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0 Inleiding

Bij veel onderzoeken in de experimentele psychologie wordt gebruik gemaakt van
mentale taken. De proefpersonen moeten een mentaal inspannende taak uitvoeren, terwijl
de onderzoeker bijvoorbeeld de mate van mentale belasting varieert. De reactie op de
mentale taak van de proefpersoon is onder andere een verhoging van hartslagfrequentie
(HR) en bloeddruk (BP), terwijl de normale variaties van de HR afnemen. De zwaarte
van de mentale inspanning valt in veel gevallen samen met de afname van de
hartritmevariabiliteit (HRV). Om een beter begrip van deze samenhang en variaties in de
HR te krijgen, is het noodzakelijk onderzoek te verrichten naar de oorsprong van HRV.
HRYV heeft verscheidene bronnen van ontstaan.

Een van de oorzaken van HRYV is de invloed van de ademhaling. De invioed van de
ademhaling wordt ook wel respiratoire sinusaritmie genoemd (RSA); hieronder vallen
alle mogelijke invloeden van de ademhaling op het cardiovasculaire stelsel. In de
afgelopen anderhalve eeuw is er veel onderzoek gedaan naar de invloed van ademhaling
op de hartslag, bloeddruk en hartslagvariabiliteit. In 1847 rapporteerde Ludwig al, dat bij
inademing de hartslag omhoog gaat. Sindsdien is het inzicht in de wijze waarop
ademhaling invloed heeft sterk toegenomen; voor een overzicht zie ( Koers, 1991).
Grossman (1983) geeft een overzicht van de manieren waarop de invloed van de
ademhaling plaats zou kunnen vinden. In het eerste deel van hoofdstuk 1 zal dieper op dit
overzicht worden ingegaan.

Om de veranderingen in HR, BP en HRV beter te begrijpen begon Van Roon (1998) in
1986 een onderzoek naar deze veranderingen. Hij voerde enkele experimenten uit en
beschreef een simulatiemodel, waarmee hij probeerde te achterhalen op welke manier de
hartfrequentie- en bloeddrukveranderingen tot stand kwamen. Saul (1989a, 1989b, 1991)
kwam al eerder met een model voor de hartslag- en bloeddrukregeling. Hoewel het model
van Saul veel simpeler is dan het model van Van Roon, bevat het toch elementen, die het
model van Van Roon zouden kunnen aanvullen. De mogelijkheden hiervoor worden in
het tweede deel van het volgende hoofdstuk besproken.

Het hoofddoel van het huidige onderzoek is het evalueren van de modellen van Saul en
Van Roon en het voorstellen van een eventuele aanpassing aan het model van Van Roon
aan de hand van deze evaluatie. Met name het ademhalingsgerelateerde deel van de
modellen zal worden behandeld.



Het hoofddoel kan worden opgesplitst in enkele subdoelen:

I. Om het ademhalingsgerelateerde deel van de HRV te onderzoeken, zal dit deel
moeten worden afgesplitst van de andere oorzaken van HRV. Blokkade
experimenten kunnen hiervoor een handig hulpmiddel zijn.

2. De overdrachtfuncties van ademhaling op de HR en de interbeat interval (IBI)
moeten worden bepaald, danwel uit de literatuur worden verkregen. De
overdrachtfuncties moeten worden geparametriseerd om de modellen aan de
praktijk te kunnen toetsen.

3. Aan de hand van de literatuur en gevonden parameters zal het model van Van
Roon worden aangepast.

Om de subdoelen te realiseren, moet eerst de literatuur omtrent RSA bestudeerd worden.
Vanwege de enorme hoeveelheid literatuur en verschillende opvattingen, is het
noodzakelijk dat de inhoud van de gebruikte literatuur aansluit bij de bevindingen van
Saul en van Van Roon. In hoofdstuk 1 wordt een beschrijving van de literatuur gegeven
en een evaluatie van de modellen van Saul en van Van Roon.

In hoofdstuk 2 zal met behulp van data uit eerder gedane experimenten de
overdrachtfuncties bepaald worden van ademhaling op IBI en HR. Individuele- en
groepsresultaten zullen worden geévalueerd en een poging wordt gedaan om de resultaten
te simuleren met de modellen van Saul en van Van Roon. Daartoe zullen de modellen in
vereenvoudigde vorm geimplementeerd worden.

Aan de hand van de bevindingen en de literatuur zullen tot slot in hoofdstuk 3 enkele
aanbevelingen omtrent het model van Van Roon worden gedaan.




1. Respiratoire SinusAritmie (RSA)

1.1 Inleiding

In de hartslagfrequentie (HR) komt variabiliteit voor, ook wel bekend als
hartritmevariabiliteit (HRV). Deze variabiliteit wordt veroorzaakt door meerdere
factoren. Een van de factoren is de ademhaling. Mentale inspanning en reflecties van
bloeddrukvariaties zijn andere factoren die invloed uitoefenen. De samenhang tussen de
factoren is onderwerp van veel onderzoek. Zo hebben fluctuaties in de bloeddruk invloed
op de HR, maar variaties in de HR ook weer invloed op variaties in de bloeddruk. Vaak
zijn er ook secundaire effecten die de factoren teweeg brengen.

De invloed van de ademhaling op de HRV wordt respiratoire sinusaritmie (RSA)
genoemd. Ademhaling grijpt via verscheidene mechanismen aan op de HR. Naast
duidelijk aanwezige primaire effecten zijn er ook vaak ondergeschikte secundaire
effecten.

Verschillende modellen zijn voorgesteld om de hartslag- en bloeddrukregeling te
simuleren.

In dit hoofdstuk zal verslag gedaan worden van enkele wijzen waarop ademhaling op de
HR aangrijpt en zullen twee modellen met elkaar worden vergeleken.

1.2 Invioed van ademhaling op de hartslagfrequentie

Ademhaling heeft op vele manieren invloed op de HR. Deze mechanismen verschillen in
sterkte waarop zij de HR beinvloeden en komen niet onder alle omstandigheden duidelijk
naar voren. Dit kan afhangen van onder andere de mentale toestand en de positie van het

lichaam.

Grossman (1983) noemt enkele manieren hoe de ademhaling invloed heéft op de HR.

1. Mechanische effecten: de pompende werking van ademhaling forceert bloed in en
uit het hart. Inspiratie zorgt voor vergroting van de terugkeer van veneus bloed
naar de rechterkamer. Afhankelijk van de kracht van de ademhaling zal het hart
het slagvolume en/of de HR aanpassen.

2. Reflexbogen tussen perifere receptoren en hogere centra: €en voorbeeld: bij
inademing meten de strekreceptoren van de longen de toegenomen longinhoud. Er
bestaat een lineair verband tussen de activatie van de strekreceptoren en het
longvolume. Deze strekreceptoren hebben een sterke vagale afferente input op het
centraal zenuwstelsel (CZS). Bij inademing zal de HR stijgen.



3. Chemoreceptoren: chemoreceptoren meten onder andere de concentratie van O,
CO; en H' in het bloed, welke kunnen veranderen door o.a.
ademhalingsinvloeden.

4. Centraal mechanisme: cardiovasculaire efferente ontlading fluctueert in fase met
centrale ademhalingsgerelateerde activiteit. Ademhalingsgekoppelde activiteit
heeft via zogenaamde vagal-gating een inhiberende werking op de vagus. Bjj
inademing treedt er hierdoor een verhoging op van relatieve sympathische
activiteit en daarmee indirect van de HR en de bloeddruk. Een verlaging is
zichtbaar bij uitademing.

De mechanische effecten zijn ruwweg samen te vatten als drukeffecten. Hieronder vallen
onder andere invloeden door longuitzetting, samentrekking van het hart en beweging van
de thorax. Door het uitzetten van de thorax tijdens een inademing, ontstaan er
drukverlagingen in de thorax, zodat er meer bloed naar het rechter hart terugkeert. De
vergrootte hoeveelheid terugkerend veneus bloed heeft een grotere diastolische uitzetting
van het hart tot gevolg, hetgeen weer een reflexmatige verhoging van de HR
teweegbrengt. Deze reflex is ook bekend als Bainbridge reflex. Door het verschil in
contractiliteit en slagvolume van het linkerhart ontstaan variaties in de bloeddruk (BP).
Baroreceptoren in het hart en slagaders meten de drukveranderingen en reageren
reflexmatig op deze veranderingen. Afhankelijk van de druk hebben de baroreceptoren
een activatiesterkte, die de vagale en sympathische activatie beinvloedt via een
'verzameling' kernen in de hersenstam die betrokken is bij de regeling van
cardiovasculaire activiteit, door Van Roon ook wel aangeduid als ‘Cardiovasculair
Controle Centrum'.

Chemoreceptoren in de hersenstam meten de O, H* en CO; concentraties in het bloed.
De concentraties kunnen schommelen door de ademhaling. Via een centraal
integratiemechanisme van de reflexmatige regulering van de HR, zoals baro-,
cardiopulmonaire- en chemoreceptorreflex, in de Nucleus Tractus Solitarius, beinvloeden
de chemoreceptoren de vagale en sympathische activiteit. (Mohrman 1990, Van Roon
1998). De invloeden van deze receptoren worden waarschijnlijk onderdrukt door
secundaire effecten van de ademhaling.

Fluctuaties in de efferente activiteit van de vagus en sympathicus naar de sinus-knoop
van het hart fluctueren in fase met de ademhaling. Bij inademing stijgt de HR, wat duidt
op inhibitie van de vagale efferente activiteit. De modulatie van de vagus en sympathicus
door de ademhaling is centraal geregeld; het in het ademhalingscentrum gegenereerde
ademhalingssignaal beinvloedt de HR via modulatie van vagus en sympathicus.

De ademhaling heeft dus zowel op directe als indirecte manier invloed op de HR.

De invloed van de reflexbogen, zullen net zoals de mechanische effecten en
chemoreceptoren in het huidige onderzoek niet uitgebreid behandeld worden. Het



centrale mechanisme des temeer, aangezien dit de meest bepalende factor lijkt voor RSA.
Op bloeddrukvariabiliteit gaan we niet zo diep in.

1.3 RSA als amplitude- en frequentiegebonden verschijnsel

RSA is een amplitude- en frequentiegebonden verschijnsel. Bij een vaste ademfrequentie
neemt de amplitude van de RSA toe indien de ademdiepte toeneemt en bij een vaste
ademdiepte neemt de amplitude af als de ademfrequentie toeneemt (Eckberg, 1983).
Hirsch en Bishop (1981) tonen een lineaire relatie tussen ademdiepte en RSA aan voor
lage frequenties. In paragraaf 1.3.4 zal hierop dieper worden ingegaan.

De amplitude van de RSA bereikt een maximum rond een frequentie van 0.1 Hz
(Angelone & Coulter, 1964); boven de 0.1 Hz neemt de amplitude af. Onderlinge
resultaten kunnen echter iets verschillen, omdat vele onderzoeken zijn gepleegd zonder
rekening te houden met de ademdiepte. Over de amplitude onder de 0.1 Hz lopen de
meningen uiteen. Adempatronen met een frequentie onder de 0.1 Hz zijn vrij abnormale
geforceerde adempatronen. Meestal is de coherentie tussen de 0 en 0.1 Hz ook dermate
laag, dat de betrouwbaarheid van de resultaten sterk daalt. Van den Aardweg (1992) deed
onderzoek naar de cardiovasculaire effecten door cyclische veranderingen in de
adembhaling bij patiénten met ademhalingsstoornissen in de slaap. De patiénten leden aan
apneu en vertoonden in de ademhaling lange tussenpozen tussen twee ademhalingen. Hij
vond, dat er grote mate van HR variaties plaatsvonden ten tijde van de apneu.

