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ABSTRAKT 
Práce pojednává o současném stavu poznání šíření tepla v živé tkán i . Je zde popsáno 
čím je šírení tepla ovlivněno s existujícími možnostmi výpoč tu . P ro řešení Pennesovy rov­
nice pomocí metody konečných prvků, je zde využit software C O M S O L Mul t iphysics 5.4. 
Ze současného stavu zveřejněných studií jsou vybrány a popsány t ř i tak, že každá využívá 
j iný postup řešení. Na základě přínosu z každé z popsaných studií je řešen vlastní jedno­
duchý model , který simuluje ablační katetr přiložený k srdeční tkán i . V úvahu je brána 
změna elektrické vodivost i v závislosti na velikosti intenzity elektrického pole, a le je zde 
i srovnání s anizotropní tkání, která má elektr ickou vodivost v různých směrech j inou. 
Výsledkem výpočtu je rozložení napětí, proudové hustoty a Jouleových zt rát , znázornění 
teploty v modelu v několika časových okamžicích i graf vývoje teploty v čase. 

KLÍČOVÁ SLOVA 
ireverzibilní elektroporace, teplo, přenos tepla, živá tkáň , tepelný model , Pennesova rov­
nice 

ABSTRACT 
The work deals with the current state of knowledge of heat transfer in living tissue. 
It is described here what the distr ibution of heat is affected with and the existing ca l ­
culat ion opt ions. For solving Pennes equation using finite element method C O M S O L 
Mul t iphysics 5.4 is used. From the current state of the published studies, three are 
selected and described, each using a different approach. Based on the benefit of each 
of the studies described, a simple model of its own that simulates an ablation catheter 
attached to cardiac tissue is solved. A change in electrical conduct iv i ty as a funct ion 
of the electric field intensity is taken into account, but there is also a comparison with 
anisotropic tissue that has electrical conduct iv i ty in different directions. The result of 
the calculat ion is voltage distr ibut ion, density of electric current and losses, temperature 
distr ibution in the model at several t ime points and graph of temperature development 
over t ime. 

KEYWORDS 
irreversible electroporat ion, heat, heat transfer, living tissue, thermal model , Pennes 
equation 
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ÚVOD 

Elektroporace je inovativní technika využívající velmi k rá tkých elektrických pulzů 

za účelem vytvoření defektů či pó rů na membráně , k te ré vedou ke změně jejich pro­

pustnosti. Elektroporace tkán í je někdy též označována jako elektropermeabilizace. 

Elektrody, na k teré jsou dis t r ibuovány vygenerované elektrické pulzy, se umís t í do 

okolí cílené tkáně , kde po t é způsobí v r a tné či n e v r a t n é s t ruk tu rá ln í změny v tkáni . 

Dva převládající účely použi t í elektropermeabilizace jsou genová terapie - electro-

genetherapy ( E G T ) a léčba rakoviny - electrochemotherapy ( E C T ) . 

E lek t roporačn í energie je dodávána pomocí impulzních generá torů stejnosměr­

ného proudu, u k terých je možné nezávisle měni t amplitudu, délku pulzu a poče t 

dopravených pulzů [1]. S ro toucí amplitudou je zvětšována oblast, k t e rá bude ovliv­

něna elektr ickým proudem. Existuj í dva druhy elektroporace, a to v r a t n á elektro­

porace ( R E - Reversible Electroporation) a n e v r a t n á elektroporace ( IRE - Irrever-

sible Electroporation). V obou př ípadech, v R E i v I R E , elektrické pole mění svůj 

t r a n s m e m b r á n o v ý potenciá l např íč buňkou. Proto je struktura lipidové dvouvrstvy 1 

při př i loženém vnějším elektrickém poli na rušena a zformované n a n o p ó r y umožňují 

přenos mikro a makromolekul do b u ň k y a zpět . Tento mechanizmus je stejný pro 

obě metody [1]. 

Ireverzibilní elektroporace je metoda k ods t r aněn í abnormáln ích buněk apliková­

n ím vysokého napě t í mezi elektrody, k teré jsou vloženy uvn i t ř nebo vně abnormáln í 

t káně . M e m b r á n a b u ň k y vys tavená rozdílu potenciá lu , k t e rý je větší než prahová 

hodnota, je trvale narušena . To může následně znamenat buněčnou nek rózu 2 či apo-

p t ó z u 3 [2]. Hlavní myšlenka při I R E je zničit b u ň k y a zároveň nepoškodi t okolní 

t káně , větší cévy, tepny a další prvky, k teré jsou důležité pro správné fungování 

léčeného orgánu, či daného mís t a v těle. Z tohoto důvodu je p o t ř e b a zjistit účinky 

elektrického proudu v tkán i . Elektr ický proud vytvář í Jouleovo teplo, k teré je po­

t ř e b a ně jakým způsobem popsat a minimalizovat. Nejbezpečnější je vytvoř i t mate­

mat ický model a pomocí simulace zjistit tepelné účinky v tkán i . Podle výsledků se 

upraví parametry elektrických pulzů tak, aby bylo zaručeno bezpečí pacienta. 

1Lipidová dvou vrstva jsou lipidy uspořádané do specifické struktury vedoucí k zformování bu­
něčné mebrány nebo její části. 

2Nekróza je intravitální (v živém organismu) smrt buněk a tkání. Jedná se o souhrn změn 
pozorovatelných histologický až v určitém časovém odstupu po biologické smrti buňky. Nekróza 
postihuje skupiny na sebe navzájem naléhajících buněk a vzniká jako následek nevratného poško­
zení buněk. 

3 Apoptóza je jeden z hlavních typů programované buněčné smrti probíhající především u živoči­
chů. Zahrnuje sled biochemických procesů vedoucích k typickým změnám vzhledu buňky. Následně 
dochází k šetrnému odstranění zbytků této buňky (a nikoliv k zánětu), čímž se apoptóza v zákla­
dech liší od nekrózy. 
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1 ABLAČNÍ TECHNIKY 
Deseti let í intenzivního výzkumu rakoviny vyúst i ly v p růběžně zlepšené chirurgické, 

chemoterapeut ické a radiační léčby. To vedlo k d ramat i ckému zlepšení celkového pře­

žití rakoviny. I přes pokroky v chirurgických technikách je však mnoho nádo rů stále 

považováno za nevhodné pro chirurgickou resekci, zejména pr imárn ích a sekundár­

ních nádo rů jater. Např ík lad pouze 20 až 30 % pac ien tů s C R L M (metas táza kolorek-

tá lních jater) bylo shledáno vhodnými pro operaci z důvodu nepříznivého umís tění 

nádoru , rozsahu onemocnění nebo nedos ta tečné j a t e rn í rezervy a komorbidi ty 1 [3]. 

1.1 Perkutánní ethanolová ablace 

A b y bylo možné léčit některé z neresekovatelných nádorů , je p o t ř e b a př i s toupi t 

k léčbě pomocí zcela nové modality: ablace tumoru pomocí elektrod nebo sondy 

vložené do nádo rů dodávající chemikálie nebo energii za účelem dosažení lokální 

kontroly. Historicky byla p e r k u t á n n í 2 injekce ethanolem ( P E I - Percutaneous Etha-

nol Injection) p rvn í p e r k u t á n n í ab la t ivní léčba, k t e rá měla být kl inicky aplikována 

na p o č á t k u 80. let 20. století . Ethanol způsobuje t r ombózu a narušení endotelu ma­

lých krevních cév a vyvolává smrt buněk v důsledku dehydratace. P E I je levný, 

bezpečný a účinný při léčbě hepatoce lu lá rn ího karcinomu ( H C C - Hepatocellular 

Carcinoma). P ř i léčbě metas ta t i ckého onemocnění je však méně účinný, jelikož he­

terogenní a často v lákn i tá povaha met ast at ických nádo rů omezuje difúzi ethanolu. 

Z p o d o b n é h o důvodu další injikovatelná činidla, jako jsou chemoterapeu t ická léčiva 

a horký fyziologický roztok, neposkytuj í velkou účinnost při léčbě metas ta t i ckého 

onemocnění jater. Vznik ly tak různé metody ablace založené na depozici fyzické 

energie [3]. 

1.2 Radiofrekvenční ablace 

Z různých ablačních technik je v současnost i nej rozšířenější technikou radiofrekvenční 

ablace ( R F A - Radiofrequency Ablat ion) . Zat ímco klinické použi t í R F A je re la t ivně 

nové, biologické účinky radiofrekvenčních p roudů byly rozpoznány již dlouho před 

zkoumáním jejich te rapeut ického použi t í . R F A používá jehlový apl ikátor , k te rý vy­

zařuje s t ř ídavý elektrický proud, což m á za následek generování tepla a nakonec 

denaturaci proteinu, což způsobí nás lednou smrt buněk. Během posledních deseti 

let výrobci navrhli výkonnější generátory, vyvinul i speciální programy pro depozici 

1Komorbidita = současný výskyt nemocí 
2Perkutánní = procházející kůží, vpravený do kůže 
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tepla a zdokonalili návrhy jehel, jako jsou zaváděcí hroty a apl ikátor s chlazeným 

fyziologickým roztokem, k te rý způsobil méně tkáňového zuhelnatění , což výrazně 

zvyšuje objemy koagulace. V současné době R F A dosáhla vysoké úrovně spolehli­

vosti při léčbě H C C až do velikosti 5 až 6 cm, j a te rn ích m e t a s t á z do 3 až 4 cm 

a některých ex t rahepa t ických malignit, jako jsou novotvary plic, ledvin a kostí [3]. 

1.3 Ultrazvuk s vysokou intenzitou 

Ultrazvuk s vysokou intenzitou ( H I F U - High-Intensity Focused Ultrasound) před­

stavuje další tepelnou techniku ablace nádoru . Biologické účinky ultrazvuku byly 

známy dlouho před jeho použ i t ím pro diagnostické zobrazování. V pozdních pade­

sátých letech 20. století , W i l l i a m a Francis Fry vyvinul i č tyřprvkový H I F U převod­

ník, k t e rý by l uži tý na p rvn í klinické H I F U léčby Parkinsonovy nemoci a hyperki-

neze v roce 1958. V pozdních osmdesá tých létech, když se ul t razvukové zobrazování 

stalo široce dos tupné , U S - H I F U byl intenzivně zkoumán pro ablaci j a te rn ích nádorů . 

V roce 1993 Hynynen a spolupracovníci navrhli použi t í magnet ické rezonance ( M R 

- Magnetic Resonance) pro vedení terapie. Kombinace M R navádění a ablace H I F U 

byla vy tvořena M R - H I F U a označila začátek obnoveného zá jmu o tuto léčebnou 

modalitu [3]. 

1.4 Kryoablace 

E x t r é m n ě nízké teploty se používají ke snížení záně tu a ke zmírnění bolesti už od dob 

s ta rých Egypťanů. V deva tenác tém století anglický lékař James Arnot t používal 

kombinaci ledu a soli k produkci nekrózy t káně pro nádory děložního čípku a prsu. 

