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Abstrakt 
Diplomová práce se zabývá problematikou elektroporace a jejím využitím při léčbě 
okluze samoexpandibilního kovového stentu. V práci jsou popsány základy teorie 
elektroporace a současně využívané léčebné postupy při řešení okluze stentu. Další část 
je věnována současnému stavu na poli matematických simulací elektroporace. Jádrem 
práce jsou simulace účinku elektroporace na tkáň při zprůchodňování metalických stentů. 

Klíčová slova 
Irreverzibilní elektroporace, stent, okluze, ablace, M K P 

Abstract 
This masteral thesis describes phenomenon of electroporation and it's use to deal with 
occluded self-expandable metalic stent. Thesis briefly summarizes theory of 
electroporation, currently used medical treatments of occluded stents. The next part of the 
thesis is dedicated to current state of mathematical simulations of electroporation. The 
core of the thesis are simulations of electroporation effects on tissue of occluded metal 
stents. 
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Ú V O D 

U pacientů s maligní obstrukcí žlučových cest, kteří vyžadují perkutánní drenáž, je 
nej vhodnější léčbou umístění samoexpandibilního kovového stentu (SEMS). Nicméně 
nej častějším problém při léčbě obstrukce pomocí stentu je jeho okluze, která je většinou 
způsobena vrůstáním, či přerůstáním stentu tumorem. Okluze stentu nastane až u 40 % 
pacientů se SEMS. Mezi používané léčebné metody patří mechanické čištění, zavedení 
dalšího stentu, či použití radiofrekvenční ablace, nebo mikrovlnné ablace. 

Netermální irreverzibilní elektroporace je nová minimálně invazivní chirurgická 
procedura, která přináší možnost velice přesně ničit buňky. Právě tato nová metoda by 
mohla sloužit k řešení okluze stentu. 

Práce se stručně věnuje fenoménu elektroporace, rozebírá problematiku 
zprůchodňování stentů pomocí současně používaných metod a v neposlední řadě popisuje 
současné poznání v oblasti simulaci elektroporačního děje pomocí programů 
využívajících metodu konečných prvků. 

Cílem diplomové práce je provést simulace elektroporačního děje při řešení terapie 
okluze stentu v různých nastaveních amplitudy napěťových pulzů a rozmístění elektrod 
v lumenu žlučovodu a navrhnout vhodné nastavení, které by mohlo být využito v klinické 
praxi. 
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1. E L E K T R O P O R A C E 

Elektroporace je jev, při kterém dochází k navyšování membránové permeability pro 
makromolekuly a ionty. Toho je dosaženo pomocí krátkých vysokonapěťových půlzů. 
Takovéto navýšení permeability je spojováno s formací nanopórů v membránách buněk. 
Za některých podmínek je vytvoření nanopórů nevratné a dochází k rozpadu buněčné 
membrány a k smrti buňky. Tato metoda se nazývá nevratná neboli ireverzibilní 
elektroporace (IRE). V širším slova smyslu může být elektroporace popsána jako 
nevratné, či vratné neboli reverzibilní narušení buněčné membrány. Jestli dojde 
k nevratnému, nebo vratnému vytvoření pórů záleží na použitých elektrických 
parametrech [1][2]. 

1.1 Elektrické vlastnosti buněk a tkáně 
Elektrický model buňky, který se stále považuje jako platný, představil již ve 20. letech 
Fricke, lze aproximovat pomocí pasivních elektrických prvků až do frekvencí několik 
megahertz. 

V tomto modelu každá nekonečně malá část extracelulárního média Re 
a intracelulárního média Ri je modelována jako odpor. Každá nekonečně malá část 
membrány je modelována jako kapacita C m [1]. 

Odporové chování extracelulárního a intracelulárního média j e způsobeno, tím že obě 
média obsahují ionty. Nejvíce hojné ionty v extracelulárním médiu jsou N a + a Cl", 
zatímco v intracelulárním médiu jsou nejvíce zastoupeny ionty K + . Většinou se uvádí pro 
extracelulární médium měrná vodivost krevní plazmy při 37 °C, což je 1,5 S/m. Pro 
intracelulární médium se uvádí hodnota měrné vodivosti 0,6 S/m [1], 

Membrána buňky se skládá primárně z tenké dvoj vrstvy lipidů. Tato vrstva je 
částečně propustná pro lipidy a molekuly vody, ale v podstatě nepropustná pro ionty. Její 
vnitřní vodivost je velmi malá a může být považována za dobré dielektrikum. 
Experimentálně bylo zjištěno, že měrná kapacita membrány se pohybuje 
okolo 0,01 F/m 2 [ l ] . 

Nicméně v lipidové dvojvrstvě buňky se nachází různé proteinové struktury, které 
hrají fundamentální roli ve funkci buňky. Vytváří iontové kanály, což jsou pórovité 
struktury, které dovolují projití některých iontů skrze membránu. Tyto kanály představují 
v modelu buňky svodový odpor R m . Když nastane elektroporace buněčná membrána se 
stane více propustnou a její vodivost roste. To je v elektrickém modelu buňky 
reprezentováno proměnným odporem R E P [1]. Elektrický model tkáně je vlastně sério-
paralelní zapojení základního elektrického modelu buňky. 

1 Permabil i ta, neboli propustnost membrány. (Vyjadřuje míru pasivní difúze částic skrze membránu) 
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Obrázek 1.1 Elektrický model buňky [1]. 

Impedance buňky je závislá i na frekvenci. Proudy o nízké frekvenci neprojdou do 
buňky a jsou limitovány do extracelulárního média, zatímco proudy o vysoké frekvenci 
projdou volně přes buňky. Typicky pro živočišnou tkáň je přechod mezi 
nízkofrekvenčním chováním a vysokofrekvenčním chováním v oblasti od 10 kHz do 
1 MHz [1]. 

Re\ HRpRm) 

ReW&iHRmWRep)) 

LlĎ2 1 103 Ľ104 n o 5 

Frekvence (Hz) 
l'J.06 11Ú7 

Obrázek 1.2 Frekvenční závislost impedance buňky, převzato z [20], 
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1.2 Práh elektroporace 
Na základě několika experimentů bylo určeno, že elektroporace buňky nastane 
v okamžiku dosažení určité hodnoty membránového napětí. Tato hodnota závisí na 
vlastnostech použitých pulzů (počet, tvar, délka pulzu). Většina autorů uvádí hranici 
membránového napětí pro elektroporaci mezi 200 mV a 1 V. Tato hranice velmi záleží 
na typu buňky, jaterní buňka bude mít jiný práh pro elektroporace než buňka srdeční či 
tuková [1], 

Když vložíme biologický vzorek do elektrického pole, po krátkém zpoždění, které je 
způsobeno nabíjením membránové kapacity se membránové napětí ustálí a pokud je 
elektrické pole dostatečně velké dojde k elektroporaci. Například hranice nevratné 
elektroporace pro jaterní tkáň je 700-800 Vcm" 1 [1], 

Než dojde k elektroporaci, anebo pro nedostatečně silné elektrické pole, je 
indukované transmembránové napětí lineárně závislé na použitém elektrickém poli. 
V případě, že použijeme rovnoměrné elektrické pole na jednu buňky v suspenzi, nebo 
zředěnou suspenzi (pokud je objem buněk v suspenzi menší než 0,6 %), je možné na 
základě jednoduchého modelu předpovídat indukované membránové napětí [1], 

Pro sférickou buňku o poloměru r se zanedbatelnou vodivostí membrány lze 
předpokládat indukované membránové napětí: 

AVm = ^\Eext\r-cos(6), (1.1) 
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kde 9 je úhel mezi externím elektrickým polem a bodem na buňce, který chceme 
vyhodnotit. E e xt je externí elektrické pole a r je poloměr buňky [1]. 

Vzhledem k tomu, že indukované membránové napětí je závislé na poloměru buňky, 
k elektroporaci větších buněk je zapotřebí slabší elektrické pole. Z toho vyplývá, že pro 
konkrétní tkáň je zapotřebí upravit parametry pulzu. Zároveň toho lze využít pro 
selektivní elektroporaci větších buněk v heterogenním vzorku [1], 

1.3 Vznik nanopórů 
Přiložením dostatečně silného elektrického pole mohou vzniknout v membráně buňky 
nanopóry. Mechanismus vzniku těchto nanopórů ještě není zcela pochopen. 

V buňkách se póry objevují stochasticky vlipidové dvojvrstvě, jako výsledek 
termální fluktuace. Aplikováním transmembránového napětí snížíme energii nutnou 
k jejich formaci. Jakmile se pór zformuje jeho stabilita je závislá na součtu mechanické 
a elektrické energie póru. Nejdříve se vytvoří hydrofobní póry, jestliže lokální 
transmembránové napětí překročí metastabilní stav, dochází k přeměnění póru na 
hydrofilní. Hydrofilní póry umožňují výměnu mezi UVI a E M . Při reverzibilní 
elektroporaci je lipidová dvoj vrstva schopná se zacelit. V případě irreverzibilní 
elektroporace, při odstranění elektrického pole není lipidová dvojvrstva schopna se 
zacelit a dochází k buněčné smrti [1], 
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1.4 Reverzibilní elektroporace 
Reverzibilní elektroporace (RE) je proces, kdy dochází k vratné permeabilizaci buněčné 
membrány pomocí krátkých vysokonapěťových pulzů. 