Voor het faseverschil tussen het begin van inademing en hartslagfrequentieversnelling
wordt door een aantal onderzoekers een constante tijdsvertraging gevonden. De grootte
van de vertraging varieert van kleiner dan | seconde (Davies & Neilson, 1967) tot 3
seconde (Rompelman, 1987). De afwijkingen kunnen geweten worden aan de manier van
meten, verschillende meetapparatuur en verschillende soorten van ademhaling. Zo zet bij
de ene vorm van ademhaling de borst eerst uit en daarna pas de buik en bij de andere
vorm net omgekeerd. De afwijkingen komen ook naar voren in de resultaten van de
onderzoekers (Koers, 1991), in de zin van fase verschillen bij de overdrachtfuncties. Deze
faseverschillen kunnen oplopen tot volledige fase omkeringen, waardoor het bij sommige
frequenties lijkt, alsof de HR stijgt bij uitademing en daalt bij inademing.



1.4 Modelbeschrijvingen

1.4.1 model van Van Roon
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Figuur 1 Vereenvoudigd model van Van Roon

De bloeddruk en hartslagfrequentie zijn van veel factoren afhankelijk en ook van elkaar. Veranderingen in de
bloeddruk worden in een baroreceptoractivatie omgezet door de baroreceptoren. Deze activatie wordt in het
Cardiovasculaire controle centrum (CYCC) beinvloedt door de hogere hersencentra. De activatie van de
baroreceptoren wordt omgezet in een vagale en sympathische component. De sympathische component
beinvloedt 4 effectoren, die weer invioed hebben op het hart en de circulatie. Een van de effectoren, de
hartslagfrequentie wordt ook beinvloed door de vagale component. De vagale component wordt op zijn beurt
weer beinvloed door de ademhaling via het Respiratory Centre. De vier effectoren beinvloeden samen met de
thoraxbewegingen, die door ademhaling inkrimpt en uitzet, de bloeddruk, die weer door de baroreceptoren
wordt opgevangen.

Van Roon (1998) komt met een model voor de bloeddrukregulatie (Figuur 1). Het model
is gebaseerd op het model van Wesseling en Settels uit 1980.

Het model van Van Roon kan in vier hoofdcomponenten opgedeeld worden: het hart,
circulatie, de baroreflex en de cardiopulmonaire reflex. De reflexen regelen de hartfunctie
en circulatie, door middel van vier effectoren, te weten: veneus volume (venous volume),
totale weerstand van de vaten (systemic resistance), maximale elasticiteit van het hart
(maximum elistance) en hartslagfrequentie (heart rate). De eerste drie effectoren worden




geregeld door de mate van sympathische efferente activiteit. De laatste door zowel

sympathische als vagale efferente activiteit.

Spontane variaties in de bloeddruk, die kunnen worden opgevat als ruis, worden
gemodelleerd door een drietal modulatiefactoren, aangegeven in Figuur 1 met een
omcirkelde letter. Spontane fluctuaties in de baroreceptoractivatie (B), vagale activatie
(V) en vaatweerstand in het lichaam (R).

De drukveranderingen veroorzaakt door ademhaling via de thorax worden, samen met de
drukveranderingen veroorzaakt door de pompende werking van het hart, gemeten door de
baroreceptoren. Baroreceptoren reageren op de bloeddrukvariaties. De relatie tussen
activatie van de baroreceptoren en de druk is een S-vormige curve, waarin de helling van
de curve de baroreflexgevoeligheid representeert. De output van de baroreceptoren wordt
doorgegeven aan het Cardiovasculair Controle Centrum (CVCC). Daar wordt de activatie
van de baroreceptoren gesplitst en met twee modulatiefactoren (Gv en Gs voor
respectievelijk de vagale en sympathische route) versterkt.

De Higher Centres regelen de grootte van Gs en Gv afhankelijk van de autonome
toestand.

Ademhaling wordt in het model aangeboden aan het model als een blokvormig patroon
door het Respiratory Centre (Figuur 1, Figuur 2). Tijdens inademing wordt de vagale
activiteit geinhibeerd met een factor tussen de 0.6 en 1.0, dit fenomeen wordt ook wel
vagal-gating genoemd. Tijdens uitademing vindt geen inhibitie van de vagus plaats.

De grootte van de modulatiefactor is, volgens de literatuur (Eckberg 1983, Hirsch en
Bishop 1981), afhankelijk van de ademdiepte. Als de ademdiepte stijgt bij een
gelijkblijvende ademfrequentie zal de RSA-amplitude toenemen.

In het model van Van Roon is deze afhankelijkheid echter niet geimplementeerd,
aangezien er niet op individueel niveau werd gewerkt en de ademhalingsdiepte constant
wordt gehouden. Van Roon gebruikt dus een constante modulatiefactor (Figuur 2).
Wanneer het model ook geschikt moet zijn voor individuele benaderingen, dan zou deze
afhankelijkheid toegevoegd moeten worden. Sympathische modulatie via de adembhaling
wordt door Van Roon verwaarloosbaar geacht.

De cardiopulmonaire reflex heeft, naast de vagale en sympathische tak, ook een directe
invloed op de HR. De activatie van de cardiopulmonaire receptoren is direct gerelateerd
aan de druk in zowel de long- als lichaamsaderen.

Adembhaling veroorzaakt naast variaties in de HR ook variaties in de bloeddruk. Zowel
via de variaties in de HR als via mechanische weg. Tijdens inademing zet de thorax uit.
Hierdoor ontstaan drukveranderingen in de thorax. De drukverandering in de thorax
wordt, aangezien de vagale inhibitie door de ademhaling eerder begint dan de drukdaling
in de thorax, gemodelleerd met een tijdvertraging. Omdat de druk langzaam naar een
lager niveau zakt, en het aangeboden ademhalingssignaal uit een pulstrein bestaat, moet
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het ademhalingssignaal nog gefilterd worden door een 1° orde systeem (Figuur 2). De
output van de gefilterde pulsen komt overeen met de normale drukgolven in de thorax.
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Figuur 2 Detail ademhalingsinvioed van het model van Van Roon

Een blokvormig signaal wordt gebruikt als ademhalingssignaal. Een tak wordt met een factor vermenigvuldigd
en van 1 afgetrokken, zodat er een modulatiefactor ontstaat, die de vagus beinvloedt. De drukveranderingen
veroorzaakt door het inkrimpen en uitzetten van thorax worden, aangezien deze later begint dan de vagale
inhibitie, gemodelleerd met een tijdvertraging. Een 1° orde systeem is toegevoegd om de blokvorm aan te passen
aan het drukverloop in de thorax.

In het ademhalingsgerelateerde deel van het model zijn vijf parameters in te stellen. Van
Roon gebruikt de instellingen in Tabel 1.

Parameter Waarde Unit
vagale inhibitie Mg 30 %
thorakale druk amplitude Ky -5.0 mmHg
tijdvertraging T 0.8 s
tijdconstante T 0.5 s
inad./uitad. ratio 0.37 -

Tabel 1 parameters gebruikt in model van Van Roon

De waarden voor de parameters verkreeg Van Roon uit eigen observaties en bevindingén
van anderen. De tijdconstante en de verhouding tussen inademing en uitademing worden
constant gehouden, de overige drie parameters worden experimenteel bepaald.

De veranderingen in de bloeddruk worden in het model omgezet naar een relatieve
genormaliseerde baroreceptor activatie. De invloed van de baroreflexloop op de HR
wordt gemodelleerd met behulp van deze relatieve baroreceptoractivatie. Voor zowel de
vagale als sympathische tak geldt, dat er een statisch en een dynamisch gedeelte is. Het
statische deel neemt Van Roon over van Neus (1984) en bevat de formules 1 m 5,
welke respectievelijk overeenkomen met de schema's [3.3.1] /m [3.3.5] in Figuur 3.
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Deze formules beschrijven de steady-state relaties tussen de bloeddruk en de HR. By is de

relatieve baroreceptoractivatie, G, en G; respectievelijk de vagale en sympathische
versterkingsfactoren uit Figuur 1 en D,,g en Dy de activatie van respectievelijk de vagus
en de sympathicus na denervatie van de baroreceptor activatie.

Fvag = Kvag "Gy By + Dvag ( formule 1 )
I:sym = 'Ksym "Gy Byt Dsym ( formule 2 )

De bijdrage aan de HR door vagale en sympathische tak kan nu gegeven worden door:

| -
frag =fha (- Fuag + Crvag ) ( formule 3)

foym =fha (1 +—(I;—:ym— ( formule 4)
sym

Hierin is fnq de HR van het gedenerveerde hart en Cg vag €n Cr sym zijn experimenteel
verkregen parameters. De uiteindelijke hartslagfrequentie, als gevolg van de baroreflex,
wordt verkregen door:

fa B
vag Sym
L ( formule 5)

fop =
Het dynamische deel bestaat uit een tijdvertraging en een 1° orde systeem. De
tijdvertragingen worden aan het begin van de tak geplaatst, aangezien zij het meeste te
maken hebben met de overdracht van actiepotentialen en centrale verwerkingstijd. De 1°
orde systemen komen aan het eind, vanwege hun nauwe relatie met het perifere deel van
het effector systeem.
Omdat de vagale overdracht van actiepotentialen sneller plaatsvindt dan de sympathische
overdracht op synaptisch niveau, is de tijdvertraging in de sympathische lus 1.8 seconde
langer dan in de vagale lus, Van Roon modelleert de vagus met een tijdconstante van 0.2
en de sympathicus met een tijdconstante van 2.0.

Op de vagale output vindt modulering door de ademhaling plaats tijdens inademing, zoals
eerder in deze paragraaf beschreven (Figuur 2, Figuur 3). F, uit formule 1 wordt met de
moduleringsfactor (Figuur 2) vermenigvuldigd. Sympathische modellering wordt
achterwege gelaten. Met dit model modelleert Van Roon enkel de invloed van
ademhaling op de HR via de baroreflex, in het bijzonder door middel van vagal-gating.

12




Directe effecten van de ademhaling op de HR via overige mechanismen, zoals genoemd
door Grossman, worden achterwege gelaten.
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Figuur 3 Model detail Van Roon, HR-effector
Vagale en sympathische activatie komt van de Nucleus Tractus Solitarius (NTS) en wordt via een dynamisch en
statisch deel gefilterd tot een hartslagfrequentie. De vagale tak ondervindt modulatie door de ademhaling.

1.4.2 model van Saul

Saul (1989b) onderzocht de invloed van ademhaling op het cardiovasculaire systeem door
middel van broad-band ademhaling. In vergelijking met de gebruikelijke methodes, waar
proefpersonen op enkele gefixeerde frequenties een bepaalde tijd moesten ademhalen, liet
Saul de proefpersonen met onregelmatige frequenties ademhalen. De frequenties waren
poisson verdeeld en hadden een gemiddelde van 12 teugen/minuut. Op deze manier
verkreeg Saul bij benadering een vlak power-density spectrum van de ademhaling, zodat
voor een brede band van frequenties de overdracht bepaald kon worden. Om verschil aan
te brengen tussen verschillende autonome toestanden werden de metingen verricht in
staande en liggende positie. De staande positie wordt gekenmerkt door een relatief
verhoogde sympathische activiteit en de liggende met een relatief hogere vagale
activiteit. Bij een ademfrequentie tussen de 0.15 Hz en 0.45 Hz neemt de amplitude van
de overdrachtfunctie van respiratie op HR als functie van de frequentie in beide posities
af, in de staande positie echter veel sneller. Onder de 0.15 Hz waren de amplitudes van de
twee posities gelijk aan elkaar en namen beiden af met afnemende frequentie. Bij
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frequenties lager dan 0.05 Hz was de coherentie dermate laag, dat over die frequenties
niet veel betrouwbaars gezegd kan worden. Tussen 0.05 Hz en 0.15 Hz is de fase voor
beide posities positief, maar daalt echter als de frequentie stijgt. Van 0.15 Hz tot 0.25 Hz
is de fase ongeveer gelijk aan 0, wat impliceert dat de stijgende HR gelijk opgaat met
inademing. Na 0.25 Hz stijgt de fase licht lineair, ongeveer 120%Hz, wat impliceert, dat
de verandering in de hartslag 0.3 seconde begint voor de aanvang van de inademing.

Uit de amplitude van de overdrachtfunctie in staande positie kan worden opgemaakt, dat
onder de 0.15 Hz ook sympathische modulatie bijdraagt aan de fluctuaties van de HR.
Veel onderzoekers nemen aan dat enkel de vagus daaraan bijdraagt, maar zij
bestudeerden vaak alleen maar het gebied boven de 0.15 Hz. De overdrachtfuncties van
ademhaling op HRV vertoonden overeenkomsten met laagdoorlaatfilters.