Kapa lný vzduch a oxid uhliči tý byly následně použi ty jako kryogeny pro léčbu ná­

dorů, založené na principu použ ívaném pro klimatizaci a chlazení. Po mnoha expe­

r imentálních studiích používajících kapa lný dusík jako kryogen, byly první klinické 

zkušenost i s použ i t ím kryoterapie hlášeny koncem 80. let. Kl íčovým vývojem byla 

fúze kryoablace s vedením obrazu v reá lném čase, aby se ověřil rozsah léčby. Inter-

sticiální j a t e rn í kryochirurgie zpočá tku začala jako in t raoperační zákrok, větš inou 

kvůli velké velikosti kryosond. Díky nás lednému vývoji kryoablačních sys témů na 

bázi argonu s mnohem tenčími kryosondami a zkrácenými časy léčby, byly zavedeny 

min imálně invazivní kryoablační techniky, včetně p e r k u t á n n í h o p ř í s tupu v průřezo­

vém obrazovém vedení, pro převážně malignity ledvin, plic a kostí [3]. 
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1.5 Laserová ablace 
Laserová ablace (laserem indukovaná interst iciální termoterapie) využívá laser pro 

tepelnou destrukci nádoru . Laserový sys tém neodym: y t r ium-hl in ík-graná t (Nd: Y A G ) 

byl zpočá tku používán k léčbě nádo rů hlavy a krku přesnými chirurgickými disek-

cemi mís to destrukce nádoru . P r v n í exper imentá ln í aplikace laserové hypertermie 

při léčbě novotvarů jater byla p o p s á n a v roce 1987. Nedávná zlepšení v laserem 

indukované termoterapii umožňují větší oblasti koagulační nekrózy než dřívější sys­

témy. Klinické přijetí laserové ablace bylo však omezeno, částečně kvůli technické 

složitosti způsobu ve srovnání s j inými, snadněji prováděnými tepe lnými ablačními 

metodami [3]. 

1.6 Mikrovlnná ablace 

Mikrovlnná ablace ( M W A - Microwave Ablat ion) je nejnověji zavedená technika 

tepe lné ablace. Využívá monopolá rn í an ténu , k t e rá způsobuje, že molekuly vody 

v tkán i vibrují na vyšší frekvenci než u R F A . T í m vzniká ve vodních molekulách 

frikční teplo, což vede k tepelné koagulaci tkáně . P r v n í zprávy o US - řízené per-

k u t á n n í M W A pro léčbu neresekovatelných H C C byly publikovány v roce 1994. M i ­

krovlnná energie ukáza la několik výhod oproti R F A . Mikrovlny snadno pronikají 

biologickými mater iá ly , včetně těch s nízkou elektrickou vodivostí , jako jsou plíce, 

kosti a dehydra tovaná nebo spálená tkáň . V důsledku toho může mikrovlnný výkon 

produkovat nepře t rž i té , ex t r émně vysoké teploty (vyšší než 150 °C), což zlepšuje 

účinnost ablace zvýšením tepelné vodivosti do okolní t káně . Současně lze provo­

zovat více an tén . Naproti tomu distribuce mikrovlnné energie je ve své p o d s t a t ě 

obtížnější kontrolovat, což může vést k nech těným zraněn ím j iných tkán í [3]. 

Modern í p ř í s tupy využívají v dnešní době mnohem lepšího vyzbrojovaní zob­

razovacích strategií . Pokroky v technice kombinované se zlepšenou lokalizací nyní 

umožňují bý t mnohem agresivnější a účinnější ve snaze dosáhnout lokální kontroly 

neresekovatelných pr imárn ích nebo metas ta t i ckých nádorů . K a ž d á min imálně inva-

zivní ablační technika m á své v ýhody a nevýhody i konkré tn í aplikace. V současné 

době všechny používané účinné ab la t ivní metody jsou však t e rmáln í techniky. Jelikož 

tyto metody závisí na t epe lném poškození, neúmyslně nesou urči té riziko poškození 

sousedního ext racelu lárního pros t ředí , jako jsou krevní cévy a žlučovody, což může 

vést k vážným komplikacím. Další čas té komplikace tepelné ablace jsou perforace 

přilehlých střevních struktur nebo membrány . Další nevýhodou tepe lné ablace je to, 

že rozsah ošetřené plochy je obt ížné kontrolovat, neboť krevní oběh m á silný lokální 

v l iv na distribuci tepla. V důsledku toho se teploty v blízkosti velkých cév snižují, 
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což může vést k neúplné ablaci nádo rů umís těných v blízkosti těchto cév. Díky to­

muto tzv. efektu j ímán í tepla je možnost úplné ablace účinně snížena až na 50 % 

u R F A u velkých cév. V posledních letech se objevila nová metoda ablace nádorů , 

k t e rá řeší omezení tepelné ablace: ireverzibilní elektroporace [3]. 

1.7 Ireverzibilní elektroporace 

Pokud je b u ň k a vystavena k r á t k ý m elektr ickým pu l zům o vysoké intenzi tě elektric­

kého pole, dojde ke zvýšení permeability buněčné membrány . Tomuto fenoménu se 

říká elektroporace či elektropermeabilizace. 

Proces elektroporace je založen na vytvoření nano defektů v buněčné m e m b r á n ě 

pomocí elektrických pulzů. Tyto defekty, nazývány n a n o p ó r y nebo vodivé póry, pro­

nikají buněčnou m e m b r á n o u a umožňuj í molekulám proniknout do cílových buněk. 

Zformované n a n o p ó r y mohou být dočasné ( R E - reverzibilní elektroporace) pro vy­

užití v oblasti genové transfekce nebo E C T . Nad urč i tou velikost elektrického pole 

se nanopóry stanou pe rmanen tn ími , což vede ke smrti b u ň k y z důvodu neschopnosti 

udrže t homeostáz i ( IRE - ireverzibilní elektroporace). Využit í I R E je v oblasti zpra­

cování j íd la a sterilizace, ovšem v poslední době se hodně využívá v medicíně pro 

ods t raněn í nádo rů [4]. 

Ireverzibilní elektroporace (IRE) je metodou fokální ablace, k t e rá zahrnuje ge­

nerování k rá tkých , ale intenzivních elektrických polí v cílové tkáni . Tato elektrická 

pole pracují na buněčné úrovni , aby elektricky permeabilizovala buněčnou mem­

bránu při zachování s t ruk tu rn í integrity extracelulárních složek. Pohyb elektronů 

a dalších nabi tých skupin je h lavním prvkem mechanismů ovlivňujících klinickou 

účinnost I R E . Tento pohyb je způsobený gradientem elektrického potenc iá lu (na­

pět í ) . Podobně jako vedení tepla je takový gradient obvykle aplikován pomocí j edné 

elektrody, ze které p roud í elektrony (zdroj) a jedna nebo více elektrod, k teré přijí­

mají tok elektronů (zem). Geometrie zdrojových a zemních elektrod do značné míry 

určuje distribuci elektrického pole v cílové tkán i b ě h e m procedury I R E [3]. 
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2 PŘENOS T E P L A V BIOLOGICKÝCH SYS­
TÉMECH 

M i m o úč inků elektrického pole při elektroporaci ovlivňující rozsah ovlivněné oblasti 

v tkán i , jsou důležité také účinky procházejícího elektrického proudu. Nejdůležitěj-

ším efektem procházejícího proudu je vytváření tepla [5]. Elektrické pulzy způsobují 

Jouleovo teplo, k teré zvyšuje elektrickou vodivost t k á n ě o 1 až 3 % kvůli elektric­

kému odporu, k te rý v p růběhu procesu klesá [6]. Zvýšení teploty nad stanovenou mez 

je nechtěné. Jednak ze strany bezpečí pacienta, aby nedošlo např . k nekróze t káně 

a t í m p á d e m i k jeho ohrožení, ale i z pohledu tepe lného poškození dodávaných léků. 

Toto je velice důležité při dopravování D N A . 

Př i léčbě zhoubných nádo rů je důležité odstranit nežádoucí t k á ň , aniž by se po­

škodila t k á ň okolní. Podle [7], a jak již bylo řečeno v kapitole 1, existuje mnoho 

technik a možnost í jak se zbavit nežádoucích tkání . Mez i n imi je zmíněna např . kry-

ochirurgie, chemoterapie, ultrazvuk, radiofrekvenční ablace a interst iciální laserová 

koagulace. Výhodou těchto technik je jednoduchost použi t í . Ovšem naopak velkou 

nevýhodou je š p a t n á kontrola nad léčenou oblast í , jelikož proudění krve v d a n é m 

mís tě m á obrovský vl iv na rozložení tepla, k te ré se v tkán i vytvoří . N a druhou stranu 

I R E je j ednoduchá na použi t í , dá se kontrolovat, sledovat, není ovlivněna p rouděn ím 

krve v mís tě aplikace a ani není n u t n á injekce dalších lá tek [7]. 

P řenos tepla v biologických systémech př i t áh l v oblasti biologie, jako je např . hy-

petermie 1, skladování orgánů nebo obnovení biologických tkání , velkou pozornost [8]. 

P řenos tepelné energie závisí na teplotě a v živé tkán i je to velmi komplexní proces, 

k te rý zahrnuje vedení a p rouděn í krve, perfuzi krve, chlazení lidského tě la radiací 

a generování tepla metabolismem. Teplo generované metabolismem je způsobeno 

řadou chemických reakcí, k teré probíhaj í v živých buňkách a perfuze t káně je způ­

sobená výměnou energie mezi protékající krví a ma lými cévami v živé tkán i . Pro 

určení přenosu tepla v biologických systémech je zapo t řeb í zná t vlastnosti daných 

živých tkání . 

2.1 Tepelné vlastnosti tkáně 

V biologických systémech je přenos tepla ovlivněn mnoha přechodnými fyziologic­

kými parametry, jako je geometrie cév, p rů tok krve, a t aké vlastnostmi živé tkáně , 

jako je hmotnost (hustota), m ě r n á t epe lná kapacita a t epe lná vodivost. 

1Hypertermie = stav zvýšené teploty organizmu vyvolaný poruchami termoregulace vznikající 
z přehřátí 

16 



2.1.1 Struktura tkání 

Biologické t káně zahrnuj í vrstvy kůže, tuku, svalů a kostí. Kůže je navíc složena 

ze dvou stratifikovaných vrstev: epidermis a dermis. Obrázek 2.1 ukazuje schema­

tickou geometrii takové tkáňové struktury [9]. 

Epidermis 

Tuk 

Sval 

Kost 

Obr. 2.1: Schémat ická geometrie tkáňové struktury. Upraveno z [9]. 

Krevní oběh je klíčovým mechanismem pro regulaci tělesné reploty. Oběhový 

sys tém lidského tě la se skládá ze dvou t y p ů krevních cév (tepny a žíly). Krev opust í 

srdce přes aortu, k t e rá je největší tepnou o p r ů m ě r u 5000 um. Cévy dodávající krev 

do svalů jsou známé jako hlavní zásobovací tepny s p r ů m ě r e m od 300 do 1000 um. 