Tato technika je běžně používaná v molekulární biologii. Pomocí této metody se 
umožňuje intracelulární dodávání hydrofilních makromolekul včetně fyziologických 
barviv, RNA, iontů, léků, radioaktivních značkovačů, DNA. Dále se využívá též při 
buněčné fúzi, nebo při aplikaci léku bleomycin proti rakovině (elektrochemoterapie), kdy 
při použití elektroporace a tohoto léku bylo dosaženo lepších výsledku než při použití 
samotného léku [3] [4], 

1.5 Irreverzibilní elektroporace 
Irreverzibilní elektroporace je netermální lokální ablační technika, která využívá krátké 
vysokonapěťové pulzy k vyvolání buněčné smrti. Při použití vhodných parametrů pulzů 
nastávají nevratné změny v buněčných membránách a dochází k smrti buněk v oblasti 
s přesností na mikrometry. Proto dvě slibné oblasti pro využití irreverzibilní 
elektroporace jsou sterilizace a ablace tkáně. 

Jelikož je buněčná smrt způsobena změnou propustnosti buněčné membrány 
a netermálního procesu, nemá vliv na mimobuněčné části. Například důležité krevní 
řečiště a nervové spojení. Dále nezpůsobuje zánět ani nežádoucí imunoreakci. Toto 
umožňuje léčbu nádorů, které by byly normálně považovány za neoperovatelné kvůli 
blízkosti k těmto strukturám. Navíc IRE není negativně ovlivňována protékající krví 
v blízkých cévách. Další výhodou této metody je, že poškozená tkáň tímto procesem se 
obvykle zahojí do dvou týdnů po léčbě [1], 

Obrázek 1.5 Foto z pokusů při aplikaci IRE in vivo, převzato z [20], 
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2. Z P R Ů C H O D Ň O V Á N Í STENTŮ 

2.1 Stent 
Stenty j sou trubicovité zdravotnické prostředky z plastu nebo kovu viz obrázek 2.1, které 
mají zajistit průchodnost blokované trubicovité struktury. Využívá se například při léčbě 
ischemické srdeční choroby, kdy dochází v důsledku kôrnatení věnčitých tepen ke zúžení 
lumenu cévy až jejího uzávěru. Při léčbě se zavádí perkutánně balónkový katetr do místa 
postižení. Balónek se roztáhne a do postiženého místa se vloží stent [17]. 

Dále se používají v případě, že dojde kblokaci močovodu z důvodů ledvinových 
kamenů, nádoru, infekce, nebo krevní sraženiny. V takovém případě se pomocí 
zobrazovacích metod zavede do místa zúžení stent, aby se obnovil tok moči z ledvin do 
močového měchýře [18]. Stenty se také aplikují v případě dysfagie, obtíže při polykání, 
ta může být způsobena rakovinou jícnu, nebo rakovinou žaludku. Zúžení může také nastat 
vlivem nádoru tlačícího na jícen, či u rakoviny plic, vředů, radiační terapií, nebo dírou 
v jícnu [19]. Využívá se při maligní obstrukci žlučových cest, ale také při léčbě žlučových 
pištěl, benigních obstrukci ch a žlučových kamenů [5]. Diplomová práce se dále věnuje 
problematice zprůchodňování stentu ve žlučových cestách. 

Obrázek 2.1 Samoexpandibilní nitinolový stent určený pro žlučovod, převzato z [28], 

2.1.1 Plastový stent 

Plastové stenty se vyrábí z různých materiálů, jako například z polyethylenu, 
polyurethanu, teflonu, polyvinylchloridu, anebo ze silikonové gumy. Teflonové stenty se 
ukázaly jako nej vhodnější, díky nízkému koeficientu tření, a také vykazují nej menší 
tvorbu kalu při průchodu infikované žluče. Dle [6] mají teflonové stenty lepší 
průchodnost a jsou jednodušší pro aplikaci, kvůli jejich tvrdosti a jemnosti. Zároveň 
nejsou spojovány se zvýšeným rizikem poranění dvanáctníku a žlučovodu [6], 
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2.1.2 Samoexpandibilní kovové stenty (SEMS) 

Samexpandibilní kovové stenty mají větší průměr než plastové stenty a tím pádem mají 
déle trvající průchodnost. SEMS jsou vyrobeny z různých kovových slitin (nitinol, 
elgiloy, platinol). Tyto materiály jsou použity, aby bylo dosaženo adekvátní radiální 
expanzivní síly, aniž by byla omezena flexibilita a přizpůsobivost žlučovodu. Velikosti 
SEMS se pohybují v rozmezí 4 až 12 cm v délce a 6 až 10 mm v průměru [5], 

Zavedení SEMS je možné endoskopicky, nebo perkutánně. Většina SEMS, 
s průměrem 8,5 F a menším, je obalena vnějším pláštěm. Po zavedení stentu do žlučovodu 
je plášť odstraněn, aby se mohl stent rozvinout na potřebnou velikost [5], 

SEMS se dělí na kryté a částečně kryté, jsou pokryté tenkou vrstvičkou materiálu, 
a nekryté. U nekrytých SEMS je větší riziko vrůstání tumoru, zatímco u krytých SEMS 
je větší riziko migrace stentu. Aplikace SEMS je vzhledem k ceně vhodnej ší pro pacienty 
s předpokládanou délkou přežití větší než 3 měsíce. 

2.2 Okluze stentu a její léčba 
Okluze stentu je nej častější komplikace při aplikaci SEMS. Dle [7] mnoho 
retrospektivních studií ukázalo, že u 5-40 % pacientů, kteří prošli endoskopickou 
paliativní léčbu pomocí SEMS, v průběhu léčby došlo k uzávěru stentu [7], 

Nej častější příčiny uzávěru SEMS jsou prorůstání tumoru (68,8 %), přerůstání okrajů 
stentu tumorem (11,7 %), hyperplazie2, tvorba žlučového kalu a migrace stentu (10,4 %). 
Až u 60 % - 90 % pacientů došlo k uzávěru stentu kvůli vrůstání tumoru do mřížky stentu. 
Tato komplikace je daleko častější u nekrytých SEMS. Pro zamezení vrůstání tumoru byl 
vyvinut krytý stent, membrána vyrobena z polyurethanu a polyethylenu překrývá mřížku 
stentu a zabraňuje vrůstání tumoru do stentu. Jak již bylo zmíněno výše, u krytých stentů 
hrozí větší riziko migrace [7], 

Léčba okluze stentu se provádí pomocí mechanického vyčištění, pokud se jedná o 
okluzi způsobenou kalem. V případech, kdy je okluze způsobena vrůstáním, či 
přerůstáním nádoru do stentu, je možné využít některé termální ablační techniky. Tyto 
techniky využívají vysoké, nebo nízké teploty k odstanění nežádoucí nádorové tkáně. 
Mezi termální ablační techniky využívané k řešení okluze stentu se řadí radiofrekvenční 
ablace (RFA), či mikrovlnná ablace (MWA). 

2 Stav, kdy dochází ke zmnožení buněk a tkání 
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L] 
Obrázek 2.2 A) Cholongiogram ukazující okluzi samoxpandibilního stentu 

způsobenou vrůstajícím nádorem B) Endoskopický pohled ukazující 
distální konec SEMS, který je kompletně uzavřen vrůstajícím nádorem 
C) zprůchodnění distálně uzavřeného stentu, pomocí vložení druhého 
stentu, převzato z [27], 

2.2.1 Mechanické vyčištění pomocí balónkového katétru 

V případě okluze způsobené kalem je možné provést vyčištění pomocí balónkového 
katétru. Popřípadě zavedení druhého stentu. Tento stent může být kovový, či plastový. 

Mechanické vyčištění je prováděno pomocí proplachu vodou, nebo fyziologickým 
roztokem a vyčištěním stentu pomocí nafouknutého balónkového katétru. Tato metoda j e 
vhodná, pokud je obstrukce způsobena jenom kalem. Následná průchodnost stentu oproti 
aplikaci druhého stentu byla porovnávaná v různých studiích. Dle [8] bylo mechanické 
čištění pomocí balónkového katétru méně efektivní než zavedení druhého stentu 
(průměrná průchodnost po vyčištění 21 dní, po zavedení SEMS 192 dní, po aplikaci 
plastového stentu 90 dní). Podobný výsledek byl dosažen podle [9] (průměrná 
průchodnost po vyčištění 43 dní, po zavedení SEMS 172 dní a po zavedení plastového 
stentu 66 dní). Dle [10] není žádný významný rozdíl mezi těmito třemi metodami, byl 
zaznamenán trend kratší průchodnosti stentu, které byly jen mechanicky vyčištěny 
(průměrná průchodnost po vyčištění 34 dní, po zavedení SEMS 75 dní a po zavedení 
plastového stentu 90 dní) [7], 
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Obrázek 2.3 Kompletně zablokovaný samoexpandibilní stent vrůstajícím tumorem 
a kalem, převzato z [26], 

2.2.2 Radiofrekvenční ablace (RFA) 

Radiofrekvenční ablace (RFA) je jedna z nej dostupnějších a nejvíce používaných 
ablačních technik. R F A využívá k destrukci buněčných struktur vysokofrekvenční proud 
v rozsahu 450 M H z až 1000 MHz. RF proud je schopen procházet tkání díky přítomnosti 
iontů, které se ho snaží následovat. Tím dochází k vzniku tepla třením a destrukci 
buněčných struktur v oblasti několika milimetrů od elektrody. Teplo se v ablované oblasti 
dále šíří pomoci kondukce, což může vyústit destrukcí buněčných struktur ve větším 
objemu. 

