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ABSTRAKT

Tato diplomova prace se zabyva modelovanim elektrického a teplotniho pole v tkani pri
srde¢ni ablaci technikou ireverzibilni elektroporace. Popisuje zakladni principy a zakony,
které vyjadruji danou problematiku. Dale srovnava pulzy stejnosmérné a stridavé elek-
troporace ve smyslu vznikajiciho tepla a rozsahu ablace a nasledné se zabyva vyvojem
nového typu kardiacniho katetru pro ablaci srdce.

KLICOVA SLOVA

Reverzibilni elektroporace, ireverzibilni elektroporace, modelovani, simulace, prenos tepla,
Pennesova rovnice, Maxwellovy rovnice, katetr, ablace srdce

ABSTRACT

This master thesis describes modeling of electric and thermal fields in tissue during
cardiac ablation based on irreversible electroporation. It is about basic principles and
laws that applies to this problematics. Further, it describes the electric and thermal
difference between DC and AC electroporation pulses. The follow-up work presents
many simulation models of new cardiac catheters developed with research team.
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fer, Pennes bioheat equation, Maxwell’s equations, catheter, cardiac ablation
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Uvod

S vyvojem modernich technologii se stale vice vyuziva vypocetnich metod a simu-
laci pro Teseni komplexnich problémi. V mediciné jsou operacni zadkroky financné,
casové i technicky narocné. Z tohoto diuvodu je nutné pouzit vypocetni metody
pro navrh a optimalizaci nejvhodnéjsiho postupu a aplikace. P¥i simulaci t¢inku
(efektu) abla¢nich metod na tkan, jako je elektroporace, je vysledkem napf. rozsah
ablace, rozlozeni intenzity elektrického pole, proud prochézejici tkani, vzniklé teplo
a tepelné poskozeni tkané.

Tato prace se zabyva popisem nejnovéjsich trendt ohledné elektroporace obecné
a se zamérenim na srdecni ablaci. Déle se zabyva matematickym aparatem elektro-
poracniho procesu. Jsou zde uvedeny vSechny dtilezité rovnice, které popisuji elek-
trické a teplotni pole. Také je zde popsano srovnani stejnosmérnych elektroporacnich
pulzi s pulzy stiidavymi, na které se v dnesni dobé soustiedi vyzkum. Hlavnim ci-
lem této prace je ale vytvoreni matematickych modelt novych typt katetrii urcenych
pro ablaci srdce s navazujicimi vypocty a simulacemi. Vysledky provedenych analyz

budou slouzit k navrzeni optimalniho typu katetru.
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1 Elektroporace

Desitky let vyzkumu ablac¢nich technik vedlo k dramatickému zlepseni celého pri-
béhu zdkroku a minimalizaci vedlejsich i¢inkti u pacienti. Mezi nejznaméjsi ablacéni
techniky patii radiofrekvencéni ablace (RFA), kterd je také nejpouzivanéjsi techni-
kou, mikrovinna ablace (MWA), ablace fokusovanym ultrazvukem (HIFU) a laserova
intersticialni ablace (LITT) [1]. Tyto zminéné ablacni techniky pati do skupiny ter-
malnich ablac¢nich technik. Jejich principem je niceni zivé tkané vytvarenym teplem.
Vytvorené teplo ale miize ohrozit okolni tkané ¢i jiné struktury v blizkosti aplikace.
Proto byla vyvinuta elektroporacni technika, ktera nevyuziva vytvorené teplo k de-
strukci tkani. Vzniklé teplo je nechténé a vysledek ablace je jim ovlivnén pouze

minimalné. Tato kapitola popisuje tivod do procesu elektroporace.

1.1 Princip elektroporace

Pulzni elektrické pole (PEF) odkazuje na aplikaci prerusovaného vysokonapétového
elektrického pole pro kratké ¢asové useky (mikrosekundy, nanosekundy), které zpu-
sobi bunécnou elektroporaci tkdné. Elektroporace (EP) je inovativni technika, pti
které je PEF aplikovano na zivé bunky, coz nasledné vede k vytvoreni defekti ¢i
péri na membrané bunky. Tyto zmény na membrané vedou ke zvyseni jeji propust-
nosti pro makromolekuly a ionty a pripadné k nasledné smrti. Zvyseni propustnosti
umoznuje pohyb molekul smérem do bunky nebo z bunky ven. Tento proces tvoreni
péru je zobrazen v Obr. 1.1.

