabolica, come 

per simulare una condizione di esercizio, osserviamo che la curva di flusso-pressione mantiene 

la stessa forma del caso precedente, ma risulta traslata verso l’alto, corrispondendo a valori di 

flusso maggiori. Infine, per mostrare come alla base del processo di autoregolazione ci sia 

un’azione di vasodilatazione/vasocostrizione delle coronarie, le due rette tratteggiate si 

riferiscono, rispettivamente, alla condizione di massima dilatazione fisiologica e alla massima 

dilatazione raggiungibile per via farmacologica. Queste due linee sono di fatto delle rette (non 

presentano il plateau descritto precedentemente), quindi il flusso sanguigno aumenterà sempre 

con la pressione di perfusione. Avendo ottenuto un tale risultato eliminando la capacità dei vasi 

di variare il proprio diametro, possiamo concludere che è proprio la variazione dei diametri che 

regola il processo di autoregolazione. Alcuni studi riportano che è possibile ottenere una 

riduzione della resistenza vascolare del 20-30% durante l’esercizio a seguito della dilatazione 

dei vasi coronarici [13].  

 

Il processo di autoregolazione sembra essere regolato da tre fattori principali: quello miogenico 

ed endoteliale, e quello metabolico.  

 

1.3.1 CONTROLLO MIOGENICO ED ENDOTELIALE 

La capacità del letto vascolare coronarico di variare il proprio diametro è dovuta in gran parte 

alle proprietà della muscolatura liscia dei vasi.  

La pressione transmurale, esercitata dal muscolo cardiaco, porta alla nascita di uno stress sulla 

parete del vaso che, a seguito della variazione della pressione di perfusione, il sistema cerca di 

mantenere costante variando, appunto, il diametro dei vasi. A seguito dell’aumento del 

gradiente di pressione il diametro, inizialmente, segue 

passivamente tale variazione per poi, a seguito 

dell’attivazione di alcuni segnali, diminuire il 

diametro portando a una normalizzazione dello stress 

a parete. Esso è anche causato dall’attrito tra il flusso 

e il vaso ed agisce in direzione assiale. Il principale 

mediatore rilasciato dall’endotelio per il controllo del 

response time of a few seconds (365, 416). Changes in the
diameter of the microvessels in part result from the
smooth muscle properties per se, myogenic control, and
in part result from factors released from the cardiac mus-
cle, metabolic control, and the endothelium-based con-
trol.

2. Myogenic control

The vascular transmural blood pressure leads to
stress in the circumferential direction of the vessel wall
and is called “hoop stress.” This pressure-induced vascu-
lar control forms the basis of the myogenic response and
results in a change in vessel diameter to maintain a con-
stant hoop stress, as shown in the coronary arterioles of
the pig and the human (191, 192, 255, 256, 298). After an
increase in the intraluminal pressure (Fig. 3), the diameter
initially follows passively, and subsequently active
smooth muscle contraction causes the diameter to de-
crease, leading to normalization of the wall stress. In
response to decreased pressure, the opposite effect takes
place. The myogenic response resides in the smooth mus-
cle itself, since it is present in vessels without endothe-
lium (254). The effect of myogenic regulation on the
resistance distribution of the coronary system has been
modeled (86). The myogenic autoregulation is based on
hoop stress determining vascular tone and is not the
result of mechanical cross-talk. However, vasomotor tone
does affect cross-talk.

3. Metabolic control

Where the vasculature is in close contact with the
cardiac muscle, mediators released from the cardiac mus-

cle can affect smooth muscle tone. A single responsible
mediator cannot be distinguished. Metabolites such as
adenosine and carbon dioxide play a role, while pH and
ions, oxygen, and K!-ATP channels also appear to be
involved, depending on the conditions (38, 39, 56, 91–93,
112, 116, 124, 181, 225, 294). Metabolic autoregulation is
an aspect of cross-talk. However, the mechanical aspect is
indirect, since a change in vasomotor tone affects vascu-
lar mechanics and thus mechanical cross-talk.

4. Endothelium-based control

Shear stress is caused by friction between the flow of
blood and the vascular wall, and it acts in the axial
(longitudinal) direction on the endothelial cells. The main
mediator released from the endothelium affecting the
smooth muscle cells is NO. This flow-induced control of
vascular tone adjusts the diameters such that the shear
stress is maintained constant, e.g., increased flow causes
an increase in vessel diameter (240–242, 253, 257). A
relationship exists between myogenic and endothelium-
based control (255). It was recently shown that an endo-
thelium-derived hyperpolarizing factor also plays a role in
vivo (453). In addition, there is metabolic communication
between cardiac muscle and endothelial cells (56). Chil-
ian et al. (74) concluded that a significant part of the
arterial tree, with vessels larger than the smallest arte-
rioles, also contributes to total coronary vascular resis-
tance, implying a role of endothelium-based regulation in
coronary vascular tone and resistance. The vascular bed
acts as a functional syncytium through electrical coupling
of vascular cells (100, 335, 357), and changes in coronary
resistance take place through “coordinated” action. An
elegant concept integrating myogenic, metabolic, and
flow-dependent regulation was published by Jones et al.
(192), and this was modeled by Cornelissen et al. (85).

We conclude that endothelium-based control, by af-
fecting smooth muscle tone and vascular mechanics,
plays a role in mechanical cross-talk.

All three autoregulatory mechanisms, which to a cer-
tain extent are redundant, act together, and the interac-
tion is complex. However, an order of action can be
distinguished. If perfusion pressure changes, the endothe-

FIG. 3. The myogenic response. An increase in pressure increases
vessel diameter and wall stress, causing smooth muscle contraction that
reduces the diameter to a size smaller than at the lower, starting,
pressure and restores wall stress.

FIG. 2. Autoregulation maintains flow during constant metabolism
and adapts flow to altered metabolism. Over the autoregulation range,
i.e., the plateau of the autoregulation curve, flow is rather constant for a
range of perfusion pressures. The level of the plateau is related to the
metabolic state of the heart. The dashed line indicates maximal phar-
macological vasodilation. The dotted line shows the maximal physiolog-
ical dilation, which is smaller than can be reached pharmacologically.
The flow reserve is given by the ratio (B ! A)/A (76, 113).
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diametro dei vasi, in modo tale che lo stress esercitato si mantieni costante, è NO (monossido 

di azoto).  

 

Il controllo miogenico ed endoteliale costituisce un sistema protettivo per le coronarie in quanto 

permette di ridurre il rischio di un eventuale danneggiamento da parte di alterazioni di 

pressione, come variazioni patologiche della pressione aortica e la nascita di stenosi 

coronariche.  

 

1.3.2 CONTROLLO METABOLICO 

Come già descritto in precedenza, ad un aumento della richiesta metabolica da parte del 

muscolo cardiaco (myocardial oxigen demand MOD) corrisponde un incremento del flusso 

sanguigno coronarico. In un organo altamente metabolico come il cuore è necessaria l’esistenza 

di meccanismi che, al verificarsi di tali cambiamenti, garantiscano delle variazioni equilibrate 

e bilanciate nell’approvvigionamento di ossigeno.  

 

A differenza di alcune specie animali, come il cane e il cavallo, dove l’aumento di ossigeno 

durante lo sforzo fisico viene garantito attraverso un incremento della produzione di 

emoglobina del 10-20% (l’emoglobina è la proteina presente nel sangue alla quale si lega 

l’ossigeno) e non attraverso un aumento del flusso, l’essere umano non è in grado di 

incrementarne la produzione. Prendendo in considerazione che, in condizioni di riposo, il 

ventricolo sinistro è già in grado di estrarre il 70-80% dell’ossigeno presente nel sangue, è 

evidente che l’unico modo con cui si può garantire la quantità di ossigeno necessaria è 

attraverso l’incremento del flusso sanguigno, aumentando così l’ossigeno trasportato alle 

cellule per unità di tempo. Alcuni studi riportano come, passando da una condizione di riposo 

a una di esercizio, la MOD possa incrementare del 50-70%, alla quale corrisponde un aumento 

del flusso del 30-40% grazie a una riduzione della resistenza vascolare del 20-30% attraverso 

la dilatazione della microvascolatura [14].  

 

Nella determinazione della richiesta di ossigeno per battito cardiaco da parte del cuore sono 

determinanti: la frequenza cardiaca, il lavoro ventricolare e la contrattilità (rappresentata 

dall’elastanza massima Emax). Anche se ad oggi è molto difficile determinare il contributo 

preciso di questi tre fattori, alcuni studi hanno effettuato dei confronti nei consumi di ossigeno 

tra soggetti in condizione di riposo e sotto sforzo insieme all’utilizzo di diversi farmaci per 

isolare maggiormente il contributo del fattore che si voleva analizzare.  
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Figura 1.14 - Relazioni tra frequenza cardiaca (HR) e flusso sanguigno miocardico ventricolare sinistro 
(LVMBF, normalizzato per la massa del miocardio) per quattro soggetti: cane, suino, cavallo ed essere 

umano [13] 
 
Nella Figura 1.14 viene riportata la correlazione tra la frequenza cardiaca e il flusso sanguigno 

miocardico del ventricolo sinistro (left ventricular myocardial blood flow LVMBF) per diverse 

specie animali, tra cui l’essere umano. Concentrandoci su quest’ultimo, osserviamo che la 

correlazione tra le due quantità è strettamente lineare; quindi, all’aumentare della frequenza 

cardiaca aumenta inevitabilmente anche il LVMBF.  

Nel complesso, la frequenza cardiaca sembra contribuire maggiormente nell’aumento del 

consumo di ossigeno miocardico (intorno al 50-70%), mentre la contrattilità e il lavoro 

ventricolare sembrano contribuire solo per il 15-25% ciascuno [13]. Per la contrattilità, alcuni 

studi riportano un incremento del contributo se il soggetto si trova in condizioni patologiche 

d’ipossia e di anemia 

Sebbene ci sia ormai ampio consenso nell’attribuire alla vasodilatazione delle coronarie la causa 

dell’aumento del flusso sanguigno durante l’attività fisica, i meccanismi che legano la 

dilatazione dei vasi con l’aumento della richiesta 

miocardica di ossigeno, e quindi del metabolismo, non 

sono ancora del tutto compresi. Essendo tali 

meccanismi numerosi e di diversa natura, di seguito ne 

viene riportato un breve elenco così da fornire al 

lettore/lettrice un’idea della complessità e vastità 

dell’argomento ma senza entrarne nel dettaglio, non 

essendo questo l’obiettivo dell’elaborato. Tra i 

meccanismi che regolano il fenomeno di 

vasodilatazione e vasocostrizione delle coronarie 

abbiamo: il sistema nervoso autonomo, il rilascio di 

angiotensina (ormone che favorisce la vasocostrizione) 

the awake state and in normal human subjects is generally
reported in the range of 0.5–1.5 ml!min!1 !g myocardium!1

(17, 24–26, 33, 34, 37, 41, 44, 132, 137, 139–141, 144, 146,
147, 174, 212, 214, 236, 289, 316, 327, 356, 379, 420, 427,
440, 444, 448, 473, 499, 500, 524, 539, 540, 547, 567–569,
588, 593, 603, 614, 615, 624). The wide range of resting
values of left ventricular blood flow in awake animals
appears to be related to the state of alertness. Animals
conditioned to rest quietly in the laboratory have the
lowest reported values, whereas animals standing on a
treadmill ready to run have higher heart rates and higher
coronary flow rates. Dynamic exercise increases coronary
blood flow in proportion to the heart rate, with peak
values during maximal exercise typically three to five
times the resting level (378, 448, 498–500, 574, 588, 603).
The strong correlation between coronary flow and heart
rate occurs because heart rate is a common multiplier for
the other determinants of myocardial oxygen demand
(contractility, cardiac work), which are computed per
beat. Regression analysis of published left ventricular
blood flow data against heart rate demonstrates remark-
ably similar relationships between human, canine, equine,
and porcine data during dynamic exercise (Fig. 4) (17,
24–26, 33, 34, 37, 41, 44, 76, 77, 132, 137, 139–141, 144, 146,
147, 162, 174, 212, 214, 236, 250, 258, 275, 289, 302, 303,
316, 327, 345, 356, 378, 379, 420, 426, 427, 430, 431, 440,
444, 448, 469, 473, 499, 500, 524, 539, 540, 547, 567–569,
588, 593, 603, 614, 615, 624). The values reported by
Sanders et al. (498) are for total heart flow and are there-
fore lower than from other studies in which blood flow
from the left ventricle was reported. In some laboratories
using fluorescent microspheres, absolute blood flow mea-
surements of 7.5–8.5 ml !min!1 !g myocardium!1 have

been reported in swine exercising at heart rates of "260
beats/min (106, 327); these values are much higher than
reported by most other groups in which myocardial blood
flow was measured with radioactive microspheres (Fig.
4). These studies have not been included in Figure 4.

A) UNIQUE RESPONSES TO EXERCISE IN RODENTS. An inexpen-
sive small animal model that would reproduce the effects
of exercise seen in larger animals and in humans would be
extremely useful, especially in light of the availability of
genetically modified mouse strains that could be used to
assess the contribution of a gene product to the acute and
chronic coronary blood flow responses to exercise (55).
However, the technical difficulty of measuring coronary
blood flow in small animals is formidable. Consequently,
no studies of coronary or myocardial blood flow re-
sponses to exercise in mice are currently available. Flaim
et al. (185) studied myocardial blood flow, measured with
radioactive microspheres injected into the left ventricle of
rats exercised by swimming or running on a treadmill.
The increase in oxygen consumption produced by swim-
ming was due solely to an increased oxygen extraction, so
that compared with resting conditions swimming caused
no increases of heart rate or cardiac output and no in-
crease of myocardial blood flow. Treadmill exercise at 70
ft./min for 5 min or until exhaustion increased heart rates
from "380 to 480 beats/min and increased cardiac output,
while arterial blood pressure was unchanged. Left ven-
tricular myocardial blood flow increased far less during
exercise than in large animals, being 5.9 ml !min!1 !g!1 at
rest and 7.8 ml !min!1 !g!1 during exercise, an "30% in-
crease. The very high left ventricular myocardial blood
flow rates at rest ("5-fold greater than in large animals or
humans) appeared to result from the high basal heart

FIG. 4. Relations between heart rate (HR) and left ventricular myocardial blood flow (LVMBF) at rest and during treadmill exercise in dogs
(24–26, 33, 34, 37, 41, 44, 132, 137, 140, 141, 144, 174, 212, 214, 289, 356, 427, 440, 444, 473, 524, 567–569, 588, 624), swine (76, 77, 139, 146, 147, 236,
345, 430, 431, 499, 500, 539, 540, 547, 603), and horses (17, 378, 379, 448). Data from humans were obtained principally from young healthy male
subjects performing upright bicycle exercise (162, 258, 275, 302, 303, 316, 420, 426, 469, 593, 614, 615). Data from rats (185) have been added (solid
circles representing rest and exercise data) to illustrate that the high LVMBF values in this species are the result of the high heart rates, so that the
rat data fall right on the regression line for the human data.
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tility (43, 162, 217, 417). Precise determination of the
relative contributions of these individual variables in vivo
has been difficult, as pharmacological or electrical
modulation of one of these variables often results in
alterations of one or more of the other variables. An
integrated model of these mechanical determinants of
oxygen consumption has been proposed by Suga and
Sagawa (544, 545). These authors demonstrated that
the oxygen consumption per heart beat is determined
by ventricular work (represented by the ventricular
pressure-volume area which integrates wall tension and
shortening) and contractility (Emax, represented by the
slope of the end-systolic pressure volume relation)
(Fig. 1, top panels).

Exercise is the most important physiological stimu-
lus for increasing myocardial oxygen demands. The
requirement of exercising skeletal muscle for increased
blood flow is met by vasodilation of resistance vessels
in the skeletal muscle, which requires an increase in
cardiac output, and is facilitated by an increase in
arterial pressure. The hemodynamic adjustments that
result in the increased cardiac output and arterial pres-
sure during exercise cause increases in each of the
major determinants of myocardial oxygen demands:
heart rate, contractility, and ventricular work (Fig. 1,
bottom panels, and Fig. 2).

1. Heart rate

Early studies comparing myocardial oxygen con-
sumption during heavy exercise with similar increases in
heart rate produced by cardiac pacing suggested that
30–40% of the increase in coronary blood flow during
exercise can be attributed to the increase in heart rate
(302, 582). However, the contribution of the increase in
heart rate to the increase in myocardial oxygen consump-
tion was likely underestimated, as pacing decreases end-
diastolic volume and stroke volume, thereby reducing
ventricular work (72, 531). Indeed, other studies (214, 242,
258, 396, 588) suggest that the increase in heart rate
accounts for 50–70% of the increase in myocardial oxygen
consumption during exercise (Fig. 2).

2. Contractility

The exercise-induced increase in contractility is due
to !-adrenergic activation as well as the direct positive
inotropic effect of heart rate (treppe) (320). Studies in
which the inotropic effect produced by the !-adrenergic
nervous system during exercise was blocked with pro-
pranolol while heart rate was maintained constant by
atrial pacing were interpreted to suggest that up to 30% of
the increase in myocardial oxygen demands during exer-
cise could be attributed to the adrenergically mediated

FIG. 1. Schematic illustrations of ven-
tricular pressure-volume area [PVA, total
mechanical energy, consisting of external
work (EW) and potential work (PW)] and
maximum elastance (Emax, i.e., contractility)
in a pressure-volume diagram (top left panel;
ESPVR, end-systolic pressure volume rela-
tion), and the relation to myocardial oxygen
consumption (top right panel). The PVA-in-
dependent MV̇O2 constitutes basal metabo-
lism and the cost of contractility (i.e., elec-
tromechanical activation). In the bottom
panels are shown representative alterations
produced by exercise in dogs with an in-
crease in heart rate from !110 to !250
beats/min. An increase in PVA occurs due to
a small increase in end-diastolic volume and
a marked increase in systolic arterial pres-
sure, which together with the increase in
Emax (bottom left panel), cause an estimated
80% increase in MV̇O2 per beat (bottom right
panel). Together with the 120% increase of
heart rate, a quadrupling of MV̇O2 per min
(121, 568) is explained. [Illustrations are
based on Suga (545).]
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Figura 1.15 - Illustrazione schematica 
dell'area di pressione-volume 
ventricolare: energia meccanica totale 
PVA, lavoro esterno EW, lavoro 
potenziale PW, elastanza massima Emax, 
end systolic pressure volume relate 
ESPVR [15] 
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e il monossido di azoto NO (agisce direttamente sulla muscolatura lisca dei vasi favorendone 

la dilatazione), il consumo di ATP e l’apertura/chiusura dei canali potassio presenti nella 

muscolatura cardiaca.  
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2. MODELLO A PARAMETRI CONCENTRATI 
 

Il sistema circolatorio umano, essendo composto da sistemi che interagiscono su più scale e 

gradi fisici, è un ambiente estremamente complesso. Tale complessità si sviluppa su diversi 

livelli: strutturale, dimensionale, funzionale e biologico. Sono quindi necessari dei modelli che 

descrivano il flusso sanguigno da un punto di vista matematico e concettuale. Questi modelli 

possono presentare diversi livelli di approssimazione in base al problema in esame e alle risorse 

a nostra disposizione.  

Il modello a parametri concentrati, chiamato anche “Lumped model” o “Modello 0D”, è un 

approccio matematico utilizzato per descrivere le curve di flusso e pressione del sangue 

all’interno di uno specifico sito, con la caratteristica principale di ridurre la struttura 

tridimensionale di una struttura a un singolo punto, concentrando in esso la funzionalità del 

sistema. È evidente che questo modello permette una forte semplificazione nella 

rappresentazione dei sistemi d’interesse, garantendo una buona capacità descrittiva e basso 

costo computazionale. Il modello a parametri concentrati permette, inoltre, di descrivere la 

correlazione tra causa ed effetto anche in sistemi molto articolati.  

 

Per costruire un modello 0D del sistema cardiovascolare è necessario, innanzitutto, identificare 

gli elementi strutturali del sistema, i quali devono essere descritti dal punto di vista funzionale. 

È quindi possibile riconoscere i seguenti elementi:  

• camere cardiache: caratterizzate dalla capacità di contrazione/rilassamento e 

conseguente riempimento;  

• valvole cardiache: hanno il compito di separare i distretti adiacenti offrendo una 

resistenza al flusso;  

• vasi sanguigni: generalmente caratterizzati da una componente di resistenza, da un 

effetto inerziale e una componente di complianza (la capacità di accumulare e rilasciare 

volumi di sangue). I grandi vasi manifestino una grande componente di complianza, 

mentre la microcircolazione mostra una maggiore componente dissipativa e venendo 

così caratterizzati da una maggiore resistenza a discapito degli altri effetti che risultano 

trascurabili;  

• biforcazioni/giunzioni: sono il punto d’incontro di tre o più vasi, o quello di divisione 

di un vaso in due o più, in cui la distribuzione del flusso sanguigno è descritto 

dall’equazione di continuità derivante dal principio di conservazione della massa.  
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Per identificate le componenti elementari di un sistema è necessario suddividerlo nelle strutture 

di base che vogliamo rappresentare. La tipologia e il numero di compartimenti verranno scelti 

a seconda del problema e in base al livello di dettaglio che vogliamo adoperare.  

 

Nei paragrafi successivi si procederà alla descrizione matematica, per un modello 0D, dei 

principali elementi del sistema cardiovascolare, ossia le camere e valvole cardiache, riponendo 

particolare attenzione ai vasi sanguigni.  

 

 

2.1. CAMERE CARDIACHE  
Per descrivere le camere cardiache attraverso il 

modello 0D è necessario introdurre il concetto di 

elastanza tempo-variante E(t). Suga et. al [41], 

variando le condizioni di carico e di frequenza 

cardiaca del soggetto, e costruendo i cicli di 

pressione-volume relativi ai ventricoli sinistri 

canini, si sono accorti che i punti corrispondenti alla 

fase finale della sistole giacevano tutti sulla stessa 

retta, chiamata end systolic pressure-volume 

relationship ESPVR. Questa retta andava ad 

intercettare l’asse dei volumi (asse x) in un punto 

che viene denominato volume di correzione V0, mentre la pendenza della retta congiungente V0 

e uno dei qualsiasi punti di un generico PV-loop viene definita elastanza tempo variante E(t), 

la quale permette di legare pressione e volume in una relazione lineare:  

!(#) = 	'(#) ∗ ()(#) − )!) 
Equazione 1 - Relazione lineare tra pressione e volume di una camera cardiaca attraverso l'elastanza 

 

Il volume V0 non presenta uno specifico significato fisiologico, ma è indicativo del volume 

corrispondente a 0 mmHg di pressione.  

Dall’Equazione 1 si osserva come ad un aumento dell’elastanza E(t) sia associato o un aumento 

della pressione (propria della fase isovolumetrica) oppure un decremento del volume (fase di 

eiezione). Mentre ad una riduzione dell’elastanza è associata o la diminuzione della pressione 

o un incremento del volume (fase di riempimento). Di conseguenza, possiamo corrispondere 

l’aumento dell’elastanza con la fase di contrazione della camera cardiaca, e la diminuzione 

dell’elastanza della fase di rilassamento [35].  
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is given in Table 4.

Selected Abbreviations and Acronyms

EDP = end-diastolic pressure
EDV = end-diastolic volume
ESPVR = end-systolic pressure-volume relation
ESV = end-systolic volume
HCM = hypertrophic cardiomyopathy
IVC = inferior vena cava
LV = left ventricular
PV = pressure-volume

Figure 1. A, ESPVR measured from multiple cardiac cycles. PV loops are generated at gradually reduced
preloads, and points of maximal [P/(V−Vo)] ratio determined and fit to yield the ESPVR. B, Single-beat
ESPVR estimation. Two points are selected from the loop: at end systole (t=tmax) and at time t=tN (time
normalized to tmax). Assuming a constant volume intercept [Vo(SB)], the slopes of lines connecting these
two points with Vo are Emax(SB) and E(tN), respectively. For a given ratio of E(tN)/Emax(SB) [ie, EN(tN)], one
can solve for a unique Vo(SB) to yield this ratio, and from Vo(SB), one derives Emax(SB).

 
ESPVR 

Figura 2.1 - PV-loop di un soggetto canino con 
relativa ESPVR [39] 
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Nella Figura 2.2 l’elastanza E(t), seguendo la sua evoluzione temporale, passa dal suo valore 

di minimo, corrispondente al punto di fine diastole, al suo valore massimo Emax (rappresentativo 

della capacità contrattile della camera in esame) in cui la retta coincide con la ESPVR.  

 
Figura 2.2 - Rappresentazione dell’elastanza in un ciclo pressione-volume: ciascun punto è caratterizzato 
da una retta e da un valore di elastanza; il punto di fine sistole coincide con il punto di massima elastanza 

Emax [5] 
 

Dimostrata la validità di E(t) anche per gli esseri umani (gli studi effettuati su cuori canini), 

Senzaki et. al [5] l’hanno normalizzata rispetto al suo valore massimo e all’istante di tempo 

corrispondente, osservando come la curva risultava sia qualitativamente che quantitativamente 

simile per un’ampia gamma di patologie analizzate. Ciò conferma l’importanza globale di 

questo parametro e la sua universalità, che risulta efficace nel rappresentare le proprietà 

funzionali del cuore. È importante sottolineare che il concetto dell’elastanza è stato esteso e 

adattato a tutte le camere cardiache, nonostante gli studi siano stati condotti solo sul ventricolo 

sinistro.  

 
Figura 2.3 - Curva di elastanza normalizzata per Emax: valore medio e standard deviation [5] 
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Figure 3. Averaged normalized elastance curve [EN(tN)]. Solid line shows mean and dashed lines ±1 SD.
There was little variance in the curve during the early phase of cardiac contraction. Lack of variance at end
systole follows from the normalization process.
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2.1.1. DESCRIZIONE MATEMATICA 

Di seguito viene riportata la formulazione dell’elastanza tempo variante proposta da Mynard 

et. al [35].  

 

'(#) = + , -"
1 + -"

0 , 1
1 + -#

0 + '$%& 

Equazione 2 - Elastanza tempo variante 
 

I termini all’interno delle parentesi tonde, indicati come H1 e H2, sono definiti funzioni di Hill 

e rappresentano la fase di contrazione di rilassamento della camera cardiaca.  

I termini g1 e g2 possono essere espressi come segue:  

 

-" = 1'('!"#$%)&
23"  -# = 1'('!"#$%)'

23# 

Equazione 3 
 

I cui parametri sono:  

• m1 e m2 descrivono le pendenze delle funzioni di Hill;  

• t1 e t2 descrivono la durata delle sfasi di contrazione e di rilassamento; 

• tonset rappresenta una traslazione temporale che prende in considerazione lo sfasamento 

delle fasi degli atri rispetto a quelle ventricolari.  

 

Infine, il termine k è un fattore di correzione che consente di ottenere Emax come massimo valore 

di E(t):  

 

+ = '$*+ − '$%&
max 7, -"

1 + -"0 ,
1

1 + -#08
 

Equazione 4 - Termine correttivo per E(t) 
 

Ricordiamo che Emax rappresenta la contrattilità cardiaca, mentre Emin rappresenta la rigidezza 

di ciascuna camera definendo così l’elasticità passiva, ossia la capacità di riempimento della 

camera.  
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Figura 2.4 - Elastanza tempo variante descritta attraverso le funzioni di Hill [35] 

 

 

2.2. VALVOLE CARDIACHE 
Le valvole cardiache sono quattro e si dividono in due valvole atrioventricolari, interposte tra 

ciascun atrio e ventricolo, e due valvole semilunari, che regolano il flusso tra i ventricoli e la 

corrispettiva arteria (aorta per ventricolo sinistro e polmonare per quello destro).  