R F A ablace může být prováděna vbipolárním nebo monopolárním nastavením. 
V monopolárním nastavení je jedna elektroda s hrotem vsunuta do ablované oblasti 
a druhá disperzní elektroda je připevněna na tělo (v oblasti zad nebo stehen). Elektroda 
s hrotem dodává energii do ablované oblasti a vytváří objem s vysokou hustotou proudu 
a způsobuje lokální ohřívání tkáně. Disperzní elektroda uzavírá elektrický okruh a je 
navrhována tak, aby rozptýlila RF energii a nedocházelo k popálení kůže. 

Vbipolárním režimu proud osciluje mezi dvěma vsunutými elektrodami. Mezi 
výhody bipolární R F A patří více efektivní a soustředěné ohřívání tkáně mezi elektrodami, 
snížená závislost na vodivosti a odstranění potřeby zemnící elektrody. Nevýhodou této 
metody je potřeba užití solného roztoku ke zlepšení vodivosti. Mezi další nevýhody 
můžou patřit nerovnoměrné rozměry koagulační zóny a další komplikace spojené 
s odtokem fyziologického roztoku. Výhody monopolární R F A jsou širší oblast ablace, 
nižší invazivnost a větší dostupnost [22], [23], [24], 
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Generované teplo je přímo závislé na dodané RF energii. Ke zvýšení citlivosti tkáně 
na chemoterapii a radiaci dochází při dosažení teploty 42 °C. Působením teploty 45 °C 
po několik hodin dochází k nevratnému poškození buněk. Cytotoxický efekt může být 
urychlen na několik minut zvýšením teploty na 50-60 °C. Téměř okamžitá koagulační 
nekróza nastává při dosažení teploty 60-100 °C. Při teplotách větších než 100 °C dochází 
k odpařování a karbonizaci tkáně, což může vést k omezení procházejícího proudu 
a snížení účinnosti ablace. Aby k tomuto nedocházelo dají se využít chlazené elektrody, 
tzv. „cooled tip" elektroda s aplikaci fyziologického roztoku. Z cílové oblasti může být 
odváděno teplo pomocí proudící krve v blízkých cévách a docházet k ohlazování ložiska. 
Cílem R F A je dosažení a udržení teploty 50-100 °C na 4 až 6 minut v celém objemu 
tkáně. Nicméně nízká tepelná vodivost z elektrody do tkáně může zákrok protáhnout na 
10 až 30 minut [21], 

Pro léčbu nádoru umístěných v dutých orgánech jako jícen, střeva, nebo žlučovod 
není vhodné nastavení s jehlovými elektrodami. Proto je zkoumána možnost použití 
tubulárních elektrod. Pro samotnou ablaci se dají využít kovové stenty, které v tomto 
nastavení slouží jako radiofrekvenční anténa. Při užití hustěji pletených stentů lze 
dosáhnout větších a přesnějších ablačních zón. 

Dle [13] se využívají endoluminární radiofrekvenční katetry. Vbipolárním zapojení 
hrozí kontakt elektrod s mřížkou kovového stentu, tím dochází ke zkratu a následně hrozí 
destrukce zařízení a tepelné poškození tkáně. Při monopolární ablaci prochází proud 
cílovou tkání, mřížkou stentu, tkání a disperzní elektrodou. Nej vyšší tepelný účinek je 
v kontaktu elektrod s tkání a teplo je rychle odváděno mřížkou stentu. 

2.2.3 Mikrovlnná ablace 

Mikrovlnná ablace využívá dielektrické hystereze k produkci tepla. Typicky se využívá 
elektromagnetické pole o frekvenci 900-2500 MHz. Polární molekuly v tkáni (primárně 
molekuly vody), jsou nuceny se srovnávat dle oscilujícího elektrického pole. Tím zvyšují 
svoji kinetickou energii a tím pádem zvyšují teplotu tkáně. Nejvíce susceptibilní jsou 
tkáně s vysokým obsahem vody (orgány a nádory). [11] 

Může být prováděna perkutánně, laparoskopicky, nebo při otevřené operaci. Za 
pomoci CT, nebo ultrazvuku je anténa zavedena do cílové tkáně, kde je jehlová elektroda 
aplikována přímo do tumoru. Anténa je připojena ke generátoru pomocí koaxiálního 
kabelu a elektromagnetické vlny jsou emitovány z neizolované části antény. [12] 

Mikrovlnná ablace má několik výhod oproti technikám využívající procházející 
proud. K těm hlavním patří rychlejší a větší objem ohřívané tkáně s menším ovlivněním 
protékající krve, která ochlazuje ložisko. Také může být účinnější u tkání s vyšší 
impedancí, jako jsou plíce, nebo zuhelněná tkáň. Dále je schopna dosáhnou vyšších 
teplot, které přesahují 100 °C. Navíc lze využít více antén ke zvětšení ablované oblasti. 
A v neposlední řadě nepotřebuje zemnící elektrody, které můžou způsobit popálení tkáně 
[11]. 
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3. S I M U L A C E E E K T R O P O R A C E P O M O C Í M E T O D Y 

K O N E Č N Ý C H P R V K Ů 

Metoda konečných prvků se jeví jako užitečný nástroj pro řešení parciálních 
diferenciálních rovnic při studiu distribuce elektrického pole v biologických systémech. 
Základem této metody je diskretizace geometrie na menší elementy, kde jsou zájmové 
kvantity aproximovány pomocích jednoduchých funkcí, nebo jsou považovány za 
konstantní. Materiálové vlastnosti uvnitř všech prvků jsou homogenní. Při řešení 
parciálních diferenciálních rovnic je primární výzvou jejich vytvoření, které aproximuje 
zkoumaný fenomén se stabilitou [1], 

Při modelování fyzikálního problému je potřeba správně zvolit rozlišení pro každou 
modelovanou část problému. Poté, co je zvolena správná geometrie, následuje 
diskretizace modelu na konečné prvky a vytváření sítě. Velmi jemná síť povede 
k dlouhým výpočetním časům, zatímco řídká síť může vést k nepřesným výsledkům. Je 
vhodné volit jemnou síť v místech, kde očekáváme větší změnu počítaných veličin. Tenké 
vrstvy a malé struktury vedou k hustým sítím. Hraniční oblasti mezi materiály s různými 
vlastnostmi vyžadují také hustší síť. Komplikovanej ší modely potřebují více výpočtového 
času, nebo můžou být dokonce až moc komplexní na to, aby mohly být vyřešeny. Volbou 
vhodných symetrií může zjednodušit model a urychlit výpočetní čas [1], 

3.1 Studie R. V. Davalos a kolektiv 
Cílem studie [14] bylo určit pomocí matematického modelu, zdali je možné pomocí 
irreverzibilní elektroporace dosáhnout podstatných objemů ablované tkáně, aniž by byla 
termálně poškozena. 

K tomu byla využita Laplaceova rovnice k výpočtu rozložení elektrického pole 
v tkáni a modifikovaná Pennesova rovnice, která obsahuje Jouleovo ohřívání jako další 
zdroj tepla, k výpočtu výsledné teploty tkáně. 

Elektrický potenciál asociovaný s elektroporačním pulzem je určen řešením 
Laplaceovy rovnice pro distribuci potenciálu. 

kde (j> je elektrický potenciál a g je elektrický vodivost. Okrajová podmínka tkáně, 
která je v kontaktu s levou elektrodou, kde je aplikováno napětí V o je: 

V(o-V0) = 0, (3.1) 

(3.2) 
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Okrajová podmínka pro tkáň obklopující levou elektrodu je: 

0 = 0. (3.3) 

Okrajové podmínky, kde analyzovaná doména není v kontaktu s elektrodou jsou 
brány jako nevodivé, aby poskytly horní limit pro distribuci teploty, která vychází 
z elektroporace: 

£ = 0 . (3.4) 
on 

Vyřešením Laplaceovy rovnice získáme Joulovo teplop, které reprezentuje rychlost 
generování tepla na jednotku objemu způsobenou elektrickým polem: 

p = o-|V0| 2. (3.5) 

Tento vliv je přidán do Pennesovy rovnice, aby reprezentoval teplo vzniklé při 
elektroporaci: 

V(fcVT) + wbcb(Ta -T)+ q'" + p = pcp —, (3.6) 

kde k)Q tepelná vodivost tkáně, T je teplota tkáně, wt je perfúze krve, ct je tepelná 
kapacita krve, Ta je arteriální teplota krve, q je teplo generované metabolismem, p je 
hustota tkáně a cp je tepelná kapacita tkáně. 

Účelem analýzy je určit, v j aké oblasti tkáně dojde k reverzibilní elektroporaci, nebo 
irreverzibilní elektroporaci pro různé hodnoty a frekvence napětí, zatímco maximální 
teplota tkáně je menší než 50°C. Termální poškození Q je závislé na čase a je popsáno 
pomocí rovnice: 

O = J ^e-E*'RT dt, (3.7) 

kde £je frekvenční faktor, Ea je aktivační energie, i? je univerzální plynová konstanta 
a Tje teplota tkáně. Termální poškození tkáně nastává při hodnotách vyšších než 42 °C 
ale jen při dlouhých expozicích v rádu několika sekund až hodin. Poškození je relativně 
nízké při teplotách tkáně nižších než 50 °C. 