Elektrické pulzy vytvori elektrické pole mezi elektrodami, které zpusobi velké
zvyseni naboje na lipidové dvojvrstvé!. Toto zvySeni naboje zpisobi vytvoieni elek-
trického potencidlu nazyvaného transmembranovy potencial (TMP). Jakmile TMP
dosahne letalni (kritické) hodnoty, dojde k vytvoreni elektricky vodivych porta. Tyto
péry se snazi zabranit trvalému poskozeni od elektrického proudu a omezuji dalsi
narust TMP. Pokud jsou parametry PEF nastaveny tak, aby umoznovaly opétovné
uzavrieni péri, tedy aby po vystaveni elektrickému poli byla bunka zachovana, je
tento proces charakterizovan jako reverzibilni neboli vratna elektroporace (RE). Po-
kud intenzita elektrického pole presahne letalni hodnotu, rozsah formovani péra je
tak velky, ze uz se bunka nevrati do puvodniho stavu. Proto se tento proces oznacuje
jako ireverzibilni neboli nevratné elektroporace (IRE). Parametry urcujici dopad na
bunku jsou délka pulzu, velikost, frekvence a polarita napéti. Z makroskopického
pohledu se jedna o vytvoreni léze bez zavislosti na tepelnych procesech nebo vyza-

dovani pomocnych 1éka [1-3].

I Lipidovd dvojvrstva je struktura o tloustce fadové v nm, kterd je soucésti bunéénych membran.
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(b) ()

Obr. 1.1: Molekularni simulace tvoreni périi na membrané bunky v dusledku apli-

kovaného PEF v case. Upraveno z [3].

Pro dosahnuti IRE je nutné pouzit napétové pulzy, které vytvori intenzitu elek-
trického pole o hodnoté nejméné nékolik stovek V-cm™! dle typu buiiky [1]. Jedn4
se o minimalné invazivni abla¢ni techniku, kterd ma rozsah tepelného poskozeni
zanedbatelny diky kratké dobé pulzt. Souvisejici Jouleovo teplo je tak minimalizo-
vano pro vétsinu objemu tkané, mimo oblasti v blizkosti elektrod, kde je zvysené
elektrické pole. Diky malé tepelné vodivosti tkani nejsou vzniklym teplem ovlivnény
dalsi citlivé struktury, jako jsou napt. cévy [4] nebo nervy [5]. Jelikoz zptisob smrti
bunék neni zptisoben teplem a zéalezi pouze na velikosti TMP, vysledky 1é¢by nejsou
ovlivnény odvodem tepla z blizkych krevnich cév. Indukovany TMP je, kromé funkei
specifickych pro bunky (tvar, orientace), prevazné funkei rozlozeni elektrického pole
v tkani. Proto znalost lokalniho rozlozeni elektrického pole mtze byt pouzita pro
presné predpovézeni rozsahu léze [2]. Ireverzibilni elektroporace byla ptivodné vyvo-

lavana pouze stejnosmérnymi pulzy, ale v poslednich letech se pouzivaji i stridavé

pulzy [6].

1.2 Parametry elektroporace

P1i stejnosmérné elektroporaci (DC IRE) se vyuzivaji obdélnikové pulzy o délce
trvani 100 ps a opakujici se s frekvenci 1 az 10 Hz a intenzitou elektrického pole
mezi 500 a 3000 V-em™! [3, 7]. Zakrok trv4 jen par minut a je vétSinou tvoren sérif
10 az 100 pulzy. Nevyhoda DC IRE je nutnost pouziti svalovych relaxantiu a celkové

anestezie pacienta pro zamezeni jakéhokoli pohybu téla [1].
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Pro eliminaci nebo alespon minimalizaci téchto nezadoucich ucinkt se vyuzivaji
stridavé pulzy (AC IRE). Tato metoda se v literature oznacuje jako H-FIRE. Sou-
casné protokoly H-FIRE napodobuji klinicky postup aplikace DC IRE tim, zZe se
kazdy napétovy pulz aktivuje na 50 az 100 ps s opakovaci frekvenci 1 Hz, v rdmci
kterého se aplikuje série 80 az 100 kratkych bipolarnich pulzti. TMP ale nevzroste
okamzité pti vystaveni externimu pulznimu elektrickému poli. Protoze nabijeci ca-
sova konstanta pro membranu bunky u savcu je priblizné 1 ps (viz [8]), pri dodani
pulztt H-FIRE vznika fada biologickych reakei. Dle [9] se zd4a, Ze se procesy vzniku
a Sifeni nanopéru u kratkych pulzi (0,25 az 5 us) snizuji ve srovnani s delsimi pulzy
v rozsahu 100 ps az 10 ms a permeabilizace bunééné membrany nemusi byt tak ro-
bustni, resp. dlouhotrvajici, pro kratké pulzy.