Met een vereenvoudigd model, bestaande uit twee laagdoorlaatfilters en een
tijdvertraging, probeert Saul de resultaten na te bootsen. In dit model (weergegeven in de
zwarte rechthoek in Figuur 4) modelleert Saul zowel de vagale als de sympathische
efferente activiteit met de ademhaling, dit in tegenstelling tot Van Roon (1998) die
sympathische modulering buiten beschouwing laat. Het Longvolume (ILV) moduleert de
activatie van de vagus en de sympathicus. Voor de modellering van de vagus en
sympathicus door de ILV wordt gebruik gemaakt van een invertor, aangezien als het
volume in de thorax groter wordt (inademing), de vagale activiteit afneemt en de HR
omhoog gaat. De ILV wordt gesommeerd met een gemiddelde vuurfrequentie van de
vagus en de sympathicus. Saul beeldt de gemiddelde vagale en sympathische
vuurfrequentie niet af in de figuur, maar uit de tekst en tabellen van het artikel (Saul
1991) is de sommatie af te leiden. De gemoduleerde vagale en sympathische activatie
wordt vervolgens versterkt met twee gainfactoren, A, en A, respectievelijk voor vagale
en sympathische versterking. De parameters Ap en As passen de mate van vagale en
sympathische modulatie aan de gewenste autonome simulatietoestand aan (staand of
liggend, blokkade). Omdat de vagale activiteit zorgt voor verlaging van de HR, wordt er
een invertor aan het vagale pad toegevoegd, na de modulatie door de ademhaling. Voor
de sympathicus is een tijdvertraging nodig in verband met de fasekarakteristiek van de
transferfunctie van ILV op HR in pure sympathische condities. Omdat de karakteristicken
van de overdrachtfuncties van ILV op HR, voor zowel de vagale als sympathische tak, te
vergelijken zijn met een laagdoorlaatfilter, worden beide takken gefilterd met een
laagdoorlaatfilter (Formule 6 en Formule 7). De afsnijd frequenties voor de beide filters
heeft Saul bepaald uit eerder werk (Saul 1989a). De laagdoorlaatfilters worden
geimplementeerd als de complexe functies, die elk een 1° orde systeem beschrijven.
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K
Hy(0) = m (formule 6 )

Ks
Hi(w) = —m ( formule 7))

1 1
7 en T, stellen in formule 6 en 7 _21tf en _—21tf VvOoor.
s P

K, en K, representeren de gain-factoren en f; en f, de afsnijd frequenties van de filters
behorende bij de sinusknoop respons voor respectievelijk de parasympathische en
sympathische fluctuaties. De tijdvertraging wordt gegeven door de formule:

Huetay = €*°7 ( formule 8)
waarin t = Ts= 1.7 seconde.

Na filtering worden de vagale en sympathische activaties bij elkaar gesommeerd, waar de
HR uit wordt verkregen.
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Figuur 4 Model Saul

Baroreceptoractivatie veroorzaakt door de bloeddruk, wordt gesplitst in een vagaal en sympathisch gedeelte,
welke beiden worden gemoduleerd door de ademhaling. Filtering in de S4-node geeft de bijdrage van de vagale
en sympathische component. Sommatie van de bijdragen geeft de hartslagfrequentie, welke na transformatie
door een tijdvertraging en gain-factor samen met de mechanische invioeden door de ademhaling de arteriéle
bloeddruk veroorzaakt.
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In 1991 breidt Saul het model uit (Figuur 4) (Saul 1991). Naast de modulatie van de HR
door de ademhaling via de sympathicus en de vagus, modelleert Saul nu ook de
mechanische invloed van de ademhaling op de HR en de invloed van de bloeddruk op de
HR. In een van de experimenten van Saul, welke later in deze paragraaf uitgebreider
zullen worden besproken, heeft de overdracht van de ILV op pulse-pressure variabiliteit
bij een volledige blokkade van de vagus en de sympathicus veel weg van een invertor
gecombineerd met een differentiator. Aangezien de centrale effecten van de ademhaling
op de HR door de volledige bokkade uitgeschakeld zijn, moeten de variaties veroorzaakt
zijn door de mechanische effecten van de invloed van ademhaling op de HR. Derhalve
heeft Saul de mechanische invloed (onder andere thoraxdruk veranderingen en de
Bainbridgereflex) van ademhaling op de pulse-pressure ook op die wijze
geimplementeerd (Figuur 4). Samen met de pompende werking van het hart veroorzaakt
de mechanische invloed van de ademhaling de bloeddruk en de variaties van de
bloeddruk in het model.

Via een baroreceptorloop laat Saul de bloeddruk de vagale en sympathische activatie
moduleren. Aan sympathische modulatie gaat een invertor vooraf, aangezien een hogere
bloeddruk dan leidt tot een lagere sympathische activatie, wat weer een verlaging van de
HR tot gevolg heeft.

Zowel de sympathicus als de vagus wordt dus door de ademhaling gemoduleerd en wel
via een sommatie. Van Roon modelleert enkel de vagale modulatie, via een
vermenigvuldiging.

1.4.3 vergelijking model Saul en Van Roon

Zowel Van Roon als Saul laten de ademhaling op twee manieren de HR beinvloeden. Via
een centraal gestuurd mechanisme en via een mechanisch mechanisme via de bloeddruk.
Adembhaling heeft op zowel directe als indirecte manier invloed op de HR. De invloed
van de sympathicus heeft in beide modellen een extra tijdvertraging van ongeveer 1.7
seconde ten opzichte van de invloed van de vagus.

Het model van Saul is specifiek gericht op de modellering van de invloeden van de
adembhaling op de HR, zo ontbreken bij Saul alle andere lussen dan HR-lus. Saul heeft
dus geen volledig model van de korte termijn bloeddrukregeling, wat Van Roon wel
heeft.

16




Naast de verschillen hierboven genoemd, zijn er ook een aantal verschillen in de manier

van modelleren op te noemen:

1. Saul gebruikt sommaties in plaats van vermenigvuldigingen, zoals Van Roon die
gebruikt.

2. Saul laat zowel tijdens inademing als uitademing de ademhaling de vagus en de
sympathicus moduleren, Van Roon enkel de inademing.

3. Saul modelleert zowel vagale als sympathische modulatie door de ademhaling,
terwijl Van Roon enkel de vagale modulatie heeft geimplementeerd.

De modulatie van de vagus wordt door Van Roon gemodelleerd door middel van een
vermenigvuldiging van de vagale efferente activatie met een factor (Figuur 2, Figuur 3).
Deze factor is afhankelijk van de modulatiediepte (myn,) €n de ademhaling. Saul
modelleert de modulatie echter als een sommatie. Al lijkt dit een groot verschil
(vermenigvuldigen en sommeren), in wezen blijkt het elkaar zeer dicht te benaderen. Van
Roon past overal normalisatie toe en bepaalt de hartslagfrequentie door middel van
vermenigvuldiging van de relatieve bijdragen van de vagus en de sympathicus aan de HR
met de HR van het gedenerveerde hart (Figuur 3, formule 3 - 5). Saul blijft werken in
absolute niet relatieve waarden en moet dus werken met sommaties in plaats van
vermenigvuldigingen. Door het aanpassen van versterkingsfactoren kunnen dezelfde
resultaten worden bereikt.

Omdat Saul zowel de inademing als de uitademing de vagus en de sympathicus laat
moduleren, benaderd Saul de HR-regeling als een lineair systeem. Davies en Neilson
(1967) toonden echter aan, dat de enkel de uitademing invloed uitoefent. De modulatie
van de ademhaling op de HR is dus niet lineair. Van Roon moduleert dit wel op de juiste
manier (figuur 2). Met het model van Saul kunnen door deze niet-lineariteit problemen
verwacht worden met betrekking tot de schatting van de fase.
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Het enige echte verschil tussen Van Roon en Saul dat overblijft is dus de modulatie van
de sympathicus.

Voor dit onderzoek wordt de bloeddrukvariabiliteit buiten beschouwing gelaten en de
aandacht op de centrale invloed gelegd. Het model van Saul wordt beperkt tot het deel in
de zwarte rechthoek van Figuur 4. In het model van Van Roon komt dit overeen met het
weglaten van de baroreceptorreflex, de cardiopulmonaire reflex en de 3 effectoren anders
dan de hartslag (Figuur I).

Bij volledige sympathische blokkade (blokkade met propranolol en liggende positie) is de
faseverschuiving van de overdracht van ILV op HR ongeveer gelijk aan 0 (Figuur 5). Bij
volledige vagale blokkade (blokkade met atropine en staande positie) is de fase op 0 Hz
~180° en daalt naar 0 op 0.1 Hz. Als er geen enkele blokkade plaatsvindt, dan bevatten de
amplitude en fase van de overdracht van ILV op HR in zowel staande als liggende positie
elementen van vagale en sympathische bijdrage. Boven de 0.15 Hz is de amplitude in
liggende positie groter dan in de staande positie en is de fase ongeveer gelijk aan 0 in
beide posities. Hieruit blijkt een vagale dominantie boven de 0.15 Hz, al is de invloed
kleiner in de staande positie. Onder de 0.15 Hz is de gain in beide posities vrijwel gelijk,
maar in staande positie stijgt de fase bij dalende frequentie naar 180°. Deze resultaten
suggereren, dat de reductie in vagale activiteit in relatie tot de ademhaling bij staande
positie, welke een daling in alle frequenties teweeg zou moeten brengen, opgevangen
wordt door een stijging in sympathische modulatie van de HR. Deze stijging in
sympathische modulatie van de HR verhoogt de amplitude van de overdrachtfunctie voor
lage frequenties. Modulatie door de ademhaling van de sympathicus is dus wel nodig.
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Figuur 5 experiment Saul Overdracht functies van ILV op HR

A) Vagale en Sympathische omstandigheden

Vagale omstandigheden worden gecreeerd door inspuiting van propranolol en een liggende positie, hierdoor
wordt de sympathische bijdrage aan de HRYV zo goed als uitgeschakeld. Het is duidelijk te zien, dat de vagus in
alle frequentie banden invloed heeft op de HRV., Een top net voorbij de 0.1 Hz, boven de 0.1 Hz daalt de
amplitude licht met de stijgende frequentie. Sympathische toestanden worden bereikt door inspuiting met
atropine en een staande positie, hierdoor wordt de vagus zo goed als uitgeschakeld. De invioed van de
sympathicus is significant Kleiner in de hogere frequentie gebieden, terwiji onder de 0.1 Hz er wel degelijk een
bijdrage aan de RSA zichtbaar is.

De fase in vagale omstandigheden is voor bijna alle frequenties licht positief, wat aangeeft, dat de HR
veranderingen eigenlijk in kleine mate op de ademhaling voorloopt. De fase voor de sympathische
omstandigheden begint op 180° en valt dan met de frequentie, wat duidt op een vergroting van de fasedraaiing
tusen de ademhaling en de HRV.

B) Staande en liggende positie zonder blokkade

In liggende positie is de vagale activatie veel groter dan de vagale activatie in staande positie. Deze afname van
activatie is ook terug te zien in de hogere frequenties. Voor de lagere frequenties is de modulus van de
overdracht in staande positie echter vrijwel gelijk aan de modulus van de overdracht in liggende positie. De
verlaging in de vagale activatie, die voor alle frequenties een verlaging van modulus teweeg zou moeten brengen
wordt kennelijk vor de lagere frequenties opgevangen door de activatie van de sympathicus.