3.1.1 Model 

Pro vlastní model byla vybrána tkáň jater, protože jsou nejčastěji léčena pomocí 
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minimálně invazivních ablačních technik. Elektoporační parametry byly zvoleny pro 
elektroporaci krysích jater, ale byly použity biologické parametry lidských jater. Zvýšení 
elektrické vodivosti vlivem elektroporace nebylo v modelu zahrnuto. 

Analyzovaná konfigurace má buď dvě, nebo čtyři elektrody umístěné v dostatečně 
velkém čtverci jaterní tkáně, aby bylo zabráněno vlivům vnějších okrajových podmínek 
a vytvořena horní hranice pro teplotu. Pro každou konfiguraci byla jedna plocha elektrody 
nastavena na předepsanou hodnotu napětí a druhá sloužila jako zemnící. Byl zkoumán 
vliv vzdálenosti elektrod s typickými hodnotami 5, 7,5, 10 mm. Elektrody byly 
modelovány s typickým průměrem 0,5, 1, 1,5 mm. Teplota tkáně byla na začátku 
simulace uvažována 37 °C. Rovnice 3.8 popisuje vnější hranice a plochy elektrod jako 
adiabatické, což znamená, že derivace ve směru normály je nulová 

f = 0 . (3.8) 
on 

Výpočty byly provedeny pro pulz o délce 800 [is a amplituda pulzu byla postupně 
zvyšována, dokud nebyla dosažena maximální teplota 50 °C. Jako hranice pro reverzibilní 
elektroporaci byla brána hodnota 360 V cm"1 a hranice pro irreverzibilní elektroporaci 
680 Vcm" 1 . 

Všechny výpočty a kalkulace byly provedeny pomocí Femlab v2.2. Základní síť pro 
dvě elektrody o průměru 1 mm a vzdálenost 10 mm měla 4035 uzlů a 7856 trojúhelníku. 

3.1.2 Výsledky 

Obrázek 3.1 I zkoumá efekt velikosti elektrod a vzdálenosti mezi nimi na distribuci 
elektrického pole. Obrázky a až c porovnávají oblast, kde dochází k irreverzibilní 
elektroporaci pro elektrody 0,5, 1. 1,5 mm se vzdáleností elektrod 10 mm. Pro elektrody 
0,5 mm není oblast irreverzibilní elektroporace souvislá, zatímco pro elektrody 1,5 mm 
má oblast eliptický tvar o velikosti 15 mm x 10 mm. Maximální amplituda pulzu tak, aby 
nebyla překročena teplota 50 °C, je pro elektrody 0,5 mm 888 V, pro elektrody 1 mm 
1331 V a pro elektrody 1,5 mm 1613 V. Obrázky d až f zkoumají vliv vzdálenosti 
elektrod. Na základě výsledku simulace, lze předpokládat, že efekt vzdálenosti elektrod 
nemá vliv na velikost vedlejší osy elipsy ablované oblasti. Zatímco hlavní osa se zvětšuje 
při větší vzdálenosti mezi elektrodami. Maximální amplituda pulzu pro vzdálenost 
elektrod 5 mm je 891 V, 7,5 mm 1143 V a 10 mm 1331 V. 
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Obrázek 3.1 Efekt geometrie elektrod a vzdáleností mezi nimi na distribuci 
elektrického pole Vcm" 1 (Při úvaze, že irreverzibilní elektroporace 
nastává při hodnotě 680 V-cm"1 je ablovaná oblast vyznačena černou 
čarou), převzato z [14]. 

Na obrázku 3.1 II můžeme vidět vliv různého počtu elektrod na tvar a velikost 
ablované oblasti. K tomu je využito nastavení se čtyřmi elektrodami. Dvě elektrody vlevo 
jsou nastaveny na zvolené napětí a dvě elektrody vpravo jsou nastaveny na zem. Dále 
porovnává vliv velikosti elektrod a vzdálenosti mezi nimi. Velikost ablované oblasti roste 
s velikostí elektrod a vzdálenosti mezi nimi. Obrázky a až c reprezentují vliv velikosti 
elektrod. Maximální hodnoty napětí, aniž by bylo dosaženo teploty 50 °C, jsou pro 
elektrody 0,5 mm 971 V, 1 mm 1438 V a 1,5 mm 1716 V. Na obrázcích d až f lze vidět 
efekt vzdálenosti mezi elektrodami o velikosti 1 mm. Maximální hodnoty napětí pro 
konfigurace 5 mm je 928 V, 10 mm 1212 V a pro 10 mm 1438 V. 
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Obrázek 3.2 Zobrazuje rozložení teploty vtkáni pro 800 \xs pulz s amplitudou 
1331 V pro dvě elektrody 1 mm se vzdáleností 10 mm v časech 200 us. 400 us a 800 us. 
Teplota narůstá nejvíce v oblasti kontaktu tkáně s elektrodami obzvláště v prostoru mezi 
elektrodami. 

Obrázek 3.2 Rozložení teploty pro pulz 800 mikrosekund s amplitudou 1331 V, 
převzato z [14]. 
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3.2 Studie Anže Županič, Damijan Miklavčič 
Studie [15] představuje plánovací proceduru léčby pomocí IRE pro ablaci nádorů, která 
využívá sekvenční model elektroporace a genetický algoritmus pro optimalizací 
parametrů. Představuje, že je možné během optimalizace snížit oteplnení tkáně pomocí 
penalizování vysokých teplot. Optimalizace parametrů elektroporace zabírá mnoho času, 
když je pro každý soubor parametrů počítáno rozložení teploty přesně. Místo toho 
navrhují, aby byl pro každý soubor parametrů jen konzervativně určeno rozložení teploty 
a přesný výsledek spočítán jen v případě, kdy konzervativní odhad předpokládá termální 
poškození tkáně. 

3.2.1 Model 

Výpočty byly provedeny na základě podkožního nádoru a jehlových elektrod umístěných 
v oblasti nádoru. V jeho okolí byl umístěn kulovitý objekt, který reprezentuje důležitou 
tkáň, která nesmí být poškozena během elektroporace. Nesmí být překročena hranice 
elektrického pole a teploty v místech kritické tkáně. Ta může představovat důležité cévy, 
nervy nebo srdce. 

Obrázek 3.3 Geometrie tkáně užitá ve studii, převzato z [15]. 

Pro analýzu byl využit software Comsol Multiphysics 3.5a. Pro výpočet rozložení 
elektrického potenciálu byla využita Laplaceova rovnice (3.1). Pro elektrody byly 
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nastaveny okrajové podmínky s konstantním potenciálem na všech aktivních elektrodách 
a na všech vnějších hranicích elektrická izolace. 

Byla brána v úvahu měnící se elektrická vodivost během průběhu elektroporace, tím 
pádem je elektrická vodivost brána jako funkce elektrického pole. 

gCg) = / 1 Z ? - E + ^ (39) 

kde 01 je elektrická vodivost před elektroporací a 02 je elektrická vodivost po 
elektroporaci. E r e v je hranice pro reverzibilní elektroporací a i w j e hranice elektrického 
pole pro irreverzibilní elektroporaci. Vystavení biologické tkáně elektrickými pulzy 
způsobí její ohřívání. To je popsáno pomoci Pennesovi rovnice (3.6). 

Obrázek 3.4 popisuje distribuci teploty vypočtenou pomocí Pennesovi rovnice, po 
aplikování padesáti 100 [j,s elektrických pulzů s amplitudou 500 V. 

| | | T(°C) 

37 37,5 38 38,5 39 
Obrázek 3.4 Rozložení teploty vypočteno pomocí rovnice (3.6), převzato z [15]. 
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Aby byl výpočet rozložení teploty v modelu urychlen, byla využita rovnice (3.10), 
kde není zahrnuto šíření tepla pomocí kondukce, odvod tepla pomocí krve a také nebere 
v úvahu teplo generované metabolismem. 

aE2Nt 
A7 = , (3.10) 

pc 

kde N je počet elektrických pulzů, / je doba trvání pulzu, p je hustota tkáně a c je 
tepelná kapacita tkáně. Z rovnice (3.10) vychází vyšší hodnoty teploty než z rovnice (3.6) 
a tudíž může představovat konzervativní odhad teploty při výpočtu vhodných parametrů 
pro elektroporaci. 

Obrázek 3.5 Rozložení teploty vypočteno pomocí rovnice (3.10), převzato z [ 15]. 

3.2.2 Výsledky 

Výsledná teplota po aplikaci padesáti 100 [is pulzuje popsána na obrázku 3.5, kdy 
byla použita Pennesova rovnice. Ve středu nádoru dosáhla maximální teplota 39,3 °C 
a v oblasti elektrod 38,1 °C. Při použití upravené rovnice (3.10) po stejné sadě pulzů 

29 



dosáhla maximální teplota ve středu nádoru 43,2 °C a v oblasti elektrod 67,3 °C. Využití 
upravené rovnice neovlivnilo výrazně kvalitu získaného léčebného plánu, ale výrazně 
zkrátilo dobu výpočtu z 11 dní na 29 hodin. Toho bylo dosaženo pomocí konzervativního 
odhadu pomocí rovnice (3.10). Za předpokladu, že by mohlo dojít k poškození tkáně, by 
byla teplota spočtena přesně pomocí Pennesovy rovnice. To bylo nutné jen ve 12 % všech 
výpočtů. 