T y se dělí na p r imárn í tepny o p r ů m ě r u 100 až 300 um, k te ré přecházejí v sekundárn í 

tepny o p r ů m ě r u 50 až 100 um. Tyto cévy dopraví krev do tepének s p r ů m ě r e m od 

20 do 40 mn, k teré po t é dodávají krev do nejmenších cév známých jako kapi láry 

o p r ů m ě r u 5 až 15 um. Krev se vrací do srdce skrze sys tém cév, známých jako žíly. 

Schéma typické vaskulární struktury je zobrazeno na obrázku 2.2 [9]. 

Obr. 2.2: Schéma typické vaskulární struktury. Upraveno z [9]. 
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Krev opus t í srdce o teplotě T\>. N a t é to tep lo tě zůs tane do té doby, než se dostane 

do pr imárn ích tepen, kde nas tává s vyrovnání teploty s okolní tkán í . Toto vyrovnání 

teploty p rob íhá až do tepének a kapilár . Za t í m t o bodem už m á krev teplotu t káně 

T, než se dostane do p r imárn í žíly. Změna teploty po té nas tává v horní a dolní du t é 

žíle (vena cava) a pravé síni srdeční, kde se mísí chladnější krev z okrajových částí 

tě la s teplejší krví z orgánů. V srdci se opět teplota krve dostane na teplotu Tt,. 

Obrázek 2.3 ukazuje vyrovnání teploty mezi krví a t k á n í [9]. 

teplota tkáně vyšší než teplota krve 

teplota tkané nižší než teplota krve 

aorta primární tepny tepénky a kapiláry primární žíly vena cava 

Vzdálenost cesty proudění krve 

Obr. 2.3: Schéma vyrovnání teploty mezi krví a tkán í . Upraveno z [9]. 

2.1.2 Tepelná vodivost a tepelná difuzivita 

Rychlost šíření tepla v tkán i a t í m p á d e m i velikost zasažené oblasti jsou ovlivněny 

tepelnou vodivostí . J e d n á se o vlastnost t káně , k t e rá popisuje schopnost vést či pře­

nášet teplo. Předs tavu je tak rychlost šíření tepla z teplejšího mís t a ke chladnějšímu. 

J . W . Valvano zkoumal tepelné vlastnosti jako funkci teploty, kdy k měření použil 

sebeoteplovací termistory [10]. Z výsledků jeho studie je v y b r á n a část v tabulce 2.1. 

Konstanty fen, fci, cto a OLI po té linearizují t epe lné vlastnosti jako funkci teploty. 

Tepelná vodivost k a t epe lná difizivita a jsou dány rovnicí [8]: 

k = k0 + k1T (2.1) 

a = «0 + aiT (2.2) 

kde k je t epe lná vodivost t káně [ W / m • °C], a je t epe lná difuzivita t káně [cm 2/s] a T 

je teplota [°C]. 
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A;0 h a0 «1 

T y p t káně [m • W / c m • °C] [m • W / c m • °C 2] [cm 2/s] [cm 2 /s • °C] 

Mozková kůra 5,043 0,00296 0,001283 0,000050 

Tuk sleziny 3,431 -0,00254 0,001321 -0,000002 

Jcťtľcl 4,692 0,01161 0,001321 0,000036 

Plíce 3,080 0,02395 0,001071 0,000082 

Plíce 4,071 0,01176 0,001192 0,000031 

Myokard 4,925 0,01195 0,001289 0,000050 

Slinivka břišní 4,365 0,02844 0,001391 0,000084 

Renální ků ra 4,989 0,01288 0,001266 0,000055 

Slezina 4,913 0,01300 0,001270 0,000047 

Tab. 2.1: Ukázka výsledků studie měření tepe lné vodivosti a tepelné difuzivity [10] 

Jelikož větš ina t kán í může být považována jako kombinace vody, p ro te inů a tuků , 

jejich velikosti mohou být odhadnuty podle nich. Tepelné vlastnosti t kán í jsou tak 

funkcí koncentrací jejich součást í [8]: 

k = 0.54 + 5.37m v oda pro m v o d a > 0.2 (2.3) 

k = = p ( 6 . 2 8 m v o d a + 1.17m p r o tein + 2-31^tuk) (2.4) 
n Pri 

c = J2 c « m ™ = 4 . 2 m v o d a + 1.09m p r o tein + 2 -3m t u k) (2.5) 

E n T* ^voda + 0 . 6 4 9 m p r o t e i n + 1.227m t u k 

kde m v o da, "^protein a m t u k jsou h m o t n o s t n í podí ly vody, proteinu a tuku v tkáni , 

c je m ě r n á t epe lná kapacita [J/g • °C] a p je hustota t káně [g/cm 3]. Z rovnic (2.3) 

až (2.6) je vidět , že h m o t n o s t n í poměr vody bude mí t velký vl iv na tepelnou vodivost 

a difuzivitu. Dalo by se říci, že čím více vody bude obsaženo v tkáni , t í m lepší tepelný 

vodič bude. To znamená , že při změně teploty bude t k á ň s nejvíce vody reagovat 

nejrychleji. Vysoký obsah tuku a proteinu v tkán i vytvář í tepelnou izolaci. 

2.1.3 Měrná tepelná kapacita 

Měrná t epe lná kapacita t káně c p je kr i t ickým parametrem v oblasti přenosu tepla, 

jelikož určuje množs tv í tepe lné energie, k t e rá bude uložena v tkán i při urči té teplotě . 

Ve skutečnost i to znamená , že čím větší hodnota měrné tepelné kapacity t k á n ě bude, 
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t í m více tepla se v ní bude udržovat . Čili bude p o t ř e b n á delší doba pro ochlazení 

na původn í teplotu. Tabulka 2.2 ukazuje př ík lady různých t k á n í a jejich tepelné 

vlastnosti. 

t epe lná vodivost k měrná tepe lná kapacita c hustota t k á n ě p 

T y p tkáně [ W / m • K] [kJ/kg • K] [kg/m 3] 

mozek 0.503-0.576 3.6 (bílý), 3.68 (šedý) 1030-1041 

prso 0.499-0.004 3.55 990-1060 

ledviny 0.513-0.564 3.6, 3.89 1050 

j á t r a 0.467-0.527 3.6 1050-1070 

plíce 0.302-0.55 - 1040-1092 

slezina 0.539 3.72 1054 

kůže 0.293^0.016 - 1093-1190 

Tab. 2.2: Ukázka tepelných vlas tnos t í různých d ruhů tkán í [11] 

2.1.4 Per fuze krve 

P r ů t o k krve je množs tv í krve za jednotku času a je větš inou měřen přes povrch 

zahrnující jak směr, tak i velikost. Např ík lad srdeční výkon 5 l / m i n znamená , že 

srdce bude pumpovat přibližně 83 ml krve za sekundu. Významný přenos tepla 

nas tává v t epnách a t epénkách . Jelikož j ich je ale v tkán i obrovské množstv í , musí 

se jejich tepe lné účinky b r á t jako jeden parametr. Ten se nazývá perfuze. Perfuze 

krve je často vyjadřována jako objemový p r ů t o k krve na hmotu t káně [ml/kg • min]. 

Nicméně, při analýze přenosu tepla, je p o t ř e b a definovat perfuzi jako hmotnos tn í 

p rů tok krve na objem tkáně [kg/m 3 • s] [12]: 

^krev / 0 _ s 
w = v 1 ( 7 ) 

ľ tkáň " 1 

w = V k v e v (2.8) 

kde m^rev a. íTitkáň je hmotnost krve a t káně [kg], \4rev a Vtkán je objem krve a t káně 

[m3] a t je doba p r ů t o k u krve [s]. 

Vaskulární síť a lokální rozložení tepla spolu úzce souvisí. Mnoho p o d n ě t ů zvenčí 

to t iž ovlivňuje rozdíl teplot mezi krví a tkán í , kterou krev p ro téká (např . hypoter-

mie, různé záněty, apod.). Rozdíl teplot způsobuje konvektivní přenos tepla, k terý 

mění jak teplotu krve, tak i t káně . Tento přenos tepla je rozhodující pro ř a d u fyzi­

ologických procesů, jako jsou záně ty či termoregulace [12]. Ukázka hodnot perfuze 

krve je v tabulce 2.3. 
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perfuze krve w-^ 

T k á ň nebo orgán [ml/kg • min] 

mozek 560 

t u č n á t k á ň 28 

ledviny (muž) 4000 

j á t r a (muž) 1000 

plíce 400 

slinivka břišní 600 

kůže 120 

Tab. 2.3: Ukázka hodnot perfuze krve pro člověka v k l idu [11] 

Se zvyšující se perfuzí krve hodnota p r ů t o k u krve cévami roste, a t í m p á d e m je 

tepe lný dopad silnější. Podrobnějš í popis účinků perfuze krve i s grafickou simulací 

je ukázán v Bioheat Transfer and Thermal Heating for Tumor Treatment [13]. 

Úroveň perfuze krve pro různé typy tkán í závisí na mnoha vlivech. Může se jednat 

o psychologické stimuly či v l iv okolí. Dokonce i p růběhy různých nemocí mohou mí t 

za následek změnu perfuze krve nebo některé te rapeut ické intervence mohou vést 

ke zvýšení či poklesu toku krve v cílené tkán i [14]. 

2.2 Matematický popis přenosu tepla v tkáni 
Lidské tělo nelze b rá t jako homogenní pros t ředí , jelikož jeho různé části maj í odlišné 

fyziologické a fyzické vlastnosti, k teré se mění s teplotou. Pro m a t e m a t i c k ý model 

je proto n u t n é použí t he terogenní pros t ředí . 

2.2.1 Tepelný tok 

Tepelný tok $ vyjadřuje rychlost p růchodu tepla danou plochou nebo také výkon 

přenášený při p růchodu tepla danou plochou [W]: 

$ = d4- (2.9) 
alt y 1 

kde dQ je teplo [J], k teré projde zvolenou plochou za čas t [s]. 

Hustota t e p e l n é h o toku 

Hustota tepe lného toku q v d a n é m mís tě je vektor, jehož velikost q se rovná podí lu 

tepe lného toku cř$ procházejícího v d a n é m okamžiku zvolenou e lementárn í plochou 
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kolmou ke směru p růchodu tepla a plošného obsahu dS t é t o plochy [W-m 2 ] : 

« - s ( 2 - 1 0 ) 

Směr vektoru q je určen směrem sdílení tepla, proto je kolmý k ploše dS. 

S d í l e n í tepla v e d e n í m 

Sdílení tepla vedením (kondukcí) je způsob sdílení tepla z teplejších mís t lá tky 

ke chladnějším m í s t ů m předáván ím energie z částice (molekuly iontu, atomu apod.) 

na j inou částici, aniž jsou v pohybu makroskopické části látky. 

Pro sdílení tepla vedením v homogenn ím pros t ředí p la t í Fourierův zákon, podle 

něhož hustota tepe lného toku q je ú m ě r n á t ep lo tn ímu gradientu: 

q = -kVT (2.11) 

kde k je t epe lná vodivost a V T je tep lo tn í gradient. Záporné znaménko ve vztahu 

vyjadřuje, že tepe lný tok m á opačný směr než ná růs t teploty. 