Il compito principale delle valvole è quello di regolare il flusso sanguigno, garantendone 

l’unidirezionalità e impedendone il flusso retrogrado (ricordiamo che esiste sempre un flusso 

retrogrado fisiologico durante la fase di chiusura delle valvole).  

A causa della loro struttura, il movimento che le valvole compiono nel loro processo è 

abbastanza complesso. La loro apertura e chiusura non si basa solo sulla differenza di pressione 

tra monte e valle, ma anche sul contributo dei muscoli papillari e delle corde tendinee (per le 

valvole atrioventricolari) insieme, ovviamente, all’azione dinamica che il sangue esercita sui 

lembi valvolari. Per tali ragioni, una descrizione puntuale della dinamica valvolare è di difficile 

rappresentazione nei modelli 0D, dovendo così ricorrere ad una descrizione semplificata 

composta da un diodo in serie ad una resistenza. Sarà questa la rappresentazione utilizzata nel 

modello completo (di cui parleremo nel Paragrafo 3.1) [77].  

 
Figura 2.5 - Rappresentazione 0D di una valvola cardiaca sottoforma di un diodo ideale in serie a una 

resistenza 
 
Il diodo viene utilizzato per rappresentare il funzionamento base della valvola, ossia garantire 

o meno il passaggio del flusso sanguigno, ipotizzando l’istantaneità delle fasi di apertura e 

A SIMPLE, VERSATILE VALVE MODEL FOR CARDIOVASCULAR MODELS

Figure 3. Two Hill functions (H1 and H2, grey lines) are used to construct an input elastance curve (black
line), where ! determines the time shift and m controls the slope of each Hill function.

Table I. Parameters for the heart model. Time constants are expressed in terms of heart period (T = 0.89 s).

Parameter Symbol Units LV RV LA RA

Source resistance coefficient KS !10!9 s/mL 4 20 10 10
Minimal elastance Emin mmHg/mL 0.08 0.04 0.08 0.04
Maximal elastance Emax mmHg/mL 3.00 0.60 0.17 0.15
Residual volume V0 mL 10 55 3 17
Initial volume v0 mL 135 180 27 40
Contraction rate constant m1 — 1.32 1.32 1.32 1.32
Relaxation rate constant m2 — 27.4 27.4 13.1 13.1
Systolic time constant !1 s 0.269T 0.269T 0.110T 0.110T
Diastolic time constant !2 s 0.452T 0.452T 0.180T 0.180T
Onset of contraction s 0 0 0.85T 0.85T

LV, left ventricle; RV, right ventricle; LA, left atrium; RA, right atrium.

2.2.2. Lumped-parameter vascular beds. The vascular bed model (Figure 2D) is based on the
familiar three-element windkessel. Well-matched coupling to the connecting 1D arterial and venous
segments is achieved via the characteristic impedances Zart and Zven, as described previously
[28, 29]. Lumped arterial and venous compliances are represented by Cart and Cven, whereas a
peripheral resistance (Rp) represents viscous losses in the small vessels. Arterial and venous flows
are given by

qart D qcapCCart
dpart

dt
, qven D qcap "Cven

dpven

dt
(12)

while the flows acrossZart,Rp andZven are calculated via Ohm’s law. Note that althoughRp is often
assumed to be constant, this does not account for experimental observations that the arteriovenous
pressure difference remains positive even after vascular bed flow falls to zero [30, 31]. Permutt and
Riley [30] proposed that complete vessel collapse is not necessary to explain the zero-flow pres-
sure (Pzf), but that active tension in the vessel wall may prevent proximal intraluminal pressure
from falling below a certain critical value by increasing the resistance to flow. To account for this
phenomenon, Rp is assumed to depend on transmural pressure (ptm) according to

Rp D
(
R0

!
ptm0!Pzf
ptm!Pzf

"
, ptm > Pzf

1 , ptm # Pzf
(13)

where R0 is the resistance at a reference transmural pressure (ptm0) and instantaneous ptm is
assumed to be the value at the inlet, noting that ptm D p because external pressure is assumed
to be zero. Although resistance is fundamentally dependent on vessel cross-sectional area rather
than transmural pressure (according to Poiseuille’s law), the approximate treatment given by
Equation (13) implies area-dependence. Because Poiseuille’s law states that R / l=A2 for a given
pressure drop (where l is length), Equation (13) therefore implies a pressure–area relationship in

Copyright © 2011 John Wiley & Sons, Ltd. Int. J. Numer. Meth. Biomed. Engng. (2011)
DOI: 10.1002/cnm

Figura 3.7: Rappresentazione 0D di una valvola cardiaca descritta da un diodo ideale in serie
ad una resistenza.

0D e si ricorre più frequentemente ad una descrizione semplificata caratterizzata da un diodo in
serie ad una resistenza, utilizzata in questo elaborato.

3.3.1 Modellazione delle valvole come diodi ideali

Le valvole cardiache, adoperando una semplificazione, possono essere descritte da un diodo
ideale in serie ad una resistenza, come precedentemente implementato in [22]. Una generica
rappresentazione è fornita in figura 3.7 e le equazioni che ne governano il funzionamento sono
le seguenti:

Q =

8
<

:

Pu � Pd

R
sePu � Pd

0 altrimenti
(3.19)

Il flusso che attraversa la valvola è regolato dalla differenza di pressione tra monte e valle:
quando il gradiente è favorevole la valvola si apre e il flusso che la attraversa è dato dal rapporto
tra la caduta pressoria e la resistenza valvolare. Se il gradiente è opposto, la valvola rimane
chiusa e il flusso è nullo. Questo implica l’istantaneità delle fasi di apertura e chiusura valvolare,
cosa che si discosta dalla realtà.

24
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chiusura valvolare (semplificazione rispetto al caso reale). La resistenza, invece, rappresenta la 

perdita di energia da parte del flusso che avviene nel passaggio attraverso la valvola.  

 

2.2.1. DESCRIZIONE MATEMATICA 

Le equazioni che governano il funzionamento di una valvola, rappresentata sottoforma di diodo, 

sono:  

9 = :
!, − !-
; 							<=	!, ≥ !-

		0																			@A#BC3=D#C	
 

Equazione 5 - Flusso attraverso una valvola rappresentata a diodo 
 

Il flusso Q che attraversa la valvola è regolato esclusivamente dalla differenza di pressione tra 

monte e valle. Quando il gradiente è favorevole, la valvola si apre e il flusso è ottenuto dal 

rapporto tra il salto di pressione e la resistenza offerta dalla valvola stessa. Mentre, se il 

gradiente è opposto, la valvola rimane chiusa impedendo il flusso (non viene simulato il flusso 

retrogrado fisiologico nella fase finale della sistole).  

 

 

2.3. VASI SANGUIGNI  
Consideriamo un vaso di lunghezza l e raggio r, con velocità locale v e pressione locale p, di 

area trasversale A e portata Q [77].  

 
Figura 2.6 - Vaso cilindrico di lunghezza l e raggio r 

 

Le equazioni che descrivono il flusso attraverso un generico vaso cilindrico sono l’equazione 

di Navier-Stokes e l’equazione di conservazione della massa:  

 

E∇G = −HIJ⃗I# + L∇#J⃗
	

∇ ∙ J⃗ = 0
 

Equazione 6 - Equazione di Navier-Stokes e principio di conservazione della massa 
 

Sulla base del modo di interagire di questi elementi, il sistema viene diviso in compartimenti,
cioè insiemi di elementi base che vengono trattati come un’ unica parte costituente. A seconda
del grado di dettaglio desiderato per il modello, è possibile suddividere in compartimenti più o
meno specifici, per esempio discriminando un numero più o meno elevato di organi. Il com-
portamento del sangue in ciascun compartimento è descritto da onde di pressione e di flusso
mediate nello spazio, cioè il risultato della condensazione di meccanismi distribuiti tridimensio-
nalmente: a questo punto è necessario, quindi, descrivere matematicamente la funzionalità di
ogni compartimento attraverso curve di pressione e flusso e l’interazione esistente tra compar-
timenti diversi.
Si procederà, nelle sezioni successive, alla derivazione di equazioni 0D che descrivano i com-
partimenti del sistema cardiovascolare: i vasi sanguigni, le camere cardiache e le valvole
cardiache.

3.1 Modello 0D dei vasi

Per la descrizione dei vasi sanguigni nell’ambito della modellistica 0D viene seguito un approc-
cio già trattato in alcuni precedenti lavori, cui fare riferimento per ulteriori approfondimenti
[19], [20], [21].
Si consideri come dominio geometrico un vaso cilindrico come quello in figura 3.1, di lunghez-
za l e raggio r. Inoltre, si considerino nella descrizione la velocità locale v~ = (vx, vr, v✓) =

v~(x, r, ✓, t), la pressione locale p = p(x, r, ✓, t), l’area trasversale A = A(x, t), la portata del
vaso Q = Q(x, t) e la dimensione assiale x. Le equazioni matematiche che esprimono il flusso

Figura 3.1: Rappresentazione di un vaso sanguigno come un vaso cilindrico di lunghezza l e
raggio r [22].

sanguigno in questo vaso cilindrico sono l’equazione di Navier-Stokes e l’equazione di conserva-
zione della massa: sono necessarie, però, delle assunzioni semplificative iniziali per descrivere
adeguatamente l’interazione fluido-struttura.

16
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con r la densità del sangue e µ la sua viscosità dinamica.  

Sono necessarie, però, delle ipotesi iniziali utili a semplificare il problema per poter descrivere 

adeguatamente l’interazione tra flusso e vaso [14]:  

• il sangue è considerato un fluido newtoniano incomprimibile;  

• il vaso deve essere molto lungo, ossia 
.
/ ≪ 1;  

• l’effetto gravitazione viene trascurato;  

• la velocità circonferenziale deve essere nulla J0 = 0;  

• il vaso deve presentare una simmetria assiale; 

• la pressione deve essere uniforme per ciascuna sezione trasversale A.  

 

Tali ipotesi ci permettono di considerare una distribuzione idrostatica della pressione lungo 

l’asse x, coincidente con l’asse del vaso, e nel tempo.  

Integrando lungo una generica sezione trasversale A, siamo in grado di ridurre le equazioni di 

partenza, l’equazione di Navier-Stoke e il principio di conservazione della massa, passando dal 

3D al 1D [5], ottenendo:  

 

⎩⎪
⎨
⎪⎧

S9
ST +

SU
S# = 0
	

S9
S# +

S
ST VW

9#
U X +

U
H
SG
ST = 2Z√U SJ+SB \1

 

Equazione 7 
 

dove Z = 2
3 rappresenta la viscosità cinematica del sangue e W = "

4 ∫
5('
6' IU
	
4  è un coefficiente di 

correzione, mentre V è la velocità del flusso all’interno del vaso. Sappiamo che la viscosità 

dipende dalla distribuzione della velocità all’interno del condotto la quale, per il nostro caso, 

assume un andamento parabolico. Così possiamo riscrivere il sistema come:  

 

⎩⎪
⎨
⎪⎧

S9
ST +

SU
S# = 0
	

S9
S# +

S
ST VW

9#
U X +

U
H
SG
ST = −8_Z 9U

 

Equazione 8 
 

Per poter determinare le tre incognite Q, A e P è necessario introdurre un’ulteriore equazione, 

ossia la legge costitutiva per il tessuto del vaso, la quale esprime il comportamento meccanico 
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delle pareti. Utilizzeremo una relazione lineare tra la pressione e lo spostamento delle pareti 

[34]:  

G(U) = !̀
U!
a√U − bU!c 

Equazione 9 
 

con A0 l’area traversale indeformata del vaso, mentre b0 è una costante relativa alle proprietà 

fisiche del tessuto che, se ipotizzato lineare elastico, è pari a:  

 

!̀ =
√_ℎ'
1 − e# 

Equazione 10 
 

con h lo spessore della parete del vaso, E il modulo di Young e s il coefficiente di Poisson.  

Linearizzando le equazioni attorno allo stato stazionario U = U! e 9 = 9! = 0, per poi 

integrarle rispetto alla lunghezza l del vaso, otteniamo:  

 

⎩⎪
⎨
⎪⎧ f SĜS# + 9- − 9, = 0

	
h S9

i
S# + G- − G, = −;9i

 

Equazione 11 
 

dove 9i  e Ĝ rappresentano il flusso e la pressione medi all’interno del vaso; 9,, 9-, G, e G- 

sono i valori del flusso e pressione nelle sezioni di monte (u) e di valle (d) del vaso.  

 

2.3.1. ANALOGIA ELETTRO-IDRAULICA 

Per poter scrivere l’Equazione 11, è sfruttata l’analogia elettro-idraulica, essendo i parametri 

R, C ed L propri del mondo dei circuiti elettrici. Tali parametri vengono, in questa circostanza, 

utilizzati per descrivere le caratteristiche dei vasi sanguigni: 

• R rappresenta la resistenza che il vaso esercita sul flusso e, sulla base delle ipotesi 

introdotte precedentemente, è possibile esprimerla attraverso alla legge di Poiseuille:  

; = 8_HjA
U!#

= 8LA
_B!8

 

Equazione 12 
 

• L è l’induttanza del vaso e rappresenta il contributo inerziale derivante dall’equazione 

di Navier-Stokes, viene descritto come:  
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h = HA
_B!#

 

Equazione 13 
 

• C rappresenta la complianza del vaso, ossia la sua deformabilità e capacità di 

immagazzinare/rilasciare volume di sangue, ed è descritta come:  

f = 2U!bU!A
!̀

 

Equazione 14 
 

Il sistema riportato nell’Equazione 11 contiene delle equazioni differenziali di primo ordine in 

sei incognite (9i , Ĝ, 9,, 9-, G, e G-) ed è necessario effettuare delle nuove assunzioni per la 

sua risoluzione. Assumiamo di conoscere le variabili di monte (9,, G,) riducendo così il 

problema a quattro incognite, di cui due (9i , Ĝ) rappresentano le variabili di stato. È quindi 

ragionevole approssimare le variabili di valle a quelle di stato, così da ottenere un sistema di 

due equazioni in due incognite, il quale permette di descrivere un vaso sanguigno attraverso il 

modello a parametri concentrati:  

 

⎩⎪
⎨
⎪⎧ f SG,S# + 9- = 9,

	
h S9-S# + ;9- − G, = −G-

 

Equazione 15 
 

La rappresentazione grafica di un vaso sanguigno attraverso l’analogia elettro-idraulica viene 

riportata in Figura 2.7.  

 
Figura 2.7 - Rappresentazione di un vaso sanguigno nel modello a parametri concentrati: sono presenti gli 

elementi di resistenza, complianza e induttanza 
 

Tale rappresentazione, però, risulta adatta per i vasi sanguigni di grosso calibro, i quali 

esercitano un effetto di resistenza sul flusso, sono caratterizzati da una elevata componente 

capacitiva (per le loro grandi dimensioni) e risentono dell’effetto inerziale del flusso.  

Supponiamo dunque cheQu e pd siano valori noti; ora, il sistema diventa in quattro incognite, di
cui due (Q̂ e p̂) rappresentano le sue variabili di stato. Risulta ragionevole, allora, approssimare
Qd e pu alle variabili di stato e dunque porre:

p̂ ⇡ pu Q̂ ⇡ Qd (3.10)

In questo modo, si ottiene il sistema di equazioni ragionevoli per descrivere un modello a
parametri concentrati di un vaso sanguigno:

8
><

>:

C
@pu
@t

+Qd = Qu

L
@Qd

@t
+RQd � pu = �pd

(3.11)

Nel sistema cardiovascolare sono presenti vasi sanguigni che, sulla base del loro diametro, pos-
sono essere rappresentati attraverso proprietà diverse, affinché siano riprodotti nella maniera più
semplice ma realistica possibile. Come abbiamo visto, un vaso generico è ben descritto dalle

(a) (b)

Figura 3.2: (a) Rappresentazione schematica della modellazione 0D di un vaso sanguigno; (b)
modellazione 0D di un generico vaso sanguigno dotato di resistenza, complianza ed induttanza.

equazioni 0D in 3.11 e può essere rappresentato schematicamente sia come in figura 3.2a sia
attraverso gli elementi caratteristici dei circuiti elettrici, come rappresentato in 3.2b. Questa de-
scrizione risulta essere adatta per vasi di grosso calibro che risentono dell’inerzia a causa della
velocità con cui scorre il sangue: degli esempi sono l’aorta, l’arteria e le vene polmonari, la vena
cava superiore e quella inferiore.
Nei vasi sanguigni di medio calibro, invece, la modellazione prevede la trascurabilità della com-
ponente inerziale L, una bassa componente di resistenza R ed una grande deformabilità C: per la
loro descrizione, dunque, si fa riferimento al sistema di equazioni in 3.12 e alla rappresentazione
schematica in figura 3.3a. 8

<

:
C
@pu
@t

+Qd = Qu

RQd � pu = �pd
(3.12)
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Per i vasi sanguigni di medio calibro, solitamente, si trascura la componente inerziale, essendo 

caratterizzati da una bassa resistenza e una grande deformabilità. Possiamo quindi descriverli 

al meglio attraverso il seguente sistema:  

 

Ef
SG,
S# + 9- = 9,

	
;9- − G, = −G-

 

Equazione 16 
 

 

 

Infine, per i vasi di piccolo calibro (la microvascolatura) si ricorre a una rappresentazione 

semplificata, essendo sia la componente inerziale che quella di complianza trascurabili a seguito 

dalla predominanza della componente resistiva. Essa, com’è osservabile dall’Equazione 12, 

risulta essere inversamente proporzionale alla potenza quarta del diametro del raggio del vaso, 

ossia aumenta vertiginosamente al diminuire del raggio. Concludiamo, quindi, che la 

componente microvascolare racchiude la maggior parte della componente dissipativa del 

sistema cardiovascolare e può essere rappresentata dal seguente sistema di equazioni:  

 

:
9- = 9,

	
;9- − G, = −G-

 

Equazione 17 
 

 

 

2.4. MODELLI IN LETTERATURA DELLE CORONARIE  
In questo paragrafo vengono illustrati due articoli incentrati sulla modellazione a parametri 

concentrati delle coronarie, i quali costituiscono degli esempi di come viene affrontato il nostro 

problema in letteratura.  

Per ciascuno dei due articoli ci focalizzeremo su:  

• la struttura del modello a parametri concentrati, il circuito nato dall’analogia elettro-

idraulica, la quale permette di comprendere come è stata tradotta la struttura anatomica 

delle coronarie;  

• quali parametri sono stati scelti (tra R, L e C) per descrivere i vasi coronarici e come 

sono ottenuti i corrispettivi valori; 

Infine, per quanto riguarda la descrizione della microvascolatura (i piccoli vasi), si ricorre ad
un modello estremamente semplificato in cui sia la componente inerziale che la componente di
complianza sono trascurate, in virtù della predominanza della componente di resistenza. Infatti,
la resistenza, come si vede dalla sua formulazione in 3.7, è inversamente proporzionale alla
quarta potenza del raggio e, quindi, aumenta inmaniera significativa quanto più il vaso è piccolo:
la microvascolatura, quindi, costituisce la maggior componente dissipativa. Il set di equazioni
che descrivono la microvascolatura diventa:

8
<

:
Qd = Qu

RQd � pu = �pd
(3.13)

la cui rappresentazione schematica è in figura 3.3b.

(a) (b)

Figura 3.3: (a) Modellazione 0D di un vaso di medio calibro dotato di complianza e bassa
resistenza; (b) modellazione 0D di un vaso di piccolo calibro dotato soltanto di resistenza.

3.2 Modello 0D delle camere cardiache

Per comprendere la descrizione del modello 0D delle camere cardiache, è necessario introdur-
re la teoria elaborata in [23], che introduce il parametro di elastanza tempo-variante E(t). Gli
autori, partendo da valori di pressione e volume misurati in vivo su ventricoli sinistri di cuo-
ri canini e procedendo alla costruzione dei relativi cicli pressione-volume, si sono accorti che,
variando le condizioni di carico nello stesso soggetto, i punti isocroni (cioè i punti nei diversi
PV-loop corrispondenti agli stessi istanti del ciclo cardiaco) giacevano sulla stessa retta, andan-
do ad intercettare un punto V0 sull’asse dei volumi che, di fatto, rimaneva costante. Questo
risultava interessante poiché stabiliva una relazione tra pressione e volume rappresentativa di
una misura globale di funzionalità cardiaca indipendente da precarico e postcarico. Il punto di
intercetta V0 è stato denominato volume di correzione, mentre la pendenza è stata definita ela-
stanza tempo-variante E(t) ed ha permesso di legare pressione e volume attraverso la seguente

20

Figura 2.8 - Rappresentazione di un vaso di medio 
calibro nel modello a parametri concentrati 

Infine, per quanto riguarda la descrizione della microvascolatura (i piccoli vasi), si ricorre ad
un modello estremamente semplificato in cui sia la componente inerziale che la componente di
complianza sono trascurate, in virtù della predominanza della componente di resistenza. Infatti,
la resistenza, come si vede dalla sua formulazione in 3.7, è inversamente proporzionale alla
quarta potenza del raggio e, quindi, aumenta inmaniera significativa quanto più il vaso è piccolo:
la microvascolatura, quindi, costituisce la maggior componente dissipativa. Il set di equazioni
che descrivono la microvascolatura diventa:

8
<

:
Qd = Qu

RQd � pu = �pd
(3.13)

la cui rappresentazione schematica è in figura 3.3b.

(a) (b)

Figura 3.3: (a) Modellazione 0D di un vaso di medio calibro dotato di complianza e bassa
resistenza; (b) modellazione 0D di un vaso di piccolo calibro dotato soltanto di resistenza.

3.2 Modello 0D delle camere cardiache

Per comprendere la descrizione del modello 0D delle camere cardiache, è necessario introdur-
re la teoria elaborata in [23], che introduce il parametro di elastanza tempo-variante E(t). Gli
autori, partendo da valori di pressione e volume misurati in vivo su ventricoli sinistri di cuo-
ri canini e procedendo alla costruzione dei relativi cicli pressione-volume, si sono accorti che,
variando le condizioni di carico nello stesso soggetto, i punti isocroni (cioè i punti nei diversi
PV-loop corrispondenti agli stessi istanti del ciclo cardiaco) giacevano sulla stessa retta, andan-
do ad intercettare un punto V0 sull’asse dei volumi che, di fatto, rimaneva costante. Questo
risultava interessante poiché stabiliva una relazione tra pressione e volume rappresentativa di
una misura globale di funzionalità cardiaca indipendente da precarico e postcarico. Il punto di
intercetta V0 è stato denominato volume di correzione, mentre la pendenza è stata definita ela-
stanza tempo-variante E(t) ed ha permesso di legare pressione e volume attraverso la seguente

20

Figura 2.9 - Rappresentazione di un vaso di piccolo 
calibro nel modello a parametri concentrati 
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• la presenza di un’eventuale distinzione tra la componente arteriosa, microvascolare e 

quella venosa;  

• quali elementi sono stati utilizzati per simulare l’azione di compressione del ventricolo 

sui vasi sanguigni, in modo da ottenere la tipica natura fasica del flusso sanguigno 

coronarico;  

• le curve di flusso e pressione ottenute dal modello finale, osservando se presentano le 

caratteristiche descritte nel Capitolo 1.  

 

Gli articoli illustrati di seguito non vengono utilizzati come linee guida, ma bensì come esempi 

delle numerose e diverse possibilità riportate nella letteratura ingegneristica per descrivere il 

problema in esame, dai quali sono state estrapolate le informazioni fondamentali per la 

modellazione del problema, evidenziando eventuali analogie e differenze che verranno 

giustificate man mano che si procederà all’esposizione dei passaggi che hanno portato allo 

sviluppo del modello.  

 

2.4.1. MODELLO DI DUANMU  

Lo scopo lavoro di Duanmu et al [11]. è quello di realizzare un modello a parametri concentrati 

paziente-specifico per descrivere l’emodinamica coronarica basandosi su scansioni TC 

(tomografia computerizzata, ossia computer tomography) per la creazione del circuito 

raffigurante la rete coronarica. La struttura del modello viene riportata in in Figura 2.10 e 

presenta le seguenti caratteristiche:  

• il ramo sinistro della circolazione coronarica, LMCA, si divide nelle tre arterie principali 

della rete coronarica sinistra (LAD, LCX e la ramificazione diagonale principale DIAG) 

e ciascuna delle quali presenta, a sua volta, un insieme di ramificazioni in parallelo tra 

loro;  

• la rete coronarica destra è caratterizzata da un solo ramo costituito da tre vasi arteriosi 

posti in serie, per poi dividersi in due rami (PLA e PDA) subito prima della componente 

microvascolare;  

• la parte “Body system” contiene sia la circolazione sistemica che la polmonare, assieme 

al cuore destro e sinistro che vengono rappresentati separati (da essi nasce e muore la 

rete);  

 

La rappresentazione della componente arteriosa è estremamente dettagliata, con ciascun vaso 

descritto attraverso una resistenza, un’induttanza e un condensatore, a differenza del letto 
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vascolare, che viene descritto come una singola resistenza posta in serie all’intera componente 

arteriosa, e della componente venosa, anch’essa caratterizzata da un singolo elemento.  

La suddivisione dei rami coronarici si basa sia sulle immagini TC sia sullo standard proposto 

dall’American Heart Association [1].  

 

 
Figura 2.10 - Analogia elettro-idraulica del modello a parametri concentrati di Duanmu et al. [11] 

 

Nell’articolo vengono riportati i valori di R, L e C (calcolati attraverso le formule analitiche 

descritte nell’Equazione 12-14) per ciascuna componente arteriosa mentre non vengono 

riportati i valori per la microvascolatura e la parte venosa.  

Per simulare l’azione di compressione ventricolare 

sui vasi coronarici sono stati posti dei generatori 

di tensione in parallelo alla componente arteriosa, 

subito prima della componente microvascolare 

(Paragrafo 1.2.2). Tali generatori, che dovrebbero 

simulare la pressione intra-miocardica, assumono 

il valore di 1/3 della pressione del ventricolo 

sinistro per la rete coronarica sinistra, e un terzo 

della pressione del ventricolo destro per la rete 

destra [11].  

All’interno del modello sono state utilizzate anche 

delle impedenze Z e delle resistenze variabili nel 

tempo Rh. Lo scopo di queste ultime era di simulare 
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to the study by Pietrabissa et al.7, the network contains a closed-loop model of the cardiovascular system. The 
intra-myocardial pressures (at RVPG and LVPG) act as the pressure generators, which are chosen to be third or 
half of the ventricular pressure depending on the coronary vessel locations in the heart26. The coronary veins are 
simulated in the model and linked to the right atrium simultaneously. The systemic and pulmonary circulations 
are also included. The right ventricular pressure generator (RVPG) and the left ventricular pressure generator 
(LVPG) are feedback terms. The left coronary veins (LCV) and the right coronary veins (RCV) are also connected 
to the systems as the terminal impedances (Z).