3.3 Studie Elad Maor a kolektiv 
Studie [16] popisuje endovaskulární netermální irreverzibilní elektroporaci. Bylo použito 
devadesát 100 [is pulzů s rozdílem potenciálů 600 V. Tyto pulzy vybudily elektrické pole 
o velikosti 1000 V/cm a více přes celou stěnu cévy, což je dostatečné k ireverzibilní 
elektorporaci. Teplota dosáhla maxima 66,7 °C s pulzy o frekvenci 4 Hz. Tkáň byla 
tepelně poškozena v objemu menším než 2 %. 

lflllHII 
mm 

i lWl\t\WW\W\] 

Obrázek 3.6 Endovaskulární katetr. Na nafukovacím balónku jsou umístěny čtyři 
elektrody. Dvě elektrody naproti sobě jsou připojeny na pozitivní 
potenciál, zbylé dvě jsou připojeny na zem, převzato z [16], 

3.3.1 Model 

Geometrie modelu byla založena na reálném zařízení. Skládá se ze čtyř podélných 
elektrod, které se dotýkají vnitřního prostoru cévní stěny. Vzhledem kjednoduchosti 
geometrie byl model redukován na dvojrozměrný. Model uvažuje cévu jako dutý válec 
s průměrem 2,5 mm a elektrody j sou v kontaktu s tímto válcem. Navíc je model umístěn 
ve středu velkého bloku tkáně. Model neuvažuje odvod tepla, zejména perfuzí krve. Je 
proto konzervativní a reprezentuje maximální oteplení bloku tkáně. 
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Obrázek 3.7 Vlevo j e dvourozměrný model, vpravo j sou výsledky simulace. Čára 
nacházející se nejdál od středu odpovídá elektrickému poli o velikosti 
1000 Vcnť 1 , převzato z [16]. 

3.3.2 Výsledky simulace 

Velikost elektrického pole byla nejvyšší v rozích elektrod a minimální velikost 
elektrického pole byla uprostřed dvou elektrod. Bylo zjištěno, že pulzy o napětí 
500 V a více jsou schopny vyvolat IRE v kruhu 200 um obklopující vnitřní povrch cévy. 
Aby celý kruh byl vystaven elektrickému poli o hodnotě 1000 Vcm" 1 muselo být napětí 
minimálně 600 V. 

Analýza ukázala že pro devadesát pulzů o velikosti 600 V a frekvenci 4 Hz způsobila 
maximální teplotu 66,7 °C na konci pulzu a s maximální průměrnou teplotou 61,7 °C. Po 
posledním pulzu klesala teplota exponenciálně a po třech minutách dosáhla teploty 
39,6 °C. Tomuto případu odpovídá 1,6 % poškozených molekul teplem. 
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4. M O D E L O V Á N Í E L E K T R O P O R A C E PŘI L É Č B Ě 

O K L U Z E STENTU 

Modely efektu elektroporace na tkáň při léčbě okluze stentu vznikly na základě potřeby 
lékařského týmu vizualizovat tyto efekty a predikovat poškození tkáně, které může nastat. 
Zároveň jsou modely užitečné pro určení vhodného nastavení léčebné procedury. Pro 
řešení je zvolen zjednodušený model, který vznikl na základě provedených experimentů 
[32], viz obrázek 4.3, při kterých byl použit unikátní balónkový katetr viz Obrázek 4.1. 

Obrázek 4.1 Vlevo unikátní balónkový katetr, převzato z [20], vpravo vložená 
jaterní tkáň do stentu simulující obstrukci. 

Na tomto katétru se nachází tři zlaté elektrody s aktivní plochou 10 mm 2 a jsou 
navzájem posunuty o 120°. Elektrický potenciál je vždy přiváděn mezi dvě aktivní 
elektrody. V rámci modelu byly vytvořeny jen elektrody, jelikož ostatní části katétru jsou 
nevodivé. 

V rámci experimentu [32] vznikly čtyři scénáře. V prvním případě byla simulována 
situace, kdy byl do lumenu žlučovodu vložen jen balónkový katetr bez vložené jaterní 
tkáně a stentu. To odpovídá scénáři D v obrázku 4.2. Tento vzorek slouží jako kontrolní. 

V dalších případech byl do lumenu žlučovodu vložen balónkový katetr a metalický 
stent spolu s jaterní tkání, která byla tlustá 3±1 mm a dlouhá alespoň 1 cm, viz obrázek 
4.3. Tato tkáň simulovala okluzi stentu. V rámci tohoto uspořádání vznikly dva případy. 

V prvním případě jsou elektrody katétru v kontaktu s vloženou jaterní tkání, což 
odpovídá scénáři A v obrázku. 4.2. V druhém případě je v kontaktu s vloženou jaterní 
tkání jen jedna elektroda a druhá se dotýká stentu, nastavení odpovídající scénáři B na 
obrázku 4.2. V případě C je do lumenu žlučovodu vložen jen stent a balónkový katetr. 
Obě elektrody se dotýkají mřížky stentu a dochází ke zkratu. Tento scénář není uvažován 
v simulacích, protože elektroporační zařízení v tomto případě ihned ukončí proceduru. 
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Obrázek 4.2 Scénáře provedených pokusů, převzato z [32], 
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4.1 Parametry užité v simulaci 
V rámci simulace byly uvažovány pulzy o velikosti napětí 300, 650, 1000 a 1300 V. Tyto 
pulzy mají obdélníkový charakter, trvají 100 [is a opakují se s frekvencí 1 Hz, viz obrázek 
4.4. Těchto pulzuje během procedury aplikováno 100. 

JQO us 

1 = 

Obrázek 4.4 Průběh napěťových pulzů, převzato z [30], 

Dle studie [31] je tepelná vodivost a kapacita nelineárně závislá na teplotě tkáně viz 
obrázek 4.5 a 4.6. Teplota 100 °C reprezentuje bod zvratu. Tepelná vodivost a tepelná 
kapacita se zvyšují až do 99 °C a následně při teplotách vyšších než 100 °C klesají. Mezi 
hodnotami 90 °C a 100 °C je pozorován dramatický nárůst tepelné vodivosti a kapacity. 
Teplota 100 °C byla překročena jen po kompletním odpaření vody ze vzorků. 

Thermal conductivity Thermal conductivity 
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Obrázek 4.5 Teplotně závislé změny tepelné vodivosti jaterní tkáně, převzato z [31], 
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Obrázek 4.6 Teplotně závislé změny tepelné kapacity jaterní tkáně, převzato z [31], 

Vzhledem k tomu, že ustálená teplota v simulacích nepřekračuje 80 °C je uvažována 
tepelná vodivost j aterní tkáně 0,52 W-m^-K"1 a tepelná kapacita 3540 J-kg^-K"1 jako 
konstantní. Během aplikace pulzů u některých simulací sice dosáhne teplota vyšších 
hodnot, ale předpokládá se, že jen v mikroskopickém objemu tkáně. Tudíž je tento fakt 
zanedbáván. 

Po poradě s lékařským týmem byla v simulacích, pro jejich podobnost, tkáň 
žlučovodu nahrazena 1 mm tlustou tkání cévní stěny a její parametry byly převzaly 
z databáze ITIS foundation [25], 

Pro zlaté elektrody byly převzaly materiálové parametry z knihovny programu 
COMSOL Multiphysics a relativní permitivita byla převzata z [29], 

V rámci experimentu byl použit nitinolový stent 10x80 mm, EGIS, S&GBiotech Inc. 
Vzhledem k tomu, že výrobce neudává parametry potřebné pro simulace, byl zvolen 
NÍ50.8TÍ49.2, jehož tepelná kapacita je stejná jak ve formě austenitu či martenzitu a to 
lSW-m^-K" 1 a jeho tepelná kapacita je 424 J-kg^-K"1. Elektrická vodivost je 
l,25T0 6S-m" 1 a relativní permitivita je 1. Všechny parametry užité v simulaci jsou 
v tabulce 4.1. 
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Tabulka 4.1 Materiálové parametry použité v simulacích. 