De fase in liggende positie valt van een half n op ongeveer 0.05 Hz naar ongeveer 0 op 0.15 Hz. Onder de 0.05 Hz
is de fase verstoord en gaat gepaard met een lage coherentie. Voor de fase in staande positie geldt, dat rond 0 Hz
de fase ongeveer 180° is, afvalt naar ongeveer 0 op 0.15 Hz en verder 0° blijft. Dit duidt erop, dat de sympathicus
bijdraagt in de lage frequenties en in sterkere mate in de staande positie.
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Figuur 6 model Saul Overdracht functies van ILV op HR

A) Vagale en Sympathische omstandigheden

Vagale omstandigheden worden gecreeerd door A, in het model van Saul (Figuur 4) op 0 te zetten. Het model
reageert met een licht aflopende modulus, de fase begint op 0° en is licht dalend als de frequentie stijgt.
Sympathische omstandigheden worden gecreeerd door A op 0 te zetten in het model. De modulus begint bij 0
Hz op 10 en daalt daarna snel asymptotisch naarmate de frequentie stijgt. De fase vertoont een snelle vrijwel
lineaire daling van 180° bij 0 Hz naar ongeveer -180° bij 0.35 Hz.

B) Staande en liggende positie zonder blokkade

Door de onderlinge verhouding van A, en A, aan te passen kunnen staande en liggende positie worden
gesimuleerd. In liggende positie daalt de modulus langzaam naarmate de frequentie stijgt, terwijl in de staande
positie de modulus sneller daalt. Voor de fase geldt, dat in beide posities de fase licht daalt als de frequentie stijgt
na 0.1 Hz. In de staande positie begint de fase echter op +/- 90° en daalt naar 0° op 0.1 Hz, terwijl de fase in
liggende positie tussen 0 en 0.1 Hz vrijwel overal gelijk aan 0°is.

Pomeranz (1985) en Hayano (1991) trekken dezelfde conclusies uit hun onderzoek.
Pomeranz voert blokkade experimenten uit in combinatie met staande en liggende positie.
Op dag I wordt eerst atropine ingespoten, na metingen wordt propranolol ingespoten. Op
dag 2 wordt de volgorde omgekeerd. Uit Tabel 2 blijkt, dat inspuiting van atropine in alle
gevallen een grote verlaging van de RSA tot gevolg heeft. Zo geeft inspuiting van
atropine op dag 2 in staande positie in de frequentieband 0.04 tot 0.15 Hz een verlaging
van 90% ten opzichte van de RSA zonder blokkade. Deze verlaging van 90% komt
overeen met een extra verlaging van 63% ten opzichte van de verlaging teweeg gebracht
door de blokkade met propranolol. De effecten van inspuiting met propranolol zijn in de
frequentieband van 0.224 tot 0.28 Hz verwaarloosbaar, de resultaten voor dag twee in die
band zijn inconsistent en niet significant. In de frequentieband van 0.04 tot 0.12 Hz heeft
propranolol alleen in staande positie effect op de RSA. Op dag I zakt na inspuiting van
atropine de RSA in deze frequentieband met 72% ten opzicht van de RSA voor de

blokkade. Toevoeging van propranolol verlaagt de RSA verder tot 89%, wat overeenkomt
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met een extra daling van zo'n 60%. Indien eerst propranolol wordt toegediend, dan vindt

er een verlaging plaats van 73%, na toevoeging van atropine zakt de RSA verder tot 90%.
Uit de resultaten van Pomeranz blijkt duidelijk, dat de sympathicus in staande positie wel
degelijk invloed heeft in de frequentieband 0.04 tot 0.15 Hz. en dat de sympathicus in de
andere positie geen significante bijdrage levert in beide frequentiebanden. Deze resultaten
zijn geheel consistent met de bevindingen van Saul.

Dzig 1 Dag 2

Positie —— Atropine + Propranclal Propram.)lol +
Propranolol Atropine
Frequentieband 0.04-0.12 Hz
liggend -84 -83 +47 -90
4.6 5.6 +233 25
staand -72 -89 -13 -90
+4.4 +1.7 +53 +2.6
Frequentieband 0.224-0.28 Hz
liggend -92 -80 +18 -92
+4.2 +1.7 +25.0 +29
staand -95 -93 +11 -96
+1.8 e | +48.9 &1.1

Waarden zijn gemiddelden +SE

Tabel 2 Resultaten van Pomeranz Percentage afname van de amplitude van RSA na inspuiting met atropine of
propranolol.

Proefpersonen werden op twee verschillende dagen met atropine en propranolol ingespoten. De volgorde
draaide op dag twee om. RSA werd in twee frequentiebanden gemeten. In alle banden gaf inspuiting van
atropine een significante verlaging van de amplitude van de RSA. Inspuiting van propranolol na inspuiting van
atropine gaf alleen een significante verlaging van de RSA in staande positie in de lage frequentieband. Inspuiting
van propranolol voor inspuiting met atropine gaf wederom alleen in de lage band in staande positie een
significante verlaging van de amplitude van de RSA. Dit duidt erop, dat in staande positie voor lage frequenties
de sympathicus invloed heeft op de amplitude van de RSA.

Het model van Van Roon is niet in staat de resultaten van hierbovengenoemde
experimenten te simuleren. Indien de vagale tak van het model wordt uitgeschakeld
(vagale blokkade), dan blijft er in de frequentie band van 0.07 tot 0.15 Hz nauwelijks
HRV over (Van Roon 1998 fig. 4.3.10A).

Sympathische modulatie voor de ademhaling blijkt zeker aanwezig te zijn en invloed te
hebben op de HRV. Toevoeging van deze modulatie aan het model van Van Roon is
derhalve ook aan te bevelen.

Het model, voorgesteld door Saul, is redelijk in staat de eigenschappen van de
experimentele overdrachtfuncties na te bootsen (Figuur 6). Bij volledige sympathische
blokkade is de fase steeds ongeveer 0 en neemt de amplitude iets af naarmate de

frequentie stijgt. Voor de sympathische situatie is de grootte van de amplitude enigszins
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aan de hoge kant, maar de fase wordt goed benaderd. Ook in de niet-blokkade situaties
wordt de data goed benaderd door het model.
Een aanpassing van het model van Van Roon aan de hand van de resultaten van Saul zou

een verbetering betekenen voor de compleetheid van het model van Van Roon.
Aangezien de overeenkomsten tussen het model van Saul en van Van Roon is deze
aanpassing redelijk eenvoudig te realiseren. Voor sympathische modulatie moet een
modulatiefactor worden ingevoegd in de sympathische tak. De plaats van de factor komt
overeen met de plaats van de vagale tak, namelijk na de sommatie van Ds,r, €n de
activatie veroorzaakt door de baroreceptorloop.

1.4.4 Relatie van RSA met de ademdiepte

|17 A T T T W =¥ |G T T
BH | 2 O 10 20 30 405060

Breathing Frequency (cpm)

Figuur 7 Log RSA versus log ademhaling voor 6 verschillende ademdieptes. vit Hirsch en Bishop (1981)

De sterkte van de modulatie van de vagale en sympathische takken door de ademhaling
hangt af van modulatiefactor my., (Figuur 2). Uit onderzoek (Hirsch & Bishop 1981)
blijkt, dat de modulatiefactor weer afhankelijk is aan de ademdiepte. Bij een grotere
ademdiepte zal de RSA-amplitude toenemen. Toename van RSA-amplitude komt in het
model van Van Roon overeen met een stijging van de my,,. Hirsch en Bishop tonen aan,
dat de relatie tussen ademdiepte en RSA-amplitude lineair is (Figuur 7). Een volume
verkleining van 1 naar 0.5 liter heeft een amplitude verlaging in het lage frequentie
gebied van 15.5 naar 10.4 beats/min tot gevolg. Een verhoging van de ademdiepte van 1
naar 3 liter heeft een verhoging van 15.5 naar 30.3 beats/min tot gevolg.

De relatie tussen my,, (Figuur 2) met de HRV veroorzaakt door de vagus en de
sympathicus is weergegeven in formule 9 en formule 10. In deze formules zijn alle
overige parameters, die invloed hebben op de ademhaling uit Figuur 3 opgevat als
constante, aangezien zij niet worden beinvloed door mygy,.
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Fvac "Mb

l- Fuac" Mp + Cr ( formule 9)
Fsym M
1+L'\(4:s—D ( formule 10)

In formule 9 en 10 is Mp de momentane modulatiediepte en hangt af van de ingestelde
factor my,;, en de momentane ademdiepte (D) volgens formule 11; vergelijk Figuur 2.

Mp =1 - (mim " D) (formule 11)

D is het genormaliseerde ademhalingssignaal en de grootte van my,, wordt bepaald aan de
hand van de normalisatiefactor van D.

De relatie voor de sympathicus is duidelijk lineair, die voor de vagus echter niet. Dit zou
kunnen duiden op een aparte modulatiefactor voor de vagus en de sympathicus. Wanneer
Mp echter uitgezet wordt tegen de relatieve bijdrage aan de HR van de vagus (Figuur 8)
is zichtbaar, dat voor de waarden, die Van Roon Mp laat aannemen ( 0.6 <Mp < 1), de
relatie tot op zekere hoogte lineair opgevat mag worden, zodat een aparte modulatiefactor
voor de vagus niet nodig lijkt te zijn. Een factor tussen de vagale en sympathische
modulatie door de ademhaling is wel waarschijnlijk en moet uit experimentele data
worden vastgesteld.
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Figuur 8 Relatieve vagale activatie als functie van de momentane ademdiepte.

Indien er geen modulatie van de vagus door de ademhaling plaatsvindt, is de relatieve bijdrage van de vagus aan
de HR gelijk aan 1, bij volledige inhibitie van de vagus is de relatieve bijdrage gelijk aan 0. Hoewel de relatieve
bijdrage van de vagus aan de HR als functie van de modulatiefactor niet geheel lineair is, mag het gedeelte, dat
in het bereik ligt van de waarden voor de. modulatiefactor, die Van Roon (1998) geeft (0.6 tot 1.0), als lineair
worden opgevat.

1.5 Resumerend

Om het niet-ademhalingsgerelateerde deel van de HRV te onderzoeken, moet het
ademhalingsgerelateerde deel worden afgesplitst, zodat overige invloeden op de HRV
overblijven, zoals mentale belasting. Dit kan door toepassing van de overdrachtfunctie
van ademhaling op HRV, verkregen met behulp van geforceerde ademhaling, op een
adembhalingsignaal van dezelfde proefpersoon, of door toepassing van een simulatiemodel
op het ademhalingssignaal. De parameters voor het simulatiemodel moeten echter eerst
uit een overdracht worden verkregen. De overdracht wordt bepaald met behulp van
geforceerde ademhaling. De vraag is of er een algemene overdracht bestaat of dat er voor
ieder individu een aparte overdracht moet worden berekend en als dat zo is, of die
overdracht stabiel genoeg is binnen het individu.

De resultaten van Saul laten zien, dat met een betrekkelijk eenvoudig model de
overdrachtfuncties van de ademhaling op de HRV redelijk goed te benaderen zijn. Door
het model nu te gaan toepassen op experimenteel verkregen data kan de correctheid van
het model van Saul worden bekeken. Indien het model in voldoende mate aan de eisen
blijkt te voldoen., dan kan het model van Van Roon met behulp van het model van Saul
worden aangepast.
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2. Experimenten en simulaties

2.1 Inleiding

In het vorige hoofdstuk is de invloed van ademhaling op de hartslag besproken en zijn
twee modellen, die deze invloeden simuleren beschreven. Om meer grip te krijgen op het
model van Saul (1989b, 1991) en om te testen in welke mate het model experimentele
data kan repliceren is analyse toegepast op eerder verkregen data.

Voor het verkrijgen van deze data is aan proefpersonen gevraagd gedurende een bepaalde
tijd met een bepaalde frequentie te ademen. Dit werd herhaald voor 7 frequenties. Omdat
de ademfrequenties van de data bekend zijn, kan er een overdracht voor de
desbetreffende frequentie worden berekend aan de hand van de experimentele
ademsignalen en HR-signalen. Een continue overdrachtfunctie is geschat door
interpolatie van de overdrachten van de verschillende ademfrequenties. Voor de
individuele proefpersonen is de overdracht bepaald, maar ook de gemiddelde overdracht
van de hele groep proefpersonen is bepaald. Gepoogd wordt de verkregen
overdrachtfuncties te benaderen met de filterkarakteristieken van Sauls model. De
ademhalingssignalen worden aan het model van Saul aangeboden. Het model genereert
een HR-signaal aan de hand van het aangeboden ademhalingssignaal. De
versterkingsfactoren van de vagus en de sympathicus in het model van Saul worden
geschat door optimalisatie van het verschil tussen de gesimuleerde data en de werkelijke
data. De door het model geproduceerde HR wordt afgetrokken van de werkelijke HR, dit
verschil wordt zo klein mogelijk gemaakt. De overige parameters van het model worden
uit (Saul, 1989b en 1991) overgenomen.