Jedna z nevyhod bipolarnich pulzt je ta, ze pro indukovani stejné hodnoty TMP
je potfeba vyssi intenzity elektrického pole oproti unipolarnim pulziim pii stejné
dobé trvani. V [10] je ukdzano, ze préh letalniho elektrického pole se vyznamné zvy-
suje se zkracenim doby trvani pulzu. Protokol H-FIRE sestavajici z 80 pulzt o délce
trvani 1 az 5 ps snizuje zivotaschopnost rakovinnych bunék slinivky bfisni v suspenzi
na méné nez 20 % pro velikost intenzity elektrického pole 3000 V-cm~! nebo vice.
Naproti tomu bylo ukazano, ze pro ekvivalentni energii 100 us u DC IRE protokolti
je pro snizeni zivotaschopnosti téchto bunék ve stejném rozsahu potieba velikost in-
tenzity elektrického pole 1250 V-cm™!. Pro buiiky v suspenzi se zdaji byt protokoly
H-FIRE vyuzivajici pulzy 250 az 500 ns relativné netc¢inné i pii intenzité pole do
4000 V-em~!. Kdyz vsak byly buiiky vypéstavany v kolagenovych napodobeninich
nadori, byly nalezeny letdlni prahy 2000, 1700, 1100 a 760 V-cm™! pro protokoly
H-FIRE s pulzy 0,25, 0,5, 1,0 a 2,0 ps resp., viz [11]. Tato nutnost zvySeni intenzity
elektrického pole je zptsobena zvysenou frekvenci pulzii, kterd snizuje casovy oka-
mzik, kdy je hodnota TMP nad jeho letalni hodnotou [12]. Intenzita elektrického
pole musi byt typicky pii pouziti vysokofrekvenénich bipolarnich pulzi 1,5 az 3 krat
vysSi nez pri pouziti stejnosmérnych pulzi. Tato hodnota ale zalezi na frekvenci,
resp. délce pulzi, a proto se muze lisit. Z téchto divodu musi byt pri zakroku apli-
kovany pulzy o vyssi velikosti napéti pro dosazeni stejného rozsahu ablace. Vyssi
napéti ale zpusobi zvysSeni vznikajiciho tepla [13].

Dle [9] jsou teoretické modely H-FIRE schopny predpovédét, ze tento typ terapie
je schopny penetrace heterogennich tkani a tim vytvoreni vice predpovéditelného
rozsahu ablace nez typické IRE pulzy. Napriklad se jedna o tepny a cévy v oblasti
aplikace, které mohou ovlivnit rozlozeni elektrického pole standardnich DC IRE
pulzi, pokud s nimi neni poc¢itano. To je zplsobeno faktem, ze IRE pulzy jsou
relativné dlouhé (100 ps), a proto maji nizsi frekvencni slozky (<20 kHz), které jsou
citlivé na uc¢inky heterogenity. PTi téchto frekvencich se mize impedance zdravych

tkani lisit od napriklad nadorovych tkani. Pti vyssich frekvencich je tento rozdil
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impedance zanedbatelny a tkan se jevi jako elektricky homogenni. Proto je také
vysledné rozlozeni elektrického pole vice podobné analytickému Teseni [9].

I ptes vSechny vyhody IRE oproti jinym ablaénim technikam, je aplikace IRE
technicky narocnéjsi. Kratké 100 ps pulzy lehce stimuluji svalové bunky a receptory
bolesti, coz ma za nasledek svalové kontrakce a pokud se provadi zakrok v blizkosti
srdce, tak i potencialni vznik arytmii. Kvili témto nebezpecim je nutné elektropo-

racni pulzy synchronizovat se srde¢nim rytmem [1, 13].