Parametr Symbol Hodnota Jednotka 
Výška segmentu j aterní tkáně H t 5 cm 

Velikost zlaté elektrody d 1x10 mm 

Elektrická vodivost j aterní tkáně Ot 0,0227 S-m"1 

Relativní permitivita j aterní tkáně St 1,57-107 -
Hustota j aterní tkáně Pt 1079 kg-m"3 

Tepelná vodivost j aterní tkáně kt 0,52 W-m^-K" 

Měrná tepelná kapacita j aterní tkáně Ct 3540 J-kg^-K"1 

Elektrická vodivost žlučovodu C z 0,251 S-m"1 

Relativní permitivita žlučovodu Sz 1-107 -
Hustota žlučovodu pz 1102 kg-m"3 

Tepelná vodivost žlučovodu k z 0,46 W-m^-K" 

Měrná tepelná kapacita žlučovodu Cz 3306 J-kg^-K"1 

Elektrická vodivost nitinolu On 1,25-106 S-m"1 

Relativní permitivita nitinolu Sn 1 -
Hustota nitinolu pn 6500 kg-m"3 

Tepelná vodivost nitinolu k„ 18 W-m^-K" 

Měrná tepelná kapacita nitinolu Cn 424 J-kg^-K"1 

Relativní permitivita zlaté elektrody Sa 
6.9 -

4.2 Simulace elektroporace balónkovým katetrem 
Model na obrázku 4.7 vznikl na základě scénáře D popsaného výše. Balónkový katetr je 
zaveden do lumenu žlučovodu a je přiváděno napětí mezi dvě aktivní elektrody. Výsledná 
síť se skládá z 341 803 elementů. V oblasti elektrod a žlučovodu, kde se předpokládají 
nej větší ztráty a tudíž i teplota, je síť jemnější. Teplotní analýza byla provedena pro 100 
pulzů o velikostech napětí 300, 650, 1000 a 1300 V. Simulace byla nastavena s krokem 
0,5 s, ale jelikož Comsol využívá adaptivní krokování simulace, tento krok je menší, 
pokud nastane velká změna teploty. 
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Obrázek 4.7 Model jaterního bloku s elektrodami bez stentu a výsledná síť. 

Okrajové podmínky, kde elektrody nejsou v kontaktu s jaterní tkání jsou brány jako 
nevodivé, což znamená, že derivace ve směru normály je nulová: 

^ = 0 . (4.D 
on 

A zároveň jsou brány jako adiabatické: 

dl = 0. (4-2) 
dn 

Okrajová podmínka pro jednu elektrodu je: 

0 = VQ. (4.3) 

Okrajová podmínka pro druhou elektrodu: 

0 = 0. (4.4) 
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4.2.1 Výsledky simulací 

V rámci simulací bylo zkoumáno rozložení potenciálu v modelu, rozložení intenzity 
elektrického pole, Jouleových ztrát a rozložení teploty. Na obrázku 4.8 je zobrazeno 
rozložení potenciálu pro amplitudu napětí 1300 V. Pro napětí 1000 V, 650 V a 300 V je 
distribuce elektrického potenciálu stejná. Na jeho základě bylo vypočteno rozložení 
intenzity elektrického pole. 

Obrázek 4.8 Rozložení potenciálu v modelu pro 1300 V. 

Na obrázcích 4.9 až 4.12 je zobrazeno rozložení intenzity elektrického pole 
v modelech pro různá napětí (1300 V, 1000 V, 650 V a 300 V). Izokontury označují 
plochu, ve které je intenzita elektrického pole vyšší než 700 Vcm" 1 a tudíž by v ní mělo 
dojít k nevratné elektroporaci. Tato oblast se zmenšuje se snižující se amplitudou 
napěťového pulzu. Při amplitudě pulzů 300 V, není dosažena nutná intenzita elektrického 
pole potřebná k nevratné elektroporaci. 
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Obrázek 4.9 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 1300 V. 

Obrázek 4.11 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 650 V. 
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Obrázek 4.12 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 300 V. 

Na obrázcích 4.13 až 4.16 jsou znázorněny Jouleovy ztráty. Tyto ztráty vznikají 
průchodem elektrického proudu. Nej vyšší ztráty vznikají v okolí elektrod a ve žlučovodu, 
kterým se uzavírá elektrický proud, jelikož elektrická vodivost žlučovodu je násobně 
vyšší než elektrická vodivost jaterní tkáně. Tyto ztráty jsou v Comsolu spojeny 
s matematickým modulem events, který dodává tyto ztráty do tranzientní teplotní analýzy 
ve 100 u,s pulzech s frekvencí 1 Hz. 

Obrázek 4.13 Rozložení Jouleových ztrát v modelu pro napětí 1300 V. 
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Obrázek 4.15 Rozložení Jouleových ztrát v modelu pro napětí 650 V. 

Obrázek 4.16 Rozložení Jouleových ztrát v modelu pro napětí 300 V. 
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Na základě Jouleových ztrát bylo za použití rovnice (3.6) vypočteno šíření tepla 
v modelech. Ta jsou zobrazena na obrázcích 4.17, 4.19, 4.21 a 4.23 v časech 25 s, 50 s, 
75 s a 100 s. Na obrázcích 4.18, 4.20, 4,22 a 4.24 je zobrazen vývoj maximální teploty 
v prvních deseti pulzech. Teplota exponenciálně roste, dokud se neustálí pro napětí 
1300 V na teplotě 41,2 °C, pro napětí 1000 V na teplotě 39,55 °C, pro něpětí 650 V na 
teplotě 38,9 °C a pro napětí 300 V na teplotě 37,38 °C. Ani v jednom případě, by nemělo 
dojít k tepelnému poškození tkáně. Na obrázku 4.25 je vidět maximální oteplení ve všech 
modelech 

Obrázek 4.17 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
1300 V. 
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Obrázek 4.18 Vývoj teploty v prvních deseti pulzech v modelu pro napětí 1300 V. 

Obrázek 4.19 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
1000 V. 
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Obrázek 4.20 Vývoj teploty v prvních deseti pulzech v modelu pro napětí 1000 V. 

Obrázek 4.21 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
650 V. 
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Obrázek 4.24 Vývoj teploty v prvních deseti pulzech v modelu pro napětí 300 V. 
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Obrázek 4.25 Dosažené maximální oteplení v modelech po aplikaci 100 pulzů. 

46 



4.3 Simulace elektroporace při řešení okluze stentu - scénář A 
Model na obrázku 4.26 vznikl na základě scénáře A, viz obrázek 4.2. V lumenu žlučovodu 
se nachází nitinolový stent a vložená jaterní tkáň, která simuluje vrůstající tkáň. Obě 
elektrody balónkového katétru jsou v kontaktu s vrůstající tkání. Na elektrody je 
aplikováno napětí. Výsledná síť se skládá z 2092474 elementů, což značné prodlužuje 
dobu výpočtu. V oblasti elektrod a žlučovodu, kde se předpokládají největší ztráty a tudíž 
i teplota, je síť jemnější. Zároveň v oblasti stentu, kvůli jeho malým rozměrům, je síť 
jemnější. Teplotní analýza byla provedena pro 100 pulzů o velikostech napětí 300, 650, 
1000 a 1300 V. Simulace byla nastavena s krokem 0,5 s, ale jelikož Comsol využívá 
adaptivní krokování simulace, tento krok je menší, pokud nastane velká změna teploty. 
Při každé aplikaci napěťového pulzuje krok menší a poté, jak se tkáň ochlazuje, krok se 
prodlužuje. 

20 

Obrázek 4.26 Model jaterního bloku s elektrodami s vloženým stentem a výsledná 
síť. 
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Obrázek 4.27 Detail sítě v okolí stentu. 

Okrajové podmínky, kde elektrody nejsou v kontaktu s jaterní tkání jsou brány jako 
nevodivé: 

^ = 0 . (4.5) 
dn 

A zároveň jsou brány jako adiabatické: 

£ = a (4.6) 
on 

Okrajová podmínka pro jednu elektrodu je: 

<P = V0. (4.7) 

Okrajová podmínka pro druhou elektrodu: 

0 = 0. (4.8) 
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4.3.1 Výsledky simulací 

V simulacích se zkoumalo rozložení potenciálu, intenzity elektrického pole, Jouleových 
ztrát a rozložení teploty pro napětí 1300 V, 1000 V, 650 V a 300 V. Na obrázku 4.28 je 
zobrazeno rozložení potenciálu v modelu. 

Obrázek 4.28 Rozložení potenciálu v modelu se stentem pro 1300 V. 

Na obrázcích 4.29 až 4.32 je zobrazeno rozložení intenzity elektrického pole 
v modelech pro různá napětí (1300 V, 1000 V, 650 V a 300 V). Izokontury označují 
plochu, ve které je intenzita elektrického pole vyšší než 700 Vcm" 1 a tudíž by v ní mělo 
dojít k nevratné elektroporaci. Oproti modelu bez stentu je intenzita elektrického pole 
rozložena jen mezi balónkovým katetrem a stentem. V tomto případě se zde stent chová 
jako Faradayova klec. To je výhodné, jelikož elektroporace by měla nastat jen 
v nežádoucí tkáni a zdravá tkáň by neměla být poškozena. 
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Obrázek 4.29 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 1300 V. 

Obrázek 4.30 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 1000 V. 

Obrázek 4.31 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 650 V. 
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Obrázek 4.32 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 300 V. 

Na obrázcích 4.33 až 4.36 jsou znázorněny Jouleovy ztráty. Tyto ztráty vznikají 
průchodem elektrického proudu, který se uzavírá mezi elektrodami skrze stent. Tím 
pádem nej vyšší ztráty jsou mezi elektrodami a stentem. Což vede k nej vyššímu zahřívání 
tkáně v oblasti elektrod. Tyto ztráty jsou v Comsolu spojeny s matematickým modulem 
events, který dodává tyto ztráty do tranzientní teplotní analýzy ve 100 [is pulzech 
s frekvencí 1 Hz. 

Obrázek 4.33 Rozložení Jouleových ztrát v modelu pro napětí 1300 V. 
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Obrázek 4.34 Rozložení Jouleových ztrát v modelu pro napětí 1000 V. 