2.2 Beschrijving van de data

Voor de analyse werd data gebruikt van 49 proefpersonen. De proefpersonen werd
gevraagd 5 experimentele condities in een sessie te doorlopen. In de eerste en laatste
conditie, werd de proefpersonen een vaste ademfrequentie opgelegd (Tabel 3).

Ademfrequentie (Hz)  aantal cycli tijd (seconde)

0.08 6 75
0.10 6 60
0.125 6 48
0.175 6 34
0.25 7 28
0.32 8 25
0.40 1S 57

Tabel 3 Opgelegde ademfrequenties in het experiment
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De tweede conditie was een rust conditie en in de derde en vierde conditie moest een
mentaal belastende taak worden uitgevoerd. Tijdens de condities werd ademhaling,
hartslag en bloeddruk gemeten. Voor het ademhalingssignaal werd geen kalibratie
uitgevoerd. Longvolume is dus niet bekend. Met behulp van de eerste en laatste conditie
kan de overdracht van de ademhaling op de HRV en van ademhaling op de bloeddruk
worden bepaald voor de frequenties waarop geademd werd, omdat deze frequenties
bekend zijn. Deze overdrachtfuncties kunnen vervolgens gebruikt worden om bij de
proefpersoon van de drie tussenliggende condities, het ademhalinggerelateerde deel van
de HRV af te splitsen van andere invloeden. De invloeden die overblijven, kunnen een
maat zijn voor mentale inspanning.

Vergelijking van de eerste en laatste conditie geeft informatie over stabiliteit van de
schatting binnen een proefpersoon. Indien de overdrachten van de twee condities goed
overeenkomen, is het niet waarschijnlijk, dat de overdracht binnen een proefpersoon
afhankelijk van het meetmoment is.

Bij de data van 20 personen is voor de laatste conditie niet geregistreerd wanneer de
conditie is afgelopen, hierdoor is van deze proefpersonen de laatste conditie niet
bruikbaar.

2.3 Methoden en technieken

2.3.1 Pre-processing

Met behulp van het programma Carspan (Mulder, 1988) werden R-toppen en interbeat
interval (IBI) van de hartslag bepaald. De systolische bloeddruk van de voorafgaande slag
werd bepaald op het moment van een R-top en de gemiddelde ademhaling werd bepaald
rond iedere R-top. Bij de bepaling van de gemiddelde ademhaling, werd gemiddeld rond
de R-top, deze methode werd gekozen omdat de berekende gemiddelde ademhaling dan
zo dicht mogelijk bij de bijbehorende R-top zou horen en de fasedraaiing daardoor zo
klein mogelijk zou zijn (Mulder, 1988).

De vijf condities uit de data werden opgeslagen in aparte files met een representatieve
naam. Omdat de IBI en niet de HR was opgeslagen in de datafiles en de HR gewenst was
voor de verdere bewerkingen, werd de IBI omgezet naar HR. Dit werd gedaan door
10000 te delen door de IBI. Aangezien de IBI in 1/10 milliseconde als eenheid was
opgeslagen.

2.3.2 Bepalen van de overdrachtfuncties

De voorbewerkte data werd verder geanalyseerd met behulp van het programma Matlab.
Indien in deze paragraaf gesproken wordt over data wordt, tenzij anders vermeld, de data
van conditie I of 5 bedoeld. Omdat de afstand tussen de R-toppen niet equidistant zijn,
wat veroorzaakt wordt door hartritmevariabiliteit (HRV), moest de data eerst
geinterpoleerd worden; hiermee wordt de data op equidistante punten bemonsterd.
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Hiertoe werd gebruik gemaakt van een samplefrequentie (Fs) gebruikt van 2.0 Hz.
Frequenties tot aan de halve samplefrequentie kunnen daarmee zichtbaar worden
gemaakt. Aangezien de maximale ademhalingsfrequentie in het experiment 0.40 Hz was,
is een Fs van 2.0 Hz ruim voldoende. Om de overdrachtfuncties te bepalen van de
ademhaling op de HR, moest de data in zeven segmenten worden gescheiden,
overeenkomstig met de zeven frequenties uit Tabel 3. Van ieder afzonderlijk segment
moet de overdracht bepaald worden. Zonder scheiding zouden hogere harmonische
componenten van lage ademfrequenties kunnen interfereren met de hogere
ademfrequenties. De bewerkingen gelden voor zowel de ademhaling- als de
HRsegmenten. Figuur 10 laat de zeven tijdsegmenten zien voor zowel de ademhaling als
de HR van een representatieve proefpersoon.

Na verwijdering van het gemiddelde worden voor ieder segment het spectrum volgens
formule 11 (de fast fourier transformatie) berekend, x is de geinterpoleerde HR en W is
gelijk aan e 3™ Het periodogram (P,,) van het spectrum wordt berekend aan de hand
van formule 12, waarin X' de geconjugeerde van X is.

X(k+1)=§n::0x(n+ 1) W ( formule 11)
Py = XI;IX' ( formule 12)
w=[%1%] ( formule 13)
Sxx=Pux *W ( formule 14)

Om smoothing op de spectra toe te passen werd gebruik gemaakt van convolutie met een
triangular venster ( formule 13 ). De lengte van dit venster bedroeg 3 punten. Grotere
waarden zou een te groot middelend effect hebben, aangezien de hoeveelheid datapunten
door de relatief korte lengte van de segmenten klein is. Het autospectrum (S,x) werd
verkregen door convolutie van het periodogram met het venster (formule 14).
Kruisspectrum (Sx,) van de ademhaling en de IBI werd verkregen op soortgelijke manier
als het autospectrum, met behulp van formule 15 en formule 16.
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( formule 15)

Sxy=Pyxy *wW ( formule 16)

In formule 15 is X, het ademhalingssignaal en X, het HR-signaal. Coherentie en
overdrachtfunctie werden respectievelijk bepaald door formule 17 en formule 18.

[Py’
Coherentie = T ( formule 17)
Pyy
Txy="p ( formule 18)

De zeven verkregen overdrachtfuncties zijn alleen maar representatief voor de
bijbehorende ademfrequentie. Zo kan over de overdrachtfunctie van het eerste segment
alleen iets gezegd worden over 0.08 Hz (Tabel 3). Per proefpersoon kunnen er dus van
twee keer zeven frequentiepunten de overdracht worden berekend (behalve voor de
proefpersonen waarvan de 5 conditie mislukt is). De zeven overdrachten werden voor
iedere proefpersoon en voor iedere conditie in een vector geplaatst. Door een interpolatie
uit te voeren op de vector, werd een geschatte overdracht verkregen voor alle frequenties
van de proefpersoon in de bijbehorende conditie. Figuur 12 geeft de geschatte overdracht
voor een representatieve proefpersoon voor conditie 1. De modulus van de overdracht is
weergegeven in de bovenste helft van de figuur, de Y-as heeft geen grootheden,
aangezien het ademsignaal niet gekalibreerd was. De modulus van de overdracht is
genormaliseerd, aangezien ook binnen de proefpersonen verschillen optraden tussen de
twee ademcondities, die te wijten zijn aan onjuiste metingen. Verschillen in de amplitude
van de ademhalingsignalen van de twee ademcondities kwamen niet lineair terug in de
HR-signalen, terwijl de relatie tussen ademdiepte en amplitude van RSA wel lineair hoort
te zijn (Hirsch en Bishop, 1981). De fase is weergegeven in het onderste deel van de
figuur. Voor vergelijking is er een rechte lijn met de waarde Y n voor alle frequenties
geplot. In de bovenste figuur is tevens in een dikke onderbroken lijn, de coherentie voor
de relevante frequenties weergegeven. De coherentie is bepaald voor de relevante
frequentie zelf en voor een punt ervoor en een punt erna. De resolutie van de frequentie-
as is 0.0032 Hz/punt. Voor de frequentie 0.08 Hz werd enkel voor het relevante
frequentie punt en het punt erna de coherentie bepaald, aangezien er voor lagere
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frequenties geen data beschikbaar was. Hetzelfde geldt voor 0.40 Hz, maar dan voor het
relevante punt en het punt ervoor. Op een na bleken alle berekende overdrachten van deze
proefpersoon in deze conditie de coherentie voor de relevante frequenties boven de 0.5 te
liggen. Alleen voor de ademfrequentie van 0.40 Hz lag de coherentie lager (Figuur 12).
Uit alle berekende overdrachtvectoren kon een gemiddelde berekend worden (Figuur 14).
Enkel de frequentiepunten met een coherentie hoger dan 0.5 deden mee in de berekening
van de gemiddelde overdracht. Na verwijdering van de waarden met een te lage
coherentie werd een gemiddelde overdrachtvector berekenend. Deze vector met lengte 7
representeert de gemiddelde overdracht van de ademhaling op de HR. Omdat enkele
proefpersonen op enkele frequenties sterk afweken van het gemiddelde, werd met behulp
van de student-t test met een betrouwbaarheidinterval van 95%, deze afwijkende punten
verwijderd. Deze procedure werd voor zowel de fase als de modulus uitgevoerd. Enkel
het frequentiepunt van de proefpersoon dat afweek van het gemiddelde werd verwijderd.
De overige frequentiepunten van de proefpersoon werden, mits ze niet te ver afweken,
meegenomen in de berekening van het gemiddelde. Tabel 4 geeft een overzicht van de
het percentage dat afviel aan de hand van de coherentie test en aan de hand van de
student-t test. Voor alle frequentiepunten is het afvalpercentage weergegeven. Voor de
student-t test is het percentage weergegeven van het aantal punten dat slaagt van het
aantal punten, dat ook voor de coherentietest is geslaagd. Tussen haakjes staat het
percentage van het aantal geslaagde punten van het totaal aantal punten. Tabel 5 geeft een
overzicht van de gemiddelden en standaard deviaties per frequentiepunt na de testen.

Ademfrequenties
testen 0.08 0.10 0.125 0.175 0.25 032 0.40
coherentietest (y>0.5) | 100 97 100 90 97 96 71
student-t test 97 95 96 97 91 100 89
modulus 97) (92) (96) (87) (88) (96) (63)
student-t test 97 95 95 93 93 96 89
fase (97) (92) (95) (84) (90) (96) (63)

Tabel 4 Percentage van het aantal punten per ademfrequentie, dat per test slaagt. Het percentage van de
student-t test is gebaseerd op het aantal punten dat slaagt van de punten die ook voor de coherentie test zijn
geslaagd. Tussen haakjes staat het percentage van het aantal punten, dat slaagt van het totaal aantal punten. Het
totaal aantal punten is 78 punten (49 proefpersonen maal 2 condities minus 20 foute laatste condities).

Om de gemiddelde data te berekenen werd alleen gebruik gemaakt van de overdrachtwaarden met een
coherentie van boven de 0.5. Na verwijdering van de data met een te lage coherentie werd het gemiddelde
berekend. Sterk afwijkende waarden werden verwijderd aan de hand van de student-t test met een
betrouwbaarheidinterval van 95%. De student-t test werd voor zowel de modulus als de fase uitgevoerd.
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frequentie 0.08 0.10 0.125  0.175 0.25 0.32 0.40

Voor de testen

Modulus| 0.65 0.75 0.72 0.58 0.51 0.51 0.49

20.24 20.27 20.22 20.22 20.25 20.27 10.28

Fase | 167 114 073 032 018 023 047

10.69 #0.43 20.42 10.57 10.36 20.69 20.98
Na de coherentie test (y > 0.5)

Modulus| (.65 0.76 0.72 0.61 0.52 0.53 0.53
#0.24 #0.25 10.22 10.20 10.24 .26 10.23

Fase 1.67 1.16  0.73 037 016 022 046
20.69 10.39 10.42 10.48 10.30 10.57 20.81
Na de student-t test; betrouwbaarheidinterval van 95%

Modulus| (67 0.80 0.74 0.62 0.48 0.53 0.49
#0.22 #0.20 .19 .19 10.19 10.26 10.17

Fase 1.76 1.11 0.71 0.35 0.17 0.25 0.58
10.41 10.3] #0.31 #0.38 .25 10.49 #0.53

Tabel 5 Gemiddelde overdracht en standaard deviatie voor de ademfrequenties na toepassing van een
coherentietest en een student-t test.