Mathematics of the lumped-parameter model. We assume the blood to be Newtonian fluids and the 
vessels to be cylindrical tubes32. The governing equations of the flow in each vessel are33

−∆ = ∂
∂

+p L q
t

Rq, (3)

= ∂
∂

q C p
t

, (4)

where p is the pressure, ∆p is the pressure drop, and q is the flow rate. The other parameters are: hydraulic resist-
ance R, the elastic capacitance of each vessel C and the inertia of the blood flow L. Thus, analogous to resistance, 
capacitance, inductance in a circuit, we have5,7

µ
π

π ρ
π

= = =R l
D

C D l
Gh

L l
D

128 ,
4

, 4 , (5)4

3

2

where µ is the blood viscosity, ρ is the density, G is the Young’s modulus of the vessels, l is the segment length, D 
is the diameter, and h is the wall thickness of the vessel. The parameters of all the vessels estimated from the CT 
data are listed in Table 1, where the heart rate of 75 beats per minute (cardiac cycle of 0.8 s) was measured. We 
also chose µ = 4 × 10−3 kg · m−1s −1, ρ = 1.04 × 103 kg/m3 and G = 2 × 105 Pa. The wall thickness h is 0.08D, with D 
being the vessel diameter.

As the blood supplies are from heart ventricles, the left ventricle (LV) and right ventricular (RV) pumping 
functions are chosen, following34,35 to be

σ
=

⎧
⎨
⎪⎪
⎩⎪⎪

+ − +
−


P U t E V V R V

E V V
( ) ( ) systole

( ) diastole (6)
v

v

d

0 0

0

where Pv is the ventricular pressure, U0 is a peak isovolumetric pressure at volume V0, E is the time-varying 
elastance, the activation function σ(t) = [1 − cos(2πt/ts)], ts is the systolic period, V is the reference volume, V  is 
the rate of volume change, Rv is the resistance of ventricular myocardium, and Ed is the passive elastance. All the 
pumping function model parameters are listed in Table 2.

Figure 7. The coronary tree is represented by a closed loop cardiovascular system, where Rh is the variable 
resistance due to head loss, and Z1 to Z10 are the root impedances for the structured tree models attached at the 
end of the coronary vessels.
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The terminal impedance. The terminal resistance of each vessel is linked to the capillaries downstream. In 
many previous models, the terminal resistance is estimated using a three-element Windkessel model36, where the 
total resistance and the compliance of the vascular bed need to be measured, which is often difficult to do. Hence, 
in this paper, we seek an alternative approach.

To estimate the terminal resistance, compliance and the inertia of the whole coronary tree, we made use of the 
structured tree model by Olufsen et al.11, as well as the perfusion measurements7. For simplicity, we only consider 
steady flow and the bifurcations of a symmetric structured tree when the diameter of vessels is less than 0.01 mm. 
These small arteries are treated as a structured network of straight vessels. The impedance at a vessel bifurcation 
is:

= + .
Z Z Z
1 1 1

(7)p d d1 2

(7) can be solved recursively to obtain the root impedance of the terminal vessel of the vascular beds11.
Hence, the terminal impedance for a symmetric tree of N generations is

µλ
π

α

α
=

−

−
α( )Z

r
8 2

2 1
,

(8)

N

0
3

3 1
2

3

where λ = 50 is a constant defining the length to radius ratio in small arteries10,37, r0 is the original root radius, and 
α = rd/rp = 0.778 is the ratio of the daughter vessel radius (rd) and the parent vessel radius (rp) for a symmetric tree 
network when the arterial taper exponent rate is chosen to be 2.7611,38,39.

The values of Z at different ends of the coronary vessels (Z1-Z10) are listed in Table 3. These are compared 
with the corresponding perfusion resistance measurements5,7. A similar trend is seen between our estimations 
and the measurements.

Evaluation of the head loss. Energy losses associated with vessel structures and the loss coefficient can be 
incorporated into Bernoulli’s equations9. To model the head loss (a sudden pressure-drop due to cross-sectional 
area change) at the inlets of the coronary arteries, as shown in Fig. 8, we estimate the pressure drop from

Branch
Resistance(R) 
(mmHg·s·ml−1)

Inductance(L) 
(mmHg·ml−1)

Capacitance(C) 
(ml·mmHg−1)

RCA 1.64 0.12 0.0064
PDA 2.31 0.079 0.011
PLA 1.31 0.064 0.017
LMCA 0.14 0.018 0.0035
LAD 0.5 0.144 0.0017
LAD1 0.24 0.023 0.0023
LAD2 0.87 0.067 0.0045
LAD3 0.43 0.031 0.00018
LAD4 0.63 0.041 0.0019
DIAG 3.19 0.12 0.0013
LCX 0.17 0.16 0.0017
LCX1 0.14 0.013 0.0013
LCX2 0.19 0.017 0.00015
LCX3 0.38 0.033 0.0027
MARG1 0.71 0.049 0.0027
MARG2 1.17 0.064 0.0021
MARG3 1.94 0.081 0.0016

Table 1. Parameters of the patient-specific coronary model estimated from the CT data.

Left ventricle Right ventricle
Rv (mmHg·s·ml−1) 0.0800 0.0175
U (mmHg) 50 24
Ed (mmHg·s·ml−1) 0.10 0.03
V0 (ml) 11.29 3.33

Table 2. The parameters for the ventricular pressure modelling.

Figura 2.11 - Valori dei parametri R, C e L 
all'interno del circuito 



    

 Tesi di Laurea Magistrale – A.A. 2023/2024  36 

la perdita di energia che si verifica nel passaggio dall’aorta alle arterie coronariche a seguito 

della riduzione del calibro. Descritta la struttura e le caratteristiche del modello, spostiamo la 

nostra attenzione sui risultati ottenuti da Duanmu. L’articolo riporta i pattern di flusso ciascun 

ramo arterioso, ma non per la componente venosa e microvascolare. Dai flussi della rete 

coronarica sinistra (curve nere in Figura 2.12) possiamo osservare come il modello sia 

effettivamente in grado di riprodurre la tipica natura fasica del flusso coronarico (Paragrafo 

1.2.1), con il picco situato nella fase diastolica. Anche i flussi del ramo destro rispettano le 

caratteristiche osservate in letteratura, mantenendo il picco nella fase sistolica.  

 
Figura 2.12 - Flussi sanguigni della rete coronarica sinistra [11] 

 

Per quanto riguarda le onde di pressione osserviamo che, per i rami più vicini all’aorta, il picco 

e la forma della curva si avvicinano a quelli dell’aorta stessa, riducendo il picco e assumendo 

una forma maggiormente a parabola nei rami più distanti.  

 
Figura 2.13 – Onde di pressione e flusso della rete coronarica destra [11] 
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FFR can guide the percutaneous coronary intervention (PCI) with drug-eluting stents in patients with cor-
onary artery stenosis. As can be seen in Fig. 5(a), FFR can be expressed as the ratio of the pressure distal to the 
lesion (pd) and the pressure (pa) proximal to the lesion25:

= .
p
p

FFR
(2)

d

a

Figure 1. Simulated flow rates over one heart beat along different sections of the left coronary arteries, based 
on our geometry (Simulation 1), on the geometry by Pietrabissa et al.7 (Simulation 2), and the model result by 
Pietrabissa et al. based on a constant resistance.

Figure 2. Comparison of the flow along LCX from Simulation 1, in vivo measurement of the same patient, and 
in vivo measurement of a different patient by Mynard et al.26.
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When FFR is smaller than 0.8 and the stenosis is less than 50%, stenting is recommended20. FFR at difierent levels 
of stenosis in PDA is shown in Fig.ft5(b). fle relation of FFR and stenosis was studied by Pijls & Bruyne27 with 
clinical statistic data obtained from 221 patients before angioplasty or during diagnostic coronary angiography.

Figureft5(b) shows that the present area reduction model gives a general agreement with the clinical results. 
Note that the clinical deffnition of stenosis is based on the radius ratio (i.e., α = rs/r, where r and rs are the normal 
and stenotic radii) instead of the area ratio. flerefore, the simulation result with the radius reduction is also 
shown for comparison. Our model can also predict the relative Thow against degrees of stenosis, shown in Fig.ft5(c). 
Again, the result agrees well with the experimental measurements by Mates et al.28.

Discussion
In this study, we propose a new model of simulating the coronary hemodynamics. Three new features are 
included in this model. Firstly, the whole coronary model geometry is reconstructed from CT scans of a real 
patient. Secondly, our work demonstrated that head loss at the inlets of the coronary vessels, where sudden diam-
eter change occurs, can signiffcantly improve the accuracy of the results. Finally, the model parameters of the root 

Figure 3. fle pressure and Thow rate waveforms, with or without head loss, along the RCA segments (top), 
where Nh in RCA stands for no head loss, and along the PLA (bottom).

Figure 4. fle pressure (leffi) and Thow (right) for difierent degrees of stenosis in PDA.
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Ricapitolando alcune delle informazioni che possiamo estrarre da questo lavoro:   

• i rami sinistro e destro della circolazione coronarica sono entrambi riportati e in modo 

distinto, a differenza di altri articoli in letteratura;  

• per il ramo sinistro si è optato per un maggiore livello di dettaglio nella rappresentazione 

della componente arteriosa;  

• la componente arteriosa è rappresentata in modo più complesso di quella microvascolare 

e venosa, con ciascun vaso descritto sia attraverso una componente resistiva che quella 

capacitiva ed induttiva;  

• le onde di flusso ricalcano le caratteristiche note in letteratura;  

• le onde di pressione si avvicinano molto a quella dell’aorta, usata come riferimento; 

• la presenza dei generatori di pressione, utilizzati per simulare l’azione del ventricolo sui 

vasi coronarici, sembra fondamentale per replicare la fasicità del flusso.  

 

Infine, è necessario soffermarsi su alcuni dei limiti che è possibile osservare nel lavoro appena 

esposto:  

• come confronto per le curve di flusso e pressione sono stati utilizzati i risultati di altri 

modelli, i quali sono stati validati su modello animale e non con dati riferiti a soggetti 

umani; tale scelta inficia notevolmente la validità dei valori medi e quelli di picco delle 

curve nell’ambito di un modello paziente-specifico;  

• la componente microvascolare e la componente venosa sono trattate in modo molto 

superficiale, sia dal punto di vista della rappresentazione all’interno del modello, sia 

perché non è riportata alcuna curva di flusso e pressione (sottolineiamo come la grande 

maggioranza degli articoli presenti in letteratura, sia di natura clinica che modellistica, 

non mostrano le curve di flusso e pressione per queste due componenti, rendendo 

particolarmente difficile un qualsiasi confronto e validazione dei risultati);  

• la scelta di porre due generatori di tensione sul ramo destro e solo uno sul ramo sinistro 

non viene giustificata con la volontà di voler simulare una qualche forma di dominanza 

(Paragrafo 1.1.3), ne trova un particolare riscontro nella morfologia delle onde di 

flusso;  

• per il ramo destro la presenza della resista Rh sembra giustificata dalle immagini 

riportate, mentre per il ramo sinistro no, essendo le onde di flusso e pressione del tutto 

paragonabili a quelle di altri articoli in cui tale elemento non viene utilizzato.  
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2.4.2. MODELLO DI BEYAR  

Come per l’articolo precedente, anche quello di Beyar et. al [3] ha come obiettivo quello di 

realizzare un modello a parametri concentrati che permetta di descrivere l’emodinamica del 

flusso all’interno delle coronarie.  

Dalla Figura 2.13 si osserva come il nuovo modello non simuli la circolazione sistemica o 

quella polmonare, ponendo semplicemente un generatore di tensione all’inizio del circuito per 

simulare la pressione dell’aorta e uno alla fine del circuito che interpreta il comportamento 

dell’atrio destro. Non viene esplicitata una distinzione tra i due rami coronarici principali (LAD 

e RCA), ma l’intero circuito si riferisce alla sola ramificazione della rete coronarica sinistra.  

 

 
Figura 2.14 - Parte della struttura del modello a parametri concentrati di Beyar et al. [3] 

 

Un aspetto fondamentale, su cui è necessario soffermarsi, è il metodo con cui gli autori hanno 

deciso di procedere nella costruzione del modello. Mentre in Duanmu et al. la struttura del 

modello del circuito è basata su scansioni TC, che porta alla definizione di un modello paziente 

specifico, in questo caso gli autori hanno utilizzato un metodo strettamente concettuale, 

aderente alle informazioni ottenibili in letteratura, strutturando il modello su più livelli così da 

simulare l’avanzamento delle coronarie all’interno del tessuto miocardico. All’inizio e alla fine 

del circuito sono presenti degli elementi che riproducono il comportamento di un’arteria e una 

vena nell’epicardio. Questi sono poi collegati in parallelo a tre livelli che simulano i vasi 

coronarici a tre diverse profondità all’interno del miocardio, ossia il “subepicardio”, il 
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coronary compression, independent of the LV cavity pres- 
sure (27), and from earlier observations that significant 
coronary compression occurs in the empty beating heart 
(3). It is therefore clear that the concepts of  coronary com- 
pression, which are different than the previous simplifi- 
cations, have to be taken into account when interpreting 
the results of  coronary flow models. 

In the present study we incorporate  a multi layer 
approach and a compartmental division of  the intramyo- 
cardial coronary vessels into arterial and venous compart- 
ments. The study extends our earlier study (9), which 
assumes the waterfall concept but ignores the venous cir- 
culation and does not account for regional ischemia, to 
include the dynamic pressure dependent cross-sectional 
area for each compartment.  The latter is taken to vary 
as a function of  the vascular local transmural pressure 
and to determine the local instantaneous resistance and 
capacitance. This approach that is similar to that sug- 
gested by recent models (10,13,28), is extended here for 
conditions involving flow under ischemic conditions, in- 
cluding the introduction of  modification of vascular tone 
and collateral flow compensation to the ischemic region. 

We define here the net pressure acting on the coronary 
bed as the extravascular compression pressure (ECP). The 

ECP is defined as a general term resulting from all possi- 
ble contributions to coronary compression, which do not 
necessarily reflect only the hydrostatic fluid pressure. 
While, as a first approximation, we assume that the ECP 
is only a function of  the LV cavity pressure, we also em- 
ploy a more detailed fiber mechanics model, which ac- 
counts for the role of  transverse collagen mesh in the 
generation of the ECP under variable load and contrac- 
tility conditions. The ECP predicted by that model is then 
used as input into the coronary circulation model. This 
combined LV-coronary circulation model approach is 
used to predict the coronary waveform under variable 
load and contractility conditions. This analysis is aimed 
to investigate possible interactions between the myocar- 
dial contraction and the coronary circulation. 

METHODS 

Model Description 

Model  Structure. A scheme of the electrical analog of  the 
model is given in Fig. 1. The model assumes two vas- 
cular beds, a normal one and an ischemic one, which are 
interconnected with collateral resistances. Each bed is sub- 
jected to the aortic pressure through an epicardial capac- 
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FIGURE 1. A scheme of the analog model, The normal zone is connected with collaterals atal l  layers to the ischemic zone. Each zone 
is divided to three layers. Four capacitors and four resistors account for large and small intramyocardial arteries and veins in each layer. 
The capillaries are included within the small venular compartment. In addition, capacitors describe the arterial and venous epicardial vessels. 
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“midwall” e infine il “subendocardio”. Ciascun livello è caratterizzato da quattro componenti 

che rappresentano, in ordine anatomico, le grandi e piccole arterie insieme alle piccole e grandi 

vene. La struttura di ciascun compartimento è identica l’una con l’altra: una resistenza e un 

condensatore collegati direttamente a un generatore di tensione (sottolineiamo l’assenza 

dell’induttanza, presente invece nel lavoro di Duanmu et al.). I tre livelli di profondità sono 

identici nella configurazione strutturale, distinguendosi solo per il valore associato al generatore 

di tensione per simulare la diversa azione del ventricolo sinistro sui vasi sanguigni. In 

particolare, per lo strato più superficiale (subepicardio) il generatore di pressione assume un 

valore di circa 1/6 rispetto al valore del ventricolo sinistro, passando a 1/2 per il livello 

intermedio e 5/6 per lo strato più profondo (subendocardio).  

 

Prima di analizzare i risultati del modello, ossia le curve di flusso e pressione, è necessario 

soffermarsi sul metodo di stima dei parametri di ciascun compartimento. Una volta stimata la 

resistenza totale di ciascun livello si è deciso, basandosi su informazioni riportate in letteratura 

[7], di assegnare il 25% di questo valore alle grandi arterie, il 65% tra le arteriole e venule 

(piccoli vasi) e l’ultimo 15% alle grandi vene. Oltre a questa suddivisione delle resistenze, gli 

autori del lavoro gli autori hanno considerato una variazione temporale della resistenza dei vasi 

(in funzione della pressione ventricolare) come risultato dell’azione ventricolare sulle 

coronarie.  

 
Figura 2.15 - Variazione temporale della resistenza R dei vasi in Beyar et al. [3] 
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L’articolo riporta, per ciascuno dei quattro compartimenti che compongono la zona 

intramiocardica (quindi le grandi e piccole arterie e vene), e per ciascuno dei tre livelli di 

“profondità”, le onde di flusso, di pressione e le variazioni temporali delle resistenze.  

Nella Figura 2.15 è riportata la variazione temporale della resistenza. Si osservano delle grandi 

variazioni nelle piccole e grandi arterie poste in profondità, con invece un comportamento 

praticamente costante per gli strati più superficiali. Le cose cambiano nelle grandi vene, dove 

tutti e tre i compartimenti registrano delle significative variazioni di resistenza, con valori di 

picco che risultano essere sei volte quelli di valle per lo strato subepicardico.  

 

 
Figura 2.16 - Flusso sanguigno ottenuto dal modello di Beyar et al. [3] 

 

In Figura 2.16 osserviamo il flusso sanguigno. Concentrandoci sulle grandi arterie, notiamo 

come il flusso diastolico sia maggiore rispetto a quello sistolico solo nel livello subendocardico, 

mentre nel midwall e nel subepicardico il picco di flusso si trova nella prima metà della sistole. 

Inoltre, nello strato più profondo, non solo il flusso è maggiore in diastole, ma in sistole è 

presente un picco negativo, indice di un flusso retrogrado proprio in corrispondenza dei picchi 

positivi nei livelli superiori. Spostandoci nelle piccole arterie, si osserva una riduzione nel 

valore di picco del flusso, mentre lo strato più profondo perde il suo flusso retrogrado, 

diventando positivo ma comunque mantenendo il picco sempre in diastole. Infine, nelle piccole 

e grandi vene, la differenza sostanziale rispetto ai due compartimenti precedenti sta nello 

spostamento del picco di flusso per il livello subendocardico, il quale trasla nella fase sistolica, 
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sures. As seen, the arterial inflow patterns show a rapid 
fall in the coronary flow with a negative initial peak dur- 
ing the isovolumic contraction. Flow remains low till the 
end of  ejection, where a rapid fall in the LV pressure is 
followed by a rapid rise of  the coronary flow to the high 
diastolic levels. The small oscillations in the flows at di- 
astole reflect the oscillations in the input pressures which 
are probably a limitation of  the pressure measurements 
used here. The model predicts systolic venous squeezing 
o f  blood with a high systolic peak of  venous outflow. It 
is noteworthy that available measurements in the coro- 
nary veins that show a predominantly systolic flow (1,23) 
are consistent with these predictions. 

Normal Pattern o f  Transmural Flow Distribution 

The flow patterns in the three layers of  the myocar- 
dium in the vessels of  different sizes are presented in 
Fig. 4. While the subendocardial flow in the large intra- 

myocardial arteries is seen to reverse direction during sys- 
tole, the subepicardial arterial flow continues throughout  
the cycle, with some phase-related variations throughout  
the cycle. The subendocardial flow in the small arteries, 
although not reversed here, decreases during systole. The 
model predicts a systolic peak in the venous compart- 
ments, with the highest effect at the subendocardial layer. 

The cross-sectional areas of  the different vessel-com- 
partments as a function of  time are given in Fig. 5 (top). 
Note that the change in the cross-sectional area is mini- 
mal for all the intramyocardial compartments, except for 
the subendocardial arteries and large veins;  a relatively 
large decrease in their cross-sectional area occurs dur- 
ing systole, leading to local increases in resistance Fig. 5 
(bottom). This phenomenon is considered to represent a 
partial collapse of  the venous circulation at the deeper 
intramyocardial layers. The decrease in the subendocar- 
dial arterial cross-sectional area is due to the decreased 
transmural pressure during systole. 
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risultando addirittura maggiore rispetto ai picchi degli strati superiori. Sottolineiamo, infine, 

uno “spanciamento” del flusso per gli strati subepicardici e di midwall, andando a perdere la 

classica “punta” a favore di una forma più morbida, indice di una maggior distribuzione del 

flusso nel tempo.  

 

Ricapitolando i punti di forza di questo lavoro sono:  

• è presente una distinzione a livelli per i vasi all’interno del miocardio;  

• le componenti arteriose, venose e microvascolari vengono rappresentate con lo stesso 

grado di dettaglio;  

• i vasi sanguigni sono descritti attraverso una componente resistiva e una capacitiva, 

trascurando la componente induttiva;  

• le onde di flusso presentano le caratteristiche note in letteratura;  

• le onde di pressione si avvicinano molto a quella dell’aorta, usata come riferimento; 

• la presenza dei diversi generatori di pressione (uno per ciascuna componente), a cui 

vinee assegnato un valore diverso in base alla profondità del livello considerato, insieme 

alla variazione temporale delle resistenze, sembrano favorire la formazione di un flusso 

più realistico.  

 

Infine, è necessario soffermarsi su alcuni dei limiti che è possibile osservare:  

• non c’è una distinzione tra i due rami della circolazione coronarica, dei quali viene 

riportato solo quello sinistro;  

• non è chiaro con quali soggetti sia stata effettuata la validazione dei risultati;  

• le onde di variazione temporale delle resistenze non trovano una corrispondenza in 

letteratura, sia dal punto di vista morfologico sia per la variazione percentuale tra sistole 

e diastole.  

 

 

 

 

 



    

 Tesi di Laurea Magistrale – A.A. 2023/2024  42 

3. METODI 
 

Ad oggi molti dei modelli che descrivono l’emodinamica coronarica prevedono l’utilizzo del 

modello a parametri concentrati. L’obiettivo è quello di descriverne le proprietà caratterizzanti, 

come la fasicità del flusso, e riprodurre i meccanismi che ne stanno alla base.  

In questo capitolo verranno illustrati i passaggi che ci hanno condotto alla realizzazione del 

nostro modello. È stato utilizzato come punto di partenza il modello base, rielaborandolo e 

introducendo le modifiche necessarie per simulare e riprodurre l’emodinamica coronarica.  

 

 

3.1. MODELLO BASE  
Il modello base [4], senza coronarie (Figura 3.1), è un modello a parametri concentrati a circuito 

chiuso utilizzato per descrivere la circolazione del sangue all’interno del corpo umano. Il 

modello ha l’obiettivo di rappresentare più dettagliatamente la circolazione sistemica. Esso è 

composto dalle quattro camere cardiache con le rispettive valvole, dalle quali nascono e 

terminano la circolazione sistemica e polmonare. La modellazione 0D del modello senza 

coronarie si basa sulle informazioni delineate nel capitolo precedente, in particolare:  

• le camere cardiache sono state modellate attraverso il concetto di elastanza tempo-

variante E(t) (Equazione 2);  

• le valvole cardiache sono descritte come dei diodi ideali in serie a una resistenza (il loro 

funzionamento è descritto dall’Equazione 5);  

• i vasi sanguigni vengono descritti attraverso i tre parametri di resistenza, complianza e 

induttanza (Equazioni 12-14).  

 

La circolazione sistemica viene suddivisa in più distretti, ciascuno dei quali riferisce a un 

particolare sistema anatomico. La struttura del modello, in Figura 3.1, alla quale verrà poi 

aggiunto il distretto coronarico, si basa sul lavoro [15] al quale sono state apportate delle 

modifiche a seguito di nuovi studi. In particolare:  

• il distretto denominato Upper Body, che comprende la circolazione cerebrale, quella dei 

due arti superiori e delle coronarie;  

• il distretto splenico, ossia la circolazione degli organi della cavità addominale (fegato, 

pancreas, milza e tratto gastro-intestinale);  

• il distretto renale, che è stato reso indipendente per adempiere a studi precedenti (a cui 

si consiglia di fare riferimento per maggiori informazioni);  
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• il distretto che comprende l’apparato riproduttivo, denominato Reproductive Organs;  

• le due gambe, che costituiscono il distretto Lower Body;  

• i grandi vasi come l’aorta, la vena cava addominale e la vena cava toracica.  

 

 
Figura 3.1 - Rappresentazione del modello base, senza coronarie 

 

È importante illustrare la rappresentazione che è stata adottata per ciascun compartimento 

(riportata in Figura 3.2), in cui vengono utilizzate tre resistenze distribuite in serie (correlate al 

tratto arterioso, microvascolare e venoso) intervallate da due complianze poste in parallelo (che 

si riferiscono alla componente arteriosa e venosa).  

 

 
Figura 3.2 - Modellazione 0D di un generico organo per il modello completo: art riferisce alla parte 

arteriosa, vb alla componente del letto vascolare, ven alla componente venosa 
 

state fatte alcune modifiche mirate a renderlo più adeguato al nostro scopo. In particolare, sono
descritti:

• il compartimento Upper Body, che comprende gli organi situati nella parte superiore del
corpo, tra cui cervello e braccia;

• il compartimento splenico, che include gli organi della cavità addominale quali fegato,
tratto gastro-intestinale, pancreas, milza;

• il compartimento renale, che descrive la circolazione renale, importante nell’ottica di
applicazione dell’ECMO, a causa del suo coinvolgimento nelle problematiche legate al
dispositivo;

• il compartimento Reproductive Organs, che include gli organi riproduttivi (in questo caso
maschili, dato il soggetto rappresentato);

• il compartimento Lower Body, che è suddiviso nelle due gambe, per permettere di
rappresentare un realistico punto di inserzione dell’ECMO;

• i grandi vasi: aorta toracica, vena cava addominale e vena cava toracica, la quale riversa
il sangue nell’atrio destro.

Figura 4.3: Rappresentazione schematica del modello completo.

Nel modello completo, le camere e le valvole cardiache sono descritte nello stesso modo del
modello 3R, e pertanto i parametri utilizzati sono stati presi da [24]. La circolazione polmonare

27

ha la stessa struttura del modello 3R, per la quale si rimanda alla figura 4.2. Per quanto riguarda
la circolazione sistemica, invece, la modellazione 0D dei compartimenti prevede la descrizione
dei grandi vasi (aorta toracica, vena cava addominale e vena cava toracica) tramite la rappresen-
tazione in figura 3.3a, e la descrizione degli altri distretti anatomici (organi, insiemi di organi o
tessuti) tramite la rappresentazione in figura 4.4.

Figura 4.4: Modellazione 0D dei generici organi (o insiemi di organi) rappresentanti nel mo-
dello completo: suddivisione in parte arteriosa, parte venosa e microvascolatura.