Př i j ednorozměrném sdílení tepla vedením ve směru osy x je: 

9 = - * g (2.12, 

kde podí l dT/dx je tep lo tn í gradient ve směru osy x. 

Pokud se j e d n á o t ř í rozměrné sdílení tepla je rovnice následující: 

_ JdT_ dT dT\ 
^ \dx dy dz J 

Výkon odcházející vedením z povrchu objemového elementu pv [ W - m - 3 ] je d á n 

jako gradient hustoty tepe lného toku q: 

pv = V ( W T ) (2.14) 

yy_ 
TVÍ - ' ' m m • °C m 

2.2.2 Odvod tepla krví 

Krev o nějaké tep lo tě Tb vs toupí do tkáně , s kterou se tep lo tně vyrovná. Krev 

o nové teplotě T odchází pryč z tkáně . Více je tento proces popsán v část i 2.1.1. 

Výkon odváděný pryč pomocí krve p^ [ W - m - 3 ] je dán součinem perfuze krve, měrné 

tepe lné kapacity a rozdílem teplot krve a tkáně : 

Pb = whch(Th - T) (2.15) 

yy_ 
T v ľ'' 

k§ W • s _c 

. m 3 • s kg • °C 

kde u>b je perfuze krve [ k g - m - 3 - s - 1 ] , Cb je m ě r n á t epe lná kapacita krve [ J - k g - 1 • °C] 

a T je rozdíl teplot krve a t káně Tb — T [°C]. 
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2.2.3 Metabolické teplo 

Teplo, k teré je generováno metabolismem, resp. měrný výkon generovaný metabolis­

mem pm [ W - m - 3 ] , je ve většině p ř ípadů velmi ma lý s po rovnán ím dalších př iváděných 

měrných výkonů. 

2.2.4 Teplo způsobené jouleovými ztrátami 

Měrný výkon př iváděný do t káně při I R E je nejčastěji př iváděn pomocí obdélní­

kových elektrických pulzů. Díky tomu, že př iváděné elektrické pulzy jsou mnohem 

delší než elektrická časová konstanta t káně (buňky) , indukované t r ansmembránové 

napě t í dosáhne své max imáln í hodnoty mnohem dříve než nastane konec pulzu [15]. 

To znamená , že lze uvažovat o rozložení elektrického pole při us t á l eném stavu, bez 

ohledu na přechodové stavy, jako je náběžný čas pulzu. Díky tomuto zjednodušení 

lze použí t z jednodušenou Laplaceovu rovnici rozložení elektrického potenc iá lu pro 

us tá lený stav: 

V V = 0 (2.16) 

kde (p je elektrický potenciá l [V]. Intenzita elektrického pole E je po té gradient 

elektrického potenc iá lu [ V - m - 1 ] : 

£ = Vy? (2.17) 

Měrný výkon je dán O h m o v ý m zákonem: 

p = p-J2 (2.18) 

kde p je rezistivita [fž • m - 1 ] a J je hustota elektrického proudu [A • m~ 2 ] . Jelikož 

se elektrický proud a intenzita elektrického pole liší v různých místech tkáně , je 

zapot řeb í rezistivitu definovat v každém bodě jako poměr intenzity elektrického 

pole a hustoty proudu: 
E 

P=j (2-19) 

Pokud se z rovnice (2.19) vyjádří hustota elektrického pole J a dosadí rovnice (2.18) 

vznikne: 
E2 E2 

p = p. — = — =a-E2 (2.20) 
P P 

kde cr je m ě r n á elektrická vodivost [S • m - 1 ] . Spojením rovnic (2.20) a (2.17) vznikne 

výsledný vztah pro měrný výkon př iváděný elektr ickými pulzy do t káně [ W - m - 3 ] , 

k te rý předs tavuje teplo způsobené jouleovými z t r á t ami : 

p = a | V ^ | 2 (2.21) 

vv 
T i l •'' m m 2 
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2.2.5 Akumulované teplo 

Akumulované teplo je možno popsat jako množs tv í měrného výkonu v tkán i , k teré 

nestihlo opustit t k á ň konvekcí, kondukcí nebo radiací . Jeho jednotka je [ W - m - 3 ] a je 

vy jádřena jako součin hustoty tkáně , měrné tepelné kapacity t káně a celkové změny 

teploty v t kán i v čase: 

Paku PtCt 
dT 
dt 

(2.22) 

yy 
T U ^ 

kg W-s °C 
i 3 kg • °C s 

kde p t J e hustota t káně a c t je t epe lná kapacita tkáně . 

2.2.6 Pennesova rovnice 

Nejpoužívanější rovnice pro výpočet přenosu tepla v l idském těle při I R E je Modi­

fikovaná Pennesova 2 rovnice přenosu tepla, k t e rá v sobě zahrnuje jak funkci me­

tabolismu, tak i p r ů t o k u krve a tepla generovaného elektr ickými pulzy. V obecném 

tvaru výkonů m á tvar: 

Paku = Pv + Pb + Pra + P (2.23) 

kde p aku je celkový výkon akumulovaný v tkán i , pv je výkon odcházející vedením 

z povrchu objemového elementu, pb je výkon odváděný pryč krví, pm je výkon ge­

nerovaný metabolismem a p je dodávaný výkon elektr ickými pulzy. Po dosazení m á 

Pennesova rovnice přenosu tepla tvar: 

dT 
Ptct-Qj; = V ( / c V T ) + wbcb(Tb -T)+Pra + a\V^|2 (2.24) 

kde 

• pt je hustota t káně [kg/m 3]; 

• c t je měrné t epe lná kapacita t k á n ě [J/kg-°C]; 

• Cb je měrné t epe lná kapacita krve [J/kg-°C]; 

• A; je t epe lná vodivost t káně [W/m-°C]; 

• wb je perfuze krve na jednotku objemu [kg/m 3-s]; 

• T je teplota t káně [°C]; 

• T b je teplota krve [°C]; 

• pm je měrný výkon generovaný metabolismem [W/m 3 ] ; 

• a je m ě r n á elektrická vodivost [S • m - 1 ] ; 

• ip je elektrický potenciá l [V]. 

2Henry H. Pennes (f 14.11.1963) byl Americký lékař a klinický výzkumný pracovník, který stu­
doval neurologické účinky léků a farmakologickou léčbu různých psychóz. Také představil mate­
matický model produkce tepla s uvažováním toku krve. Pennesova rovnice (The Pennes bioheat 
equation) je základem pro stovky studií přenosu tepla. 
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I přes to , že se ne jdená o dokonalou rovnici, je stále hodně užívaná pro řešení 

v ý p o č t u šíření tepla v živých tkáních . Jednak z důvodu ma tema t i cké jednoduchosti, 

ale t aké ze schopnosti docela dobře předpovědět šíření tepla. N a druhou stranu, tato 

rovnice m á svá omezení. Největší p rob lém spočívá v nezahrnu t í faktu, j a k ý m smě­

rem proud í krev. Z tohoto důvodu není popsán jakýkoli konvekt ivní mechanizmus 

přenosu tepla [13]. 

Poškození t káně teplem nastane, když je t k á ň vystavena vyšším t ep lo t ám, než je její 

normáln í teplota, po delší dobu. Pokud vystavení vyšší tep lo tě t rvá delší dobu, může 

se t rvalé poškození objevit už od 42 °C [7]. Obecně se jako teplota t rvalého poškození 

bere 50 °C [16, 7]. Do 50 až 60 °C je poškození poměrně malé , ale s vyšší teplotou 

se rap idně zvyšuje. Toto poškození může předs tavovat celou ř a d u procesů, jako je 

např . buněčná smrt, s tád ia mikrovaskulárního krevního toku, nebo t ř e b a koagulace 

pro te inů 3 [16]. 

Tepelné poškození závisí na délce vystavení t epe lnému výkonu a na teplotě . Kožní 

popáleniny nastanou, když je teplota zvýšena po urč i tou dobu. Např . 45 °C vyžaduje 

více jak 3 hodiny, 51 °C méně jak 4 minuty a 70 °C méně než 1 vteř inu. Úrovně teplot, 

k teré mohou způsobi t poškození u j iných tkán í , jsou podobné [17]. 

Jestli je poškození teplem v souladu s I R E , je zapo t řeb í pro urč i tou sadu parame­

t r ů pulzů a konfigurace elektrody spočí ta t tepelné účinky. Podle [16, 9] je poškození 

t káně možné zjistit za použi t í analýzy typu Arrhenius, k t e rá p ředpokládá , že poško­

zení je reakcí p rvn ího řádu : 

• íl je bezrozměrný parametr poškození (íl = 0.53 je p r á h pro popáleniny prv­

ního s tupně v prokrvené kůži, íl = 1 z n a m e n á popáleniny d ruhého s tupně 

a íl = 10 4 jsou popáleniny t ře t ího s tupně [18]); 

• ( je frekvenční faktor [s - 1 ] ; 

• AEa je akt ivační energie [J • m o l - 1 ] ; 

• R je univerzální plynová konstanta [R = 8, 314472 J • K _ 1 • m o l - 1 ] ; 

• T je teplota t káně [ K - 1 ] ; 

• r je čas ohřevu [s]. 

3Koaugulace proteinů = životu nebezpečný stav, pro který je charakteristický vznik mnohočet-
ných krevních sraženin v cévách s vážnými následky pro celý organismus 

2.3 Tepelné poškození tkáně 

—AE. 

(2.25) 

kde 
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Konstanty ( a AEa jsou parametry t káně a T(t) je časový vývoj teploty t káně [9]. 

Rovnice pro výpoče t poškození teplem může být hypoteticky vyjádřená také pomocí 

p o č t u poškozených molekul t káně a plat í : 

a  =  1»W)  ( 2' 2 6 )  

kde N(0) a N(r) jsou poč ty nedotčených molekul v t kán i p řed změnou tepla a po 

změně [2]. Tedy p ravděpodobnos t poškození P, k t e rá ukazuje více p ř ímočarý pohled 

na efekty tepla, se dá vyjádři t [2]: 

^ = l - ^ | y ) = ( l - e - n ) (2.27) 
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3 M E T O D Y VÝPOČTU ŠÍŘENÍ T E P L A 

Pro tepelné výpoč ty je p o t ř e b a vytvoř i t m a t e m a t i c k ý model. Ten se může skládat 

z algebraických, obyčejných nebo parciálních rovnic, jejich soustav, různých vz t ahů 

z teorie množin, teorie p ravděpodobnos t i , ma tema t i cké logiky a mnoha dalších. Rov­

nice se stávají m a t e m a t i c k ý m modelem teprve tehdy, když jsou jednoznačně přiřa­

zeny k u rč i t ému procesu nebo jevu. Rovnice takových mode lů mohou být řešeny 

dvěma způsoby, analyticky nebo numericky. 