1.3 Aplikace elektroporace

Elektroporace je Siroce pouzivana technika v mnoha odvétvich nejen v 1ékarstvi. RE
se pouZiva pro genovou transfekei bunék in vitro?, zatimco IRE se pouZiva pro pas-
terizaci tekutych médii za studena a ma mnoho dalsich aplikaci v potravinarském
primyslu. V in vivo® je elektroporace tkdné zédkladem fady klinickych lééebnych
modalit. RE je zadkladem elektrochemoterapie a je také zdkladem genového elektro-
transferu, ktery se pouziva pro mnohocetné terapie v ramci klinickych studii, véetné
lécby rakoviny [14, 15] a ockovani [16].

I(— Supra-EP I Konvenéni EP H
T vy T T T T

o 100 kV/cm e
—8(_( Apoptdza

¢———nsPEF —— I i
& 3 Nekréza
v/ P =
24 10kV/cmf Relativné R, i |
= neprozkoumané Q )
E 2 Poranéni ]
R, < i clektrickym  —3]
< v ~eoy s . proudem
° Preziti +IRE
g 1EV/emp <ECT>! ]
- p— : . . ,
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= : ]
= &———~ Genova terapie ——
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0.1 kV/cm . . " K . .
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Délka pulzu

Obr. 1.2: Mapa pribliznych mist uc¢inki a aplikaci v disledku bunécéné elektropo-
race jako zavislost velikosti intenzity elektrického pole a dobé trvani pulzu. Prelo-
zeno z [10].

2in vitro znamens organizmus mimo zivé télo. V tomto piipadé nékde ve zkumavce, Erlenmeye-

rové bance, Petriho miskdch a dalsim laboratornim skle.

34n vivo znamen4 7ivy organizmus v piirozenych podminkach.
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Jak jiz bylo zminéno, ireverzibilni elektroporace je dobfe zavedenou metodou
pro lécbu nadort [17]. To ale neni jedind moznost vyuziti. IRE je zvlasté ldkava
jako metoda pro srde¢ni ablaci [18, 19], jelikoz ve srovnani s RFA muze vytvaret
léze bez nasledku tepelného ohfevu a zachovani okolnich struktur (nervy, cévy).
Aplikace IRE na srde¢ni tkan je oblasti exponencialné rostouciho zdjmu a dosud
byla tspésné aplikovana na fadu srde¢nich tkani ve studiich na zvifatech [20, 21].

Priblizny pohled na podminky té¢inku elektrického pole (doba trvani pulzu a veli-
kost intenzity elektrického pole) bunék a tkani vystavenych elektroporaci je zobrazen
v Obr. 1.2. Dlouhé pulzy indikuji, Ze na nékterych nebo vsech mistech bunééné mem-
brany vznikne suprafyziologicky transmembranovy potencial. Pro typickou plazma-
tickou membranu savcéich bunék to znamend, ze TMP stoupa minimalné alespoil na
200 mV (ve vétsiné pripadu je vyrazné vétsi, casto dosahuje 1 az 1,5 V). Obrazek 1.2
zahrnuje devét radu délky trvani pulzu, ale pouze tii fady intenzity elektrického
pole. To je proto, zZe reakce bunék jsou silné zavislé na velikosti pulzu a relativné
slabé na ¢ase. Doba trvani pulzu se pohybuje priblizné od 1 ns do témér 1 s (uvazo-
vany jsou jednotlivé sitky pulzi). Sila nebo velikost aplikovanych pulzu elektrického
pole se pohybuje od 0,1 kV-cm™! az do pfiblizné 100 kV-cm ™.

Vystaveni elektrickym polim o velmi vysoké intenzité s trvanim doby pulzu t4
kratsim nez doba nabijeni plazmatické membrany bunky 7,,,, mé za nasledek mno-
hem pocetnéjsi, ale mensi péry nez konvencni elektroporace. U pulzii s nejvyssi
intenzitou elektrického pole jsou pory vytvoreny témér ve vsech oblastech bunéc-
nych membran, véetné malych organel?, jako jsou mitochondrie. Jednim z vysledkt
je, ze vznikly elektricky proud prochazi bunkami, coz je opacné chovani oproti kon-
venéni EP, které se vénuje prevazna vétsina védeckych clankd. Ty zahrnuji velké
pulzy v tom smyslu, ze TMP stoupa, jak bylo dfive zminéno, na suprafyziologické
hodnoty pouze pro néktera mista na membrané bunky. Konvenéni EP se tyka doby
trvani pulzu delsi nez doba nabijeni plazmatické membrany bunky a jeji soucasti
je jak DC IRE, tak H-FIRE. Protoze bunééna odezva zahrnuje vyznamné zvyseni
elektrické vodivosti membrany pouze na nékterych mistech, vznikly proud z velké
¢asti prochézi kolem buriky [10]. Tyto cesty prochazejictho proudu pii vysoké a nizké
frekvenci jsou zobrazeny v Obr. 1.3.