4.3 Calibrazione dei modelli

Entrambi i modelli sono stati calibrati prendendo come riferimento un soggetto maschio adul-
to e sano, con BSA = 1.9 m 2, peso = 75 Kg, HR = 75 bpm, Pperf = 97 mmHg (differenza di
pressione ai capi della circolazione sistemica) e CO = 6.5 L/min. La resistenza totale sistemica
(SVR) è stata calcolata, in entrambi i modelli, come SV R = pperf/CO, ma, nel modello com-
pleto, è stata suddivisa nei compartimenti descritti utilizzando le percentuali di distribuzione
del CO riportate in tabella 4.1. SVR, nel modello 3R, è stata suddivisa tra arterie sistemiche,

Compartimenti % CO
Upper Body 22 %
Splanchnic 33 %
Kidneys 21 %
Uterus 0.44 %

Right Leg 11.78 %
Left Leg 11.78 %

Tabella 4.1: Distribuzione della gittata cardiaca (CO) nei vari compartimenti [2].

vene sistemiche e microvascolatura. Considerando che le resistenze dei vasi sono in serie e che
la microvascolatura racchiude gran parte dell’effetto dissipativo a causa del suo piccolo raggio
(equazione 3.7), si è ritenuto opportuno suddividere SVR nel seguente modo: Rart = 5% SVR,
Rvbs = 92 % SVR e Rven = 3 % SVR. Le resistenze vascolari per ciascun compartimento del

28
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3.1.1. CALIBRAZIONE DEL MODELLO  

I parametri utilizzati nel modello completo si riferiscono ad un soggetto sano maschio adulto, 

caratterizzato dai seguenti valori: klU	 = 	1.9	3# (body surface area), peso di 75 Kg, o;	 =
	75	rG3 (heart rate, frequenza cardiaca), pressione di perfusione !9:.; = 97	33o- 

(gradiente di perfusione della circolazione sistemica) e fs = 6.5	h/3CD = 108.33	3A/< 

(cardiac output, il volume di sangue eiettato nella circolazione sistemica ad ogni battito 

cardiaco). Partendo da questi parametri, siamo in grado di calibrare il modello.  

La resistenza totale sistemica è definita come l); =
!9:.;/fs e viene distribuita tra i diversi compartimenti in 

funzione del volume di sangue che quel determinato 

compartimento riceve (dipende dalla percentuale di cardiac 

output, Figura 3.3).  

Conoscendo la struttura di ciascun compartimento (Figura 

3.2) è necessario stabilire, una volta calcolata la resistenza 

totale, come questa si distribuisce tra la componente arteriosa, microvascolare e venosa. 

Tenendo conto della formula analitica con cui viene calcolata la resistenza R di un vaso 

(Equazione 12) e della non trascurabile differenza di calibro tra il letto vascolare e i grandi vasi 

(arterie e vene), appare opportuno distribuire l’SVR di ciascun singolo compartimento come 

segue: ;*.' = 5%	l);, ;5< = 92%	l);, ;5:& = 3%	l);. Soffermandoci sulle complianze, 

il loro valore è stato determinato ricorrendo all’analogia elettro-idraulica, sfruttando come 

costante di tempo il periodo così definito x = 60/o; = 0.81	<. La complianza del tratto 

arterioso viene calcolata come f*.' = x/;5<, dove ;5< si riferisce alla resistenza del letto 

vascolare di quel determinato compartimento; mentre la complianza venosa è definita come 

f5:& = 30f*.' [23]. Da qui in avanti chiameremo la distribuzione percentuale e il metodo di 

calcolo delle complianze adottate per la circolazione sistemica nel modello base 

“configurazione sistemica”, e “distribuzione sistemica” quando ci riferiremo alla sola 

distribuzione delle resistenze.  

Per la circolazione polmonare la calibrazione è sviluppata come segue. Per le complianze sono 

stati utilizzati i valori f9,* = 8.4	3A/33o- e f9,5: = 20	3A/33o- (con pua arterie 

polmonari e puve vene polmonari) [42], mentre le resistenze sono state ottenute attraverso 

l’analogia elettro-idraulica: ;9,* = x/f9,* e ;9,5: = x/f9,5: con la costante di tempo che 

assume come valore x = 0.5	< [2], differente rispetto a quello utilizzato nella circolazione 

sistemica. Per quanto riguarda la componete microvascolare è stata considerata una resistenza 

nulla a causa della particolare struttura degli alveoli e della loro funzione di scambio di gas 

[24].  

ha la stessa struttura del modello 3R, per la quale si rimanda alla figura 4.2. Per quanto riguarda
la circolazione sistemica, invece, la modellazione 0D dei compartimenti prevede la descrizione
dei grandi vasi (aorta toracica, vena cava addominale e vena cava toracica) tramite la rappresen-
tazione in figura 3.3a, e la descrizione degli altri distretti anatomici (organi, insiemi di organi o
tessuti) tramite la rappresentazione in figura 4.4.

Figura 4.4: Modellazione 0D dei generici organi (o insiemi di organi) rappresentanti nel mo-
dello completo: suddivisione in parte arteriosa, parte venosa e microvascolatura.

4.3 Calibrazione dei modelli

Entrambi i modelli sono stati calibrati prendendo come riferimento un soggetto maschio adul-
to e sano, con BSA = 1.9 m 2, peso = 75 Kg, HR = 75 bpm, Pperf = 97 mmHg (differenza di
pressione ai capi della circolazione sistemica) e CO = 6.5 L/min. La resistenza totale sistemica
(SVR) è stata calcolata, in entrambi i modelli, come SV R = pperf/CO, ma, nel modello com-
pleto, è stata suddivisa nei compartimenti descritti utilizzando le percentuali di distribuzione
del CO riportate in tabella 4.1. SVR, nel modello 3R, è stata suddivisa tra arterie sistemiche,

Compartimenti % CO
Upper Body 22 %
Splanchnic 33 %
Kidneys 21 %
Uterus 0.44 %

Right Leg 11.78 %
Left Leg 11.78 %

Tabella 4.1: Distribuzione della gittata cardiaca (CO) nei vari compartimenti [2].

vene sistemiche e microvascolatura. Considerando che le resistenze dei vasi sono in serie e che
la microvascolatura racchiude gran parte dell’effetto dissipativo a causa del suo piccolo raggio
(equazione 3.7), si è ritenuto opportuno suddividere SVR nel seguente modo: Rart = 5% SVR,
Rvbs = 92 % SVR e Rven = 3 % SVR. Le resistenze vascolari per ciascun compartimento del

28

Figura 3.3 - Distribuzione del 
cardiac output CO nei vari 
compartimenti 
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Infine, sono state apportate delle correzioni ad alcuni parametri in modo da avvicinare i risultati 

del modello alle informazioni reperibili in letteratura.  

 

3.1.2. RISOLUZIONE DEL MODELLO  

Per risolvere il modello completo utilizziamo una funzione di MATLAB nota come ode15s che 

permette di risolvere sistemi di equazioni differenziali, partendo da opportune condizioni 

iniziali che forniamo in ingresso. Tale funzione sfrutta le equazioni illustrate nel Capitolo 2: 

partendo da dei volumi iniziali delle camere cardiache (fornite in ingresso) ricava le curve di 

pressione attraverso l’Equazione 1 (lega le due grandezze tramite l’elastanza E(t)); 

successivamente ricava i flussi attraverso le valvole (Equazioni 5) dei vasi di medio (arterie e 

vene, Equazione 16) e piccolo (Equazione 17) calibro per ciascun compartimento; infine, 

calcola il volume relativo a ciascuna camera cardiaca sfruttando un sistema di equazioni 

differenziali composto dalla prima Equazione 16 e dalla seguente equazione di continuità:  

I)
I# = 9, − 9- 

Equazione 18 - Equazione di continuità 
 

Queste equazioni vengono integrate lungo il periodo di un battito cardiaco e il sistema viene 

risolto aggiornando ad ogni iterazione i valori delle condizioni iniziali, fino al raggiungimento 

di uno stato stazionario che viene valutato attraverso un indice di tolleranza (10-3). In altre 

parole, il valore finale di ciascuna variabile viene raggiunto quando la differenza tra i valori che 

questa variabile assume in due iterazioni successive è inferiore alla tolleranza scelta.  

z% − z%("
z%("

< 10(= 

Equazione 19 
 

 

3.2. INTRODUZIONE DELLE CORONARIE  
Si è deciso di descrivere il distretto coronarico ricorrendo allo stesso approccio 

precedentemente utilizzato per i distretti sistemici, così da garantire un’omogeneità all’interno 

del modello e, contemporaneamente, mantenendo rigore nella rappresentazione fisico-

matematica dell’emodinamica coronarica.  

La struttura in Figura 3.2 non è sufficiente a descrivere il compartimento coronarico. Sappiamo 

che la rete vascolare coronarica è suddivisa in rami (Capitolo 1), i quali presentano pattern di 

flusso molto diversi tra loro (Figura 1.9). Basandoci sull’idea da cui nasce il modello base, 

ossia quella di voler descrivere l’emodinamica dell’intera circolazione nel modo più semplice 
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(ciascun compartimento è composto da tre resistenze e due complianze che descrivono l’intera 

rete circolatoria, senza voler riprodurre l’intera rete vascolare) e più efficace possibile (è 

fondamentale riuscire a riprodurre le caratteristiche delle onde di flusso e di pressione per 

ciascun compartimento), decidiamo di rappresentare il distretto coronarico con entrambi i rami. 

Senza, comunque, dividere la rete sinistra in due per rappresentare la LAD e l’LCX (Figura 3.5), 

dato che i pattern delle onde di flusso disponibili in letteratura sono identici e differiscono solo 

per i valori di scala.  

 
Figura 3.4 - Rappresentazione del modello completo con il compartimento coronarico 

 

Basandoci sul Paragrafo 3.1.1, per calcolare i parametri del compartimento coronarico 

dobbiamo seguire i seguenti passaggi:  

• il volume di sangue che scorre all’interno della rete coronarica è pari al 3-5% dell’intero 

cardiac output [27]; poniamo tale valore al 4% (la scelta finale verrà effettuata durante 

il processo di calibrazione nel Paragrafo 4.1);  

• di tale volume il 30% fluisce nella rete coronarica destra, mentre il restante 70% in 

quella sinistra [6];  

• per la rete coronarica destra:  

 

fs-+ = 30%	4%	fs = 1.3	3A/<    l);-+ = !9:.;/fs-+ = 74.62	$$>?∙A$/   

 ;*.',-+ = 5%	l);-+ = 3.73	$$>?∙A$/  ;5<,-+ = 92%	l);-+ = 68.65	$$>?∙A$/  

    ;5:&,-+ = 3%	l);-+ = 2.24	$$>?∙A$/  

 f*.',-+ = x/;5<,-+ = 0.0118	 $/
$$>?  f5:&,-+ = 30f*.',-+ = 0.354	 $/

$$>? 
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• per la rete coronarica sinistra:  

 

fsA+ = 70%	4%	fs = 3.03	3A/<    l);A+ = !9:.;/fsA+ = 31.98	$$>?∙A$/   

 ;*.',A+ = 5%	l);A+ = 1.6	$$>?∙A$/     ;5<,A+ = 92%	l);A+ = 29.42	$$>?∙A$/  

    ;5:&,A+ = 3%	l);A+ = 0.96	$$>?∙A$/  

 f*.',A+ = x/;5<,A+ = 0.0275	 $/
$$>?   f5:&,A+ = 30f*.',A+ = 0.8259	 $/

$$>? 

 

 
Figura 3.5 - Modellazione 0D del compartimento coronarico: R sono le resistenze, C le complianze, P le 

pressioni, sx riferisce al ramo sinistro, dx riferisce al ramo destro, ao è l’aorta, ra è l’atrio destro 
 

Riportando, in Figura 3.6-3.7, alcune onde di flusso e di pressione ottenute utilizzando i 

parametri sopra calcolati osserviamo che i flussi arteriosi e microvascolari non riproducono la 

natura fasica del flusso. Si tratta di un risultato prevedibile dato che non stiamo simulando 

l’azione miocardica sui vasi (Paragrafo 3.1.1). Questa configurazione non è sufficiente per 

riprodurre l’emodinamica coronarica. Sarà necessario introdurre dei nuovi elementi all’interno 

del modello.  

I flussi dei due rami coronarici, riportati in Figura 3.6, risultano morfologicamente identici nei 

due rami a parità di vaso, differendo soltanto per i valori di scala a seguito delle diverse 

grandezze associate alle resistenze nei due rami.  

Dalla Figura 3.7 osserviamo che anche le onde di pressione risultano identiche tra loro, sia 

morfologicamente sia per i valori di scala.  
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Figura 3.6 - Flussi ottenuti con la configurazione sistemica, senza simulare l’azione miocardica sui vasi: a) 

arteria ramo sinistro, b) arteria ramo destro, c) letto vascolare ramo sinistro, d) letto vascolare ramo 
destro 

 

 
Figura 3.7 – Pressioni arteriose ottenute con la configurazione sistemica, senza simulare l’azione 

miocardica sui vasi: a) ramo sinistro, b) ramo destro 
 

3.2.1. DETERMINAZIONE DEI PARAMETRI DEL MODELLO 

Prima di procedere con la simulazione dell’azione ventricolare sui vasi coronarici dobbiamo 

interrogarci sulla distribuzione percentuale della resistenza totale coronarica. Ricordiamo che 

la distribuzione percentuale adottata nella “configurazione sistemica” prevede di assegnare la 

maggioranza della resistenza alla componente del letto vascolare (il 92%). Se quest’ultimo 

aspetto è ormai universalmente condiviso, la percentuale assegnatagli no. Il dubbio nasce dal 

semplice confronto tra i picchi dei flussi di Duanmu [11] e Beyar [3] (Figura 2.12-2.16) con 
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quelli ottenuti nel nostro modello (Figura 3.6). Il nostro risultato non solo pecca nella 

distribuzione temporale del flusso (non presenta la tipica fasicità delle coronarie) ma è evidente 

che i valori di picco non corrispondano. Ad esempio: il picco del flusso ottenuto per il tratto 

arterioso del ramo sinistro è pari a circa 12 ml/s, mentre il picco del tratto corrispondente nei 

due articoli si aggira nell’intorno dei 4 ml/s. Necessitiamo, quindi, di una nuova distribuzione 

delle resistenze che assegnerà al tratto arterioso una percentuale superiore al 5% della 

distribuzione sistemica.  

Da ricerche di letteratura, tra cui il lavoro di Beyar [3] illustrato nel Paragrafo 2.4.2, sono state 

trovate due possibili nuove distribuzioni:  

• prima distribuzione: ;*.' = 32%	l);, ;5< = 52%	l);, ;5:& = 16%	l); [6];  

• seconda distribuzione: ;*.' = 25%	l);, ;5< = 65%	l);, ;5:& = 10%	l); [3].  

 

Entrambe le possibilità assegnano la maggioranza assoluta della resistenza al compartimento 

microvascolare, aumentando però sia la percentuale associata alle arterie (circa 5-6 volte la 

ripartizione sistemica) sia quella delle vene (circa 3-4 volte la ripartizione sistemica). Durante 

la fase di calibrazione effettueremo il confronto tra le due possibilità, così da scegliere quale 

configurazione ci permetterà di avvicinarci maggiormente ai dati clinici. Nel frattempo, verrà 

utilizzata la prima distribuzione, la quale fornisce i seguenti valori di resistenza:  

• per la rete coronarica destra:  

 ;*.',-+ = 32%	l);-+ = 23.88	$$>?∙A$/  ;5<,-+ = 52%	l);-+ = 38.8	$$>?∙A$/  

    ;5:&,-+ = 16%	l);-+ = 11.94	$$>?∙A$/  

• per la rete coronarica sinistra:  

 ;*.',A+ = 32%	l);A+ = 10.23	$$>?∙A$/   ;5<,A+ = 52%	l);A+ = 16.63	$$>?∙A$/  

    ;5:&,A+ = 16%	l);A+ = 5.12	$$>?∙A$/  

 

Oltre alle resistenze, è fondamentale verificare il metodo di stima delle complianze. I valori 

recuperabili in letteratura presentano un ordine di grandezza inferiore a quelli ottenuti con la 

distribuzione sistemica. Un nuovo metodo si basa sulla distribuzione percentuale della 

complianza dell’aorta, assegnando alla complianza arteriosa f*.' = 11%	f*C'D e alla 

complianza venosa f5:& = 89%	f*C'D [21]. Purtroppo, l’articolo utilizzato mostra la 

suddivisione solo per i tratti aortici e venosi, senza soffermarsi sulla distinzione tra ramo destro 

e sinistro, le quali sappiamo differire tra loro. Non potendo accontentarci di questa suddivisione, 

decidiamo di dividere la complianza aortica in funzione della distribuzione del CO tra i due 

rami, ossia 70% al ramo sinistro e 30% al ramo destro, e di assegnare l’11% di ciascun ramo 



    

 Tesi di Laurea Magistrale – A.A. 2023/2024  50 

alla complianza arteriosa e l’89% a quella venosa. Infine, riduciamo i valori ottenuti di un 

ordine di grandezza, così da avvicinarsi a quelli riportati in letteratura, che presentano un ordine 

di grandezza di 10-3 per i tratti arteriosi e di 10-2 per quelli venosi [11,3,24]. Seguendo questa 

procedura, otteniamo:  

• nel ramo sinistro:  

f*.',A+ = 0.0068 $/
$$>? f5:&,A+ = 0.055 $/

$$>? 

• nel ramo destro:  

f*.',-+ = 0.0029 $/
$$>? f5:&,-+ = 0.023 $/

$$>? 

 

Nelle prossime pagine ci riferiremo alla nuova distribuzione percentuale e al nuovo metodo di 

calcolo delle complianze, illustrati in questo Paragrafo 3.2.1, come “configurazione 

coronarica”, e “distribuzione coronarica” quando ci riferiremo alla sola distribuzione delle 

resistenze. Durante la fase di calibrazione, Paragrafo 4.1, verrà effettuato un confronto con i 

parametri utilizzati in altri modelli disponibili in letteratura.  

 
Figura 3.8 - Flussi ottenuti con la configurazione coronarica, senza simulare l’azione miocardica sui vasi: 
a) arteria ramo sinistro, b) arteria ramo destro, c) letto vascolare ramo sinistro, d) letto vascolare ramo 

destro 
 

In Figura 3.8-3.9 sono riportati i risultati forniteci dal modello utilizzando la “configurazione 

coronarica”. Partiremo da questi per simulare l’azione miocardica sui vasi coronarici. 

Sottolineiamo che l’abbassamento dei picchi nelle curve di flusso e nelle onde di pressione, 

rispetto alle onde ottenute con la configurazione sistemica in Figura 3.6-3.7, è strettamente 

legato all’aumento della resistenza arteriosa.  



    

 Tesi di Laurea Magistrale – A.A. 2023/2024  51 

 
Figura 3.9 - Pressioni arteriose ottenute con la configurazione coronarica, senza simulare l’azione 

miocardica sui vasi: a) ramo sinistro, b) ramo destro 
 

 

3.3. VARIAZIONE DEL DIAMETRO DEI VASI  
La distribuzione coronarica ci ha permesso di abbassare i valori di picco delle onde di flusso 

arterioso; tuttavia, come peraltro atteso, senza il raggiungimento della morfologia desiderata. 

Sappiamo che, nei vasi coronarici, la forma del flusso sanguigno è il risultato dell’interazione 

tra il tessuto miocardico e i vasi che, penetrando al suo interno, risentono della contrazione del 

muscolo cardiaco riducendo la propria dimensione radiale durante la fase sistolica, per poi 

tornare alla dimensione originale in quella diastolica (Paragrafo 1.2.3). Questa interazione è 

alla base della manifestazione del picco di flusso durante la seconda fase del ciclo cardiaco.  

La maggior parte dei modelli presenti in letteratura ricorrono a uno o più generatori di tensione 

per riprodurre la compressione miocardica agente sui vasi coronarici (Paragrafi 2.4.1-2.4.2). 

La scelta della posizione dei generatori, a quale ventricolo riferiscono e, soprattutto, come 

simulano l’onda di pressione, concorrono a costruire la struttura del modello a parametri 

concentrati per la compressione miocardica dei vasi sanguigni, determinando così l’efficacia 

del modello stesso. Sappiamo che i vasi subendocardici risentono maggiormente della 

contrazione ventricolare rispetto a quelli subepicardici. Se simulassimo diversi, dovremmo 

utilizzare un generatore che riproduca interamente, o quasi, la pressione ventricolare per i vasi 

posti più in profondità nel miocardio, mentre dovremmo usufruire di un generatore che simuli 

una frazione più ridotta della pressione ventricolare per i vasi più superficiali (similmente a 

Beyar [3]). Questa strategia non è adattabile al nostro modello a causa della sua struttura (più 

semplice rispetto ad altri modelli presenti in letteratura dato che è costituito da due ramificazioni 

e non simula la struttura multistrato della rete coronarica) e dell’arbitrarietà con cui vengono 
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scelti i coefficienti dei generatori (la frazione della pressione ventricolare che risentono i vasi) 

che rende la strategia multistrato specifica per un determinato soggetto (ad oggi, non ci sono 

studi che confermano la validità generale dei parametri utilizzati nei generatori di tensione del 

modello multistrato).  

 

Una nuova strategia potrebbe essere quella di simulare l’azione miocardica attraverso la 

riduzione temporale del calibro dei vasi. Sfruttando l’analogia elettro-idraulica (Equazione 12-

14), una riduzione del raggio si tradurrebbe in un aumento della resistenza del condotto. Quindi, 

simulando la variazione temporale del raggio coronarico, potremmo riprodurre la variazione 

delle resistenze manipolando il raggio nell’Equazione 12.  

Basandoci sui dati clinici presenti in letteratura [25], durante la fase sistolica dovremmo 

simulare una contrazione del 15% per il ramo arterioso sinistro, una riduzione del 30% per il 

letto vascolare e una dilatazione del 10% alla componente venosa (Paragrafo 1.2.3). Mentre 

per il ramo destro, risentendo meno dell’azione ventricolare, simuleremo una contrazione del 

15% solo alla componente del letto vascolare. Questa scelta è dettata dalla volontà di riprodurne 

il corretto flusso per questo ramo (ricordiamo che nella RCA non si osserva lo sfasamento dei 

picchi, a differenza della LCA).  

Nel nostro modello non verrà simulata una particolare forma di dominanza e si tralascerà il 

processo di autoregolazione. La prima non sembra influenzare particolarmente le caratteristiche 

delle portate e in molti articoli non viene neppure citata. Un’idea, molto semplice, con cui si 

potrebbero simulare le diverse forme di dominanza è la variazione percentuale dei vasi, che 

potrebbe aumentare o diminuire a seconda della forma di dominanza simulata. Per quanto 

riguarda il processo di autoregolazione: esso non viene riprodotto nei modelli presenti in 

letteratura ed essendo determinato da fattori molti diversi potrebbe essere necessario un 

approccio diverso dal 0D.  

 

Nei prossimi paragrafi verrà discussa la variazione temporale dei raggi. Non verranno illustrati 

i risultati della componente venosa, alla quale viene dedicato il Paragrafo 3.5.  

 

3.3.1. VARIAZIONE IN VIVO DEI VASI  

Yada et al. [46] sono riusciti a rilevare la variazione del diametro dei vasi coronarici 

subendocardici nel cuore battente di alcuni maiali. Per effettuare tali misurazioni è stato 

sviluppato un sistema “videomicroscope” (“video-microscopio”) caratterizzato da una sonda ad 

ago (di diametro 4.5 mm, lunghezza 180 mm) con una fotocamera CCD (“charge coupled 

device”, indica una particolare classe di dispositivi a semiconduttore). Le rilevazioni sono state 
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effettuate su 12 suini anestetizzati a torace aperto, così da poter inserire la sonda ad ago 

direttamente nel ventricolo sinistro attraverso un’incisione nell’appendice atriale attraverso la 

valvola mitrale.  

Grazie a questa strumentazione è stato possibile osservare come i vasi subendocardici 

diminuiscano il loro diametro grazie alla contrazione del muscolo cardiaco. Inoltre, è stata 

registrata una dilatazione dei vasi venosi.  

 

Nella Figura 3.10 è possibile osservare la variazione temporale del diametro coronarico per più 

di un ciclo cardiaco. Partendo dall’istante segnato come “end-diastole” (che indica anche 

l’inizio della sistole) si osserva la diminuzione del raggio dei vasi durante la fase sistolica a cui 

segue, dall’istante “end-systole” fino al picco successivo (indicativo della fine del battito), la 

dilatazione del raggio durante la fase diastolica, fino al raggiungimento della dimensione 

iniziale.  

 
Figura 3.10 - Variazione del diametro dei vasi subendocardici [46] 

 

Yada et al. [46] forniscono la curva di variazione del raggio solo per i vasi subendocardici e 

non per la componente arteriosa e venosa. Non avendo ulteriori figure a disposizione, ma 

conoscendo la tipica variazione percentuale di ciascun tratto (Paragrafo 1.2.3), decidiamo di 

utilizzare la morfologia della curva in Figura 3.10 non solo per il letto vascolare, ma anche per 

le arterie e la componente venosa. Di conseguenza, digitalizziamo la curva per un singolo battito 

cardiaco, la interpoliamo attraverso la funzione smooth disponibile in MATLAB e, attraverso 

la funzione illustrata in Appendice A, simuliamo la diversa percentuale di contrazione o 

dilatazione. Per farlo, la funzione normalizza la curva rispetto al suo massimo, così che sia pari 

a 1, per poi calibrarla in modo che il minimo ricada a 0.85 quando simuliamo la variazione delle 

arterie e 0.7 quando simuliamo il letto vascolare (Figura 3.11a). Per la componente venosa la 

curva viene capovolta, così da simulare la dilatazione del raggio durante il ciclo cardiaco 

(Figura 3.11b).  

Yada et al Subendocardial Microvessels in Cardiac Cycle 943

C

FIGURE 6. Images of a subendocardial ar-

teriole (left panels) and venule (right panels)
in end diastole and end systole. A green filter
was used to contrast the images of the vessels
against surrounding tissue. Panel A: Image of
a subendocardial arteriole in end diastole
(arrowhead, 90 gm); panel B: image of a

subendocardial arteriole in end systole (ar-
rowhead, 70 gm);panel C: image ofa suben-
docardial venule in end diastole (arrowhead,
157 gm); panel D: image ofa subendocardial
venule in end systole (arrowhead, 120 gim).

larger vessels, with a diameter of 100-300 gm was
almost equal by the two methods. These results indicate
that the green-filter method accurately measures vascu-
lar inner diameter of both arterioles and venules with a
diameter of 50-300 gm.
As for a possible source of image distortion by our

needle-probe microscope with a CCD camera, we mea-
sured the smallest scales (50 gtm) of Neubauer ruling for
the hemocytometer at each corner and at the central
portion of the hemocytometer. The difference was neg-
ligible between the two parts: corner=50.2+0.5 gim
versus central=50.2±0.6 gm. This indicates that the
image distortion is negligible in the central one square
millimeter. Accordingly, we analyzed vascular images
inside this area.

Statistical Analysis
Data were reported as mean± SD. Student's t test was

used for paired and unpaired comparison.

Results
During the vascular diameter measurements, heart

rate was 94±18 beats per minute, systolic and diastolic
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blood pressures were 92± 19 and 67+19 mm Hg, respec-
tively, left ventricular end diastolic pressure was 7.7±2
mm Hg, and mean LAD flow was 32±12 ml/min.

Figure 6 shows images of a subendocardial arteriole
and venule at end diastole and end systole. Diameters of
subendocardial arterioles and venules decreased from
end diastole to end systole. However, we usually did not
observe any collapse of these vessels during systole.
Very rarely, segmental collapse was observed. Partial
pinching and kinking of subendocardial vessels were
occasionally observed in both arterioles and venules,
although the amount varied. Vascular segments with a
relatively uniform diameter were used for the observa-
tion of phasic diameter change. We successfully mea-
sured a change in the diameter throughout a cardiac
cycle in only a few cases because of the transient
entrance of intervening blood and/or the rapid move-
ment of the image relative to the sampling time (33
msec). Figure 7 is an example of the diameter change in
a subendocardial arteriole and venule throughout a
cardiac cycle. Although these data are not conclusive,
patterns of a diameter change were similar in both
arterioles and venules.