De coherentie blijkt voor alle frequentiepunten voor bijna alle proefpersonen groter dan
0.5 te zijn. Enkel bij de ademfrequentie van 0.40 Hz is het aantal proefpersonen met een
coherentie boven de 0.5 lager dan bij andere frequenties, maar nog steeds de ruime
meerderheid. Ook blijkt voor alle frequentiepunten, behalve weer 0.40 Hz, dat ongeveer
90% van de frequentiepunten de gemiddelde overdracht bepaald. Er dient echter wel
rekening gehouden te worden met het feit, dat de gemiddelde overdracht berekend is over
genormaliseerde individuele overdrachten. De grote overeenkomsten tussen de
proefpersonen geldt dus alleen voor de vorm van de overdracht. De vorm van de
gemiddelde overdracht blijkt erg representatief te zijn voor de individuen Over de
overeenkomsten van de absolute grootte van de individuele overdrachten kan geen
uitspraak worden gedaan in verband met het ongekalibreerde ademhalingssignaal.

De afwijkingen zijn te wijten aan de statistische onnauwkeurigheid van het spectrum.
Omdat het spectrum berekend moest worden over een relatief zeer kort stuk signaal, kon
er maar nauwelijks smoothing worden toegepast. Door de smoothing met het triangular
window van formule 13 werd de betrouwbaarheid van het spectrum slechts twee keer
groter. Spontane fluctuaties in de ademhaling en de HR hebben daardoor een grote
invloed op de vorm van de spectra en dus ook op de vorm van de overdrachtfunctie.
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2.4 Resultaten

In Figuur 10 zijn de ademhaling en de bijbehorende HR na verwijdering van het
gemiddelde van de zeven segmenten geplot voor een representatieve proefpersoon. De
HRYV is duidelijk zichtbaar. De pulsvorm van hartslagveranderingen komt overeen met de

vorm, die Davies & Neilson (1967) vinden (Figuur 9).
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Figuur 9 Verandering in hartslagfrequentie in de tijd na een snelle inademing uit Davies en Neilson (1967)
Na ongeveer | seconde loopt de HR snel op, waarna vervolgens vanaf 2.8 seconde de HR daalt, de nullijn

doorsnijdt en vervolgens langzaam naar nul terugkeert.

In Figuur 10 is goed te zien, dat de HRV daalt als de ademfrequentie stijgt.

Het ademhalingssignaal van 0.32 Hz lijkt erg verstoord en afwijkend van de andere
signalen. Bestudering van de autospectra (Figuur 11) wijst echter uit, dat de 0.1 Hz
component sterk in dit signaal aanwezig is, maar dat de 0.35 Hz component zeker niet
verwaarloosbaar is. Hetzelfde blijkt uit de hoge coherentie voor deze ademfrequentie

(Figuur 12).
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Figuur 10 ademhaling hartslagfrequentie na aftrek van het gemiddelde per segment van een representatief
proefpersoon.

De proefpersoon werd gevraagd gedurende een bepaalde tijd met een bepaalde frequentie te ademen. Zeven
ademfrequentie werd de proefpersoon opgelegd, te weten 0.08, 0.10, 0.125, 0.175, 0.25, 0.32 en 0.40 Hz.
Ademhaling en hartslagfrequentie werden gemeten. Subplotjes 1 tot en met 7 komen overeen met de zeven
ademfrequenties. Ademhaling is genormaliseerd, aangezien er geen kalibratie op het signaal is toegepast. De
reden, dat geen van de ademhalings-subplotjes een maximum van 1 vertoond, wat wel te verwachten is bij een
normalisatie komt omdat de normalisatie over het gehele signaal is toegepast en daarna per segment het
gemiddelde is berekend. De hartslagfrequentie is in beats/seconde. Het gemiddelde is van de hartslagfrequentie
per segment verwijderd, zodat de HRV goed zichtbaar werd.

In de autospectra (Figuur 11) van de segmenten komen de opgelegde ademfrequenties
duidelijk naar voren. Alleen in de twee laatste segmenten zijn ook nog andere frequenties
zichtbaar. Af te lezen is, dat het hier gaat om een 0.1 Hz component. Deze component
wordt veroorzaakt door een oscillatie of resonantie in het vaso-motorisch systeem
(Mulder 1988). Deze resonantie wordt aangestuurd door de sympathicus en heeft via de
bloeddruk een weerspiegeling in de HR. In de tijdreeksen van de ademhaling is ook te
zien, dat de ademhaling niet geheel mooi gelijkmatig is. Gelijkmatig ademhalen op een

hoge frequentie is blijkbaar erg moeilijk. Door de 'verstoorde' data, die overigens bijna bjj
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alle proefpersonen voorkomt, ligt de coherentie voor deze frequenties lager dan de

overige frequenties, echter nog wel boven de 0.5 Hz.
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Figuur 11 Autospectra van ademhaling en hartfrequentie.

Voor meer informatie over de signalen zie Figuur 10.

Omdat er geen kalibratie voor de ademhaling plaats vond, is de absolute
overdrachtfunctie niet te berekenen. Alleen de vorm van de overdracht kan worden
berekend. Om later de data van de verschillende proefpersonen toch met elkaar te kunnen
vergelijken, werd er normalisatie toegepast. Het ademhalingssignaal werd genormaliseerd
op de maximale amplitude van het signaal. Bij simulatie van de experimentele data met
de modellen van Van Roon en Saul, kan dat verschillen in gain-factoren opleveren.
Figuur 12 en Figuur 13 geven de geschatte modulus, fase en coherentie van de
overdrachtfunctie weer van de ademhaling op de hartslag van de proefpersoon.
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Geschatte Modulus
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Figuur 12 Modulus, fase en coherentie van geschatte overdrachtfunctie; proefpersoon 1, conditie 1

Modulus, fase en coherentie van de overdracht van [ILV op HR van dezelfde signalen als gebruikt in Figuur 10
en Figuur 11. Modulus en fase zijn verkregen na interpolatie van de overdrachtwaarden van de zeven
ademfrequenties uit Tabel 3. De modulus is genormaliseerd, aangezien het ademhalingssignaal niet gekalibreerd
was. Voor vergelijking is in de fase een lijn met waarde ¥ n toegevoegd. Coherentie is weergegeven voor de
ademfrequenties in het subplotje van de modulus als een dikke doorbroken lijn. Voor zowel de ademfrequentie
als een punt voor en na de frequentie is de coherentie gegeven. Voor 0.08 Hz is het punt voor de 0.08 Hz niet
weergegeven i.v.m. het ontbreken van dat punt, hetzelfde geldt voor het punt na 0.40 Hz. De resolutie van de
frequentie-as is 0.0032 Hz/punt.
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Figuur 13 Modulus, fase en coherentie van geschatte overdrachtfunctie; proefpersoonl, conditie 5.

Zie voor een verklaring van de figuur, Figuur 12.

Voor de interpolatie van de fase is gebruik gemaakt van lineaire interpolatie, om
vertekening zoveel mogelijk te voorkomen. Voor de modulus werd cubic interpolatie
gebruikt, lineaire interpolatie zal waarschijnlijk een iets betrouwbaarder beeld geven,
toch werd gekozen voor cubic interpolatie, omdat dan de vormen van verschillende
overdrachten beter visueel te vergelijken zijn. De modulus heeft een piek rond de 0.12 Hz
en neemt daarna geleidelijk af, de opslingering bij 0.40 Hz kan veroorzaakt worden door
de relatief slechte coherentie tussen het ademhalingssignaal en het HRsignaal voor de
opgelegde frequentie van 0.35 en 0.40 Hz. De fase loopt van %: pi bij 0.08 Hz af naar
ongeveer 0 bij 0.175 Hz. Van 0.175 tot 0.25 Hz is de fase ongeveer gelijk aan 0, dit
impliceert, dat de veranderingen in de hartslagfrequentie in dit frequentiegebied gelijk
opgaan met de veranderingen in de ademhaling. Vanaf 0.25 Hz begint de fase weer te
stijgen. Er lijkt hier sprake van een niet-lineariteitsprobleem voor de lage frequenties. De
oorzaak hiervan kan liggen in het eerder in deze paragraaf besproken fenomeen van
tijdvertraging tussen de modulering van de vagus en sympathicus en vergroting van het
longvolume.

Figuur 13 geeft de modulus en de fase weer van dezelfde proefpersoon, maar dan in de
tweede conditie met geforceerde ademhaling. De verschillen met conditie | zijn niet
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groot, enkel in de modulus is een verschil te zien in de locatie van de piek. De fase heeft
nagenoeg hetzelfde verloop. Voor vrijwel alle proefpersonen was de tweede conditie
gelijk aan de eerste conditie. De grootste verschillen lagen in locatie van de piek en het
soms optreden van een kleine tweede piek, zoals te zien is in Figuur 12. Verschillen in de
sterkte van de modulus kon niet zichtbaar worden gemaakt, aangezien de
ademhalingdiepte niet gekalibreerd was en het verschil in amplitude van de ademhaling
van de twee condities niet terug kwam in de HR-signalen van de twee condities, hetgeen
duidt op een verandering in de meting van het ademsignaal. De verschillen, die wel
zichtbaar waren, worden veroorzaakt door statistische variaties in de data en de
schattingen, zie het einde van paragraaf 2.3.
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Figuur 14 Gemiddelde modulus, fase en coherentie van totaal 78 registraties van ademcondities zoals beschreven
in paragraaf 2.2. Voor de methode van middeling zie paragraaf 2.3. Coherentie is weergegeven als de
onderbroken dikke lijn,

Voor de hele groep van 49 proefpersonen is voor 49 registraties van conditie 1 en 29
registraties van conditie 2 (zie paragraaf 2.2), de gemiddelde overdracht berekend,
weergegeven in Figuur 14.

De modulus van de gemiddelde overdracht komt redelijk overeen met de gemiddelde
modulus gevonden door Saul (1989b, figuur 4A). Onze proefpersonen hebben tijdens de
experimenten gezeten, terwijl de proefpersonen van Saul staand of liggend de
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experimenten hebben uitgevoerd. Voor de frequenties boven de 0.1 Hz en onder de 0.3
Hz loopt de modulus van onze overdracht tussen grootte van de twee moduli in, al neigt
de modulus iets in de richting van de liggende personen. Meer (literatuur)onderzoek naar
de vagale en sympathische activatie in zittende positie zouden hierover meer helderheid
kunnen geven. De fasekarakteristick van de overdracht uit Figuur 14 vertoont globaal
hetzelfde verloop als de fasekarakteristieken van Saul (figuur 4B Saul 1998b). Bij 0 Hz
een Y pi fasedraaiing, die afneemt naarmate de frequentie oploopt. De afname van de
fase van Saul gaat echter veel sneller dan de fase afname in de karakteristiek van Figuur
14. Ook is deze fase niet geheel 0, waar Saul wel ongeveer 0° fasedraaiing vindt. Als
echter goed wordt gekeken naar de figuur van Saul, dan is te zien, dat in liggende positie
de fase pas de 0° lijn raakt bij 0.15 Hz. Kijken we naar de karakteristiek van Figuur 14 en
zouden we daar (.2 radialen vanaf trekken, dan benadert de karakteristiek de
karakteristiek van Saul in liggende positie een stuk beter. Waar het verschil in zit is ons
niet bekend, statistische onnauwkeurigheid is mogelijk, meer onderzoek zou uitkomst
kunnen bieden. De lichtstijgende fase na 0.3 Hz komt echter wel in onze karakteristiek
naar voren.