Prestoze poranéni elektrickym proudem ma casto hlavni tepelnou slozku, ktera
popali tkan, mize dojit také k vyznamnému a zakeinému netepelnému poskozeni.

Obecné piijimanou hypotézou bunééné smrti IRE je apoptéza®. V piipadé nizkych

40rganely jsou drobné mikroskopické ttvary uvniti bunék.

5 Apoptéza je jeden z hlavnich typti programované bunééné smrti probihajici pfedevsim u Zivodi-
chii. Zahrnuje sled biochemickych procesi vedoucich k typickym zménam vzhledu bunky. Nasledné
dochdzi k Setrnému odstranéni zbytku této buiiky (a nikoliv k zadnétu), ¢imz se apoptéza v zékladu
list od nekrézy.
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frekvenci (hojné pouzivané 50 az 60 Hz) jsou vuci relativné dlouhotrvajicim silnym
polim, ktera jsou v konvenéni kategorii EP, nejzranitelnéjsi vétsi bunky (napr. kos-
terni svaly, nervové buriky). V ptipadé dlouhych a velmi silnych poli dochazi ke smrti
bunék nekrézou®. Vyznamnd rozdilna zranitelnost vyplyva z rozdili ve velikosti bu-
nék v disledku zesileni pole membranami. V ptipadé konvenéni EP jsou vétsi bunky
snadnéji elektroporovany nez mensi bunky pro pole o stejné intenzité. Poskozeni
elektrickym proudem tedy muze zahrnovat lyzu zprostiedkovanou EP s nebo bez

zvysené teploty Jouleovymi ztratami [10].

v

+ 4+ + + + F + + * E + + + + + * F + o+
Nizké

e
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: frekvence |
i : (td > 7'pm)

Obr. 1.3: Tlustrace cesty prochazejictho proudu tkani pii vysoké frekvenci (vlevo)

a pri nizké frekvenci (vpravo). Prelozeno z [12].

Elektrochemoterapie (ECT) je zavedeny pristup k 1é¢bé nadoru zaloZzeny na EP.
Zahrnuje kratsi, mensi pulzy, které typicky zptusobuji RE, pticemz léc¢ba nadoru je
zalozena na dodavani ucinnych protirakovinnych 1ékt do bunék (vétsinou bleomy-
cinu). Typicky se pouziva osm ¢tvercovych (lichobéznikovych) pulzi o trvani 100 ps
v 1s intervalech. K ti¢inné ablaci nadoru dochézi, pokud jsou poskytnuty malé extra-
celularni koncentrace bleomycinu, bez kterého bunky prezivaji. ECT se stava siroce
pouzivanou technikou a jeji klinicky vyznam stale roste [10].

In vivo dodavani velkych molekul DNA do bunék zivotaschopné tkané zahrnuje
RE tvofenou jesté mensimi a delsimi pulzy. Casto se hled4 modifikace bunék kos-
terntho svalstva nebo dendritickych” bunék, coz vede k viznamnému zlepseni 1é6¢by

vvvvv

ské a biotechnologické aplikaci, ktera spoléha spise na preziti bunék nez na smrt,

6Nekréza je typem smrti bunék a tkéni, pii které je souhrn biologickych zmén pozorovatelny
histologicky az po urcitém casovém odstupu po biologické smrti bunék. Nekréza postihuje skupiny
na sebe navzajem naléhajicich bunék a vznika jako nésledek nevratného poskozeni bunék.

"Dendriticks butika je typ specializovaného bunééného téla nachézejiciho se v tkanich, jako je
ktize, ktery stimuluje imunitni odpovédi prezentaci antigenu na jeho povrchu jinym specializovanym

bunkdm.

21



je vénovana znacna pozornost a ma vyhlidky na velky dopad v lékarstvi. Doruco-
vani oligonukleotid® pomoci EP je také predmétem rostouciho zajmu. V tomto
pripadé mohou mit vysoce nabité molekuly vétsi pravdépodobnost, ze budou dopra-
veny pres plazmatickou membranu, s mensim zachycenim a vazbou na membranu
pfed postupnym vstupem do buriky [10].