Venule

End-diastole

End-systole

100 msec

FIGURE 7. An example of the diameter change in a subendocardial arteriole (left panel) and venule (right panel) throughout a

cardiac cycle. Patterns of diameter change are similar in both arterioles and venules. The arrows indicate end diastole and end
systole.
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Figura 3.11 - Variazione del raggio delle coronarie con Yada: a) in rosso le arterie in verde il letto 

vascolare, b) in blu le vene  
 

Definendo poi il vettore che descrive le curve riportate in Figura 3.11 come ;E*-*, l’Equazione 

12 può essere adeguatamente manipolata per ottenere la resistenza tempo-variante in un vaso 

secondo la seguente relazione:  

; = 8LA
_(;E*-* ∙ B!)8

= 8LA
_;E*-*8 B!8

 

Equazione 20 - Formula analitica della resistenza aggiornata per tenere conto della variazione del raggio 
dovuta all’azione miocardica 

 

Le onde di flusso e pressione ottenute simulando la variazione istante per istante delle resistenze 

vascolari in accordo con l’Equazione 19 sono riportate di seguito (ricordiamo che non è stata 

apportata alcuna modifica al valore di tutti gli altri parametri del circuito).  

 
Figura 3.12 - Flussi calcolati assumendo l’Equazione 19 per la resistenza vascolare: a) arteria ramo 

sinistro, b) arteria ramo destro, c) letto vascolare ramo sinistro, d) letto vascolare ramo destro 
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Dalle immagini in Figura 3.12 si osservano evidenti differenze con le previsioni del modello 

con resistenze costanti, Figura 3.8. Tuttavia, si evince che la nuova strategia non è in grado di 

riprodurre la morfologia desiderata. I flussi arteriosi e microvascolari, in particolare, continuano 

a presentare il picco nella fase sistolica invece che in quella diastolica, mentre nel flusso 

microvascolare sinistro non è osservabile alcun picco.  

 
Figura 3.13 - Flussi calcolati assumendo l’Equazione 19 per la resistenza vascolare: a) ramo sinistro, b) 

ramo destro 
 

La morfologia delle onde di pressione arteriosa, in Figura 3.13, rimane pressoché inalterata 

rispetto ai risultati ottenuti senza la variazione del raggio, Figura 3.9, riuscendo però a portare 

il picco di pressione a 90 mmHg (probabilmente grazie alla riduzione dei flussi arteriosi e del 

letto vascolare).  

 

Dalle onde di flusso in Figura 3.12 è apprezzabile come il nuovo approccio porti effettivamente 

a un’alterazione nella loro morfologia, ma tale variazione sembra essere temporalmente in 

ritardo rispetto al risultato atteso. Inoltre, il mantenimento del picco nei primi istanti del ciclo 

suggerisce una riduzione non sufficientemente veloce del diametro, ossia un aumento non 

sufficientemente veloce della resistenza. Un ragionamento analogo può essere fatto per gli 

ultimi istanti temporali del ciclo, in cui si può affermare che il diametro non cresce abbastanza 

velocemente (quindi la resistenza non diminuisce abbastanza velocemente) per garantire la 

formazione del picco nella fase diastolica.  

 

Una possibile spiegazione sull’inadeguatezza delle curve in Figura 3.11 può essere ricondotta 

alla specie su cui sono state effettate le misurazioni, i suini [3]. I cuori di questi animali 

presentano forti parallelismi con la struttura anatomica del cuore umano, ma esistono alcune 

differenze nell’alternarsi delle fasi del ciclo cardiaco. Lelovas et al. [26] riportano che i suini 



    

 Tesi di Laurea Magistrale – A.A. 2023/2024  56 

manifestano un heart rate medio pari all’incirca il doppio di quello umano (un ciclo cardiaco 

suino dura metà del nostro) e, nonostante il rapporto tra le fasi diastoliche e sistoliche sembra 

essere pressocché identico al nostro, vengono riportate delle differenze nella durata temporale 

dei tratti PR e QT nel segnale ECG.  

A parità di struttura anatomica, le differenze osservate ci suggeriscono una possibile 

incompatibilità, almeno parziale, nelle variazioni temporali dei raggi coronarici tra le due 

specie, soprattutto a fronte dell’assenza di misurazioni in vivo su soggetti umani.  

 

3.3.2. CURVA DI ELASTANZA CAPOVOLTA 

A fronte dei risultati ottenuti utilizzando la curva proposta da Yada et al. [46], si è voluto 

proseguire con la stessa strategia concettuale introducendo però, per la variazione temporale 

del raggio, delle nuove curve che fornissero i risultati desiderati. In particolare, come già 

dedotto dai precedenti risultati, necessitiamo di una curva che descriva una variazione più 

veloce della resistenza. Una possibile soluzione è stata individuata nella curva di elastanza 

tempo-variante E(t).  

 

Come descritto nel Paragrafo 2.1, l’elastanza è una funzione tempo-dipendente che permette 

di correlare, attraverso una relazione lineare (Equazione 1), la pressione della camera 

ventricolare sinistra con il suo volume. L’elastanza si riferisce strettamente al comportamento 

meccanico delle camere cardiache ed è indicativa dell’interazione fluido-struttura. Nonostante 

non ci sia una correlazione diretta con le coronarie, queste sono immerse nel tessuto miocardico 

e risentono della pressione ventricolare, la quale è correlata alla variazione di volume proprio 

attraverso l’elastanza. Possiamo quindi supporre, e adottare, una correlazione indiretta tra 

l’elastanza e la variazione del raggio delle coronarie.  

 

Osservando la Figura 2.4, l’elastanza aumenta durante la fase sistolica, diminuisce rapidamente 

a partire dalla fine della sistole, a circa un terzo del battito in un soggetto sano, per rimanere 

costante per tutta la diastole. A noi interessa l’evoluzione opposta: durante la fase sistolica il 

raggio delle coronarie deve diminuire per poi aumentare durante la diastole. Una strategia per 

ottenere questa curva è capovolgere l’elastanza; così facendo il raggio dei vasi diminuirebbe 

durante la fase sistolica per poi aumentare molto rapidamente in quella diastolica. Per utilizzare 

l’elastanza è necessario manipolarla similmente alla curva di Yada et al. [46], come descritto 

nel Paragrafo 3.3.1. Data la curva, la si digitalizza ed interpola attraverso la funzione smooth 

disponibile in MATLAB per poi, grazie alla funzione illustrata in Appendice A, simulare la 

diversa percentuale di contrazione o dilatazione dei vasi coronarici. La funzione normalizza il 
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ribaltamento dell’elastanza per il suo massimo, così che sia pari a 1, per poi calibrarla in modo 

che il minimo ricada a 0.85 quando simuliamo la variazione delle arterie e 0.7 quando 

simuliamo il letto vascolare (Figura 3.14a). Per la componente venosa si utilizza l’elastanza 

non capovolta, così da simulare la dilatazione del raggio durante il ciclo cardiaco (Figura 

3.14b).  

 

 
Figura 3.14 - Variazione del raggio delle coronarie con l’elastanza: a) in rosso le arterie in verde il letto 

vascolare, b) in blu le vene  
 

Dalle nuove onde di flusso, riportate in Figura 3.15, osserviamo come questa strategia sia in 

grado di riprodurre la morfologia desiderata. I flussi dei tratti microvascolari presentano il picco 

nella fase diastolica, il flusso arterioso sinistro presenta un nuovo picco nella fase diastolica di 

quantità paragonabile a quello nella fase sistolica, mentre il flusso nel ramo arterioso destro 

mantiene il picco in sistole. La nuova configurazione è quindi in grado di riprodurre i flussi 

desiderati a livello del letto vascolare, molto probabilmente per la grande variazione di 

resistenza, mentre nel tratto arterioso ci avviciniamo al risultato desiderato (il nuovo picco 

diastolico non supera quello sistolico per 0.3 ml/s). Basandoci sulle considerazioni precedenti, 

se applicassimo una più veloce diminuzione del raggio riusciremo ad abbassare il picco 

sistolico.  

 

Nell’onda di pressione arteriosa, in Figura 3.16, non si osservano differenze significative 

rispetto ai risultati ottenuti con la configurazione del Paragrafo 3.1.1 (variazione dei raggi con 

la curva di Yada et al. [46]): i valori di scala rimangono sostanzialmente identici al precedente 

tentativo, variando leggermente la morfologia della curva.  
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Figura 3.15 - Flussi della configurazione con variazione del raggio con elastanza capovolta: a) arteria 
ramo sinistro, b) arteria ramo destro, c) letto vascolare ramo sinistro, d) letto vascolare ramo destro 

 

 
Figura 3.16 - Pressioni arteriose della configurazione con variazione del raggio con elastanza capovolta: a) 

ramo sinistro, b) ramo destro 
 

3.3.3. INVERSO DELLA CURVA DI ELASTANZA  

Appurata la correlazione indiretta tra l’elastanza e i vasi coronarici, ed essendoci avvicinati alla 

morfologia desiderata, si prosegue nella ricerca di un modello fisicamente basato in grado di 

riprodurre efficacemente la variazione temporale dei raggi coronarici.  

 

L’obiettivo è di abbassare il picco di flusso sistolico sinistro senza cambiare la percentuale di 

riduzione dal raggio (per non discostarsi dalle informazioni di letteratura come descritto nel 

Paragrafo 1.2.3). Sarà necessario agire sulla morfologia della curva, in particolare sulla velocità 
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di riduzione del raggio nella fase sistolica. Osservando Figura 3.14a: all’inizio del ciclo 

cardiaco il raggio comincia a diminuire raggiungendo il suo minimo alla fine della fase sistolica, 

da qui ha una fase di crescita quasi istantanea fino al raggiungimento dal suo massimo che viene 

mantenuto per tutta la diastole. La costanza nell’ultima fase permette al flusso di raggiungere il 

picco diastolico, mentre la lenta decrescita iniziale non contrasta la creazione di quello sistolico. 

Potrebbe, quindi, essere necessario diminuire più velocemente il raggio nei primi istanti, 

andando a creare un plateau prima della fase di crescita.  

Per ottenere la nuova curva è necessario partire dalla legge di Laplace (riportata per il ventricolo 

sinistro nell’Equazione 20): 

!'$ = e ∙ I
B  

Equazione 21 - Legge di Laplace 
 

con !'$ la pressione transmurale, e lo stress parietale uniformemente distribuito e d lo spessore 

della parete.  

Dato un corpo cavo con sezione trasversale circolare, come un vaso sanguigno o una camera 

cardiaca (con le opportune approssimazioni), la legge di Laplace esprime la pressione esercitata 

sulla parete interna del condotto in funzione dello stress parietale, risultante proprio dall’azione 

della pressione e dalle caratteristiche geometriche del vaso (il raggio e lo spessore della parete). 

Sappiamo, inoltre, che la pressione di una camera cardiaca può essere correlata al suo volume 

attraverso l’elastanza E(t) (Equazione 1). Quindi, sostituendo !'$ con la relazione lineare 

otteniamo:  

'(#) ∙ ∆) = e ∙ I
B  

Equazione 22 
 

Dato che ci interessa la variazione del raggio nel tempo, invertiamo l’equazione, ottenendo:  

B(#) = e ∙ I
'(#) ∙ ∆) 

Equazione 23 – Relazione tra raggio ed elastanza 
 

Il raggio della camera è inversamente proporzionale all’elastanza. Sfruttando il parallelismo 

descritto nel paragrafo precedente, possiamo considerare che anche il raggio delle coronarie 

vari in modo simile a quello del ventricolo. In particolare: essendo i vasi immersi all’interno 

del tessuto miocardico, essi risentiranno della contrazione ventricolare, potendo quindi 

supporre che la curva della variazione del raggio coronarico abbia una forma simile, o almeno 
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molto vicina, a quella del ventricolo sinistro, che risulta inversamente proporzionale 

all’elastanza. In conclusione, considereremo l’inverso di E(t) e non il suo capovolgimento.  

Ovviamente questa è una forte approssimazione del comportamento dei vasi sanguigni e della 

camera ventricolare. Infatti, all’interno dell’Equazione 22, tutti i termini variano nel tempo, non 

solo l’elastanza:  

• lo stress parietale dipende direttamente dalla pressione, quindi varierà anch’esso nel 

tempo;  

• è ben noto che la parete del ventricolo si riduce durante la fase sistolica in modo diverso 

in base alla zona del ventricolo presa in considerazione (verso l’apice del ventricolo la 

parete si restringe lungo la direzione longitudinale e trasversale, mentre tende ad 

aumentare lungo quella radiale);  

• e, ovviamente, anche il volume della camera ha un suo andamento temporale.  

 

La nostra approssimazione viene giustificata sia dalla natura di questo elaborato, che non si 

basa su attività di laboratorio, sia dall’assenza di dati affidabili in letteratura: le curve di e 

reperibili sono sempre riferite a soggetti animali e non vengono validate da altri studi, la 

variazione dello spessore della parete varia in base alla regione del ventricolo presa in 

considerazione e, dato che il nostro modello non descrive dettagliatamente la disposizione dei 

vasi, ci risulta difficile introdurla senza effettuare ulteriori approssimazioni; mentre la 

variazione del volume possiamo ritenere che sia in qualche modo incorporata nella curva di 

elastanza.  

 

Avendo compiuto queste opportune considerazioni, decidiamo di utilizzare l’inverso 

dell’elastanza per simulare la variazione del raggio coronarico nel tempo. Per farlo, dobbiamo 

compiere gli stessi passaggi utilizzati con la curva di Yada et al. [46] nel Paragrafo 3.3.1 e con 

il capovolgimento dell’elastanza nel Paragrafo 3.3.2. Data la curva, la si digitalizza ed interpola 

attraverso la funzione smooth disponibile in MATLAB per poi, grazie alla funzione illustrata 

in Appendice A, simulare la diversa percentuale di contrazione o dilatazione dei vasi coronarici. 

La funzione normalizza l’inverso dell’elastanza rispetto al suo massimo, così che sia pari a 1, 

per poi calibrarla in modo che il minimo ricada a 0.85 quando simuliamo la variazione delle 

arterie e 0.7 quando simuliamo il letto vascolare (Figura 3.17a). Per la componente venosa si 

capovolge l’inverso dell’elastanza, così da simulare la dilatazione del raggio durante il ciclo 

cardiaco (Figura 3.17b).  
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Figura 3.17 - Variazione del raggio delle coronarie con l’inverso dell’elastanza: a) in rosso le arterie in 

verde il letto vascolare, b) in blu le vene 
 

Le nuove curve per i tratti arteriosi e del letto vascolare, Figura 3.17a, diminuiscono molto 

velocemente nella fase iniziale per poi raggiungere il minimo al termine della sistole 

diminuendo più lentamente. La seconda parte della curva è praticamente identica al 

ribaltamento, in Figura 3.14a, presentando una rapida crescita per poi rimanere costante fino 

alla fine.  

I nuovi flussi del letto vascolare, riportati in Figura 3.18cd, rimangono molto simili al tentativo 

precedente: il picco è mantenuto in diastole mentre il flusso sistolico diminuisce leggermente 

rispetto al caso precedente. Il flusso arterioso sinistro presenta le caratteristiche desiderate: 

mostra due picchi corrispondenti alle due fasi cardiache, con quello diastolico maggiore rispetto 

al sistolico che viene smorzato, rispetto alla Figura 3.15a, grazie alla maggior velocità nella 

variazione della resistenza.  

 
Figura 3.18 - Flussi della configurazione con variazione del raggio con l’inverso dell’elastanza: a) arteria 

ramo sinistro, b) arteria ramo destro, c) letto vascolare ramo sinistro, d) letto vascolare ramo destro 
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Figura 3.19 - Pressioni arteriose della configurazione con variazione del raggio con l’inverso 

dell’elastanza: a) ramo sinistro, b) ramo destro 
 

In Figura 3.20 effettuiamo il confronto tra le curve di flusso ottenute dal modello simulando 

l’azione miocardica sui vasi sanguigni attraverso il ribaltamento dell’elastanza e mediante la 

sua inversione. Le differenze principali si osservano per i flussi del ramo sinistro, Figura 

3.20a,c, per la significativa riduzione del flusso sistolico, sia nel tratto arterioso (il picco si 

riduce di 1 ml/s) che in quello microvascolare, e una leggero abbassamento di quello diastolico. 

Nel ramo destro viene non viene alterata la forma delle onde di flusso, mostrando un leggero 

abbassamento nei valori di scala (il picco sistolico nel flusso arterioso si riduce di 0.1 ml/s). La 

principale differenza sussiste nella manifestazione della fasicità del flusso arterioso sinistro.  

 
Figura 3.20 - Confronto tra i flussi ottenuti simulando la variazione del raggio coronarico con l’elastanza 
invertita, in rosso, e l’elastanza ribaltata, in blu: a) arteria ramo sinistro, b) arteria ramo destro, c) letto 

vascolare ramo sinistro, d) letto vascolare ramo destro 
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Concludiamo che utilizzare l’inverso dall’elastanza come variazione temporale della resistenza 

ci consente di raggiungere la morfologia desiderata per le curve di flusso dei tratti arteriosi e 

microvascolari, concordemente con le informazioni di letteratura.  

 

3.4. RELAZIONE STRESS-STRAIN DEL LV  
Nel paragrafo precedente sono stati illustrati i passaggi che ci hanno permesso di simulare 

l’onda di flusso e di pressione delle coronarie. È stata implementata una variazione temporale 

della resistenza coronarica a seguito della diminuzione del calibro delle coronarie e del letto 

vascolare e dell’aumento per le vene, come effetto dell’azione miocardica, ricavando la curva 

dall’inverso dell’elastanza. Questa scelta si è basata sull’equazione di Laplace e sull’ipotesi che 

ciò che avviene a livello dei vasi coronarici sia simile a quello che avviene nel miocardio, 

essendo le coronarie immerse in quest’ultimo. L’elastanza, però, pur rappresentando la 

funzione meccanica ventricolare, è definita a partire dalle grandezze proprio del fluido (la 

pressione e il volume di sangue contenuto istante per istante nel ventricolo), piuttosto che a 

quelle della parte solida. Ne consegue che stiamo trattando un oggetto solido, i vasi sanguigni 

e il tessuto miocardico, con una grandezza che si riferisce a un’entità fluida, il sangue.  

L’obiettivo di questo paragrafo è quindi quello di passare al dominio solido, ricercando una 

correlazione tra lo stress e la deformazione del ventricolo a partire dalla quale ricavare 

l’andamento del raggio coronarico.  

 

3.4.1. RELAZIONE STRESS-STRAIN  

Si è deciso di utilizzare i valori di tensione (stress) e deformazione (strain) non solo perché 

sono le grandezze che caratterizzano il comportamento dei tessuti ma, anche, grazie ad alcune 

informazioni di letteratura che supportano la nostra idea.  

 

Kaseda et al. [21] hanno confrontato l’ESPVR di cuori canini, misurata in vivo simulando 

cambiamenti della contrattilità per ottenere più PV-loop, con la relazione pressione-lunghezza 

di fine sistole (end-systolic pressure-length relationship ESPLR) e la relazione tensione-

deformazione di fine sistole (end-systolic stress-strain relationship ESSSR). Le misurazioni 

sono state effettuate durante una riduzione della pressione arteriosa, occludendo 

temporaneamente la vena cava inferiore. Per ottenere le tre rette sono state rilevate le grandezze 

degli assi per più cicli cardiaci, così da congiungere i punti di fine sistole di ciascun ciclo. 

Soffermandoci sull’ESPVR e sull’ESSSR (essendo le grandezze di nostro interesse) si afferma 

che presentano pendenza paragonabile e la loro intersezione con l’asse x (volume per l’ESPVR 
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e deformazione per l’ESSSR) non cambia significativamente tra la condizione di controllo e 

quelle ottenute attraverso l’iniezione di dobutamina e propanolo, come osservabile in Figura 

3.21.  

 
Figura 3.21 - PV loop e stress-strain loop di cuori canini in tre condizioni: somministrazione di 

dobutamina, di propanolo e in condizioni fisiologiche (controllo); nei PV loop viene riportata l’ESPVR, 
nei loop stress-strain viene riportata l’ESSSR [21] 

 

Basandoci su questi risultati, che sembrano confermare la nostra ipotesi, decidiamo di procedere 

alla ricerca dei valori di tensione e deformazione relativi a soggetti umani, possibilmente sani 

di sesso maschile.  

 

Grossman et. al [19] hanno rilevato lo stress a parete del ventricolo sinistro in un intero ciclo 

cardiaco su 30 pazienti, dei quali 18 con un sovraccarico del volume ventricolare mentre 6 privi 

di evidenti malattie cardiache.  

Le misurazioni sono state effettuate sia attraverso la tecnica angiografica che quella ecografica. 

Basandoci sulle caratteristiche delle due tecniche (vantaggi e svantaggi previsti dall’utilizzo 

dell’una o dell’altra) e la morfologia delle curve riportate in Figura 3.22, decidiamo di utilizzare 

quella ottenuta attraverso angiografia. Le due curve non presentano sostanziali differenze, con 

una leggera distinzione nell’istante temporale in cui si formano i due picchi, che risultano 

leggermente sfasati. Infine, la morfologia della curva ottenuta con angiografia sembra 

avvicinarsi maggiormente a quella desiderata (la fase di crescita dello stress è molto veloce e 

END-SYSTOLIC PRESSURE-VOLUME RELATION H651 

TABLE 2. Hemodynamic changes during alterations in inotropic state 
- 

Dobutamine 
(1) 

Control 
(2) 

Propranolol 
(3) 

Statistical Significance 

1-2 l-3 2-3 

Aortic pressure, mmHg 114k5 lOOk4 99k4 0.01 0.01 NS 
LVSP, mmHg 13326 114&4 112&5 0.01 0.01 NS 
LVEDP, mmHg 3&l 2&l 3-tl NS NS 0.05 
Peak + dP/dr, mmHg/s 3,520+320 2,170+190 1,720+150 0.01 0.01 0.05 
Peak - dP/dt, mmHg/s 3,200*360 2,500&270 2,360&270 0.01 0.01 NS 
%Shortening 25.2k2.7 18e6k2.3 14.9k2.2 0.01 0.01 0.01 
ED length, mm 10.2~0.1 10.0 10.3tO.l NS NS NS 
%Thickening 21.6k2.4 15.4t2.1 11.9t2.1 O*Ol 0.01 0.05 
ED thickness, mm 12.1t0.8 12.2kO.8 12.1t0.8 NS NS NS 
SA Y;dL 5.6~0.7 3.8k0.8 3.9t0.7 0.01 0.01 NS 
SA EDL, mm 54.3k1.4 53.7t1.5 54.4tl.6 0.05 NS 0.01 
LA %dL 1.2kO.7 0.5kO.6 0.2t0.6 NS 0.05 NS 
LA EDL, mm 66.3k1.6 66.4t1.8 67.3t1.8 NS 0.01 0.01 
EDV, ml 38k4 36k4 39t5 NS NS NS 
ESV, ml 16k3 2Ok3 25t4 0.05 0.01 0.05 
EF, % 5924 4524 36t5 0.01 0.01 0.01 

Values are means k SE. NS, not significant; LVSP, left ventricular systolic pressure; LVEDP, left ventricular end-diastolic pressure; dP/dt, 
1st derivative of LV pressure; ED, end-diastolic; SA, short axis; %dL, %systolic shortening; EDL, end-diastolic length; LA, long axis; EDV, end- 
diastolic volume; ESV, end-systolic volume; EF, ejection fraction. 

Pressure-Volume Relation 
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FIG. 4. End-systolic pressure-volume (upper panel) and end-systolic 

stress-strain (lower panel) relations obtained by transient occlusion of 
inferior caval vein, from same data as for Fig. 3. Volume and stress 
calculations were performed using analog digital-converters and a 
digital computer. Pressure-volume and stress-strain loops were dis- 
played on a storage oscilloscope through digital-analog converters, as 
described in text. In both pressure-volume and stress-strain relations, 

slope of these relations increased by dobutamine and decreased by 
propranolol, while changes in X-axis intercept following aIterations in 
inotropic state were not obvious. Note that pressure-volume loops 
during cardiac cycle keep their square shape in any inotropic conditions, 
as often described in studies in isolated heart preparations (22). Thus 
present assumptions in calculating intracavitary volume should be 
adequate. 

ml (P < 0.05 vs. C) during dobutamine infusion and from basal condition, as shown in Fig. 5A. ESPLR was 
decreased to 5.3 t 0.9 mmHg/ml (P < 0.01 vs. dobut- also linear (r > 0.925; I” = 0.981 k 0.004, n = 33). Slope 
amine; NS vs. C) after propranolol. Extrapolated X-axis of ESPLR was 75 t 16 mmHg/mm in control, increased 
intercept of the left ventricle ( Vo) did not change signif- to 102 k 20 (P < 0.01 vs. C; P C 0.01 vs. propranolol) 
icantly, despite rather wide alterations of inotropic states during dobutamine infusion and decreased to 52 k 10 

Downloaded from www.physiology.org/journal/ajpheart by ${individualUser.givenNames} ${individualUser.surname} (130.063.180.147) on December 13, 2018.
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coincide con la fase di contrazione 

isovolumetrica della camera ventricolare, 

mentre la fase di decrescita appare più lenta e 

graduale).  

Dall’articolo si evince che le fasi del ciclo 

cardiaco sono sfasate rispetto al nostro modello, 

nel quale un ciclo dura 0.8 s e un ciclo cardiaco 

comincia con la fase di contrazione 

isovolumetrica (in figura il rapido incremento 

dello stress). Inoltre, l’unità di misura dello 

stress differisce da quella che otteniamo nel 

nostro modello. Dovremo, successivamente al 

processo di digitalizzazione e ricostruzione, 

traslare e convertire l’unità di misura della 

curva (la curva finale è riportata in Figura 

3.23):  

1	@#3 = 1033-/}3# = 101325	!@ → 1	-/}3# = 98.088	!@ 

 

Per quanto riguarda la deformazione, Pedrizzetti et. al [37] hanno studiato la deformazione 

ventricolare di cuori pulsanti in vivo su trenta soggetti, attraverso una registrazione 

ecocardiografica tridimensionale, rilevando la variazione maggiore lungo la direzione 

longitudinale. Riportata in Figura 3.24, la deformazione longitudinale del ventricolo sinistro si 

riduce durante la fase sistolica, arrivando a una contrazione del 30%.  

 
Figura 3.23 - Curva dello stress a parete rilevato attraverso angiografia rielaborata (traslata e convertita 

l'unità di misura) [19]  
 

C 7m (R R22) Ro
. Ri h.
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FIGURE 2 Diagrammatic representation of an idealized LV
chamber in coronal section, looking from the front (left)
and above (right). Wall thickness (h), inner radius (R,),
and outer radius (R.) are required to calculate meridional
wall stress (a.). This is accomplished by equating the
meridional wall forces (am Xr[R.2-Rif]) to the pressure

loading (PirR 2), since these must be exactly equal if the
ventricle is to hold together. The same calculation applies
for either an ellipsoidal or a spherical model. See text for
details.

axis, and the circumferential stress acting perpendicular to
the long axis. For a spherical model, the two are equal,
while for an ellipsoidal model the circumferential stress
tends to be larger than the meridional stress.
LV meridional stress (am) was calculated throughout

the cardiac cycle in each of the 30 subjects by using Eq. 3
and values for P. h, and R, obtained at 20-ms intervals.
End diastolic measurements were taken at the time of the
peak of the R wave of the ECG, while peak systolic am
was determined as the highest value for am occurring in
systole. It should be emphasized that peak systolic a.m usu-

ally occurred early in ejection (within 40-60 ms of aortic
valve opening) and was quite different from end systolic
am, which was of much smaller magnitude. Mean systolic
am was also determined for each subject by averaging values
for am from end diastole to end systole. Measurements were
averaged over at least 3-5 beats for each patient, and over
an entire respiratory cycle if significant respiratory variation
in pressures was observed. Statistical analysis was carried
out by using the standard unpaired t test for analysis of
variance (26).