Na základě Jouleových ztrát bylo za použití rovnice (3.6) vypočteno šíření tepla 
v modelech. Ta jsou zobrazena na obrázcích 4.37, 4.39, 4.41 a 4.43 v časech 25 s, 50 s, 
75 s a 100 s. Na obrázcích 4.38, 4.40, 4,42 a 4.44 je zobrazen vývoj maximální teploty 
v prvních deseti pulzech. Teplota exponenciálně roste, dokud se neustálí pro napětí 
1300 V na teplotě 42,6 °C, pro napětí 1000 V na teplotě 39,55 °C, pro napětí 650 V na 
teplotě 38,9 °C a pro napětí 300 V na teplotě 37,38 °C. Ani v jednom případě, by nemělo 
dojít k tepelnému poškození tkáně. 

Obrázek 4.37 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
1300 V. 
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Obrázek 4.40 Vývoj teploty v prvních deseti pulzech v modelu pro napětí 1000 V. 

Obrázek 4.41 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
650 V. 
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Obrázek 4.42 Vývoj teploty v prvních deseti pulzech v modelu pro napětí 650 V. 

Obrázek 4.43 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
300 V. 
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Obrázek 4.44 Vývoj teploty v prvních deseti pulzech v modelu pro napětí 300 V. 
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4.4 Simulace elektroporace při řešení okluze stentu - scénář B 
Model na obrázku 4.45 vznikl na základě scénáře B, viz obrázek 4.2. V lumenu žlučovodu 
se nachází nitinolový stent a vložená jaterní tkáň, která simuluje vrůstající tkáň. Jedna 
elektroda balónkového katétru je v kontaktu s vrůstající tkání, zatímco druhá se dotýká 
stentu. Na elektrody balónkového katétru je aplikováno napětí (1300 V, 1000 V, 
650 V a 300 V) skrze okrajové podmínky. Výsledná síť na obrázku 4.45 a 4.46 má 
celkově 2043620 elementů. V oblasti stentu je síť jemnější kvůli jeho rozměrům. 
Nejdříve byla provedena stacionární analýza pro elektrický model. Následně byla 
vypočtena tranzientní tepelná analýza pro 100 pulzů o délce 100 [is. Jak již bylo řečeno 
Comsol využívá adaptivní krokování simulace. Nastavený krok byl 0,5 s. Vždy po 
aplikaci pulzu, kdy roste teplota nejstrměji je krok malý, a jak je tkáň ochlazována krok 
se prodlužuje. 

Obrázek 4.45 Model jaterního bloku s elektrodami s vloženým stentem a výsledná 
síť. 
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Obrázek 4.46 Detail sítě v okolí kontaktu elektrody a stentu. 

4.4.1 Výsledky simulací 

V rámci simulací bylo analyzováno rozložení napětí, rozložení intenzity elektrického 
pole, Jouleovy ztráty a rozložení teploty v modelu. Na obrázku 4.47 je zobrazeno 
rozložení potenciálu v modelu pro napětí 1300 V. Na jeho základě byla vypočtena 
distribuce intenzity elektrického pole. 

Obrázek 4.47 Rozložení potenciálu v modelu pro 1300 V. 
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Na obrázcích 4.48 až 4.51 je zobrazeno rozložení intenzity elektrického pole 
v modelech pro různá napětí. Izokontury označují plochu, ve které je intenzita 
elektrického pole vyšší než 700 V-cm"1 a tudíž by v ní mělo dojít k nevratné elektroporaci. 
Oproti předchozímu modelu je jedna elektroda katétru v kontaktu s mřížkou stentu, což 
v podstatě dělá ze stentu aktivní elektrodu. To vede k nižší impedanci a vyšším ztrátám a 
vyššímu oteplení tkáně. Zároveň je intenzita elektrického pole soustředěna jen mezi 
elektrodou v kontaktu s vloženou tkání a stentem. Tato skutečnost vede k menšímu 
objemu ablováné tkáně než u scénáře A. 

Obrázek 4.48 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 1300 V. 

Obrázek 4.49 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 1000 V. 
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Obrázek 4.50 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 650 V. 

Obrázek 4.51 Rozložení intenzity elektrického pole v modelu pro napětí 300 V. 

Na obrázcích 4.52 až 4.55 jsou znázorněny Jouleovy ztráty. Tyto ztráty vznikají 
průchodem elektrického proudu, který se uzavírá mezi elektrodou vloženou j aterní tkání 
a stentem. Tím pádem nej vyšší ztráty jsou mezi elektrodou a stentem. Což vede 
k nej vyššímu zahřívání tkáně v oblasti elektrody, která je v kontaktu s tkání. Tyto ztráty 
jsou v Comsolu spojeny s matematickým modulem events, který dodává tyto ztráty do 
tranzientní teplotní analýzy ve 100 [is pulzech s frekvencí 1 Hz. 
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Obrázek 4.52 Rozložení Jouleových ztrát v modelu pro napětí 1300 V. 



Obrázek 4.55 Rozložení Jouleových ztrát v modelu pro napětí 300 V. 

Na základě Jouleových ztrát bylo za použití rovnice (3.6) vypočteno šíření tepla 
v modelech. Ta jsou zobrazena na obrázcích 4.56, 4.58, 4.60 a 4.62 v časech 25 s, 50 s, 
75 s a 100 s. Na obrázcích 4.57, 4.59, 4,61 a 4.63 je zobrazen vývoj maximální teploty 
v prvních deseti pulzech. Teplota exponenciálně roste, dokud se neustálí pro napětí 
1300 V na teplotě 56,07 °C, pro napětí 1000 V na teplotě 48,313 °C, pro napětí 650 V na 
teplotě 41,5 °C a pro napětí 300 V na teplotě 37,81 °C. V případě pulzů o amplitudě 
1300 V je překročena teplota 50 °C, což by mohlo vést k tepelnému poškození tkáně. 
V ostatních případech by nemělo dojít k teplotnímu poškození. Pro všechny nastavení by 
mělo dojít k nevratné elektroporaci. 
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Obrázek 4.56 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
1300 V. 



Obrázek 4.58 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
1000 V. 



Obrázek 4.60 Vývoj teploty v modelu v časech 25 s, 50 s, 75 s a 100 s při napětí 
650 V. 
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Obrázek 4.61 Vývoj teploty v prvních deseti pulzech v modelu pro napětí 650 V. 
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Obrázek 4.63 Vývoj teploty v prvních deseti pulzech v modelu pro napětí 300 V. 



5. P O R O V N Á N Í V Ý S L E D K Ů SIMULACÍ A 

E X P E R I M E N T Ů 

Porovnat výsledky experimentů a simulací je složité. V obou případech se jedná o 
předběžná data a je potřeba je dále zkoumat. V simulacích jsou přesně dané parametry 
a podmínky, zatímco během experimentů se tyto parametry mohou měnit. Ať už velikost 
vložené tkáně, rozdílné vodivosti oproti simulacím, nebo nedokonalý kontakt elektrody 
s tkání. 

Nej lepší by bylo porovnat dosažené maximální teploty po dokončení IRE. To však 
není možné. Sledování změny teploty pro experimenty in vivo je technicky náročné, 
a proto byly ve studii [34] změny teplot pozorovány jen pro ex vivo experimenty při 
pokojové teplotě 21,9±0,9 °C. Pro scénáře A i B byly změny teplot téměř identické. Pro 
napětí 300 V byla změna teploty 0,9 K, pro napětí 650 V byla změna teploty 2,7 K, pro 
napětí 1000 V byla změna teploty 5,9 K. Drastický nárůst teploty byl pozorován pro 
napětí 1300 V a to 20,3 K. Lze předpokládat, že oteplení při in vivo pokusech bude menší 
než při ex vivo, protože tkáň je ochlazována perfuzí krve. 

Maximální dosažené teploty během simulací, viz obrázek 5.1 jsou pro scénáře A a B 
rozdílné. V případě, kdy byla jedna elektroda v kontaktu se stentem dochází k mnohem 
vyššímu oteplení než v případě, kdy jsou obě elektrody v kontaktu jen s vloženou tkání. 
Maximální oteplení pro scénář A a napětí 1300 V bylo 5,14 K, pro napětí 1000 V 2,87 K, 
pro napětí 650 V 1,3 K a pro napětí 300 V 0,41 K. Maximální oteplení pro scénář B 
a napětí 1300 V bylo 19,07 K, pro napětí 1000 V 11,313 K, pro napětí 650 V 4,5 K a pro 
napětí 300 V 0,81 K . 
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Obrázek 5.1 Oteplení pro různé amplitudy napětí. 
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Další možný způsob, jak porovnat výsledky mohou být změny v tkáni, které nastávají 
po aplikaci IRE. Pro všechny vzorky bylo provedeno histologické vyšetření, aby mohl 
být vyhodnocen rozsah změn, zánětu či mikroskopického krvácení. Kvůli specifickým 
nehomogenitám v tomto prostředí a výslednému nepravidelnému vzhledu tkáňových 
změn při nižších napětích, byly vyhodnoceny semikvantitativně v rozsahu 0-4 (0 - žádná 
léze, 1 - léze je méně než v 5 % objemu vzorku, 2 - léze je přítomna v 5-25 % vzorku, 
3 - léze je přítomna v 25-50 % objemu vzorku a 4 - léze je obsažena ve více než 50 % 
objemu vzorku). 