2.5 Simulaties

De resultaten van de gemiddelde overdracht lijken geschikt, dankzij de overeenkomsten
met de resultaten van Saul, om te simuleren met het model van Saul. Bij de resultaten
dient wel rekening gehouden te worden met een eventuele afwijking veroorzaakt door de
in de vorige paragraaf genoemde verschillen. Om de data te simuleren diende het model
geimplementeerd te worden. Een simulatie in Simulink werd gerealiseerd (Figuur 15).

———» Respiratoir gener3

oot A.l:_.ps o] oureur

From To Workspace
Workspace —iAe

Model Saul

Figuur 15 Simulatiemodel van Saul in Simulink

Longvolume (ILV), Versterkingsfactoren voor vagus (Ap) en sympathicus (As) worden uit de werkomgeving van
Matlab gehaald, door het model van Saul gevoerd. De uitvoer van het model is de gesimuleerde IBI, die
weggeschreven wordt naar Matlab.

Adembhalingsdata uit de experimenten werd aangeboden aan het model, waarvoor het
model de IBI simuleerde. Door de versterkingsfactoren Ap en As te laten variéren en de

gesimuleerde IBI te vergelijken met de werkelijke IBI konden de parameters worden
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geschat. In Figuur 16 is het model van Saul in meer detail weergegeven. Op het
ademhalingsignaal vindt eerst een tijdvertraging plaats, deze vertraging hebben we
toegevoegd na vergelijking van de gesimuleerde data en de werkelijke data, in de
volgende paragraaf zal hier verder op in worden gegaan. Het vertraagde
ademhalingssignaal wordt afgetrokken van de gemiddelde vagale en sympathische
vuurfrequenties (paragraaf 1.4.2). De waarden voor deze frequenties hebben we
overgenomen uit (Saul 1989b). We hebben de vuurfrequenties van staande positie
gebruikt, maar gezien de resultaten van de modulus van de gemiddelde overdracht van
ademhaling op IBI, zou het verstandig kunnen zijn ook de vuurfrequenties van liggende
positie te evalueren. De door de ademhaling gemoduleerde vagale en sympathische
frequentie wordt versterkt met de bijbehorende gainfactor Ap en As respectievelijk. Na
filtering van de signalen in de SA-node volgt een sommatie en wordt de gesimuleerde IBI
verkregen.
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Figuur 16 Model van Saul in Simulink

Versterkingsconstanten Ap en As en de ademhaling worden verkregen uit Matlab, op de ademhaling vindt een
tijdvertraging (delay) plaats, waarna de ademhaling wordt afgetrokken van de gemiddelde vagale en
sympathische vuurfrequentie. De vagale en sympathische activatie worden versterkt door Ap en As
respectievelijk en na filtering in de SA-node gesommeerd, zodat de gesimuleerde IBI wordt verkregen.

De laagdoorlaatfilters (formule 6 en 7) en de tijdvertraging (formule 8) uit het model van
Saul, werden in het model geimplementeerd (Figuur 17 en Figuur 18). De waarden voor
/s en f, werden overgenomen uit (Saul, 1989a) in staande positie en de waarde voor t

werd overgenomen uit (Saul, 1989b).
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Figuur 17 Model van Saul : Vagale activatie van HR

Vagale activatie wordt geinverteerd, aangezien meer vagale activiteit leidt tot vertraging van de HR, na
versterking wordt de activatie gefilterd met een low-pass filter, zodat de uiteindelijke vagale bijdrage aan de HR
wordt verkregen.
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Figuur 18 Model van Saul : Sympathische activatie van HR

Sympathische activatie wordt eerst vertraagd met een tijdvertraging, aangezien de vagale tak sneller is dan de
sympathische tak. De tijdvertraging wordt gegeven als: e waar t=1.7 sec. De waarde voor T is overgenomen
uit (Saul 1989b). Na versterking van de activatie wordt de activatie gefilterd met een low-pass filter, zodat de
uiteindelijke sympathische bijdrage aan de HR wordt verkregen.

De versterkingsfactoren Kp en Ks zijn in het model gesteld op 1, aangezien dit de
schattingsprocedure voor de parameters vereenvoudigde.

Als aan het Simulinkmodel een ademhalingssignaal wordt aangeboden, dan berekent het
model een bijbehorende IBI. Door het gesimuleerde IBI-spectrum van de
ademfrequenties te vergelijken met die van het originele IBI-signaal, kan de fout van het
model worden berekend. Door de waarden van A, en A, te laten variéren, kan de fout
geminimaliseerd worden. De fout wordt berekend door de som te nemen van het absolute
verschil tussen de spectra van de beide signalen, op de aangeboden ademfrequenties
(Tabel 3).

Om de spectra van de signalen te verkrijgen wordt weer gebruik gemaakt van formule 11
in combinatie met smoothing van de spectra. De signalen werden uiteraard weer in de
zeven segmenten gesplitst, om interferentie van hogere harmonische componenten te
voorkomen.

De gesimuleerde data is weergegeven in Figuur 19 tot en met Figuur 21. In Figuur 19
worden zowel de gesimuleerde als de werkelijke IBI weergegeven. Opmerkelijk is de.
opslingering van 0 tot 15 seconde in het gesimuleerde signaal. Deze opslingering kan
geweten worden aan de inlooptijd van de tijdvertragingen in het model. Zoals al eerder
vermeld, is er aan het model een extra tijdvertraging toegevoegd. Deze tijdvertraging
moest worden in gevoegd, omdat er tussen het gesimuleerde signaal en het werkelijke
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signaal een tijdverschil van ongeveer 1 seconde te zien was. Deze vertraging komt
overeen met de vertraging, die Davies & Neilson (1967) vinden (Figuur 9). Na
toevoeging van de vertraging aan het model is zichtbaar, dat de toppen, welke met
inademing overeenkomen, van de gesimuleerde data en de werkelijke data voor vrijwel
alle frequenties op dezelfde plek liggen. Bij de dalen daarentegen loopt het gesimuleerde
signaal voor op het werkelijke signaal. Saul, en dus ook het Simulinkmodel, laat zowel
de inademing als de uitademing een rol spelen in de beinvloeding van de ademhaling op
de IBI. Saul modelleert daarmee de invloed van de ademhaling als een lineair systeem.
Davies en Neilson laten echter zien, dat uitademing geen effect heeft op de IBI, hetgeen
een niet-lineair systeem impliceert. De snellere daling van het gesimuleerde signaal bij
uitademing kan daardoor verklaard worden. Uitschakeling van de invloed van uitademing
op de IBI is dus noodzakelijk. De grootte en periodiciteit van het verschil tussen
gesimuleerde IBI kunnen ook deels door deze tekortkoming van het model worden
verklaard. De langzame slingering in het verschil, veroorzaakt door een slingering in het
gesimuleerde signaal, kan verklaard worden door een slingering aanwezig in het
adembhalingssignaal (niet afgebeeld). De verandering in het ademhalingssignaal kunnen
veroorzaakt worden doordat de proefpersoon om een ander longvolume gaat ademen of
door een fout in de ademhalingsband. Aangezien de slingering van de ademhaling niet
terug te vinden is in het werkelijke signaal is een fout in de ademhalingsband het meest
waarschijnlijke. De periodiciteit, die in het verschil zichtbaar is, zou ook deels kunnen
veroorzaakt worden door de mechanische invloed van de ademhaling op de HRYV,
waarmee in het Simulinkmodel geen rekening wordt gehouden, al lijkt de eerder
genoemde reden de grootste oorzaak. Overige verschillen kunnen ontstaan door andere
invloeden op de IBI, zoals de baroreceptorreflex en eerder genoemde mechanismen.
Spectrale analyse zou meer informatie over het verschil kunnen geven.
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Figuur 19 Simulatieresultaten model Saul

In het rood is de IBI gegenereerd door het model van Saul aan de hand van de aangeboden ademhalingssignaal.
In het blauw is de werkelijke IBI afgebeeld. De grote opslingering van 0 tot 10 seconde kan geweten worden aan
de inloop van de tijdvertragingen in het model van Saul (Figuur 16).

Dat het model de frequenties van onze interesse redelijk simuleert is goed te zien in de
spectra van de signalen (Figuur 20). De aanwezigheid van de zeer lage frequenties in het
segment van 0.08 Hz, kan geweten worden aan de opslingering van de gesimuleerde IBI
van 0 tot 15 sec. (Figuur 19). Deze opslingering, te wijten aan de inloop van de
tijdvertragingen in het model kan technisch worden opgelost door een ander
inloopsignaal aan te bieden voor de aanvang van de simulatie. Gedacht kan worden aan
het gespiegelde ademhalingssignaal. Hogere harmonische componenten van de
ademfrequenties zijn in de spectra-plotjes van de segmenten zichtbaar. Dit benadrukt de
noodzaak van het splitsen van het IBI-signaal in segmenten voor het bepalen van het
spectrum.
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Fast Fourier transformatie per segment. Werkelijke 18I (blauw) en gesifnuleerde 1Bl (rood)
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Figuur 20 Simulatieresultaten model van Saul : proefpersoon 1, conditie 1.

Spectra van de werkelijke IBI en de door het model van Saul gesimuleerde IBI. De data is opgesplitst in zeven
segmenten, om interferentie van hogere harmonische componenten van lage ademfrequenties in hogere
ademhalingfrequenties te voorkomen. De zeven ademfrequenties zijn in de figuren aangegeven met een pijl.
Om een beeld te krijgen van het totale spectrum van het IBI-signaal, is voor iedere
ademfrequentie de grootte van het spectrum bepaald. Deze waarden zijn achter elkaar in
een vector geplaatst en vervolgens lineair geinterpoleerd. Voor zowel de gesimuleerde als
de werkelijke IBI is dit gedaan (Figuur 21). Lineaire interpolatie werd gekozen,
aangezien alleen de grootte van het spectrum op de ademfrequenties bekend was en
andere vormen van interpolatie een te grote vertekening zouden geven.
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x 10° Fast Fourier transformatie werkelijke 1Bl (blauw) en gesimuleerde IBI (rood)
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Figuur 21 Simulatieresultaten model van Saul; proefpersoon 1, conditie 1.
Door lineaire interpolatie toe te passen op de spectra van de frequentiepunten overeenkomend met de

ademhalingfrequenties uit Tabel 3, werd een continu spectrum verkregen voor het hele IBI signaal. Voor

lineaire interpolatie werd gekozen, om zo min mogelijk vertekening te geven van de overige frequentiepunten.

Alleen voor 0.25 en 0.32 Hz wijkt het gesimuleerde spectrum sterk af van de werkelijke

data, de afwijking van 0.08 Hz kan worden toegeschreven aan de opslingering (inloop
van de tijdvertragingen) en kan technisch opgelost worden. Het verschil voor 0.25 en
0.32 Hz kan veroorzaakt worden variaties in de proefpersoon, waarvoor het model van

Saul geen degelijke simulatieresultaat kan geven. In Figuur 22 wordt het spectrum voor

geschatte IBI en werkelijke IBI van de vijfde experimentele conditie weergegeven.
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x 10° Fast Fourer transformatie werkeiijke IBI {blauw) en gesimuleerde |BI (rood)
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Figuur 22 Simulatieresultaten model van Saul; proefpersoon 1 conditie 2

Spectrum van de werkelijk en gesimuleerde IBI van dezelfde proefpersoon als in Figuur 21, maar nu voor de
vijfde conditie. Ook hier is een piek te zien bij 0.25 Hz.

De overeenkomsten tussen de twee condities zijn groot, ook in Figuur 22 is het verschil
bij 0.25 en 0.32 Hz het grootst. Figuur 23 laat een spectrum zien voor een andere
proefpersoon. De afwijking bij 0.25 en 0.32 Hz is hier volledig verdwenen, terwijl er
voor 0.175 Hz een verschil is ontstaan. Dit zou kunnen duiden op verschillen tussen
proefpersonen, die het model niet kan simuleren.