Validity of the method. To validate the stress measure-
ments made by this combined hemodynamic-ultrasonic tech-
nique, we measured meridional stress using angiographic
data throughout the cardiac cycle in representative normal
subjects as well as those with volume overload or pressure
overload of the left ventricle (27). Angiographic wall
thickness, long axis, and minor axis were measured from
LV cineangiograms taken in the right anterior oblique
projection, and corrected for magnification by use of a
calibrated grid. Meridional wall stress was calculated by
using Eq. 3 above. It should be recognized that minor axis
and wall thickness measured by echocardiogram best corre-
spond anatomically to those seen in a left anterior oblique

angiogram. Agreement of echocardiographic and angio-
graphic measurements therefore depends not only on the
validity of both methods, but on the presence of ventricular
symmetry with regard to minor axis and wall thickness.
Good agreement of the methods was observed, with correla-
tion coefficients for echocardiographic and angiographic
measurements averaging 0.91 for diameters, 0.81 for wall
thickness, and 0.96 for meridional wall stress (27). An
example of wall stress measurements throughout the cardiac
cycle in a representative normal subject is shown in Fig. 3.
Although the angiographic data was used as a reference
standard, we feel that it is important to point out that the
stress calculations made by using the hemodynamic-ultra-
sonic technique may be superior in their physiologic accu-
racy to the so called "reference" standard. First, the hemo-
dynamic and ultrasonic data are obtained simultaneously
(Fig. 1), allowing truly instantaneous pressure-diameter-
wall thickness measurements for calculation of stress. For
the angiographic data, diameter and wall thickness measure-
ments from the left ventriculogram are matched up with
pressure measurements made at an earlier time. Slight vari-
ations in cycle length, ejection time, and systolic and dias-
tolic LV pressures may significantly affect the compara-
bility of these measurements. Furthermore, the injection of
30-50 cm3 of viscous contrast media into a LV chamber
containing 80-100 cm3 of blood may alter LV geometry,
,volume, and wall stresses in an unknown and unpredictable
fashion. None of these particular deficiencies apply to the
ultrasonic technique, and we feel that these considerations
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FIGURE 3 Meridional wall stress calculated throughout the
cardiac cycle in a normal subject from simultaneous mea-
surements of LV pressure, wall thickness, and minor axis.
Wall stress calculated from angiographic (angio) and
ultrasonic (echo) data show excellent agreement with close
superimposition of stress-time plots constructed by the
different methods. Similar agreement was seen for pressure
and volume overload ventricles (27).

58 W. Grossman, D. Jones, and L. P. McLaurin

Figura 3.22 - Stress a parete del ventricolo sinistro 
calcolato in un ciclo cardiaco per un soggetto 
sano; la curva a pallini pieni è stata calcolata 
attraverso angiografia, la curva a pallini vuoti 
attraverso ecografia [16] 
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Lo studio dimostra che la deformazione del ventricolo si verifica principalmente lungo le 

direzioni principali funzionali, le quali sono sicuramente correlate con la direzione delle fibre, 

ma non vi coincidono perfettamente. Le fibre, essendo disposte a strati sovrapposti e 

circondando il corpo ventricolare avvolgendo a spirale, variano la loro direzione da strato a 

strato. Di conseguenza, le direzioni principali sono intermedie rispetto a quelle dei diversi strati 

di fibre.  

 

 
Figura 3.24 - Evoluzione nel tempo della deformazione longitudinale del LV durante il battito cardiaco 

raggiungendo un minimo del 30% per poi recuperare la propria dimensione durante la dilatazione 
bifasica del LV; viene riportata la curva media insieme agli standard deviation [37] 

 

Nella Figura 3.24 sono presenti due curve: quella inferiore, che mostra una contrazione del 

30%, riferisce alla deformazione del ventricolo sinistro lungo la direzione principale (direzione 

longitudinale), mentre la curva superiore riferisce alla deformazione lungo una direzione 

secondaria.  

 

Nel lavoro di Duncan et. al [12] sono state rilevate le deformazioni del ventricolo sinistro lungo 

tre direzioni (longitudinale, circonferenziale e radiale) in 6-7 posizioni distinte attraverso la 

tecnica Doppler e con l’ecografia denominata “tracciamento delle macchie” (speckle-tracking 

echocardiography). La curva di deformazione longitudinale e la sua deformazione massima 

risultano coerenti con i risultati ottenuti da Pedrizzetti [37].  

Il lavoro di Duncan conferma i dati di letteratura, in quanto lungo la direzione longitudinale e 

circonferenziale si registra sempre una contrazione delle dimensioni ventricolari, mentre lungo 

la direzione radiale si verifica una dilatazione. In quest’ultima, basandosi sulla posizione in cui 

avviene il rilevamento, è possibile registrare una contrazione delle fibre muscolari durante la 

fase diastolica, seguita da una dilatazione che raggiunge il suo picco a fine della sistole/inizio 

della diastole. L’articolo riporta i seguenti valori di deformazione (valori medi e standard 

deviation): lungo la direzione longitudinale -19.7%±0.4%, lungo la direzione radiale 

+47.3%±1.9%, infine lungo la direzione circonferenziale -23.3%±0.7%.  
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a) 

 

b) 

 
Figura 3.25 - Curve di deformazione del ventricolo sinistro lungo la direzione longitudinale (a) e 

circonferenziale (b) rilevate da Duncan et al. [37]  
 

Il prossimo passo risiede nella scelta della curva di deformazione. In letteratura viene 

solitamente utilizzata la deformazione longitudinale, essendo la direzione lungo cui si sviluppa 

il corpo ventricolare. Ma i vasi coronarici non si dispongono secondo una direzione specifica 

(a meno di particolari casi e per brevi tratti), quindi la loro contrazione radiale non può essere 

associata a un’unica direzione, ma non siamo neanche in grado di ricondurla a una 

combinazione diverse direzioni. Per tali ragioni, valuteremo la deformazione del ventricolo sia 

lungo la direzione longitudinale (verrà utilizzata la curva di Pedrizzetti in Figura 3.24 essendo 

già elaborata e rappresentando il valore medio delle misurazioni effettuate) sia quella radiale, 

in Figura 3.26. Per questa direzione, verrà presa in considerazione la curva gialla essendo quella 

con la minor fase di contrazione all’inizio della sistole (un’alternativa potrebbe essere quella di 

considerare la media di tutte le curve). La direzione circonferenziale non verrà analizzata in 

quanto presenta una morfologia molto simile alle curve che riferiscono alla direzione 

longitudinale (Figura 3.25).  
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y-axis (Fig. 6). Similar to strain curves, systolic shortening 
in the longitudinal and circumferential directions produces 
negative SR, while radial thickening produces positive SR. 

Typically, SR peaks in mid-systole and then decelerates to 
zero at end-systole. A biphasic pattern occurs during iso-
volumic periods.17 Average longitudinal systolic SR in 

Figure 3. Longitudinal strain analysis assessed 
with Cardiac Motion Quantification (CMQ) (Philips 
Medical Systems, Andover, MA). A, Midesophageal 
2-chamber echocardiographic view depicting the 
left ventricle (LV), where the myocardial walls 
are divided into 6 segments distinguished by 
 color-coded labels and dots. Segmental strain 
measurements are shown adjacent to each seg-
ment. The myocardium is colored in shades of red 
corresponding to percent longitudinal shortening 
(strain) measured by the red-to-blue scale on the 
upper right-hand side. B, Longitudinal strain curves, 
which are color-coded to correspond to myocardial 
segments in A, with time on the x-axis relative to 
the cardiac cycle and percent shortening (strain) on 
the y-axis, demonstrate shortening during systole 
and returning to baseline at  end-diastole. The pink 
curve, for example, represents the apical anterior 
wall that experiences peak shortening of −26% 
during systole (yellow dot identifies peak systolic 
strain). In contrast, end-systolic strain, measured at 
time of aortic valve closure (AVC), measures −23%, 
demonstrating that peak strain may differ from end-
systolic strain. The dotted white curve represents 
global longitudinal strain. BA = basal anterior; MA 
= mid anterior; ApA = apical anterior, BI = basal 
inferior; MI = mid inferior; Apl = apical inferior myo-
cardial walls; G.L.Strain = global longitudinal strain;  
AVC = aortic valve closure. “Reprinted with permis-
sion from Cleveland Clinic Center for Medical Art & 
Photography © 2013. All Rights Reserved.”

Figure 4. Circumferential strain analysis assessed 
with CMQ. A, This transgastric midpapillary short-
axis view of the LV is divided into 6 segments 
distinguished by color-coded labels and dots. 
Segmental strain measurements are shown adja-
cent to each segment. The myocardium is colored 
in shades of red-to-blue according to the scale on 
the right-hand side demonstrating the percent cir-
cumferential shortening (strain). B, Circumferential 
strain curves, with time on the x-axis and percent 
shortening (strain) on the y-axis corresponding 
to similarly color-coded myocardial segments  
in A, demonstrate shortening during systole and 
return to baseline at end-diastole. Peak systolic 
circumferential strain is marked by a yellow dot.
G.C. Strain = global circumferential strain; MIS = 
midinferoseptal; MI = midinferior; MIL = midinfero-
lateral; MAL = midanterolateral; MA = midanterior; 
MAS = midanteroseptal wall. “Reprinted with per-
mission from Cleveland Clinic Center for Medical 
Art & Photography © 2013. All Rights Reserved.”
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volumic periods.17 Average longitudinal systolic SR in 
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with Cardiac Motion Quantification (CMQ) (Philips 
Medical Systems, Andover, MA). A, Midesophageal 
2-chamber echocardiographic view depicting the 
left ventricle (LV), where the myocardial walls 
are divided into 6 segments distinguished by 
 color-coded labels and dots. Segmental strain 
measurements are shown adjacent to each seg-
ment. The myocardium is colored in shades of red 
corresponding to percent longitudinal shortening 
(strain) measured by the red-to-blue scale on the 
upper right-hand side. B, Longitudinal strain curves, 
which are color-coded to correspond to myocardial 
segments in A, with time on the x-axis relative to 
the cardiac cycle and percent shortening (strain) on 
the y-axis, demonstrate shortening during systole 
and returning to baseline at  end-diastole. The pink 
curve, for example, represents the apical anterior 
wall that experiences peak shortening of −26% 
during systole (yellow dot identifies peak systolic 
strain). In contrast, end-systolic strain, measured at 
time of aortic valve closure (AVC), measures −23%, 
demonstrating that peak strain may differ from end-
systolic strain. The dotted white curve represents 
global longitudinal strain. BA = basal anterior; MA 
= mid anterior; ApA = apical anterior, BI = basal 
inferior; MI = mid inferior; Apl = apical inferior myo-
cardial walls; G.L.Strain = global longitudinal strain;  
AVC = aortic valve closure. “Reprinted with permis-
sion from Cleveland Clinic Center for Medical Art & 
Photography © 2013. All Rights Reserved.”

Figure 4. Circumferential strain analysis assessed 
with CMQ. A, This transgastric midpapillary short-
axis view of the LV is divided into 6 segments 
distinguished by color-coded labels and dots. 
Segmental strain measurements are shown adja-
cent to each segment. The myocardium is colored 
in shades of red-to-blue according to the scale on 
the right-hand side demonstrating the percent cir-
cumferential shortening (strain). B, Circumferential 
strain curves, with time on the x-axis and percent 
shortening (strain) on the y-axis corresponding 
to similarly color-coded myocardial segments  
in A, demonstrate shortening during systole and 
return to baseline at end-diastole. Peak systolic 
circumferential strain is marked by a yellow dot.
G.C. Strain = global circumferential strain; MIS = 
midinferoseptal; MI = midinferior; MIL = midinfero-
lateral; MAL = midanterolateral; MA = midanterior; 
MAS = midanteroseptal wall. “Reprinted with per-
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3.4.2. COSTRUZIONE DEL CICLO STRESS-STRAIN  

Scelte le curve di deformazione e tensione del ventricolo sinistro procediamo nella 

realizzazione del ciclo tensione-deformazione, ponendo lo stress lungo l’asse y e lo strain 

sull’asse x. Volendo analizzare la deformazione lungo due direzioni, quella longitudinale e 

quella radiale, costruiremo due cicli di tensione-deformazione (in Figura 3.27 vengono mostrati 

in confronto con il PV-loop così da fornire una valutazione qualitativa della loro forma e 

somiglianza).  

 
Figura 3.27 - a) PV loop del modello completo; b) stress-strain loop con deformazione longitudinale; c) 

stress-strain loop ottenuto con deformazione radiale 
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subjects without cardiovascular disease measured by trans-
thoracic echocardiography is (mean ± SD) −1.10 ± 0.16 s−1.18

SR diastolic curves consist of an early (SRE) and late peak 
(SRA), corresponding to early LV filing and atrial contrac-
tion. SRE reflects the time constant of LV relaxation and 
regional stiffness.19 SRA represents passive LV “stretching” 
by propagation of pressure and flow caused by atrial sys-
tole.20 Diastasis is represented by the relatively flat portion 
between these peaks when SR is near zero. Average SRE in 
healthy subjects is 1.55 ± 0.16 s−1.18

Methods for Measurement of Myocardial Strain 
and Strain Rate
Strain and SR were initially described with sonomicrom-
etry, which involves implantation of ultrasonic crystals  
in the LV to assess myocardial fiber shortening and 
changes in ventricular dimensions.21,22 There are 2 echocar-
diographic techniques/methods that have been developed 
to assess LV deformation noninvasively, which include 
tissue Doppler imaging (TDI) and speckle-tracking 
echocardiography.

Measurements of strain by using TDI are derived by 
integrating SR over time. Myocardial tissue velocities are 

measured at 2 points relative to the transducer.12,14 SR is esti-
mated from the spatial velocity gradient described as

SR v v da b= ( )– /

where va − vb represents the difference in myocar-
dial velocities at points a and b, and d represents distance 
between these points.

Measurement of TDI strain requires an optimized 2D 
image and rapid frame rates to resolve regional velocities 
and calculate SR. It is important to note that alignment of the 
Doppler beam with the myocardial region of interest is nec-
essary, because an angle of incidence >20° will result in inac-
curate measurements. Strain is calculated from each sample 
volume and displayed in graphical format. TDI strain has 
been validated by using sonomicrometry in animals23,24 and 
magnetic resonance imaging (MRI) in humans.25,26

TDI strain has important limitations. As mentioned 
above, TDI strain is angle-dependent and can only accu-
rately measure the component of motion parallel to the 
ultrasound beam direction. This limitation affects its use in 
the operating room because the transesophageal approach 
has limited ability to modify the incident beam angle. Thus, 
a myocardial wall that curves inward toward the apex or 

Figure 5. Radial strain analysis assessed 
with Velocity Vector Imaging (VVI) (Sie-
mens Medical Solutions, Malvern, PA). A, 
This transgastric midpapillary short-axis 
echocardiographic view depicts the LV, 
where the direction and relative length 
of arrows demonstrate direction and 
amplitude of myocardial velocities. B, 
Peak radial strain for 6 myocardial seg-
ments is displayed in this table. C, Strain 
curves of 2 cardiac cycles with time on 
the x-axis and percent radial strain on 
the y-axis. These curves are color-coded 
to correspond to the myocardial seg-
ment described in similarly colored text 
in B. Peak radial strain is identified with 
similarly colored dots. Please note that 
radial strain is positive since the ventri-
cle thickens in the radial direction. AVC 
= aortic valve closure. “Reprinted with 
permission from Cleveland Clinic Center 
for Medical Art & Photography © 2013. 
All Rights Reserved.”
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subjects without cardiovascular disease measured by trans-
thoracic echocardiography is (mean ± SD) −1.10 ± 0.16 s−1.18

SR diastolic curves consist of an early (SRE) and late peak 
(SRA), corresponding to early LV filing and atrial contrac-
tion. SRE reflects the time constant of LV relaxation and 
regional stiffness.19 SRA represents passive LV “stretching” 
by propagation of pressure and flow caused by atrial sys-
tole.20 Diastasis is represented by the relatively flat portion 
between these peaks when SR is near zero. Average SRE in 
healthy subjects is 1.55 ± 0.16 s−1.18

Methods for Measurement of Myocardial Strain 
and Strain Rate
Strain and SR were initially described with sonomicrom-
etry, which involves implantation of ultrasonic crystals  
in the LV to assess myocardial fiber shortening and 
changes in ventricular dimensions.21,22 There are 2 echocar-
diographic techniques/methods that have been developed 
to assess LV deformation noninvasively, which include 
tissue Doppler imaging (TDI) and speckle-tracking 
echocardiography.

Measurements of strain by using TDI are derived by 
integrating SR over time. Myocardial tissue velocities are 

measured at 2 points relative to the transducer.12,14 SR is esti-
mated from the spatial velocity gradient described as

SR v v da b= ( )– /

where va − vb represents the difference in myocar-
dial velocities at points a and b, and d represents distance 
between these points.

Measurement of TDI strain requires an optimized 2D 
image and rapid frame rates to resolve regional velocities 
and calculate SR. It is important to note that alignment of the 
Doppler beam with the myocardial region of interest is nec-
essary, because an angle of incidence >20° will result in inac-
curate measurements. Strain is calculated from each sample 
volume and displayed in graphical format. TDI strain has 
been validated by using sonomicrometry in animals23,24 and 
magnetic resonance imaging (MRI) in humans.25,26

TDI strain has important limitations. As mentioned 
above, TDI strain is angle-dependent and can only accu-
rately measure the component of motion parallel to the 
ultrasound beam direction. This limitation affects its use in 
the operating room because the transesophageal approach 
has limited ability to modify the incident beam angle. Thus, 
a myocardial wall that curves inward toward the apex or 

Figure 5. Radial strain analysis assessed 
with Velocity Vector Imaging (VVI) (Sie-
mens Medical Solutions, Malvern, PA). A, 
This transgastric midpapillary short-axis 
echocardiographic view depicts the LV, 
where the direction and relative length 
of arrows demonstrate direction and 
amplitude of myocardial velocities. B, 
Peak radial strain for 6 myocardial seg-
ments is displayed in this table. C, Strain 
curves of 2 cardiac cycles with time on 
the x-axis and percent radial strain on 
the y-axis. These curves are color-coded 
to correspond to the myocardial seg-
ment described in similarly colored text 
in B. Peak radial strain is identified with 
similarly colored dots. Please note that 
radial strain is positive since the ventri-
cle thickens in the radial direction. AVC 
= aortic valve closure. “Reprinted with 
permission from Cleveland Clinic Center 
for Medical Art & Photography © 2013. 
All Rights Reserved.”
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Figura 3.26 – A sinistra: le curve 
di deformazione del ventricolo 
sinistro lungo la direzione radiale 
rilevate da Duncan et al. [37]; 
sopra: per ciascuna curva è 
riportato il valore di massima 
dilatazione 
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Ricordiamo che vogliamo passare dal dominio fluido, in cui utilizziamo l’elastanza che 

rappresenta l’interazione fluido-struttura, al dominio solido dei tessuti, quindi effettueremo sui 

cicli di tensione-deformazione gli stessi passaggi che applicheremmo al PV loop per ricavare 

l’elastanza. L’elastanza è il coefficiente angolare della retta che unisce )! al punto del PV-loop 

corrispondente all’istante del ciclo cardiaco considerato. Il punto )! viene ottenuto attraverso 

l’intersezione tra l’asse x dei volumi e la retta ESPVR, la quale viene ricavata attraverso il 

congiungimento degli end-systolic point dei diversi PV-loop del soggetto in esame. Seguendo 

questo procedimento, dovremmo individuare l’e0 attraverso l’intersezione dell’ESSSR con 

l’asse x (come in Figura 3.21), ma avendo a disposizione un singolo loop non possiamo 

individuare la retta ESSSR. Kaseda et. al [21] riportano che, per lo stesso soggetto, l’ESPVR 

(l’elastanza massima '$*+) e l’ESSSR presentano la medesima pendenza; quindi, potremmo 

utilizzare l’'$*+ del nostro modello come coefficiente angolare dell’ESSSR e, utilizzando il 

punto di fine sistole nel loop di tensione-deformazione, determinare e0. Questo procedimento 

ci fornisce un risultato del tutto fuori scala perché i soggetti su cui sono state effettuate le 

misurazioni della tensione e delle deformazioni sono diversi. La fonte dei dati utilizzati non è 

un unico soggetto. Inoltre, il PV-loop utilizzato è ottenuto dal modello completo e non 

attraverso rilevazioni in vivo. Tutti questi fattori non ci consentono di utilizzare '$*+ come 

coefficiente angolare dell’ESSSR. Per aggirare il problema, decidiamo di utilizzare come e0 il 

valore fornitoci da Kaseda. Questa quantità si riferisce a dei soggetti canini, ma essendo i valori 

di tensione e deformazione paragonabili a quelli di un soggetto umano, decidiamo di utilizzarlo 

per una valutazione preliminare. Avendo a disposizione e! = 0.6 possiamo ricavare il nuovo 

coefficiente angolare della retta che congiunge e0 con i punti della curva tensione-

deformazione. Di seguito vengono mostrate le curve risultanti, sia per il ciclo realizzato con la 

deformazione longitudinale che quella radiale, sovrapponendoli all’elastanza e 

normalizzandole per il corrispettivo massimo, così da poter effettuarne un confronto qualitativo.  

 

Osserviamo, nella Figura 3.28a, che la curva ottenuta dalla deformazione longitudinale 

coincide con quella dell’elastanza, mentre la curva risultante dalla deformazione radiale, in 

Figura 3.28b, risulta inclinata a sinistra. Le differenze tra le due relazioni di tensione-

deformazioni sono maggiormente apprezzabili in Figura 3.28c; in particolare, lo sfasamento 

nei due picchi e la diversa inclinazione nella fase diastolica.  

Tale confronto ci permette di considerare l’elastanza come un’approssimazione ragionevole del 

comportamento del tessuto ventricolare e, di conseguenza, indice della contrazione dei vasi 

coronarici a seguito della contrattilità del miocardio.  
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Figura 3.28 - a) Confronto tra l'elastanza, in nero, e la relazione tra tensione e deformazione longitudinale, 
in rosso; b) Confronto tra l'elastanza, in nero, e la relazione tra tensione e deformazione radiale, in blu; c) 
Confronto tra le relazioni tensione e deformazione longitudinale, in rosso, e radiale, in blu (tutte le curve 

sono state normalizzate per il loro valore massimo) 
 

In conclusione, effettuiamo un ulteriore passaggio calcolando l’inverso delle nuove curve e 

confrontandoli con quello dell’elastanza, essendo la curva effettivamente utilizzata per 

rappresentare la variazione temporale dei raggi coronarici. Nonostante le curve iniziali non 

coincidessero, il loro inverso (Figura 3.29a,b) assume una morfologia molto simile ed entrambe 

sono approssimabili all’inverso dell’elastanza; in particolare: le fasi sistoliche si avvicinano 

notevolmente alla curva di riferimento, mentre nella fase diastolica abbiamo un rapido 

incremento che porta alla formazione di un picco invece di un plateau, probabilmente a seguito 

di un leggero avvallamento nella fase diastolica osservabile in Figura 3.28a,c, che viene 

accentuato a seguito dell’inversione della curva. Concludiamo che, nonostante siano necessari 

ulteriori approfondimenti (soprattutto legati alla disponibilità di nuove misurazioni) E(t) può 

essere utilizzata per descrivere la variazione temporale dei vasi coronarici. Nei prossimi 

paragrafi, durante il processo di calibrazione e validazione, continueremo ad utilizzare la curva 

ottenuta dall’inverso dell’elastanza, essendo un prodotto del nostro modello e per questo priva 

di tutti quegli eventuali errori che possono nascere durante la fase di acquisizione dei dati e 

della loro successiva elaborazione (come durante la fase di digitalizzazione delle curve).  
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Figura 3.29 - Inverso della relazione tensione-deformazione, longitudinale in rosso e radiale in blu, con 

variazione percentuale dei vasi coronarici coronariche: a) arterie, b) letto vascolare, c) vene 
 

In Figura 3.30 viene effettuato il confronto tra i flussi dei tratti arteriosi e microvascolari 

ottenuti dal modello simulando la variazione del raggio coronarico in un battito con l’inverso 

dell’elastanza, Figura 3.17, e l’inverso della relazione tensione-deformazione longitudinale, 

Figura 3.29. Sia per le onde di flusso relative ai tratti arteriosi che ai tratti microvascolari, le 

differenze principali si osservano nella fase diastolica, come atteso per il diverso andamento 

delle curve in Figura 3.17-3.29 proprio in questa fase (le prime possiedono un plateau, mentre 

le seconde un picco). Nella fase diastolica, invece, le curve risultano coincidenti. 

 
Figura 3.30 – Confronto tra i flussi ottenuti simulando la variazione del raggio coronarico con l’elastanza 
invertita, in rosso, e l’inverso della relazione tra tensione e deformazione longitudinale, in blu: a) arteria 

ramo sinistro, b) arteria ramo destro, c) letto vascolare ramo sinistro, d) letto vascolare ramo destro 
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3.5. COMPARTIMENTO VENOSO  
Il flusso venoso coronarico manifesta un comportamento diverso rispetto ai tratti arteriosi e del 

letto vascolare. In questi ultimi, a seguito dell’azione di compressione da parte del ventricolo 

sinistro, il flusso sanguigno è limitato alla fase diastolica (la fase di rilassamento del ventricolo 

sinistro), mentre il flusso venoso coronarico presenta il suo picco durante la fase sistolica, 

quindi durante la contrazione ventricolare. Se il flusso arterioso e microvascolare vengono 

ridotti a seguito dell’azione del miocardio, il flusso venoso viene invece spinto dalla forza di 

compressione che viene esercitata. Il flusso aumenta rapidamente in concomitanza 

dell’espulsione del sangue dal ventricolo sinistro (con il picco collocato all’incirca a metà della 

sistole), per poi diminuire gradualmente nella seconda metà di questa fase e durante la diastole. 

Questo comportamento sembra essere mantenuto anche a livello del seno coronarico [30].  

Un ruolo fondamentale è rappresentato dalla complianza delle vene coronariche. Le grandi vene 

si comportano come dei recipienti per il flusso. È ben noto in letteratura come questi vasi 

presentano un valore di complianza più marcato rispetto alle arterie e ai piccoli vasi (ricordiamo 

l’Equazione 14), e tale caratteristica sembra essere mantenuta anche a livello delle coronarie.  