Oblast, oznacena v Obr. 1.2 jako ’Relativné neprozkoumané’, je ponékud libo-
volné definovana trvanim pulzu od 1 do 100 s (dva z deviti fadu trvani pulzu).
Nachézi se mezi deklarovanou horni hranici 1000 ns pro nanosekundové pulzni elek-
trické pole (nsPEF) a spodni hranici 100 ps vétsiny pulznich protokold ECT a IRE.
Cilem relativné neprozkoumané oblasti je poukazat na potencidlné uziteény roz-
sah intenzity elektrického pole a doby trvani pulzu, ktery je jesté nutné probadat,

protoze tyto pulzy zahrnuji relativné malo publikaci [10].

1.4 Srdecni ablace

Jelikoz se tato prace vénuje simulacim v srdci, je nutné nejprve stru¢né zminit, co
srdecni ablace je a k ¢emu se pouziva. Jednd se o zakrok, ktery vytvori mikrojizvy
na srdecni tkani a zablokuje tak abnormalni elektrické signaly. Tato procedura se
vyuziva k obnoveni normalniho srdeéniho rytmu, tedy k 1é¢bé arytmii. Jedna se
o nechirurgickou cestu (tj. bez nutnosti operace srdce), a to pomoci specialnich
tenkych a ohebnych elektrod (katetri). Tyto dlouhé katetry jsou zavedeny pres
tiislo krevnimi cévami (tepnami ¢i zilami) do srdce. Dle situace se mize jednat
jak o srdecni komory, tak siné. Ablacni katetr je v srdci priloZen k srdecni tkani do
mista co nejblize k vzniku poruchy srdec¢niho rytmu, kde je obklopen krvi. Elektrody
na Spickach katetru vyuzivaji tepelnou energii (pii tepelné ablaci), pti které dojde
prichodem vysokofrekvenéniho elektrického proudu k zahtati mista na 60 az 70 °C
a dojde tak k jeho spéleni, ¢i elektrickou energii (pti PEF) ke zniceni, ablaci, tkané.
Tato technika je priblizena v Obr. 1.4.

Tepelné abla¢ni techniky jsou invazivni techniky, které vyzaduji vstup do télni
dutiny tak, aby bylo mozné se dostat do cilovych oblasti srdec¢ni tkané. Tyto tech-
niky zahrnuji pouziti tepelné energie, kterd zpusobi hypertermélni (vysoké teploty)
nebo hypotermalni (nizké teploty) poskozeni cilového mista tkané. Hypertermické
pristupy jsou nejcastéji zalozeny na aplikaci RFA nebo LITT. Mezi hypotermické
pristupy patii kryoablace, ktera vyuziva proudéni velmi chladné tepelné vodivé te-
kutiny skrz sondy na cilové misto tkané [22]. VSechny tyto techniky ale zpusobuji
zéavazné komplikace, jako je napf. stendza plicni zily nebo obrna brani¢niho nervu

a atrioezofagealnich pistél, které ¢asto kon¢i smrti. Tyto techniky jsou ¢asové zavislé

80ligonukleotidy jsou kratké DNA nebo RNA molekuly.
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na vedeni tepla v okoli aplikace a ablace nastava pro vSechny typy tkani [19]. Pri
pouziti PEF tento problém ale nenastane. Jak jiz bylo fec¢eno, pti PEF dochéazi k vy-
tvoreni mikroskopickych pért na bunéénych membranach. Lze tedy Tici, ze PEF je
tkanove selektivni, protoze kazdy typ tkané ma specifické prahové hodnoty intenzity

elektrického pole.

Srdeéni
sval

Poskozené —
elektrické systémy Ablace tkdné

Obr. 1.4: Ukazka abla¢niho katetru uvnitt srdce. Prelozeno z [23].

1.4.1 Elektricky srdecni systém

Srdce je pumpa, ktera je zodpovédna za udrzeni krevniho obéhu v téle. Je to v pod-
staté duty sval, ktery rozvadi krev ke vSem organim téla. Srdce je rozdéleno do
CtyT Casti (dutin), levé a pravé siné a levé a pravé komory, které funguji jako dvé
cerpadla vedle sebe, viz Obr. 1.5. Sténa zvana septum oddéluje levou stranu srdce
od pravé. Dvé horni komory jsou oddéleny tenkou interatridlni prepazkou. Silnéjsi
svalova sténa, ktera oddéluje dvé dolni srde¢ni komory, se nazyva interventrikularni
prepazka [24, 25].