3.1 Analytické metody 
Výsledkem je přesné uzavřené řešení parciá lní diferenciální rovnice spojité v prostoru 

a čase. Analyt ické modely poskytuj í přesné řešení, k te ré je ale odvozené na základě 

mnoha zjednodušujících p ředpokladů . 

3.1.1 Metoda tepelných sítí 

Metoda tepelných sítí, někdy označována jako metoda ekvivaletního tepe lného ob­

vodu, je metoda pro výpočet teplot jednot l ivých část í modelu. Pr incipem je sestavení 

náh radn ího tepe lného obvodu s t epe lnými odpory (vodivostmi), k te ré se řeší pomocí 

tepelně-elektr ických analogií [19]. 

izolace 

1 1 
q 

2 
o 

2 

izolace 

q, T 2 T 

(a) Model systému 

AWv-

(b) Tepelná síť systému 

Obr. 3.1: Ukázka tepe lného sys tému. Upraveno z [20]. 

V modelovaném sys tému by při použi t í t é t o metody vyšly teploty v každé části 

v us t á l eném stavu. Tepelný obvod se skládá z uzlů, k teré předs tavuj í části analy­

zovaného modelu. Každý uzel je reprezentován svojí teplotou a může i nemusí být 

zdrojem tepe lného toku (výkonu). Velikosti tepelných výkonů odpovídaj í velikos­

tem zjištěných elektrických z t r á t . Mez i uzly existuje t epe lná vazba, k t e rá je defino­

vána tepe lnými odpory a představuje tak cestu tepe lného toku. Tepelné odpory jsou 

určeny na základě geometr ických rozměrů, součinitelů p ř e s tupů tepla a tepelných 

vodivost í [19, 21]. 
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Takový př íklad tepe lného sys tému je ukázán v obrázku 3.1a, k t e rý je namo­

delován pomocí tepelných o d p o r ů v obrázku 3.1b. Kromě použi t í pouze tepelných 

odporů by mohl tepe lný tok z tělesa 1 do tělesa 3 a z tělesa 2 do tělesa 3 bý t dále spe­

cifikován p ř idán ím některých př ídavných o d p o r ů představujících tepelnou vodivost 

mezi uvedenými tělesy [20]. 

Dále je důležité mí t na pamět i , že d a n á metoda nevystihuje lokální ex t rémy 

tep lo tn ího p růběhu , jelikož každý uzel představuje s t řední hodnotu urč i tého úseku. 

To však lze kompenzovat dos ta tečně velkým p o č t e m uzlů [21]. 

3.2 Numerické metody 

Numerické metody poskytuj í přibl ižné řešení stejných rovnic, n icméně jsou mnohem 

méně zat ížené zjednodušujícími p ředpok lady používanými v analyt ických modelech, 

a proto jsou vhodné pro řešení komplikovanějších problémů ve složitějších podmín ­

kách. 

Numerické metody jsou nu tné , jelikož při vedení tepla je p o t ř e b a vyřešit mnoho 

problémů, např . komplexní 2D a 3D geometrie, komplexní okrajové podmínky , neli­

neární závislosti apod [22]. 

3.2.1 Metoda konečných prvků 

Metoda konečných p rvků ( M K P ) je nej používanější metoda pro výpoč ty a nás ledné 

simulace vytvořeného fyzikálního modelu. J e d n á se o i terační metodu, k t e r á nemá 

přesný výsledek, ale konverguje k nějakému řešení po mnoha krocích. 

Její princip spočívá v rozdělení C A D modelu na velmi malé konečné prvky jedno­

duchých tvarů , k teré jsou definované uzly v rozích. Soubor všech těch to j ednoduchých 

tva rů předs tavuje tzv. síť konečných p rvků (mesh) [23]. 

Numerické řešení je psáno jako konečná ř a d a součtů interpolačních funkcí, k teré 

mohou být l ineární, kvadrat ické, kubické apod. Výsledkem jsou pak h ledané ne­

známé hodnoty v uzlech (např. teplota). Mez i uzly se pro získání výsledku využívá 

aproximačních funkcí. 

Hlavními kroky metody konečných p rvků jsou podle [24]: 

• Diskretizace úlohy - rozdělení řešené oblasti na konečný počet prvků; 

• Výběr interpolačních funkcí; 

• Sestavení matice neznámých p a r a m e t r ů pro každý prvek; 

• Sestavení globální matice neznámých p a r a m e t r ů pro řešenou oblast; 

• Zadání okrajových podmínek; 

• Vyřešení úlohy; 

• Doda tečné výpoč ty (pokud jsou požadovány) . 
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3.2.2 Metoda konečných diferencí 

Metoda konečných diferencí ( M K D ) , t aké označována jako metoda sítí, je výpo­

četní metoda, jejíž podstatou je n á h r a d a parciálních derivací podle jejich definice 

diferencemi (rozdíly). V t é t o m e t o d ě se diskretizuje jak v prostoru, tak i v čase. 

J e d n á se o výpoče tn í metodu, k t e rá je nejpřímější pro p ř í s tup k diskretizaci par­

ciálních diferenciálních rovnic. Pr incipem je nahrazen í urč i tého bodu v prostoru, 

k te rý je popsaný urč i tými rovnicemi, množinou diskrétních rovnic nazývaných rov­

nicemi konečných rozdílů. Tato metoda je typicky definována na pravidelné mřížce, 

což vede k efektivním m e t o d á m řešení. Proto je n e v h o d n á k použi t í nepravidelných 

C A D geometri í , ale v h o d n á pro obdélníkové nebo blokové modely [23]. 

Tato metoda m á urč i tou podobnost s M K P , jelikož urč i té formulace M K P defi­

nované v pravidelné mřížce jsou identické s M K D [23]. 

3.3 Software pro numerické metody 

Jeden z možných způsobů jak zjistit šíření tepla v tkán i je pomocí výpočtových pro­

gramů. Využívá se předevš ím metody konečných prvků . Nej používanějšími programy 

pro výpoč ty a následné simulace jsou C O M S O L Multiphysics a A N S Y S . 

C O M S O L Multiphysics je multifyzikální program, k te rý umožňuje řešit kom­

plexní problémy tvořeny několika fyzikálními p o d m í n k a m i . P ů v o d n ě byl součást í 

programu Mat lab, ale jelikož začal bý t tvořen opravdu mnoha funkcemi, vznikl jako 

samos t a tný program. I přes to m á výborné propojení s programem Matlab, k terý 

umožňuje naprogramován í vlastních rovnic či j iných problémů, proto je p rvn í vol­

bou pro vědce pracující s Matlabem. Výhodou jsou, mimo multifyzikálnost , obrovské 

možnost i nas tavení výsledků a jejich exportu. Ať už se j e d n á o řezy skrz objekty či 

zobrazení animace. 

A N S Y S je program, k te rý obsahuje několik částí . V aplikaci Workbench se mo­

delují různé fyzikální problémy, k te ré se pak musejí propojit. To je jedna z nevýhod 

A N S Y S u , jelikož každý modul vytvoř í j inou mesh (např . A N S Y S Maxwel l a A N ­

S Y S Mechanical). J e d n á se o robus tn í volbu pro firmy, jelikož je schopen řešit v las tní 

komplexní problémy. 

Použi t í t ěch to dvou p rog ramů je takové, že C O M S O L využívají vědci s Mat la ­

bem, tedy zaměření na výzkum, a A N S Y S je využívaný pro průmysl . 
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4 SOUČASNÝ STAV POZNÁNÍ V OBLASTI T E ­
PELNÝCH VÝPOČTŮ V TKÁNI POMOCÍ 
M K P 

V posledních letech bylo provedeno několik s tudi í v oblasti v ý p o č t ů tepla v živé tkán i 

pomocí M K P . K a ž d á studie měla j iné parametry či j iné požadavky na t k á ň , elek­

trody atd. V t é to kapitole jsou popsány t ř i studie, k teré využívají j iné předpoklady. 

P r v n í studie nebere v úvahu změnu elektrické vodivosti v závislosti na velikosti in­

tenzity elektrického pole. D r u h á tuto skutečnost započí tává a dále př idává v blízkosti 

ablační zóny objekt, k te rý představuje krit ickou t k á ň či mís to , k teré nesmí být po­

škozeno. Poslední p o p s a n á studie využívá vn i t řn í chlazení elektrod, k teré radikálně 

snižuje vzniklé teplo. 

4.1 Rafael V. Davalos a kolektiv, 2005 

Cílem studiem [7], kterou v roce 2005 zveřejnili Davalos a kolektiv z Univerzity 

biomedicínského inženýrství a věd ve Vi rg in i i , je stanovit, zda lze pomocí matema­

tického modelu urči t , jestli může I R E ovlivnit značné množs tv í tkán í , aniž by došlo 

vzniklým teplem k jejich poškození. 

4.1.1 Model 

Pro simulaci byly zvoleny j á t r a . Není zde započ í t ána změna elektrické vodivosti při 

elektroporaci. T k á ň je b r á n a jako izotropní a makroskopicky homogenní . 

B y l a použ i t a konfigurace dvou jehlových elektrod, kde jedna elektroda je př ipo­

jena k n a p ě t í a d r u h á k zemi. Jako rovnice přenosu tepla byla použ i t a Pennesova 

rovnice (2.24). Pro výpočet bylo p ředpok ládáno , že celá t k á ň m á počá tečn í teplotu 

T0 = 37 °C. Vnější povrch analyzované oblasti a povrchy elektrod jsou považovány 

za adiabat ické. Délka pulzu byla zvolena 800 us a byly použi ty pulzy o intenzi tě 

elektrického pole 360 V - m - 1 , jako hranice mezi žádnou a reverzibilní elektroporaci, 

a 680 V - m - 1 pro hranici mezi reverzibilní a ireverzibilní elektroporaci. 

Všechny výpoč ty a simulace byly provedeny v programu M A T L A B pomocí sol-

veru konečných prvků, Femlab v2.2. Výchozí mesh obsahující dvě 1 m m elektrody 

s roztečí 10 mm, byla tvořena 4035 uzly a 7856 trojúhelníky. 
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4.1.2 Výsledky 

Obrázek 4.1 ukazuje vývoj rozložení teploty při 800 us pulzu pro dvě 1 m m elektrody 

s roztečí 10 m m a n a p ě t í m 1331 V . Levá část obrázku (4.1a až 4.1c) ukazuje rozložení 

teploty v čase 200, 400 a 800 us. P r a v á část , obrázky 4.1d až 4.lf, představuj í 

obrysy rozložení teploty v blízkosti pravé elektrody v čase 200, 400 a 800 us. Je 

zřejmé, že ná růs t teploty je nejvýraznější v blízkosti rozhraní elektrod, konkré tně 

mezi elektrodami. 