Spostandosi a livello delle piccole vene, alcuni studi hanno osservato come l’incremento del 

flusso anticipi temporalmente quello nelle grandi vene, posizionando il picco al medesimo 

istante della contrazione isovolumetrica e diminuendo rapidamente durante il rilassamento 

ventricolare. È stato anche riscontrato come con un aumento della contrattilità cardiaca 

comporti un aumento della velocità del flusso, in quanto si verifica un incremento della forza 

di compressione. Queste informazioni ci permettono di indicare la contrattilità miocardica come 

uno dei principali determinanti del flusso venoso coronarico. In particolare, l’azione miocardica 

si traduce in un incremento del diametro delle vene coronariche di circa il 10% [25] (Paragrafo 

1.2.3) rispetto alla condizione non sollecitata, come effetto dell’incremento della forza 

intramurale. Questo fenomeno è stato osservato sia per la componente venosa del ramo 

coronarico sinistro sia per quello destro.  

 

Negli ultimi decenni gli studi si sono maggiormente concentrati sui vasi arteriosi, tralasciando 

la componente venosa e il letto vascolare. I lavori di Duanmu et. al [11] e di Kim et. al [23] ne 

sono un esempio. Entrambi gli articoli si basano sulla realizzazione di un modello lumped model 

per la circolazione coronarica, implementando la separazione del ramo arterioso sinistro da 

quello destro e simulando l’azione miocardica grazie a dei generatori di tensione. Come è 

possibile vedere in Figura 2.10-2.14, in questi studi la componente arteriosa è rappresentata 

attraverso numerose ramificazioni, ciascuna composta da una resistenza e una complianza. 
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Mentre le componenti venose e microvascolari sono descritte attraverso un singolo ramo. 

Inoltre, Duanmu et al. [11] riportano le onde di flusso e pressione, ottenute dal modello, per 

ciascun ramo arterioso, tralasciando del tutto quelli venosi e del letto vascolare.  

A causa della scarsità di onde di flusso e pressione per i compartimenti venosi in letteratura, il 

processo di validazione sarà incompleto. Gli unici riferimenti trovati sono quelli di Kajiya et. 

al [19] in cui sono riportate le velocità del flusso venoso coronarico per dei soggetti canini 

rilevate attraverso la tecnica Doppler, e il lavoro di Beyar et. al [3] che riporta i risultati del 

modello per il tratto venoso.  

 

3.5.1. VARIAZIONE DEL RAGGIO IN UN BATTITO 

Basandosi sui dati clinici e informazioni di letteratura, il compartimento venoso dovrà 

presentare un flusso sanguigno prevalentemente sistolico, con un’onda di pressione che presenti 

il picco nella stessa fase (similmente ai risultati di Beyar in Figura 2.16).  

Osservando le onde di flusso e di pressione ottenibili nella configurazione in cui non viene 

riprodotta l’azione miocardica sulle vene ma solo su arterie e letto vascolare, capiamo che il 

nostro modello non è in grado di simulare correttamente il compartimento. Nella Figura 3.31a,b 

il flusso venoso manifesta il picco durante la fase diastolica, probabilmente a causa della 

variazione della resistenza dei compartimenti arteriosi e microvascolari, mentre nella Figura 

3.31c,d l’onda di pressione presenta il suo minimo a metà della fase sistolica o verso la fine di 

questa.  

 
Figura 3.31 - Onde di flusso e pressione venose senza variazione del raggio: a) flusso ramo sinistro, b) 

flusso ramo destro, c) pressione ramo sinistro, d) pressione ramo destro 
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Basandoci sui risultati ottenuti e sulle informazioni di letteratura, comprendiamo la necessità di 

applicare l’azione miocardica anche per i vasi venosi. Decidiamo, quindi, di simulare una 

dilatazione del raggio venoso. Nel Paragrafo 1.2.3 avevamo riportato una variazione 

percentuali del 10% per i vasi venosi, che può estendersi fino al 40% nel caso del seno 

coronarico. Basandoci queste informazioni [25,45] decidiamo di riprodurre anche delle 

variazioni del 20-30%.  

 

Dalla Figura 3.32, in cui sono riportati i risultati delle simulazioni per diverse percentuali di 

incremento del raggio venoso, osserviamo che:  

• otteniamo il picco di flusso in sistole come desiderato, mentre il flusso durante la 

diastole rimane praticamente invariato rispetto al caso con raggio venoso costante 

(Figura 3.31a,b); 

• all’aumentare della variazione percentuale di resistenza abbiamo un aumento del picco 

sistolico nel flusso, mentre nella fase diastolica le variazioni sono praticamente 

trascurabili;  

• nelle onde di pressione non si registra una variazione di forma, ma solo una riduzione 

dei valori nella fase sistolica corrispondenti all’aumento della variazione del raggio.  

 
Figura 3.32 - Onde di flusso e pressione venose con dilatazione del raggio del 10% in blu, del 20% in verde 
e del 30% in rosso: a) flusso ramo sinistro, b) flusso ramo destro, c) pressione ramo sinistro, d) pressione 

ramo destro 
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Da questi risultati decidiamo di implementare una variazione del 10% in quanto non solo 

distribuisce maggiormente il flusso sistolico, ma coincide con le informazioni riportate in 

letteratura per un generico vaso coronarico venoso [25].  

 

3.5.2. VARIAZIONE DELLA COMPLIANZA VENOSA  

Nonostante i valori della complianza venosa siano paragonabili a quelli disponibili in letteratura 

[10,3,20], in tali articoli non viene riportata una formulazione che consente di ottenerli, in 

quanto sono ricavati da rilevazioni in vivo. Per tali ragioni, decidiamo di simulare diversi valori 

della complianza venosa, pur rimanendo all’interno dello stesso ordine di grandezza.  

Dai risultati del modello, riportati in Figura 3.33, osserviamo:  

• nelle onde di flusso i picchi sistolici rimangono inalterati, mentre nella fase diastolica 

registriamo una variazione di 1 ml/s tra le curve agli estremi;  

• nelle onde di pressione registriamo delle variazioni di 4 mmHg, senza riuscire a 

capovolgere le curve (non riusciamo ad ottenere il picco nella fase sistolica).  

 

 
Figura 3.33 - Onde di flusso e pressione venose con dilatazione del 10% per diversi valori di Cv: a) flusso 

ramo sinistro, b) flusso ramo destro, c) pressione ramo sinistro, d) pressione ramo destro 
 

Decisa la variazione in un battito cardiaco delle vene coronariche (Figura3.32), e osservato il 

comportamento delle onde di flusso e pressione per diversi valori di complianza (Figura 3.33), 

proviamo ad applicare la medesima strategia utilizzata per i raggi coronarici anche alla 

complianza venosa. Essendo anch’essa dipendente dal raggio dei vasi, simuliamo la sua 

variazione temporale attraverso la curva illustrata in Figura 3.17b, ottenuta attraverso il 

capovolgimento dell’inverso dell’elastanza e simulando una dilatazione del 10% durante la fase 
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sistolica. In Figura 3.34 vengono mostrati i nuovi risultati in confronto con quelli ottenuti 

attraverso le medesime condizioni (ossia parametri del modello e variazione percentuali dei 

raggi) ma con complianza costante. Dall’immagine si osserva che le curve di flusso e pressione 

risultano praticamente identiche tra loro. Le nuove curve, riportate in blu, presentano la stessa 

morfologia di quelle rosse, con una leggera traslazione verso l’alto durante la prima metà del 

ciclo cardiaco. Tale risultato è del tutto atteso in quanto, un aumento della complianza del vaso 

si traduce in una maggiore capacità dello stesso di accumulare flusso. Dalle piccole differenze 

nei valori di scala si osserva che questa tendenza non è sufficiente per ottenere un aumento 

significativo del flusso venoso sistolico. Possiamo quindi affermare che introdurre la variazione 

della complianza in un battito cardiaco è ininfluente, a seguito dei piccoli cambiamenti 

osservati. Decidiamo, da qui in avanti, di mantenere la complianza venosa costante nel battito 

cardiaco.  

 
Figura 3.34 - Onde di flusso e pressione venose con dilatazione del 10% e variazione in un battito cardiaco 
di Cv: a) flusso ramo sinistro, b) flusso ramo destro, c) pressione ramo sinistro, d) pressione ramo destro 

 

3.5.3. INSERIMENTO DEL GENERATORE DI TENSIONE  

La chiave per ottenere il corretto flusso venoso sembra risiedere nel riuscire a ribaltare l’onda 

di pressione venosa. Se riuscissimo ad ottenere il picco di pressione in sistole riusciremmo ad 

avere la maggior parte del flusso sanguigno in questa fase del ciclo cardiaco.  

Per attuare la strategia più adeguata analizziamo l’equazione differenziale che fornisce la 

pressione del compartimento venoso (forma localizzata dell’Equazione 11):  
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I!5:&
I# = 95< − 95:&

f5:&
 

Equazione 24 
 

L’Equazione 23 deve essere interpretata nel seguente modo: la variazione temporale della 

pressione venosa (se aumenta o diminuisce nel tempo) è data dalla differenza tra il flusso del 

letto vascolare e del compartimento venoso rapportata alla complianza venosa; quindi, ottenere 

il picco nella fase sistolica significa avere una variazione temporale della pressione maggiore 

di zero (la pressione deve aumentare nel tempo). Basandosi su di essa, capiamo che il segno 

della derivata temporale dipende unicamente dalla differenza tra i due flussi (la complianza è 

un parametro sempre maggiore di zero). Sappiamo, però, che nel letto vascolare la maggior 

parte del flusso si trova nella fase diastolica e assume, di conseguenza, dei valori molto bassi 

in quella sistolica.  

 
Figura 3.35 - Confronto tra il flusso del leto vascolare, in verde, e il flusso venoso, in blu: è stata simulata 

una variazione del 30% per il letto vascolare e del 10% per le vene 
 

Come osservabile in Figura 3.35, durante la fase sistolica il flusso sanguigno venoso assume 

valori maggiori rispetto a quello microvascolare. Quindi, la loro differenza sarà minore di zero 

in questa fase del ciclo cardiaco. La situazione è ribaltata per la fase diastolica. È evidente che, 

per ottenere un incremento della pressione venosa, non è sufficiente variare i parametri di 

resistenza e complianza. Ci troviamo di fronte a un limite della nostra strategia, la cui soluzione 

è stata individuata nell’utilizzo di un generatore di tensione, posto in serie alla capacità venosa 

(Equazione 24). Si tratta della tecnica utilizzata nella maggior parte degli articoli in letteratura, 

la quale comporta l’introduzione di un nuovo termine nell’Equazione 23 pari a una frazione 

della pressione ventricolare sinistra (la scelta dei parametri viene rimandata al Paragrafo 4.1, 

in cui si effettuerà la calibrazione e la successiva validazione del modello).  
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I!5:&
I# = 95< − 95:&

f5:&
+ 1
D!F6 

Equazione 25 
 

L’efficacia di questa strategia risiede nel fatto che diamo al nostro sistema quello di cui ha 

bisogno, ossia maggior pressione. Di seguito vengono riportati i nuovi risultati per il 

compartimento venoso caratterizzato dai seguenti parametri:  

• Rven è il 16% della resistenza totale del ramo coronarico; 

• viene simulata una variazione temporale del raggio del 10%;  

• la complianza assume un valore di circa 0.5$$>?	A$/ .  

 

 
Figura 3.36 - Onde di flusso e pressione venose con dilatazione del 10% e generatore di pressione: a) flusso 

ramo sinistro, b) flusso ramo destro, c) pressione ramo sinistro, d) pressione ramo destro 
 

Dai nuovi risultati è possibile osservare che le nuove onde di flusso, Figura 3.36a,b, presentano 

un picco più elevato rispetto ai flussi di Figura 3.34a,b, con il suo spostamento nel primo quarto 

del ciclo cardiaco. Per quanto riguarda l’onda di pressione venosa sinistra, in Figura 3.36c, la 

nuova strategia ha permesso di raggiungere il picco durante la fase sistolica; mentre, per la 

pressione venosa destra, in Figura 3.36d, il picco rimane in fase diastolica a causa della minor 

pressione esercitata dal ventricolo destro ma la nuova morfologia consente ugualmente di 

ottenere il flusso con la morfologia desiderata.  
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Alla luce dei risultati ottenuti è necessario trarre delle nuove considerazioni. La strategia di 

variare il raggio dei vasi coronarici in un battito risulta efficace per i vasi arteriosi e 

microvascolari, mentre non ci permette di simulare le onde di pressione e flusso per i vasi 

venosi. La sola variazione della resistenza venosa non è sufficiente a riprodurre le caratteristiche 

di questi vasi, e le onde ottenute con l’introduzione della variazione temporale della complianza 

non si discosta significativamente dalla configurazione con complianza costante. Considerando, 

inoltre, che la maggior parte dei modelli 0D disponibili in letteratura non riportano i risultati 

per i tratti venosi, possiamo affermare che sia necessario investigare ulteriormente il fenomeno.  
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4. RISULTATI  
 

Nel Capitolo 3 è stato illustrato il procedimento per la formulazione del nostro modello a 

parametri concentrati per le coronarie, ponendo l’attenzione sulle tecniche implementate per 

riprodurne le caratteristiche (la variazione della resistenza dei tratti arteriosi e microvascolari 

basandosi sulla curva di elastanza e l’introduzione del generatore di tensione per il flusso 

venoso). Ottenuto il modello finale è necessario concentrarsi sulla calibrazione e validazione, 

ossia un aggiustamento dei parametri per raggiungere dei risultati il più possibile coerenti con 

i dati di letteratura. Il modello base rappresenta un soggetto maschio, sano, adulto caratterizzato 

da un BSA (body surface area) di 1.93#; quindi, per avere un’opportuna calibrazione è 

necessario trovare dei dati che si avvicinino a tale soggetto.  

Prima di procedere con la fase di calibrazione è necessario fare alcune considerazioni sui 

riferimenti disponibili in letteratura. La maggior parte delle rilevazioni disponibili sono 

effettuate su animali o su soggetti affetti da patologie cardiovascolari, che possono quindi 

alterare i valori di flusso e pressione. Inoltre, gli articoli che si focalizzano sulla modellazione 

della circolazione coronarica validano i risultati attraverso dati di animali o trattano modelli 

paziente-specifici, e in quest’ultimo caso non è detto che vengano riportate le misurazioni 

ottenute dal paziente di riferimento e le sue caratteristiche (come l’età, il sesso, il cardiac output 

e la percentuale di ripartizione del flusso tra ramo destro e sinistro). A fronte di ciò, si riscontra 

una scarsità di dati e informazioni disponibili. 

 

Non essendo disponibili, in letteratura, delle misurazioni in vivo che ci consentano di validare 

il modello riferito a un soggetto sano umano, in Figura 4.1-4.2 vengono mostrate le onde di 

flusso di tre modelli, sia per il ramo destro che per il sinistro, con lo scopo di evidenziarne le 

similitudini e le principali differenze, così da scegliere quali parametri utilizzare durante il 

processo di calibrazione e validazione del modello. Tra i modelli utilizzati è presente quello di 

Duanmu et. al [11], precedentemente descritto nel Paragrafo 2.4.1, ma non quello di Beyar et. 

al [3] (Paragrafo 2.4.2) in quanto presenta dei valori di flusso molto diversi rispetto agli altri 

tre (il picco del flusso arterioso sinistro è pari a 8.14 ml/s mentre il flusso medio è 4.38 ml/s), 

probabilmente a causa della struttura multistrato che lo caratterizza. Dei riferimenti riportati in 

Figura 4.1-4.2, utilizzeremo Duanmu [11] e Li [27] durante la fase di calibrazione, mentre Kim 

[23] nella validazione del modello.  

 

Nella letteratura clinica, per le coronarie viene riportata una percentuale di cardiac output che 

si aggira tra il 4% e il 5% (anche i nostri riferimenti usano questa percentuale, senza però 
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riportarne il valore). La ripartizione del flusso tra i due rami coronarici non viene trattata 

all’interno dei riferimenti, ma avendo calcolato il volume di sangue nei tratti arteriosi di ciascun 

ramo possiamo ricavarci una stima di questa ripartizione: in Kim il ramo sinistro presenta l’83% 

del volume sanguigno totale mentre il ramo destro il 17%, Li presenta l’81% per il ramo sinistro 

e il 19% per quello destro, in Duanmu il ramo sinistro presenta il 77% e il ramo destro il 23% 

(questo dato spiega il maggiore flusso nel ramo arterioso destro). Questi dati sovrastimano 

l’unico riferimento trovato in letteratura, il quale affermava che, per dei soggetti sani, il 70% 

del cardiac output coronarico confluiva nella rete sinistra, mentre il restante 30% in quella 

destra [6] (Paragrafo 3.2). In fase di calibrazione sarà quindi necessario valutare una 

ripartizione che si avvicini maggiormente a quella dei modelli, utilizzando l’80% per il ramo 

sinistro e 20% per il destro. 

Nelle tabelle che verranno riportate di seguito si utilizzerà la seguente nomenclatura: PS indica 

il picco di flusso sistolico per quel determinato riferimento, PD indica il picco di flusso 

diastolico, QM rappresenta il flusso medio, Av rappresenta l’avvallamento presenta nelle onde 

di flusso del ramo sinistro, infine V rappresenta il volume sanguigno di ciascuna onda ed è 

calcolato come l’integrale delle curve attraverso la funzione MATLAB trpz.  

 

 
Figura 4.1 – A destra le onde di flusso dei tratti arteriosi del ramo sinistro di alcuni dei riferimenti 

disponibili in letteratura, in blu Duanmu [11], in viola Kim [23], in verde Li [27]; a destra la tabella con i 
valori caratteristici delle onde in figura 

 

Dalla Figura 4.1-sinistra si osserva che i tre flussi arteriosi riferiti alla circolazione coronarica 

sinistra presentano delle morfologie molto diverse tra loro, nonostante manifestino tutti la tipica 

fasicità del flusso coronarico del ramo sinistro. Tutte e tre le onde presentano il massimo 

durante la fase diastolica e un ulteriore picco in quella sistolica ma, dagli istanti temporali 

riportati in Figura 4.1-destra, è evidente che le fasi dei cicli cardiaci siano diverse tra loro, 

probabilmente a causa della specificità dei soggetti a cui si riferiscono i modelli (indice della 

grande variabilità delle informazioni disponibili in letteratura). La medesima tabella conferma 

che il picco diastolico è maggiore di quello sistolico in tutti i riferimenti. Si osserva, anche, che 

 Duanmu Kim Li 

 ml/s s ml/s s ml/s s 

PS 4.015 0.45 2.58 0.09 1.62 0.02 

PD 4.43 0.63 4.4 0.41 3.66 0.37 

Av -0.78 0.35 1.74 0.04 1.51 0.04 

QM 2.79 X 2.8 X 2.63 X 

V 2.23 X 2.23 X 2.1 X 
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i picchi sistolici sono molto diversi tra loro e anche l’avvallamento è abbastanza variabile (in 

Duanmu è addirittura negativo), mentre i valori di picco diastolico, il flusso medio e il volume 

sanguigno (calcolato come l’integrale delle curve attraverso la funzione MATLAB trpz) sono 

molto simili tra loro. Saranno questi ultimi tre parametri ad essere utilizzati durante la 

calibrazione e successiva validazione, essendo coerenti nei tre modelli.  

Per sottolineare la differenza nelle fasi del ciclo cardiaco riportiamo gli istanti temporali dei 

valori presenti nella tabella in Figura 4.1. Osserviamo che le curve di Kim e Li presentano i 

due picchi in istanti temporali abbastanza vicini tra loro, con una differenza di 0.072 s per i 

picchi sistolici e 0.039 s per quelli diastolici. Mentre, la curva di Duanmu presenta una 

traslazione temporale di 0.356 s per il picco sistolico e 0.218 s per quello diastolico rispetto a 

Kim. Per quanto riguarda l’avvallamento, non si osserva una qualche coerenza nei tre modelli. 

 

 
Figura 4.2 - A sinistra le onde di flusso dei tratti arteriosi del ramo destro di alcuni dei riferimenti 

disponibili in letteratura, in blu Duanmu [11], in viola Kim [23], in verde Li [27]; a destra la tabella con i 
valori caratteristici delle onde in figura 

 

Dalle portate del ramo arterioso destro, Figura 4.2-sinistra, vediamo come l’onda di Duanmu 

sovrasti notevolmente quelle degli altri due modelli le quali appaiono, invece, molto simili tra 

loro. Questa differenza nei valori di flusso potrebbe essere ricondotta a una diversa percentuale 

di CO per la rete coronarica, e una dissimile ripartizione del flusso tra il ramo destro e il sinistro. 

È presente, inoltre, una traslazione temporale del picco di Duanmu di circa 0.13s, mentre le 

altre due onde sono praticamente sovrapposte. La somiglianza tra il modello di Kim e di Li è 

osservabile anche dalla tabella in Figura 4.2, in cui vengono riportati alcuni parametri 

significativi. Tali onde presentano una differenza del 3.4% nel picco sistolico, del 10% nel 

flusso medio e del 12% nel volume sanguigno. Cercheremo, in fase di calibrazione, di 

avvicinarci il più possibile alle onde di flusso di Kim e di Li.  

 

 Duanmu Kim Li 

 ml/s s ml/s s ml/s s 

PS 2.8 0.23 0.87 0.1 0.9 0.07 

QM 0.84 X 0.56 X 0.62 X 

V 0.68 X 0.44 X 0.5 X 
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Per quanto riguarda i parametri del modello, di seguito riportiamo i valori di resistenza dei 

riferimenti, la cui valutazione sarà effettuata durante la calibrazione. Si osserva innanzitutto che 

in Duanmu abbiamo a disposizione solo le resistenze arteriose e che i parametri del ramo 

sinistro sono molto vicini tra loro mentre, quelli del ramo destro, si distanziano notevolmente, 

con differenze percentuali superiori al 50% nel letto vascolare e superiori al 100% in quello 

arterioso. La differenza nei valori di resistenza per il ramo destro nei modelli di Kim e Li, in 

Tabella 1, è in contrasto con quanto osservato nella Figura 4.2, in cui le onde di flusso 

risultavano molto simili. Concludiamo che la struttura del modello gioca un ruolo fondamentale 

nella riproduzione del flusso coronarico.  

 

mmHg×s/ml 
Ra Rvb Rv 

Sx Dx Sx Dx Sx Dx 

Duanmu 16.47 27.57 X X X X 

Kim 10.45 53.77 15.41 87.76 5.4 27.53 

Li 9.42 20.33 14.48 50.95 8.65 X 

Tabella 1 - Valori di resistenza dei riferimenti presenti in letteratura 
 

4.1. CALIBRAZIONE  
L’obiettivo di questo paragrafo è quello di scegliere i parametri del modello per il 

compartimento coronarico che ci permettono di avvicinarci ai riferimenti disponibili.  

La calibrazione prevede l’aggiustamento di alcuni dei parametri del modello per poterci 

avvicinare alle onde di riferimento. Tra questi ci sono: la percentuale di cardiac output delle 

coronarie, la percentuale di divisione del flusso tra il ramo destro e sinistro e la ripartizione 

della resistenza totale tra i diversi compartimenti (arterioso, letto vascolare e venoso).  

 

A causa degli scarsi riferimenti e delle diverse strutture che assumono i modelli presenti in 

letteratura, i processi di calibrazione e validazione non verranno effettuati per ogni grandezza, 

ma solo su una parte di essi; in particolare: la calibrazione verrà effettuata per le portate arteriose 

e le pressioni arteriose e venose; mentre la validazione avverrà per le portate arteriose, quelle 

del letto vascolare, le venose e infine per le pressioni arteriose.  

 

4.1.1. FLUSSO ARTERIOSO  

Per la calibrazione del flusso arterioso del ramo sinistro utilizziamo i risultati del modello di 

Duanmu et. al [11], mentre per il ramo destro mostreremo sia Duanmu che Li et. al [27] a causa 

della discordanza nei risultati disponibili per questo ramo, già evidenziata precedentemente.  
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Da qui in avanti ci riferiremo con il termine configurazione alla percentuale di CO delle 

coronarie e alla distribuzione del flusso tra il ramo destro e quello sinistro; mentre, con il 

termine distribuzione ci riferiremo alla suddivisione della resistenza coronarica tra i tratti 

arteriosi, microvascolari e quelli venosi. 

 
Figura 4.3 – Onde di flusso arterioso per la prima configurazione, 4% di CO, del quale 70% al ramo 

sinistro e 30% al ramo destro; in nero il riferimento di Duanmu, in verde quello di Li, in rosso la prima 
distribuzione delle resistenze, in blu la seconda: a) ramo sinistro, b) ramo destro 

 

In Figura 4.3 vengono mostrate le portate arteriose ottenute dal modello utilizzando i seguenti 

parametri: 4% di cardiac output, 70% del quale al ramo sinistro e il restante 30% al ramo destro 

[6] (Paragrafo 3.2). Le curve rossa e blu riferiscono a due diverse distribuzioni della resistenza 

nei tre gruppi di vasi: la curva rossa riferisce alla prima distribuzione, la quale assegna il 32% 

della resistenza totale al tratto arterioso, il 52% al letto vascolare e il rimanente 16% alle vene; 

mentre, la curva blu riferisce alla seconda distribuzione, la quale assegna il 25% alle arterie, il 

65% al letto vascolare e il 10% al tratto venoso. Percentuali diverse si traducono in valori diversi 

di resistenza dei compartimenti. In Tabella 2 sono riportati i valori caratteristici delle onde di 

flusso arterioso del ramo sinistro ottenuti dal nostro modello per le diverse configurazioni e 

distribuzioni. Effettuando il confronto con i dati disponibili, vediamo come l’attuale 

configurazione, quella utilizzata in Figura 4.3 (la prima in Tabella 2), sottostimi tutte le 

grandezze riportate, se confrontate con quelle dei riferimenti in Figura 4.1-destra. Questo 

significa che non forniamo abbastanza volume sanguigno al compartimento coronarico. Di 

conseguenza, decidiamo di aumentare la percentuale di cardiac output, passando dal 4% al 5%, 
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ma mantenendo la stessa suddivisione del flusso tra i due rami coronarici (70% al ramo sinistro 

e 30% a quello destro).  

 

Configurazione Distribuzione 
PS  

ml/s 

PD  

ml/s 

QM  

ml/s 

V  

ml 

4% CO, 70%-30% 
32%/52%/16% 2.15 2.7 1.91 1.53 

25%/65%/10% 2.32 2.63 1.86 1.49 

5% CO, 70%-30% 
32%/52%/16% 2.57 3.53 2.4 1.92 

25%/65%/10% 2.75 3.42 2.33 1.86 

5% CO, 80%-20% 
32%/52%/16% 2.86 4.11 2.76 2.2 

25%/65%/10% 3.05 3.98 2.66 2.13 

Tabella 2 – Valori caratteristici delle portate arteriose del ramo sinistro per le diverse configurazioni e 
distribuzioni di resistenza 

 

In Figura 4.4 vengono mostrate le nuove onde di flusso arterioso, ottenute attraverso la nuova 

configurazione (5% del CO). Questa configurazione ci permette di avvicinarci ai valori del 

riferimento, aumentando sia i picchi delle onde, che il flusso medio e, ovviamente, il volume di 

sangue (Tabella 2). Tale incremento avviene sia nel ramo sinistro che in quello destro, 

allontanando quest’ultimo dalla curva di Li, ma rimanendo al di sotto di quella di Duanmu 

(Tabella 3).  