De versterkingsfactoren A, en A, verschillen nogal van grootte en verhouding van
proefpersoon tot proefpersoon en ook in zeer kleine mate binnen de proefpersoon. Tabel
6 geeft de groottes weer voor de gebruikte proefpersonen van de figuren 19 tot en met 21.
Dat de verhouding tussen A, en A, verschilt tussen proefpersonen in zulke grote mate kan
liggen aan de gebruikte schattingsmethode in combinatie met niet gekalibreerde
adembhalingssignalen. De verhoudingen tussen ademhaling en IBI verschilde van
proefpersoon tot proefpersoon. Een betere schattingsmethode en gekalibreerde
adembhalingssignalen zouden beter inzicht kunnen geven. Locale minima in de
optimalisatieprocedure veroorzaken verkeerde schattingen van de parameters A, en As.
Wat echter wel naar voren komt uit de simulaties is dat het model van Saul de data
redelijk kan repliceren.
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Proefpersoon A, Ag Ap/A
1 conditie 1 14 16 0.875
1 conditie 5 16 18 0.889
2 conditie 1 13 1 13

Tabel 6 Grootte en verhouding van A jen A

De grootte en verhouding van A en A, gebruikt in de simulaties met het model van Saul kunnen nogal
verschillen van proefpersoon tot proefpersoon, maar ook binnen proefpersonen zelf.

x 10° Fast Founer transformatie werkelijke 1Bl (blauw) en gesimuleerde IBI (rood)
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Figuur 23 Simulatieresultaten model van Saul; proefpersoon 2 conditie 1
Spectra van de gesimuleerde IBI en de werkelijke IBI van een ander proefpersoon dan in Figuur 21 en Figuur
22. De grootte afwijking bij 0.25 Hz is hier niet aanwezig.
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3 Discussie

3.1 Aanbevelingen model Van Roon

Gegeven de informatie uit de literatuur, blijkt dat het model van Van Roon niet volledig
is en enkele belangrijke aspecten mist.
1. Modulatie van de sympathicus door middel van de ademhaling
2. De afhankelijkheid van de sterkte van modulatie door de ademhaling van de
diepte van de ademhaling.

Saul (1989b, 1991) en Pomeranz (1985) laten duidelijk zien, dat de ademhaling ook via
modulatie van de sympathicus invloed heeft op de hartslagfrequentie. Saul laat de invloed
zien door het aantonen van een fasedraaiing van 180° bij 0 Hz naar 0° bij 0.15 Hz in de
overdracht van ademhaling naar hartslagfrequentie, welke overeenkomt met de
fasekarakteristiek van de overdracht in het geval van volledige vagale blokkade. Tevens
is het verschil van de modulus tussen staande en liggende positie in het frequentiegebied
tussen 0.05 en 0.15 Hz minimaal, terwijl boven de 0.15 Hz de modulus kleiner is in
staande positie. Dit wijst erop, dat de afgenomen vagale activiteit in de staande positie ten
opzichte van de liggende positie, in het frequentiegebied van 0.05 tot 0.15 Hz wordt
opgevangen door verhoogde sympathische activiteit. Pomeranz (1985) toont hetzelfde
aan via grootte van RSA en de variantie van de HRV met behulp van verschillende
blokkade experimenten. In de lage frequentiebanden heeft inspuiting met propranolol een
bijna net zo groot effect op de daling van de RSA in staande positie als inspuiting met
atropine. Het model van Van Roon is niet in staat de experimentele data op dit gebied
juist te simuleren. Van Roon meldt een vrijwel volledige verdwijning van HRV in alle
frequentiebanden na simulatie van vagale blokkade.

Een modulatie van de sympathicus door de ademhaling zou voor de volledigheid en
correctheid van het model van Van Roon zeer aan te bevelen zijn. Een momentane
modulatiefactor, afhankelijk van de momentane genormaliseerde of absolute ademdiepte
en een constante modulatiefactor dient voor zowel de sympathicus als voor, zoals reeds
aanwezig, de vagus te worden gemodelleerd. De constante modulatiefactor wordt bepaald
aan de hand van de normalisatiefactor van de momentane ademdiepte. Om de verhouding
tussen de uiteindelijk modulatiefactor voor de vagus en de sympathicus te bepalen, zal
experimentele data uitvoeriger moeten worden onderzocht. Voor de duidelijkheid is in
Figuur 24 een schets gegeven van de eventuele aanpassing aan het model van Van Roon.
Uit de resultaten van de simulaties blijkt, dat het model van Saul redelijk in staat is de
verhoudingen van de modulaties na te bootsen. Saul laat de ademhaling de sympathicus
evenveel moduleren als de vagus, het is dus waarschijnlijk, dat de grootte van de factoren

46



van vagale en sympathische modulatie door de ademhaling niet ver uit elkaar zullen
liggen.
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Figuur 24 Voorstel tot aanpassing van het model van Van Roon met betrekking tot de invioed van ademdiepte
op de amplitude van de RSA.

Het ademhalingssignaal wordt genormaliseerd, en vermenigvuldigd met een modulatiefactor, die afhankelijk is
van de normalisatiefactor van de ademhaling en afhankelijk van de afgeleide 0 is of niet. Als de afgeleide
negatief is, dan is er sprake van uitademing en als de afgeleide positief is dan is er sprake van inademing.
Modulatie door de ademhaling van de HR moet achterwege blijven als er uitgeademd wordt. Door deze
procedure ontstaat er een soort met m,,, versterkt ademhalingsgeneratiesignaal. Nadat het
ademhalingsgeneratiesignaal van 1 is afgetrokken wordt de bijdrage voor de modulatie van de vagus en de
sympathicus bepaald door twee versterkingfactoren.

Hirsch & Bishop 1981 tonen aan, dat de relatie tussen ademdiepte en amplitude van RSA
vrijwel lineair is. Betere bestudering van het model van Van Roon, moet uitwijzen hoe de
factor van de modulatie van de vagus en de sympathicus door de ademhaling zich
verhoudt ten opzichte van de ademdiepte. Formule 9 en 10 zijn hiervoor een

uitgangspunt.

3.2 Bruikbaarheid van overdrachtfuncties en van het model van Saul

Om het ademhalingsgerelateerde deel van de invloeden op de HRV af te scheiden lijken
overdrachtfuncties redelijk geschikt. Ook voor grote groepen individuen kan een
overdrachtfunctie worden bepaald aan de hand van middeling van de individuele
overdrachten, die met behulp van opgelegde ademfrequenties zijn verkregen. Uit de
experimenten is gebleken, dat de overdrachtfuncties een vrij constante vorm hebben.
Hieruit valt af te leiden, dat de verhouding tussen de vagale activatie en de sympathische

47



activatie gelijk zou moeten zijn voor de proefpersonen onderling. Uit Tabel 6 blijkt, dat
in de simulatie van het model van Saul dit niet voor de gebruikte proefpersonen opgaat.
Zoals gezegd kan dit liggen aan de schattingsmethoden, waardoor locale minima worden
gevonden in combinatie met het gebruik van niet gekalibreerde signalen. Het gebruik van
niet gekalibreerde signalen zou zich echter moeten uiten in enkel een totaal versterking
verschil. Aangezien niet de vorm, maar de versterkingsfactor verandert. De verhouding
tussen A, en A, zou gelijk moeten blijven. Betere schattingsmethoden moeten gebruikt
worden om de parameters te schatten.

Indien de verhouding tussen A, en A; gelijk zou zijn, kan de factor, die het verschil
beschrijft tussen twee condities, bepaald worden aan de hand van de sterkste aanwezige
ademfrequenties in de condities. Door de modulus van het sterkste frequentiepunt af te
wegen tegen die van een andere conditie van de proefpersoon, kan de factor bepaald
worden.

Als de hiervoorgenoemde problemen opgelost zouden zijn, dan zou de gevonden
overdracht, gevonden met behulp van de geforceerde ademhaling, toegepast kunnen
worden op andere condities, zodat het ademhalingsgerelateerde deel van de HRV
afgesplitst kan worden van overige invloeden. Een vereiste is echter wel, dat mentale
belasting geen invloed heeft op de verhouding van A, en A,. Als mentale belasting wel
invloed zou hebben op de verhouding, dan zou de vorm van de overdracht van
ademhaling op de RSA veranderen en kan de overdracht niet op de juiste wijze het
ademhalingsgerelateerde deel afsplitsen. De vraag blijft hoe sterk dit aspect doorwerkt in
de vorm van de overdrachtfunctie.

Het gebruik van een goed functionerend model is echter te prefereren boven het gebruik
van overdrachtfuncties, bepaald door geforceerde ademhaling. Het schatten van de
parameters is in een model eenvoudiger en een model is eenvoudiger aan te passen in het
geval van afwijkingen veroorzaakt door bijvoorbeeld veranderingen in positie. Ook als
zou blijken, dat mentale inspanning wel degelijk invlioed heeft op de verhouding tussen
sympathische en vagale activatie, zou een model deze verandering kunnen doorvoeren
door aanpassing van modelparameters.

3.3 Lineaire benadering van een niet lineair systeem

De invloed van ademhaling op HRYV is niet lineair. Immers ademhaling heeft alleen
invloed tijdens inademing en niet tijdens uitademing (Davies en Neilson, 1967). De
lineaire benadering, zoals het model van Saul en fourier transformaties kunnen
problemen geven met name in de schatting van de fase. Van Roon modelleert de invioed
van de ademhaling niet-lineair, door de ademhaling enkel bij inademing invloed te laten
uitoefenen. Toevoeging van de niet-lineariteit aan het model van Saul zouden met name
voor de lagere frequenties sterke verbeteringen te verwachten zijn. Ook voor het schatten
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van de fase in lage frequenties is een andere analyse nodig, dan de tot nu toe gebruikte

spectraal analyse.

Bij een poging het model van Saul niet lineair te maken bleek, dat het fase-probleem in
grote mate gereduceerd kan worden. De aanpassingen aan het model van Saul waren
echter niet volledig en wierpen nieuwe problemen van technische aard op.

3.4 Noodzaak van gekalibreerde signalen

Om naast de vorm ook uitspraken te kunnen doen over absolute waarden van
overdrachtfuncties, zodat proefpersonen met elkaar vergeleken kunnen worden, is het
noodzakelijk, dat de ademhalingssignalen gekalibreerd worden. Door kalibratie kan bij de
overdrachtfunctie van ademhaling op de HRV het aantal slagen per minuut per liter
worden bepaald. Tevens kunnen op een betere manier dan via het schatten van een factor
voor het verschil, overdrachten, gevonden met behulp van geforceerde ademhaling,
worden toegepast op ademhalingssignalen en HR-signalen van de proefpersoon in andere
condities.

De kans op problemen met het schatten van de grootte van parameters wordt door
kalibratie van het ademhalingssignaal ook verkleind, aangezien het ademhalingssignaal
dan met de juiste grootheden aan het model kan worden aangeboden.

3.5 Verder onderzoek en aanbevelingen

Naast de aanbevelingen voor het model van Van Roon heeft dit onderzoek ook
aanknopingspunten voor verder onderzoek opgeleverd.

e Onderzoek naar de verhouding van vagale en sympathische modulatie door de
adembhaling en ademdiepte.

e Onderzoek naar de manier om het model van Van Roon uit te breiden met de
sympathische modulatie door de ademhaling en de afhankelijkheid van de grootte
van de modulatie van de ademdiepte.

e Implementatie van het model van Van Roon in Simulink.

e Het simulatiemodel van Saul in Simulink uitbreiden met de baroreceptorreflex en
de niet lineariteit van het systeem in het model invoegen.

e Betere optimalisatiemethode voor de parameters in het model van Saul.

o Uitvoeren van de simulaties met het model van Saul, met behulp van
gekalibreerde ademhalingsignalen.

e Andere manier van schatting van de fase van de overdracht tussen ademhaling en
HRYV voor lage frequenties in verband met de niet-lineariteit van het systeem.

e Spectrale Analyse van het verschil tussen de door het model van Saul
gesimuleerde IBI en werkelijke IBI.
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e Toepassing van de gevonden overdrachtfuncties, met behulp van de condities met
geforceerde ademhaling, op de overige condities van de proefpersonen uit het

experiment.
o Toepassen van het model van Saul op de overige condities van de proefpersonen
uit het experiment.
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