SO-'C 

P 

Obr. 4.1: P řechodné rozložení teploty při 800 us pulzu [7] 

-v 

4.2 Anže Zupanič a Damijan Miklavčič, 2011 
Studii [25] představi l i v roce 2011 Anže Zupanič a Damijan Miklavčič z Fakulty 

biomedicínského inženýrství vysoké školy v Lublani . Cílem t é to práce je ukáza t , že 

je možné b ě h e m optimalizace snížit oteplení t káně penalizací vyšších teplot. Je zde 

ukázáno , že optimalizace p a r a m e t r ů elektroporace t rvá příliš dlouho, jelikož se pro 

každý soubor p a r a m e t r ů provádí přesný výpočet rozložení teploty. Proto je navrženo, 

že je možné provádět pouze konzervat ivní odhad rozložení teploty, za t ímco přesný 

výpočet se bude provádět pouze tehdy, když konzervat ivní odhad bude p ředpok láda t 

možnost tepe lného poškození. 
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4.2.1 Model 

Výpoč ty byly provedeny na základě geometrie podkožního nádo ru a jehlových elek­

trod vložených okolo, jak je ukázáno v obrázku 4.2. V blízkosti nádo ru je vložen 

kulový objekt, jehož účelem je zde reprezentovat kritickou tkáň , k t e rá nesmí být 

poškozena b ě h e m I R E , např . důležité cévy, nervy nebo srdce. To znamená , že nesmí 

být p řekročena prahová hodnota intenzity elektrického pole pro I R E a teplota musí 

zůs ta t pod prahovou hodnotou tepe lného poškození. 

Obr. 4.2: Geometrie t k á n ě použ i t á pro optimalizaci I R E : šest elektrod uspořádaných 

ve dvou řadách okolo centrá lně umís těného nádo ru [25] 

Pro numer ický model byl použi t program C O M S O L Multiphysics 3.5a ( C O M -

S O L A B , Švédsko). Pro výpočet rozložení elektrického potenc iá lu byla použ i t a L a -

placeova rovnice (2.16) a byly zahrnuty dvě mezní podmínky : kons tan tn í elektrický 

potenciál na všech akt ivních e lekt rodách a elektrická izolace na všech vnějších hra­

nicích modelu. A b y byla b r á n a v úvahu změna elektrické vodivosti při vystavení 

elektrickému poli , byl v y b r á n pos tupný m a t e m a t i c k ý popis elektroporace. Elektr ická 

vodivost je tedy funkcí elektrického pole: 

^ ) = / 2 Z f -E + tri (4.1) 

kde <7i a <r2 jsou elektrické vodivosti p řed e lektroporací a po ireverzibilní elektro-

poraci a Erev a Eirr představuj í velikost intenzity elektrického pole pro reverzibilní 

a ireverzibilní e lektroporací . Vystavení biologické t káně elektr ickým pu lzům vede 

k vytvářen í tepla, k teré je zde řešeno Pennesovou rovnicí (2.24). 
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4.2.2 Výsledky 

A b y se ušetři l čas výpoč tu , byla použ i t a rovnice (4.2), k t e rá ignoruje vedení tepla, 

rozptyl tepla kvůli p r ů t o k u krve a teplo generované metabolismem: 

A_ a E2 N t , t . 
A T = 4.2 

pc 

kde TV je počet elektrických pulzů a í je doba t rvání pulzu. Z rovnice (4.2) vychází 

vyšší teploty než z rovnice (2.24), a tak lze použí t rovnici (4.2) jako konzervat ivní 

odhad oteplení b ě h e m I R E . 

37 37,5 38 38,5 39 37 42 4 7 52 57 

(a) Použití Rovnice (2.24) ( b ) P o u ž i t í Rovnice (4.2) 

Obr. 4.3: Rozložení teploty po padesá t i 100 us elektrických pulzech o velikosti 

500 V [25]. 

Obrázek 4.3a ukazuje rozložení teploty po aplikování padesá t i 100 us elektric­

kých pulzů o velikosti 500 V při použi t í rovnice (2.24). Maximáln í vypoč t ená teplota 

v okolí elektrod dosáhla 38.1 "C. Upros t řed nádoru teplota dosáhla 39.3 "C. Př i po­

užití rovnice (4.2), je výsledné rozložení teploty po aplikování stejné sady pulzů 

ukázáno v obrázku 4.3b. Maximáln í vypoč t ená teplota v kolí elektrod dosáhla tep­

loty 67.3 "C. Upros t řed nádoru teplota dosáhla 43.2 "C. 

33 



4.3 Timothy J. O'Brien a kolektiv, 2018 
Studie [26] popisuje a hodno t í účinky akt ivního chlazení elektrod pros t ředn ic tv ím 

cirkulace tekutiny uvn i t ř elektrody při I R E pomocí změn elektrického pole a teploty 

s použ i t ím modelu prasečích jater. Model konečných p rvků byl vy tvořen a pou­

žit k předpovězení rozložení intenzity elektrického pole v tkán i v p r ů b ě h u aplikace 

j edn ím b ipo lá rn ím ap l iká torem s vn i t řn ím chlazením a bez něj . 

4.3.1 Model 

B y l použi t model prasečích jater, k t e rý byl namodelován jako elipsoid. Model chlaze­

ného ap l iká toru se skládal ze dvou du tých válcových nerezových elektrod oddělených 

od sebe válcovým izolačním tělesem vloženým mezi ně. Nechlazený model apliká­

toru byl designovaný podobně , jen s pevnými válcovými elektrodami a izolačním 

mate r i á l em mezi nimi . Obrázek 4.4 ukazuje tyto detaily. Numer ický model byl řešen 

pomocí solveru konečných p rvků programem C O M S O L Multiphysics 5.2 ( C O M S O L 

A B ; Švédsko). 

Obr. 4.4: Ukázka chlazeného a nechlazeného modelu ap l iká toru a pohled na mesh 

modelu pomocí č tyřs těnů [26]. 

Mezní p o d m í n k y byly zvoleny jako $ = U na rozhraní t káně a j edné z elektrod 

a $ = 0 na rozhraní t káně a d r u h é z elektrod. Místa , k t e rá nebyla v dotyku ani 

s jednou z elektrod, byla b r á n a jako elektricky izolovaná. 

Vývoj velikosti intenzity elektrického pole na konci pulzu může být přesně pře-

povězen, pokud elektrická vodivost je b r á n a jako dynamicky se měnící s intenzitou 
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elektrického pole. Proto s igmoidáln í 1 závislost vodivosti k velikosti intenzity elek­

tr ického pole je zde p o p s á n a rovnicí: 

a(\Ě\) = a0 + a m a X ~ - ^ _ A (4-3) 

1 + D-e B 

kde <70 je výchozí vodivost, a m a x je max imá ln í permeabi l izovaná elektrická vodivost, 

C— 8 a D= 10 jsou empiricky určené sigmoidální parametry funkce, \E\ je velikost 

vektoru intenzity elektrického pole, A a, B jsou parametry křivky, k te ré záleží na 

prahové velikosti elektrické pole pro R E , E0, a pro I R E , E\ (pro osm pulzů) , a jsou 

dány: 

Obr. 4.5: Výsledky po 300 pulzech o n a p ě t í 2700 V a délce pulzu 100 us. 

Pro po sobě jdoucí pulzy diferenciální zvýšení vodivosti t káně na konci každého 

po sobě jdoucího pulzu je d o m i n a n t n í m n á r ů s t e m teploty. Pro modelování efektu 

1 Sigmoidální = charakterizovaný křivkou ve tvaru S 
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několika pulzů bylo vypoč teno stat ické elektrické pole na konci každého po sobě 

jdoucího pulzu s vodivostí vypoč tenou pomocí : 

a(\Ě\,T) = a(\Ě\)[l + a(T-T0)] (4.6) 

kde a je tepe lný koeficient vodivosti, T je okamži t á teplota vypoč t ená z (2.24) a T 0 

je počá tečn í teplota tkáně . 

Zahřívání t káně bylo modelováno pomocí Pennesovi rovnice (2.24). Počá tečn í 

teplota elektrod a t k á n ě byla zvolena 26 °C pro oba, chlazené i nechlazené, modely. 

Pro urychlení v ý p o č t ů bylo Joulovo teplo měněno podle časového impulzu po­

děleného periodou mezi pulzy, což vedlo k p r ů m ě r n é m u zahřívání po celou dobu 

t rván í impulzu. Pro okraj modelu t káně byly definovány hranice jako adiabat ické, 

pro ukázku max imá ln ímu zvýšení teploty uvn i t ř modelu tkáně . Pro zjištění poško­

zení teplem byla použ i t a rovnice (2.25). 

4.3.2 Výsledky 

Obrázek 4.5 ukazuje numerické výsledky pro porovnán í chlazeného a nechlazeného 

modelu ap l iká toru na konci I R E . Vni t řně chlazené a nechlazené modely maj í po­

dobné rozložení intenzity elektrického pole, k teré je v obrázku 4.5(A) pro nechla-

zený model a 4.5(D) pro vn i t řně chlazený model. Naopak rozložení tepla a tepel­

ného poškození je lepší pro chlazený model. V obrázku 4.5(B) je rozložení tepla pro 

nechlazený model a na obrázku 4.5(E) pro chlazený model. Podobně pro tepelné 

poškození, k te ré je pro nechlazený model v obrázku 4.5(C) a pro chlazený model 

v obrázku 4.5(F). 

4.4 Přínos popsaných studií pro vlastní řešení 

Pro výpočet přenosu tepla v tkán i je nejpoužívanější rovnicí Pennesova rovnice, 

i p řes to že není dokonalá. Z tohoto důvodu bude ve v las tn ím řešení použ i t a právě 

tato rovnice. Změna elektrické vodivosti t káně s velikostí intenzity elektrického pole 

m á také urči tý vl iv, proto j i je p o t ř e b a definovat sigmoidální aproximací . P o d m í n k y 

pro řešení musí být zvoleny tak, aby vnější hrany modelu byly elektricky a tepelně 

izolované. V modelu musí být př iváděny pulzy na elektrodu a vnější hrany tkáně 

a krve budou b rány jako zem (0 V ) . 

Nejpoužívanější software pro řešení tepla pomocí M K P je C O M S O L Mult iphys-

ics. Jelikož je možnost tento program využí t , j edná se o nejlepší volbu. 
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5 ZJEDNODUŠENÝ VÝPOČET A SIMULACE 
T E P L A POMOCÍ M K P 

Pro řešení je zvolen j ednoduchý model, k te rý je inspirovaný v minulosti fyzicky re­

al izovaným experimentem, při k t e r ém byl použi t ablační katetr T H E R M O C O O L 

S M A R T T O U C H ® D133602. Tento typ je vybaven šestmi elektrodami a několika 

senzory. Důleži té je b rá t v úvahu pouze konec ka t é t ru , jelikož další části elektrický 

proud nevedou. V experimentu byl katetr přiložen v krv i k srdeční tkán i . Vlas tn í ře­

šení po té reprezentuje z jednodušený model použ i tého ka t é t ru , k te rý je tvořen pouze 

jednou válcovou elektrodou. 

Z důvodu větší elektrické vodivosti krve než tkáně , se p ředpokládá , že teplo 

bude převážně vznikat v krv i okolo elektrody. Proto nej důležitějším výsledkem bude 

záznam p r ů b ě h u šíření tepla v modelu b ě h e m pulzů a mezi n imi a na základě nich 

zhodnotit vhodnost zvoleného k a t é t r u pro reálné použi t í . 