U každého výsledku byl proveden objemový integrál s podmínkou velikosti intenzity 
elektrického pole. Takže byl určen objem tkáně, ve které byla dosažena intenzita 
elektrického pole vyšší než 0,7 kVcm" 1 a tudíž by v ní mělo dojít k nevratné 
elektroporaci. Za předpokladu že vložená tkáň je 30x100 mm bylo určeno procentuální 
poškození tkáně a porovnáno s výsledky experimentů, viz tabulka 5.1. Pro scénář A byly 
vypočteny předpokládané změny v tkáni 77 % pro napětí 1300 V, 69 % pro napětí 
1000 V, 53 % pro napětí 650 V a 20 % pro napětí 300 V. Pro scénář B bylo vypočteno 
poškození tkáně 53 % pro napětí 1300 V, 49 % pro napětí 1000 V, 40 % pro napětí 
650 V a 20 % pro napětí 300 V. 

Tabulka 5.1 Výsledky histologických vyšetření vzorků a simulací vzhledem 
k různým scénářům a napětí IRE. 

Napětí 
Scénář A 

Experiment 
Scénář B 

Simulace 
Scénář A Scénář B 

300 V Netestováno 0-1 2 2 

650 V 1-2 2-4 4 3 

1000 V 2-4 Ukončení experimentu 4 3 
po 30 a 70 s, 1-2 

1300 V Netestováno netestováno 4 4 
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6. NÁVRH VHODNÉHO POSTUPU PŘI LÉČBĚ OKLUZE 

STENTU 

Při léčbě zablokovaného, či částečně zablokovaného stentu je zásadní umístění 
balónkového katétru vůči vrůstající tkáni. Aby bylo možné provést IRE bezpečně, musí 
být minimálně jedna elektroda v kontaktu stkáni. Toho lze docílit pomocí krátké série 
pulzů o nízkém napětí, která určí impedanci celé smyčky a tím pádem i umístění elektrod 
vůči tkáni. 

Vzhledem k velikosti účinku elektroporace v přítomnosti kovového stentu je nutné 
k destrukci tkáně provést proceduru po celém obvodu několikrát a vždy pootočit katetr. 

Jakmile je určena poloha elektrod vůči vrůstající tkáni, je možné nastavit vhodné 
parametry elektroporace. Ty jsou vždy závislé na velikosti vrůstající tkáně a poloze 
elektrod. 

Pokud jsou obě elektrody v kontaktu s vrůstající tkáni, což odpovídá scénáři A, je 
možné nastavit amplitudu pulzu v plném rozsahu 300 V-1300 V. Jako nejvhodnější se na 
základě výsledků simulací jeví využití napěťových pulzů o amplitudě 1300 V, nebo 
1000 V. V tomto případě by mělo dojít k destrukci tkáně v nej větším objemu. Maximální 
dosažené oteplení je 5,14 K a 2,87 K, tudíž by nemělo dojít k tepelnému poškození tkáně. 

Jestliže je v kontaktu s vrůstající tkání jen jedna elektroda a druhá se dotýká stentu, 
což odpovídá scénáři B, je objem ablované tkáně menší než v předchozím případě 
a proceduru je potřeba provést vícekrát. Z hlediska nej většího objemu zničené tkáně by 
bylo nej lepší použít napěťové pulzy o amplitudě 1300 V, nebo 1000 V. Ovšem 
v takovémto případě dle simulací oteplení dosáhne 19,07 K pro napětí 
1 3 0 0 V a l l , 3 1 3 K pro napětí 1000 V, což může vést k tepelnému poškození tkáně. Proto 
se jeví jako nejvhodnější při scénáři B využití napěťových pulzů o amplitudě 650 V. 
Maximální oteplení je pro amplitudu 650 V 4,5 K. A nemělo by dojít k tepelnému 
poškození tkáně. 

Vzhledem k tomu, že v praxi bude třeba provést elektroporaci několikrát, a tato 
procedura může kombinovat různé scénáře kontaktu elektrod s vrůstající tkání a stentem, 
jeví se jako vhodné volit nastavení amplitudy pulzů mezi 650 V-1000 V. Tento proces 
vyžaduje další zkoumání. 
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Z Á V Ě R 

Cílem práce bylo seznámit se s fenoménem elektroporace a zjistit pomocí simulací M K P , 
zdali je možné jej využít k řešení okluze stentu. Druhá kapitola byla věnována okluzi 
stentu a současným postupům, které se využívají při jejím řešení. Ve třetí kapitole byly 
popsány vybrané postupy pro simulování elektroporace, které sloužily jako inspirace 
k vlastním simulacím. Ve čtvrté kapitole na základě reálného experimentu vznikly tři 
modely s různým nastavením elektrod, stentu a vložené tkáně. 

Bylo provedeno celkem dvanáct simulací na třech různých modelech za účelem 
zjištění celkového oteplení tkáně a rozsahu IRE z pohledu různých amplitud napětí 
(300 V, 650 V, 1000 V a 1300 V). Tyto výsledky by měly sloužit k vhodnému nastavení 
bezpečného elektroporačního procesu pro léčbu okluze stentu. 

Porovnáním výsledků simulací bez stentu a se stentem lze předpokládat, že se stent 
chová jako ochranné zařízení (na principu Faradayovi klece) a omezuje šíření intenzity 
elektrického pole jen mezi balónkový katetr a elektrody v oblasti nežádoucí tkáně. Z toho 
vyplývá, že okolní zdravá tkáň a citlivé struktury nejsou touto metodou ohroženy. Tato 
strategie je zejména výhodná v oblastech s komplikovaným přístupem a velkým 
výskytem cév, nervů a dalších citlivých struktur. 

Na základě výsledků tranzientní tepelné analýzy byly určeny maximální dosažené 
teploty v modelech pro různé geometrické konfigurace katétru vůči vložené tkáni. 
V případě, že se obě elektrody katétru dotýkají vložené tkáně (scénář A) je možné použít 
napěťové pulzy v plném rozsahu 300-1300 V. V případě, že se jedna elektroda dotýká 
vložené tkáně a druhá stentu (scénář B) je možné použít napětí v rozsahu 300-1000 V. 
Pokud je proces potřeba opakovat vícekrát, je vhodné volit nižší napětí z důvodu 
tepelného namáhaní tkáně. 

Výsledky simulací jsou idealizované, jelikož nebyly brány v úvahu některé závislosti 
parametrů na teplotě, intenzitě elektrického pole a nehomogenita tkáně. Dále nebyly 
známy přesné parametry stentu. 

Práce slouží jako základ následujícího výzkumu terapie okluze stentu. Mělo by dojít 
ke zpřesnění hodnot materiálových konstant použitých při simulacích, zkoumání vlivu 
různých spínaní elektrod, délky pulzu nebo použití různých typů stentů. 
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S E Z N A M S Y M B O L Ů A Z K R A T E K 

Zkratky: 

CT Počítačová tomgrafie 
D N A Deoxyribonukleová kyselina 
E M Extracelulární médium 
IM Intracelulární médium 
IRE Ireverzibilní elektroporace 
M K P Metoda konečných prvků 
RE Reverzibilní elektroporace 
RF Radiofrekvenční 
R F A Radiofrekvenční ablace 
R N A Ribonukleová kyselina 
SEMS Samoexpandibilní stent 

Symboly: 

C m kapacita plazmatické membrány (F) 
Cn měrná tepelná kapacita nitinolu (J-kg-K"1) 
Ci měrná tepelná kapacita j aterní tkáně (J-kg-K"1) 
Cz měrná tepelná kapacita žlučovodu (J-kg-K"1) 
Di výška j aterní tkáně (m) 
Ea aktivační energie (J-moľ 1) 
Eext externí elektrické pole (V-m"1) 
ku tepelná vodivost nitinolu (W-m^-K"1) 
ki měrná tepelná kapacita j aterní tkáně (W-m^-K"1) 
kz měrná tepelná kapacita žlučovodu (W-m^-K"1) 

P Jouleovy zráty (W) 

q'" měrné objemové metabilcké teplo (W-m"3) 
R univerzálni plynová konstanta (J-K^-moľ 1) 
Re odpor extracelulárního média (Q) 
REP odpor měnící se vlivem elektroporace (Q) 
R, odpor intracelulárního média (Q) 
r poloměr sférické buňky (m) 
Rm svodový odpor plazmatické membrány (Q) 
U velikost napěťového pulzu (V) 
T teplota tkáně (K) 
Ta arteriální teplota krve (K) 
M'b Perfuze krve na jednotku objemu tkáně (kg-m_3-s_1) 
AVm indukované membránové napětí (V) 
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sn relativní permitivita nitinolu 
st relativní permitivita jaterní tkáně 
sz relativní permitivita žlučovodu 
sa relativní permitivita zlaté elektrody 
£ frekvenční faktor (-) 
pt hustota jaterní tkáně (kg-m"3) 
pn hustota nitinolu (kg-m"3) 
pz hustota žlučovodu (kg-m"3) 
On elektrická vodivost nitinolu (S^n"1) 
ot elektrická vodivost jaterní tkáně (S^n"1) 
oz elektrická vodivost žlučovodu (S^n"1) 
Q parametr poškození (-) 
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