 

Configurazione Distribuzione 
PS 

ml/s 

QM  

ml/s 

V 

ml 

4% CO, 70%-30% 
32%/52%/16% 1.56 1.09 0.87 

25%/65%/10% 1.65 1.05 0.84 

5% CO, 70%-30% 
32%/52%/16% 1.86 1.37 1.09 

25%/65%/10% 1.94 1.31 1.05 

5% CO, 80%-20% 
32%/52%/16% 1.35 0.91 0.73 

25%/65%/10% 1.43 0.87 0.7 

Tabella 3 - Valori caratteristici delle portate arteriose del ramo destro per le diverse configurazioni e 
distribuzioni di resistenza 

 

Per avvicinarci maggiormente ai riferimenti decidiamo di cambiare la distribuzione del flusso 

tra i due rami, passando dal 70% all’80% per il ramo sinistro e dal 30% al 20% per quello 

destro. In questo modo aumentiamo la quantità di flusso sanguigno al ramo sinistro, mentre la 

diminuiamo in quello destro. Con questa nuova distribuzione ci aspettiamo di aumentare i valori 
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riferiti alla coronarica sinistra (Tabella 2), e di diminuirli per quella destra (Tabella 3), 

avvicinandoci così ai rispettivi riferimenti.  

 
Figura 4.4 - Onde di flusso arterioso per la seconda configurazione, 5% di CO, 70% al ramo sinistro e 

30% al ramo destro; in nero il riferimento di Duanmu, in verde quello di Li, in rosso la prima 
distribuzione delle resistenze, in blu la seconda: a) ramo sinistro, b) ramo destro 

 

Le onde di flusso del ramo sinistro ottenute attraverso la nuova configurazione (5% del CO, 

80% nel ramo sinistro e 20% in quello destro, terza riga della Tabella 2), e riportate in Figura 

4.5, si avvicinano notevolmente a quella di Duanmu, con una differenza del 1.4% nel volume e 

del 10% nel picco diastolico (tenendo conto della media tra le due distribuzioni di resistenza). 

Il flusso nel ramo destro rimane molto distante dalla curva di Duanmu ma, come osservabile 

dalla Tabella 3, si discosta da Li di una differenza nel picco di quasi il 50%, nel flusso medio 

del 45% e quasi il 40% nel volume. 

Dalle osservazioni fatte precedentemente sui valori dei parametri di resistenza, appare 

inessenziale confrontare i parametri ottenuti nelle diverse configurazioni e distribuzioni con 

quelli dei riferimenti, soprattutto per il ramo coronarico destro, in cui abbiamo grandi differenze 

anche nei riferimenti disponibili. Tuttavia, li riportiamo comunque in Tabella 1 per completezza 

di informazione. Soffermandoci per il ramo sinistro, nell’ultima configurazione, la prima 

distribuzione delle resistenze ha una differenza del 20% con i riferimenti per i tratti arteriosi e 

microvascolari. Per la seconda configurazione il tratto arterioso ha una differenza del 40% 

mentre per il letto vascolare i valori sono praticamente coincidenti. Per il tratto venoso il nostro 

modello sottostima notevolmente i valori presenti in letteratura (riduzione del 60% nella prima 

distribuzione del 75% nella seconda).  
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Figura 4.5 - Onde di flusso arterioso per la terza configurazione, 5% di CO, 80% al ramo sinistro e 20% 
al ramo destro; in nero il riferimento di Duanmu, in verde quello di Li, in rosso la prima distribuzione 

delle resistenze, in blu la seconda: a) ramo sinistro, b) ramo destro 
 

In generale, concludiamo che i parametri del ramo sinistro si avvicinano a quelli di letteratura 

mentre, per il ramo destro, abbiamo una sottostima (nonostante non si trovino ulteriori 

riferimenti in letteratura). È necessario sottolineare che i valori riportati in Tabella 4 sono quelli 

che forniamo in ingresso al modello, ma durante il ciclo cardiaco questi aumentano nei tratti 

arteriosi e microvascolari, dato che abbiamo simulato una variazione del raggio dei vasi 

coronarici (Figura 3.17).  

 

mmHg×s/ml Ra Rvb Rv 

Configurazione Distribuzione Sx Dx Sx Dx Sx Dx 

4% CO, 70%-30% 
32%/52%/16% 10.23 23.88 16.63 38.8 5.12 11.94 

25%/65%/10% 8 18.65 20.8 48.5 3.2 7.46 

5% CO, 70%-30% 
32%/52%/16% 8.19 19.1 13.3 31.04 4.1 9.55 

25%/65%/10% 6.4 14.92 16.6 38.8 2.56 6 

5% CO, 80%-20% 
32%/52%/16% 7.1 28.65 11.6 46.56 2.6 3.58 

25%/65%/10% 5.6 22.38 14.55 58.2 2.24 9 

Tabella 4 - Valori di resistenza del nostro modello per le diverse configurazione e distribuzioni di 
resistenza, sia per il ramo sinistro che per il destro (le resistenze hanno unità di misura mmHg×s/ml) 
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Per quanto riguarda i valori delle complianze in Tabella 5, quelli utilizzati nel nostro modello 

presentano lo stesso ordine di grandezza di quelli del riferimento. La differenza più grande si 

osserva nella complianza venosa del ramo destro, in cui il nostro valore è quasi il doppio rispetto 

ai riferimenti.  

 

ml/mmHg 
Ca Cv 

Sx Dx Sx Dx 

Beyar 0.0075 X 0.166 X 

Kim 0.0059 0.0011 0.05 0.0098 

Li 0.0063 0.0001 0.0673 0.0089 

Modello 0.0068 0.0029 0.055 0.023 

Tabella 5 - Confronto tra i valori di complianza dei riferimenti disponibili con quelli del nostro modello 
 

4.1.2. PRESSIONE ARTERIOSA  

La calibrazione dell’onda di pressione arteriosa viene effettuata attraverso la pressione aortica 

per entrambi i rami, come fatto dalla maggior parte dei modelli presenti in letteratura [10,26]. 

Dato che abbiamo già effettuato diverse modifiche ai parametri del modello, verranno mostrate 

le onde di pressione solo per la configurazione iniziale a finale, rispettivamente il 4% del cardiac 

output con il 70% di esso al ramo sinistro e il 30% al destro, e il 5% del cardiac output con 80% 

al ramo sinistro e 20% al ramo destro (già mostrate per le portate arteriose in Figura 4.3-4.5).  

 
Figura 4.6 - Onde di pressione arteriosa per la prima configurazione, 4% di CO, 70% al ramo sinistro e 
30% al ramo destro; in nero il riferimento dell’aorta, in rosso la prima distribuzione delle resistenze, in 

blu la seconda: a) ramo sinistro, b) ramo destro 
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Per ciascuna configurazione vengono mostrate due curve, una rossa e una blu, che riferiscono 

alle diverse distribuzioni di resistenza. La curva rossa riferisce alla prima distribuzione, la quale 

assegna il 32% della resistenza totale al tratto arterioso, il 52% al letto vascolare e il rimanente 

16% alle vene; mentre, la curva blu riferisce alla seconda distribuzione, la quale assegna il 25% 

alle arterie, il 65% al letto vascolare e il 10% al tratto venoso (come nella portata arteriosa).  

 

Dalla Figura 4.6, in cui sono riportate le onde di pressione arteriosa, sia del ramo destro e del 

sinistro, per la prima configurazione (4% di CO, 70% al ramo sinistro e 30% al destro) 

osserviamo che la pressione arteriosa presenta un picco di 120 mmHg e una media di 103 

mmHg, mentre le curve rosse hanno un picco di 94 mmHg (differenza percentuale del 22%) con 

una pressione media pari a 77 mmHg (differenza percentuale del 25%). Le curve blu presentano 

un massimo di 101 mmHg (differenza percentuale del 16%) e una pressione media di 83 mmHg 

(differenza percentuale del 12%). Questi risultati erano attesi in quanto la presenza delle 

resistenze arteriose provoca una caduta di pressione. Inoltre, le onde di pressione del ramo 

destro e sinistro sono praticamente identiche tra loro.  

 
Figura 4.7 - Onde di pressione arteriosa per la terza configurazione, 5% di CO, 80% al ramo sinistro e 
20% al ramo destro; in nero il riferimento dell’aorta, in rosso la prima distribuzione delle resistenze, in 

blu la seconda: a) ramo sinistro, b) ramo destro 
 

In Figura 4.7 riportiamo le onde di pressione arteriosa ottenute dal nostro modello grazie 

all’ultima configurazione, ossia utilizzando il 5% del cardiac output, di cui l’80% al ramo 

sinistro e il 30% al ramo destro. Aumentando la percentuale di cardiac output delle coronarie 
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riusciamo ad alzare i valori di pressione nei due rami: per la curva rossa otteniamo un picco di 

95.4 mmHg nel ramo sinistro e 93.6 mmHg nel destro, con una media rispettivamente di 76.7 

mmHg e 77 mmHg; nella seconda configurazione, invece, abbiamo un picco di 102.14 mmHg 

nel ramo sinistro e 100.76 mmHg in quello destro, con delle medie rispettivamente di 83.22 

mmHg e 83.43 mmHg.  

 

Se per le portate arteriose la differenza tra le distribuzioni non era così significativa, per le onde 

di pressione è più evidente, con la seconda distribuzione che assume i valori maggiori. Questa 

differenza è dovuta alla diversa percentuale di resistenza associata al compartimento arterioso 

(seguendo l’Equazione 16). 

 

4.1.3. PRESSIONE VENOSA  

L’unico riferimento di letteratura individuato per l’onda di pressione venosa è quella ottenuta 

dal modello di Beyar et. al [3], nel quale vengono riportate due onde di pressione, una riferita 

alle piccole vene e una alle grandi vene. Basandoci sulla struttura del nostro modello 

utilizzeremo quella delle grandi vene. Ricordiamo che il modello di Beyar presenta solo la rete 

coronarica sinistra e non quella destra, ma non essendo possibile identificare un riferimento più 

appropriato, in prima approssimazione si è deciso di utilizzare tale riferimento anche per la rete 

destra.  

Per il compartimento venoso dobbiamo calibrare il generatore di tensione che simula l’onda di 

pressione ventricolare. Nello specifico, va definita la frazione della pressione ventricolare che 

i vasi coronarici risentono durante la fase di contrazione isovolumetrica. Ad oggi non si è 

concordi sulla scelta del parametro, ma si è certi che l’azione ventricolare sarà maggiore tanto 

più è posto più in profondità il vaso coronarico (basandoci sulla struttura del nostro modello 

ipotizziamo di stare trattando i vasi più superficiali). Duanmu et. al [11] riportano un valore 

pari a un mezzo o un terzo della pressione ventricolare, mentre Beyar associa ai rami più 

superficiali una pressione pari a un sesto di quella ventricolare. Nelle prossime immagini 

riportiamo le onde di pressione ottenute dal nostro modello utilizzando l’ultima configurazione 

(5% di cardiac output, 80% al ramo sinistro e 20% al destro), dato che ne abbiamo riconosciuta 

la bontà nei flussi e nelle pressioni arteriose, per entrambe le distribuzioni di resistenza (la curva 

rossa riferisce sempre alla prima distribuzione, la quale assegna il 32% della resistenza totale 

al tratto arterioso, il 52% al letto vascolare e il rimanente 16% alle vene, mentre la curva blu 

riferisce alla seconda distribuzione, la quale assegna il 25% alle arterie, il 65% al letto vascolare 

e il 10% al tratto venoso). In un primo approccio simuleremo 1/6 della PLV (Figura 4.8) e poi 

1/3 (Figura 4.9), così da osservare quale configurazione si avvicina maggiormente al 
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riferimento. Per il ramo destro utilizzeremo gli stessi parametri, ma sfruttando la pressione del 

ventricolo destro PRV. 

 
Figura 4.8 - Onde di pressione venosa con 1/6 della PLV e PRV, terza configurazione, 5% di CO, 80% al 

ramo sinistro e 20% al ramo destro; in nero il riferimento di Beyar, in rosso la prima distribuzione delle 
resistenze, in blu la seconda: a) ramo sinistro, b) ramo destro 

 

La curva di Beyar, in Figura 4.8-4.9, presenta un picco di 27.74 mmHg e una media di 17.7 

mmHg. Osservando i valori riportati in Tabella 6 vediamo che l’attuale configurazione 

sottostima i valori del riferimento, con una differenza di 7 mmHg (differenza percentuale del 

26%) per il picco dell’onda rossa del ramo sinistro e di 12 mmHg per l’onda blu (differenza 

percentuale del 45%). I valori medi, invece, presentano una differenza di 0.2 mmHg per la curva 

rossa e di 5 mmHg per quella blu (riferiti sempre al ramo sinistro). In Tabella 6 viene utilizzata 

la seguente dicitura: PP indica il picco dell’onda di pressione, mentre PM indica la pressione 

media.  

 

Distribuzione Ramo  

1/6 PLV/RV 1/3 PLV/RV 

PP 

mmHg 

PM 

mmHg 

PP 

mmHg 

PM 

mmHg 

32%/52%/16% 
Sx 20.57 17.48 30.29 21.3 

Dx 18.3 17.17 19.3 18.3 

25%/65%/10% 
Sx 15.27 12.64 22.8 15 

Dx 13.33 12.37 14.04 13.1 

Tabella 6 - Valori caratteristici delle pressioni venose per i diversi generatori di tensione 
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Simulando un terzo della pressione ventricolare vediamo, per il ramo sinistro in Figura 4.9a, 

che la curva rossa, corrispondente alla prima distribuzione, sovrastima il riferimento di 2.55 

mmHg (il 9%) nel picco e di 0.6 mmHg (il 20%) nella media. La curva blu rimane al di sotto 

del riferimento di 5 mmHg (il 18%) per il massimo e 2.7 mmHg (il 16%) per la media.  

A fronte dei risultati ottenuti, decidiamo di simulare un terzo della pressione ventricolare, dato 

che l’errore nei picchi e nel valore medio dell’onda del ramo sinistro viene a ridursi.  

Per il ramo destro i valori sono ovviamente più ridotti dato che stiamo utilizzando la pressione 

del ventricolo destro, che è notoriamente inferiore a quella del sinistro.  

 
Figura 4.9 - Onde di pressione venosa con 1/3 della PLV e PRV, terza configurazione, 5% di CO, 80% al 

ramo sinistro e 20% al ramo destro; in nero il riferimento di Beyar, in rosso la prima distribuzione delle 
resistenze, in blu la seconda: a) ramo sinistro, b) ramo destro 

 

Basandosi sui confronti tra le portate arteriose e i riferimenti a disposizione, Figura 4.3-4.5, è 

stato appurato che la configurazione (la percentuale di cardiac output e come questa si divida 

nei due rami) che ci permette di avvicinarci maggiormente ai riferimenti sia l’ultima utilizzata 

(quindi 5% di CO, di cui l’80% al ramo sinistro e il 20% al destro). Infine, è necessario scegliere 

quale distribuzione delle resistenze adottare in ultima analisi. Nell’ultima configurazione, nella 

portata arteriosa sinistra (Figura 4.5a) la differenza tra la curva rossa e blu non è così marcata. 

La prima supera il picco diastolico della seconda di circa il 3%, mentre il picco sistolico della 

seconda è superiore del 6% rispetto alla curva rossa (quantità trascurabili). Per il flusso arterioso 

destro il discorso rimane; con la curva blu che supera il picco della rossa del 6%.  
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Per quanto riguarda l’onda di pressione arteriosa, la seconda distribuzione si avvicina 

maggiormente alla pressione aortica (Figura 4.7). Dato che quest’ultima viene spesso utilizzata 

come riferimento per la validazione dei modelli in letteratura, più ci avviciniamo ad essa, più il 

nostro modello è concorde con i dati di letteratura.  

Nell’onda di pressione venosa, simulando un terzo della pressione ventricolare (Figura 4.9a), 

la prima distribuzione supera il riferimento, mentre la seconda rimane al di sotto. Notiamo che 

quest’ultima presenta il picco non troppo distante da quello ottenuto simulando la prima 

distribuzione con un sesto della pressione ventricolare dalla (curva rossa Figura 4.8a). 

Presentando, invece, i valori della fase sistolica molto vicini al riferimento, a differenza di 

qualsiasi onda rossa.  

 

Sulla base delle considerazioni appena illustrate, decidiamo di utilizzare la seconda 

distribuzione delle resistenze, assegnando il 25% della resistenza totale al compartimento 

arterioso, il 65% a quello del letto vascolare e il 10% al venoso.  

 

 

4.2. VALIDAZIONE 
Scelti i parametri del modello, validiamo i risultati confrontandoli con altri riferimenti 

disponibili in letteratura. Valideremo le portate arteriose attraverso le onde di Kim et. al [23], 

le pressioni arteriose con la curva di Vavuranakis et. al [43] ottenuta tramite rilevazione in vivo 

su soggetti sani. Per quanto riguarda le portate microvascolari e venose, non abbiamo a 

disposizione delle curve di flusso da altri modelli o dati in vivo. L’unico riferimento trovato per 

la microvascolatura è l’articolo di Matsumoto et. al [33], il quale riporta le curve di flusso per 

le piccole arterie e per le piccole vene. Utilizzeremo queste curve per confrontare le morfologie 

delle onde, ma non possiamo utilizzarlo per una validazione quantitativa. Il nostro letto 

vascolare rappresenta tutta la microvascolatura coronarica, quindi i valori della portata sono la 

somma di tutti i flussi di ciascun microvaso, mentre le curve di Matsumoto riferiscono a un solo 

ramo. Il ragionamento è analogo per il tratto venoso.  

 

4.2.1. PORTATE E PRESSIONI ARTERIOSE  

In Figura 4.10 viene mostrata la portata arteriosa del nostro modello, sia sinistra che destra, in 

confronto con la curva di Kim. La morfologia delle nostre curve è molto simile al riferimento; 

inoltre, la curva segue lo stesso andamento temporale. Nel ramo sinistro il picco sistolico è 

inferiore rispetto al diastolico, mentre in quello destro si osserva un predominante picco 

sistolico e un più piccolo picco diastolico.  
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Figura 4.10 - Onde di flusso arterioso, 5% di CO, 80% al ramo sinistro e 20% al ramo destro, seconda 
distribuzione delle resistenze; in nero il riferimento di Kim, in blu il modello: a) ramo sinistro, b) ramo 

destro 
 

Dalle Tabelle 2-6 vediamo che nel flusso sinistro le curve presentano una differenza del 10% 

nel picco diastolico, e una differenza di circa il 5% nel flusso medio. È presente una leggera 

traslazione verso destra nella fase sistolica. Per la portata del ramo destro, abbiamo una 

differenza nei picchi del 40%, mentre nel flusso medio il nostro modello supera il riferimento 

del 34%. Concludiamo che il nostro modello è in grado di riprodurre il flusso arterioso della 

coronarica sinistra in tutti i suoi aspetti, sia morfologici che di scala, mentre per il ramo destro 

abbiamo una sovrastima dei valori di flusso. Ricordiamo che in letteratura esistono delle 

divergenze nei valori di flusso per quest’ultimo ramo, dovute alle diverse grandezze associate 

alle resistenze che appaiono sovrastimate rispetto alla nostra tecnica. Inoltre, le informazioni 

relative alla coronarica destra risultano più scarse rispetto alla sinistra.  

 

In Figura 4.11 vengono riportate le onde di pressione arteriosa in confronto con la curva di 

Vavuranakis. Notiamo subito che quest’ultima curva risulta inferiore rispetto alla pressione 

aortica, avvicinandosi maggiormente al nostro modello. Il nuovo riferimento presenta un picco 

di 105.8 mmHg e un valore medio di 80.38 mmHg. Avendo così una differenza di circa il 4% 

nel picco e del 3% nella media rispetto alle nostre curve (i valori sono molto simili nei due 

rami). Sottolineammo, inoltre, la grande somiglianza a livello morfologico, con una completa 

sovrapposizione nella fase di crescita della curva e dei valori molto simili all’inizio e al termine 

del ciclo cardiaco.  
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Figura 4.11 - Onde di pressione arteriose, 5% di CO, 80% al ramo sinistro e 20% al ramo destro, seconda 

distribuzione delle resistenze; in nero il riferimento di Kim, in blu il modello: a) ramo sinistro, b) ramo 
destro 

 

4.2.2. FLUSSO DEL LETTO VASCOLARE E VENOSO  

In Figura 4.12-4.13 vengono riportate le onde di flusso per il letto vascolare e per il 

compartimento venoso.  

 
Figura 4.12 - Onde di flusso del letto vascolare, 5% di CO, 80% al ramo sinistro e 20% al ramo destro, 

seconda distribuzione delle resistenze; in nero il riferimento di Kim, in blu il modello: a) ramo sinistro, b) 
ramo destro 
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Come già affermato non possiamo effettuare un confronto diretto nei valori a causa della natura 

dei riferimenti e della struttura del nostro modello. Per tale ragione abbiamo riportato le curve 

con due diverse assi, così da poter confrontare la morfologia delle curve. 

 

Il flusso microvascolare destro, in Figura 4.12b, presenta una morfologia praticamente identica 

al riferimento: una rapida diminuzione all’inizio del ciclo, per poi aumentare quasi subito 

portando alla formazione di un plateau fino all’inizio della diastole, dove il flusso incrementa 

rapidamente raggiungendo il picco massimo, andando a diminuire lentamente fino alla fine del 

ciclo. Nel ramo sinistro, in Figura 4.12a, il flusso coincide con il riferimento nella parte 

sistolica, mentre nella diastole non abbiamo quel rapido incremento iniziale, che viene sostituito 

una più lenta crescita che dura per l’interra sistole. Possiamo ricondurre la diversa morfologica 

nei due rami alla contrazione del raggio, dato che al ramo destro abbiamo simulato una 

riduzione del 15% mentre nel sinistro del 30%.  

 
Figura 4.13 - Onde di flusso venoso, 5% di CO, 80% al ramo sinistro e 20% al ramo destro, seconda 

distribuzione delle resistenze, 1/3 d PLV e PRV; in nero il riferimento di Kim, in blu il modello: a) ramo 
sinistro, b) ramo destro 

 

Per il flusso venoso, in Figura 4.13, abbiamo una somiglianza nella distinzione delle fasi, con 

il flusso sistolico maggiore di quello diastolico. La differenza principale risiede nella presenza 

di due onde nella fase sistolica del riferimento. Probabilmente, essendo riferite alla 

microcircolazione venosa, sono indice dall’azione miocardica, che viene risentita 

maggiormente dai piccoli vasi appunto.  
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In generale, date le limitazioni dei dati disponibili in letteratura, possiamo ritenerci soddisfatti 

per i flussi microvascolari e venosi, dato che riusciamo a simulare il diverso comportamento 

del flusso nelle fasi cardiache.  

 

 

 

 

 

 

 



    

 Tesi di Laurea Magistrale – A.A. 2023/2024  98 

5. CONCLUSIONI  
 

L’obiettivo di questo progetto era la riproduzione dell’emodinamica coronarica attraverso un 

modello a parametri concentrati che adotta una nuova strategia relativamente alla simulazione 

dell’azione miocardica sui vasi coronarici. Nonostante la scarsità di dati riguardanti le onde di 

flusso e pressione disponibili in letteratura, le caratteristiche di questa rete vascolare sono state 

riprodotte in modo soddisfacente. L’elemento di innovazione dell’elaborato risiede nella 

strategia implementata per riprodurre le curve di pressione e la fasicità delle onde di flusso. È 

stata riprodotta la variazione della resistenza coronarica, data dalla compressione dei vasi per 

effetto della contrazione del miocardio, manipolando l’inverso della curva di elastanza del 

ventricolo sinistro. Si tratta di un approccio mai utilizzato in letteratura, che si è rilevato efficace 

grazie al suo significato intuitivo e alla sua semplicità. La validità della strategia è stata inoltre 

corroborata dimostrando la corrispondenza tra le previsioni ottenute con quelle che si 

ricaverebbero avendo a disposizione misure dello sforzo e della deformazione miocardica nel 

soggetto, o nella popolazione, di interesse. Un ulteriore punto di forza del modello è la 

semplicità con cui viene descritta la rete coronarica. A differenza degli studi disponibili in 

letteratura abbiamo deciso di descrivere i due rami principali, la LCA e l’RCA, evitando una 

rappresentazione più dettagliata della rete coronarica a favore della semplicità ed efficienza.  

Un limite della strategia adottata emerge nella sua applicazione alla parte venosa per la quale, 

per ottenere previsioni emodinamiche realistiche è risultato necessario ricorrere all’utilizzo di 

un generatore di tensione, che simula l’onda di pressione ventricolare. La sola variazione del 

raggio coronarico, per come è stata concepita e applicata in questo lavoro, non è infatti 

sufficiente a riprodurre le caratteristiche emodinamiche di questi vasi. Inoltre, è da ricordare la 

scarsa disponibilità di dati clinici per validare e calibrare le curve ottenute dal modello. 

Sarebbero, infatti, necessari delle banche dati riferite a soggetti sani di diversa età, sesso ed 

etnia per le onde di flusso e pressione, così da poter implementare modelli rappresentativi di 

diverse popolazioni. Una conseguenza della scarsità dei dati disponibili è che non appare del 

tutto chiaro come stimare i parametri di resistenza e complianza per i vasi coronarici. In 

particolare, il nostro sistema sottostima i valori di resistenza della rete coronarica destra. Infine, 

un limite del nostro elaborato risiede nella relazione tra tensione e deformazione del ventricolo 

sinistro. Nello specifico, le misurazioni utilizzate per investigare questa relazione riferiscono a 

soggetti diversi. Futuri sviluppi prevedono di investigare maggiormente la variazione temporale 

del raggio coronarico, a partire da dati clinici misurati appositamente che permettano, in 

particolare, di approfondire ulteriormente le conoscenze sulla resistenza del ramo coronarico 

destro e sugli effetti che l’azione miocardica esercita sulla componente venosa della rete 
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coronarica. Al riguardo, saranno anche opportuni ulteriori approfondimenti riguardo alla 

relazione tra tensione e deformazione del miocardio.  

 

 



    

 Tesi di Laurea Magistrale – A.A. 2023/2024  100 

APPENDICE A  
 

In questo paragrafo viene descritta la funzione utilizzata per manipolare la curva relativa alla 

variazione temporale del raggio delle coronarie. La funzione nasce dal problema di voler 

ottenere, partendo della curva utilizzata per simulare la variazione del raggio coronarico in un 

ciclo cardiaco, tre diverse grafici (uno per ciascun compartimento) che ne mantengano la 

morfologia, ma distinguendosi per la distanza tra il punto di massimo e di minimo, indice della 

variazione percentuale del raggio. Il mantenimento della forma della curva è di fondamentale 

importanza per garantire la stessa variazione temporale a diversi elementi vascolari, in modo 

che differiscano solo per la variazione percentuale. Non avendo a disposizione l’equazione che 

descrive la curva, non possiamo manipolarla per ottenere la nuova con le caratteristiche 

desiderate. Abbiamo a disposizione solamente il vettore dell’asse y della curva, avente mille 

elementi, ottenuto attraverso digitalizzazione della figura contenente la curva di interesse. È 

necessario sottolineare che tale funzione è utilizzabile al solo scopo specifico di manipolare la 

curva della variazione del raggio coronarico. Data una qualsiasi curva in ingresso, la funzione 

la manipolerà in modo tale che: la differenza tra il massimo e il minimo sia pari alla variazione 

desiderata, i punti iniziale e finale coincidano. Il codice risulta funzionale al nostro scopo, ma 

può richiedere alcune manipolazioni se viene utilizzato per soggetti che differiscono dalle 

coronarie. Di seguito viene riportato il codice MATLAB della funzione.  
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