Obr. 5.1: Katet r T H E R M O C O O L S M A R T T O U C H ® D133602 použi tý při experi­

mentu [27] 

Model k a t é t r u je obklopen krví a umís těn k srdeční t kán i kolmo, tak jak je ukázáno 

v obrázku 5.2. Součást í k a t é t r u je elektroda, na kterou jsou př iváděny s te jnosměrné 

elektrické pulzy, a izolace, k t e rá začíná ve vzdálenost i b od tkáně . Vnější hrany 

modelu jsou b rány jako tepelně a elektricky izolované a počá tečn í teplota modelu je 

zvolena 37 °C. Rozměry jsou uvedeny v tabulce 5.1. 

5.1 Model pro M K P 
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TKAN 

—n • q = 0; n - J = 0 

a 

b
 KREV Vr 

a 

izolace 

elektroda 

Obr. 5.2: Rozměry modelu a aplikované p o d m í n k y 

Parametr Symbol Jednotka Hodnota 

Velikost strany modelu a mm 20 

Vzdálenost izolace od t káně b mm 3.5 

P r ů m ě r elektrody c mm 2.667 

Tloušťka izolace d mm 0.8335 

Tab. 5.1: Geometrie modelu 

Pohled na celkový model se všemi čás tmi je v obrázku 5.3a. Pomoc í č tyřs těnů 

byla vy tvořena mesh (obrázek 5.3b), k t e rá je tvořena 1 086 052 elementy. Upros t řed 

modelu je část s jemnější sítí, jelikož se zde předpokláda j í největší z t rá ty , a t ím 

p á d e m i největší teplota. 

K řešení tepla byla použ i t a Pennesova rovnice, ve které nebyl započ í t án odvod 

tepla pomocí krve a generování tepla metabolismem: 

dT 

Pt<h— = V Í W ^ + m í a ^ - ^ T X + í^+ctIV^I2 (5.1) 

D ů v o d e m nezapoč í tán í odvodu tepla pomocí krve je min imáln í zásah jejího v l ivu 

v modelu, jelikož se j e d n á pouze o aplikaci elektrody na povrch tkáně . Pokud by se 

jednalo o např . jehlové elektrody, k te ré by sahaly do urč i té hloubky tkáně , bylo by 

zapot řeb í tento vl iv uvažovat . Generování tepla metabolismem je zanedba te lné vůči 

dodávanému výkonu, proto také není uvažováno. 
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(a) Namodelovaná geometrie (b) Výsledná mesh 

Obr. 5.3: Model katetru, k te rý je obklopen krví a umís těn k srdeční t kán i 

Ste jnosměrné pulzy mají obdélníkový charakter podle obrázku 5.4. Tedy trvají 

100 us a opakují se s frekvencí 1 Hz. Typicky se pro I R E používá 70 až 90 pulzu, 

ale pro dlouhou dobu v ý p o č t u se bude výsledek skládat pouze z osmi pulzů, k teré 

se podle [17] používají při elektrochemoterapii. 

1 00 |JS 

1 s 

Obr. 5.4: Charakter i s t ický p r ů b ě h napěťových s te jnosměrných pulzů pro I R E [17] 

Z důvodu nehomogenního pros t ředí je zapo t řeb í definovat změnu elektrické vodi­

vosti t k á n ě podle velikosti intenzity elektrického pole. Tato závislot m á sigmoidální 

p růběh , k t e rý lze dle [28] aproximovat funkcí: 

m = (") 

Výsledek aproximace, k te rý bude použi t pro model tkáně , je zobrazen v obrázku 5.5. 
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Obr. 5.5: Závislost elektrické vodivosti na velikosti intenzity elektrického pole [28] 

Pro výpočet modelu byl použi t program C O M S O L Multiphysics 5.4. Po nasta­

vení fyzikálních podmínek bylo nu tné př i řad i t k j edno t l ivým čás t ím modelu ma­

ter iály jejichž parametry jsou uvedeny v tabulce 5.2. Parametry tkáně , krve jsou 

převza ty z [29] a elektrody a izolace z knihovny programu C O M S O L Multiphysics. 

Objekt Parametr Symbol Jednotka Hodnota 

Tkáň Hustota Pt kg • m - 3 1081 
Měrná tepelná kapacita ct J - k g " 1 - K -- i 3686 
Tepelná vodivost fct W • m " 1 • K - i 0.56 
Elektrická vodivost 0t S • m - 1 Obrázek 5.5 

Krev Hustota Ph kg • m - 3 1050 
Měrná tepelná kapacita Cb J - k g " 1 - K -- i 3617 
Tepelná vodivost h, W • m " 1 • K - i 0.52 

Elektrická vodivost S • m - 1 0.66 
Elektroda Hustota Pc kg • m - 3 19.3 • 103 

Měrná tepelná kapacita ce 
J - k g " 1 - K -- i 130 

Tepelná vodivost ke W • m " 1 • K - i 310 
Elektrická vodivost c c 

S • m - 1 45 • 107 

Izolace Hustota PÍ kg • m - 3 1420 
Měrná tepelná kapacita Ci J - k g " 1 - K -- i 1090 
Tepelná vodivost fci W • m " 1 • K - i 0.1 
Elektrická vodivost S • m - 1 1•10" 3 

Tab. 5.2: Použi té parametry mate r i á lů pro v las tn í simulaci 
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5.2 Výsledky 
Pro zkrácení výpoče tn ího času byly nejprve spočí tány s tac ionární studie pro elek­

tr ický model. Nejprve proběhl výpočet pro model s n a p ě t í m na e lektrodě 1500 V . 

a po t é s n a p ě t í m 900 V . P r v n í z výsledků, k t e rý je zobrazen v obrázku 5.6, je 

rozložení elektrického potenc iá lu v modelu. 

x io 3 xlO 3 

(a) Napětí 1500 V (b) Napětí 900 V 

Obr. 5.6: Rozložení elektrického potenc iá lu v tkán i [V] 

V obrázku 5.7 je ukázáno kde v krv i a t kán i jsou mís t a s největší proudovou 

hustotou. V tkán i poblíž elektrody je elektrické pole s nejvyšší elektrickou intenzitou, 

proto zde bude mí t t k á ň nejvyšší elektrickou vodivost. Z důvodu někol ikanásobně 

větší proudové hustoty v e lektrodě byl změněn rozsah barev tak, aby byla dobře 

vidět m í s t a s max imá ln í proudovou hustotou v tkán i . 

V obrázku 5.8 jsou zobrazeny vypoč tené elektrické z t r á t y modelu. Tyto z t r á ty 

označovány jako Jouleovy z t r á t y předs tavuj í tepe lný výkon, k te rý vzniká p růchodem 

elektrického proudu. Nejvíce tepla bude vznikat v tkán i u vnějšího okraje elektrody 

a v krv i u rozhran í elektrody a izolace, tedy tam kde jsou největší elektrické ztráty, 

resp. nejvyšší p roudová hustota. 
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(a) Při 1500 V (b) Při 900 V 

Obr. 5.7: Rozložení proudové hustoty v tkán i [A/cm 2 ] 

(a) Při 1500 V (b) Při 900 V 

Obr. 5.8: Rozložení elektrických z t r á t v tkán i [W/m 3 ] 

Jouleovy zt rá ty , k teré byly zjištěny v elektrickém modelu, byly spojeny s mate­

ma t i ckým modulem Events, k t e r ý m byly nastaveny 100 us pulzy s frekvencí 1 Hz. 

Trans ien tn í ana lýza byla řešena po 8 sekund s krokem 100 ms. Jelikož byl ale krok 

nastaven jako Intermediate, s ám solver zvolil menší krok, pokud nastala velká změna 

ak tuá lně poč í t ané teploty. Samotný výpočet ukázal vývoj teploty t káně v čase pro 

hodnotu napě t í 900 a 1500 V , k te rý je na obrázku 5.9. 
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Obr. 5.9: Vývoj teploty t káně v čase 

V obrázku 5.10 je znázorněn vývoj teploty modelu na konci každého z osmi pulzů 

při n a p ě t í 1500 V , resp. v obrázku 5.11 při napě t í 900 V . Teplota n a r ů s t á okolo 

elektrody v k rv i a tkán i a to převážně tam, kde byly zjištěny největší elektrické 

ztráty. Vodiče k a t é t r u mají v praxi urč i tou délku, proto se bude díky n im teplo 

odvádět pryč z elektrody. I přes odvod tepla vodiči teplota elektrody bude pos tupně 

na růs t a t . Proto lze p ředpok láda t , že při sérii více pulzů dojde k ohřevu t káně a krve 

i mimo p ř í t omný napěťový pulz. V obrázku 5.10 jsou vyšší teploty než 90 °C, ale 

kvůli názornos t i o teplené části a s rovnání s výsledky v obrázku 5.11 byl změněn 

tep lo tn í rozsah. Vypoč tená teplota je hodně ovl ivněna závislostí elektrické vodivosti 

t káně na velikosti intenzity elektrického pole. Jelikož je tato závislost (obrázek 5.5) 

p řevza tá z [28], nebude přesně pasovat na parametry srdeční t káně . Samozřejmě se 

mění i elektrická vodivost krve s velikostí intenzity elektrického pole. Ta ale nebyla 

při v ý p o č t u uvažována. 

Konk t r é tn í použi tý katetr n e m á příliš dobrý tvar. D ů v o d e m je skutečnost , že 

proud od t éká do krve, což vede ke snížení úč inku elektrických pulzů. Do budoucna 

je p o t ř e b a vymyslet nový typ k a t é t r u nebo stávající typ vhodně upravit. 

Podle teploty, k t e rá vyšla z výpoč tů , je důležité si uvědomit , že při aplikaci pulzů 

s n a p ě t í m 1500 V , dojde v mís tě aplikace k t rva lému poškození tkáně , jelikož maxi­

máln í teplota dosahuje přes 200 °C. Jak bylo popsáno v části 2.3, t rvalé poškození 

teplem nas tává od 50 °C po urč i tou dobu vystavení . S rostoucí teplotou se rap idně 

snižuje p o t ř e b n ý čas pro poškození t káně . Z tohoto důvodu lze konstatovat, že při 

aplikaci takového n a p ě t í se okolní t k á n ě mohou nevra tně poškodi t . Poněvadž pulz 

t rvá pouhých 100 us, je těžké urči t poškození vy tvořeným teplem pro napě t í 900 V , 

jelikož se teplota rychle v rá t í na hodnotu okolo 42 °C. 
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Obr. 5.10: Vývoj teploty [°C] na konci každého pulzu při napě t í 1500 V 
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Obr. 5.11: Vývoj teploty [°C] na konci každého pulzu při n a p ě t í 900 V 
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Srdeční t k á ň je specifická, jelikož její elektrická vodivost m á anizot ropní vlast­

nosti. Ve směru svalových vláken je větší hodnota elektrické vodivosti než v os ta tn ích 

směrech. Z tohoto důvodu je zapo t řeb í definovat její matici . Elektr ická vodivost je 

typicky symetr ická, proto lze podle [3] psát : 

(5.3) 
C x x o~xz 

0 0 " 

a = ayy (Tyz = 0 ayy 0 (5 

_o~zx (Jzy <?zz_ _ 0 0 o~zz_ 

V dalš ím řešení bude velikost elektrické vodivosti volena podle aproximační 

kř ivky v obrázku 5.5 v p o m ě r u 1:3 k rovnoběžnému směru. Pro tento model lze 

tedy psá t : 

~&XK{E) 0 0 

a(E) = 0 3 • ayy(E) 0 (5.4) 

0 0 ozz[E)_ 

Srovnání teplot na konci osmého pulzu při pulzech o velikosti 900 V je zobrazeno 

v obrázku 5.12. Z důvodu zvýšené proudové hustoty došlo ke zvýšení Jouleových 

z t rá t , k teré vedou k vyšší teplotě . 

(a) Izotropní (b) Anizotropní 

Obr. 5.12: Srovnání teploty [°C] na konci osmého pulzu modelu při izotropní a ani­

zot ropní elektrické vodivosti při n a p ě t í 900 V 
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Srovnání vývoje teploty v čase při použi t í izotropní a an izot ropní elektrické vo­

divosti při 900 V je zobrazeno v obrázku 5.13. P ř i použi t í anizotropické elektrické 

vodivosti se teplota zvýšila po p r v n í m pulzu z 80 °C na 120 °C. 

Obr. 5.13: Srovnání vývoje teploty v čase př i izotropní a anizot ropní elektrické vo­

divosti pro sérii pulzů o napě t í 900 V 

5.3 Aspekty ovlivňující přesnost výpočtu 
Jelikož se j e d n á o numerickou metodu řešení, metodu konečných prvků, úplně přesné 

hodnoty nelze získat , lze se k n im pouze přiblížit . Pro přesnější výsledky by bylo 

p o t ř e b a zvolit vhodnější mesh, k t e r á obsahuje mnohonásobně více uzlů. Jelikož se 

hodnoty mezi uzly aproximují , p ř idán ím uzlů lze zvýšit přesnost řešení. 

S t í m t o souvisí velikost časového kroku solveru (tzv. Ume step). S menš ím časo­

v ý m krokem lze dosáhnou t výsledku teplot v jakémkoli časovém okamžiku. Čím více 

těch to kroků je požadováno, t í m více rovnic a obecně v ý p o č t ů se bude provádět , což 

zvyšuje celkový čas výpoč tu . 

N a výpočet m á vl iv t aké zaokrouhlování . Každý výpoče tn í program poč í t á s ur­

č i tým p o č t e m deset inných míst . Pokud se tento počet zvýší, lze dojít k přesnějšímu 

výsledku. 

Samozřejmě s přesnějším výsledkem, převážně pokud se zvýší poče t uzlů modelu 

a zmenší se časový krok solveru, čas pro výpočet rap idně na růs t á . To ale není jediný 

problém, k te rý je p o t ř e b a b rá t v úvahu. Nároky na výpoče tn í paměť R A M , procesor 

a úložné mís to pro výsledky také budou n a r ů s t a t . 

47 



5.4 Možnosti ověření správnosti výpočtu 
Tento model, jak bylo dříve napsáno , je založen na reálne situaci, kdy byl ablační 

katetr přiložen k srdeční tkán i . Z experimentu vyplynulo, že aplikací pulzů o veli­

kosti 900 V nenastane žádné poškození t káně . Samozřejmě při v las tn í simulaci došlo 

k mnoha z jednodušením, a proto tepelné poškození t káně nebudou sedět s realitou. 

Mezi z jednodušení a nepřesnost i pa t ř í zanedbán í tepla odváděného krví v tkán i , tepla 

generovaného metabolismem, nepřesná počá tečn í teplota tkáně , rozdílné parametry 

všech použi tých mate r i á lů a mnoho dalších. 

Pro zjištění skutečné teploty existuje mnoho možnost í j akými lze teplotu mě­

řit . A s i nejnázornější je použi t í termokamery. Pro tento p ř ípad je tato metoda ale 

nepouži te lná , jelikož se j edná o katetr, k te rý je umís t ěn v srdci. J i n ý m řešením 

je kon tak tn í metoda používající čidla pro měření teploty ( termočlánek, termistor 

apod.). Opě t ale nas tává problém, jelikož vznikající teplo je přavážně v krv i , k te rá 

ho odvádí pryč, což opět komplikuje použi t í čidla teploty. Pro srdce lze použí t spe­

ciální ablační katetr, k te rý obsahuje čidlo teploty. Tento typ k a t é t r u ale nebyl při 

experimentu k dispozici. 

Pokud by se prováděly experimenty při o tevřené operaci a t k á ň by nebyla obklo­

pena krví, jsou možnost i měření teploty termokamerou nebo čidlem možné . 
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ZÁVĚR 

Cílem práce bylo pospat současný stav poznán í v oblasti šíření tepla v živé tkán i 

a realizovat výpočet teploty pomocí M K P pro z jednodušený model. Síření tepla 

v tkán i je ovlivněno mnoha jejími vlastnostmi, k teré mohou ně jakým způsobem 

ovlivnit přenos, resp. šíření tepla v tkán i . J e d n á se o struktutu tkáně , tepelnou 

vodivost a difuzivitu, měrnou tepelnou kapacitu a perfuzi krve. 

Jako základní rovnice pro výpočet přenosu tepla byla použ i t a Pennesova rovnice 

přenosu tepla, k t e rá sice není dokonalá, ale docela dobře popisuje šíření tepla v tkáni . 

A b y bylo možné popsat tuto rovnici, bylo nejprve n u t n é popsat základní principy 

šíření tepla. Je zde také u k á z á n a možnos t v ý p o č t u tepe lného poškození t káně , k teré 

nas tává od 50 °C. 

Po nas tudován í současného stavu poznán í v oblasti tepelných v ý p o č t ů v tkán i 

pomocí M K P byly vyb rány a popsány tř i studie tak, aby každá přinesla něco nového 

v postupu řešení. Popsané studie slouží jako inspirace pro následující výpočet . 

Pro výpočet byl zvolen z jednodušený model ablačního k a t é t r u inspirovaný re­

á lnou si tuací , kdy byl katetr přiložen k srdeční tkáni . Pro výpočet byla použ i ta 

Pennesova rovnice, k t e r á neuvažovala odvod tepla krví a teplo generované metabolis­

mem. Z důvodu nehomogenního pros t ředí bylo zapo t řeb í definovat změnu elektrické 

vodivosti t káně podle velikosti intenzity elektrického pole sigmoidální aproximací . 

Jouleovy z t r á ty jsou největší v tkán i u vnější hrany elektrody, ale vznikají i okolo 

elektrody v krv i . V těchto místech také vzniká největší teplo. Výpočet byl řešen pro 

s te jnosměrné pulzy o napě t í 900 V a 1500 V . Katet r použi tý při r eá lném experimentu 

n e m á příliš dobrý tvar. D ů v o d e m je skutečnost , že proud od t éká do krve, což vede 

ke snížení úč inku elektrických pulzů. Je zde také srovnání izotropní a anizot ropní 

elektrické vodivosti t káně . Pro anizot ropní t k á ň byla volena t ro jnásobná elekrická 

vodivost v jednom ze směrů kolmém na katetr. Teplota se tak zvýšila v tkán i u vněj­

ších hran elektrody, jelikož s elektrickou vodivost í vzrostly v těch to místech Jouleovy 

ztráty. 

V klinické praxi se pro I R E používají s te jnosměrné napěťové pulzy. Kromě nich 

se ale používají i s t ř ídavé pulzy, k te ré jsou za t ím pouze p ř e d m ě t e m bádán í . Proto 

další navazující diplomovou práci by bylo zaměření na s t ř ídavé napěťové pulzy pro 

I R E a možnos t vylepšení konstrukce ka t é t ru , aby nedocházelo ke snižování úč inků 

elektrických pulzů. 
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SEZNAM SYMBOLŮ, VELIČIN A Z K R A T E K 

C A D Poč í t ačem podporované projektování - Computer Aided Design 

C R L M Metas t áza kolorektálních jater - Colorectal Liver Metastases 

D N A Deoxyribonukleová kyselina - Deoxyribonucleic A c i d 

E C T Léčba rakoviny - Electrochemotherapy 

E G T Genová terapie - Electrogenetherapy 

H C C Hepatoce lu lá rn í karcinom - Hepatocellular Carcinoma 

H I F U Ultrazvuk s vysokou intenzitou - High-Intensity Focused Ultrasound 

I R E Ireverzibilní (nevra tná) elektroporace - Irreversible Electroporation 

M K D Metoda Konečných Diferencí 

M K P Metoda Konečných P r v k ů 

M R Magnet ická rezonance - Magnetic Resonance 

M W A Mikrovlnná ablace - Microwave Abla t ion 

P E I P e r k u t á n n í injekce ethanolem - Percutaneous Ethanol Injection 

R E Reverzibilní (v ra tná) elektroporace - Reversible Electroporation 

R F A Radiofrekvenční ablace - Radiofrequency Abla t ion 

c Měrná t epe lná kapacita [J/g-°C] 

Cb Měrná t epe lná kapacita krve [J/g-°C] 

Ct Měrná t epe lná kapacita t káně [J/g-°C] 

E Intenzita elektrického pole [ V- m - 1 ] 

J Hustota elektrického proudu [ A - m - 1 ] 

k Tepelná vodivost t káně [ W - c m _ 1 - 0 C _ 1 ] 

^voda H m o t n o s t n í podí l vody v tkán i [kg] 

^protein H m o t n o s t n í podí l proteinu v tkán i [kg] 

ratuk H m o t n o s t n í podí l tuku v tkán i [kg] 

P Výkon dodávaný elektr ickými pulzy při I R E [ W - m - 3 ] 

Paku Akumulovaný měrný výkon v tkán i [ W - m - 3 ] 

Pb Vvýkon odváděný pryč pomocí krve [ W - m - 3 ] 

Pm Měrný výkon generovaný metabolismem [ W - m - 3 ] 

Pv Výkon odcházející vedením z povrchu objemového elementu [ W - m - 3 ] 
—* 

Q Hustota tepe lného toku [ W - m - 2 ] 

Q Teplo [J] 

R Univerzální plynová konstanta [ J - K - 1 - m o l - 1 ] 

S Plocha [m - 2 ] 

t Čas [s] 

T Teplota [°C] 

a Tepelná difuzivita t káně [cm 2 -s - 1 ] 

Akt ivační energie [J-mol - 1 ] 
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( Frekvenční faktor [s - 1] 

Pt Hustota t k á n ě [g/cm 3] 

p Rezist ivi ta [fž-m - 1 ] 

a M ě r n á elektr ická vodivost [S-m - 1 ] 

r Čas ohřevu [s] 

$ Tepelný tok [W] 

tp Elektr ický potenciá l [V] 

íl Parametr poškození [-] 

Perfuze krve [kg/m 3-min] 
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