Sinusovy uzel (SA uzel) je zvlastni uzlik bunék nachazejici se v horni ¢asti pravé
srdecni siné. PTi zdravé srdecni ¢innosti v ném vznikaji elektrické impulzy, které nuti
srdce k pravidelnym stahiim. Elektrické impulzy se ze sinusového uzlu siti svalovinou
obou sini, coz vede k jejich stazeni a tedy napumpovani krve do komor. Elektricky
vzruch déle pokrac¢uje do komor pres tzv. sinokomorovy (atriovertrikuldrni) uzel
(AV uzel). Jeho tkolem je zpomalit rychlost pfevodu elektrickych vzruchi na ko-
mory kvuli dostateéné dobé pro naplnéni komor krvi ze sini. Prevod elektrického

vzruchu na komory nastava pres jediné elektrické spojeni mezi sinémi a komorami,
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tzv. Hisovym miistkem. Elektricky impulz se dale siti svalovinou komor a zptisobuje

jejich koordinovany stah [25].

Sinusovy uzel

(SA uzel)

Sinokomorovy uzel / “' 2\\
(AV uzel) ; \\ \'

P Leva komora
~
Prava sin ‘
"\2\'

Prava komora

Leva sin

Obr. 1.5: Schéma srdce. Upraveno z [24].

1.4.2 Poruchy srdec¢niho rytmu

P1i zdravé srdecni ¢innosti srdce pumpuje o frekvenci 60 az 100 stahiti za minutu.
Takovyto normalni rytmus je nazyvan jako sinusovy. Samoziejmé tento rytmus miize
byt pomalejsi (napr. pfi spanku) nebo rychlejsi (napt. ptisportu). Problémy se srdec-
nim rytmem (srdeéni arytmie) se objevuji, kdyz elektrické signdly, které koordinuji
srdecni rytmus, nefunguji spravné. Chybné elektrické vzruchy zpusobuji, ze srdce
bije prilis rychle (tachykardie), prilis pomalu (bradykardie) nebo nepravidelné [25].

1.5 Generatory napétovych pulzii

Na zdroje vysokonapétovych pulzi pro elektroporaci jsou kladeny vysoké pozadavky.
Musi byt schopny generovat pulzy v jednotkach kV s proudem v desitkach ampéru.
Déle je dobré (pii DC IRE nutné), aby byly pulzy synchronizovany s refrakterni fazi

srde¢niho rytmu pro minimalizaci vzniku arytmii (napr. fibrilace komor) [1].
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Prvnim a jedinym komeréné dostupnym zatizenim pro ablaci pomoci DC IRE
je od roku 2009 zafizeni NanoKnife od americké firmy AngioDynamics [15]. Toto
zatizeni je ukazano v Obr. 1.6 a sklada se ze dvou hlavnich ¢asti: IRE generatoru
a az Sesti elektrod. Na generatoru lze ménit napéti v rozsahu od 100 V do 3000 V
v 90 az 100 pulzech a Sifce pulzii maximalné 100 ms.

Obr. 1.6: Soucasny systém IRE: (A) Generator IRE od spolecnosti AngioDynamics,
(B) 16G bipolarni sonda, (C) 19G monopolarni sondy, (D) distanéni vlozka mono-
polarni sondy, (E) generatorovy pedal. Prevzato z [15].
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Mimo nejznameéjsiho zarizeni NanoKnife existuji také dalsi zdroje pulzi pro EP.
Na Ustavu vykonové elektrotechniky a elektroniky byly zkonstruovany dva generd-
tory vysokonapétovych pulzii. Nejdiive byl vyroben elektroporacni generator pro DC
IRE (Obr. 1.7a), ktery generuje stejnosmérné, monopolarni, vysokonapétové pulzy.
Generator se vyuziva pro experimentalni ticely a dosahuje maximalniho vystupniho
napéti 5 kV, maximalniho vystupniho proudu 100 A, maximalni délky pulzu 150 pa
a dobou mezi pulzy 200 ms [6]. Tento pfistroj je ale potencidlné rizikovéjsi pro po-
uziti v kardiologii, protoze v téle pacienta dochéazi k vétsim svalovym kontrakcim.
Protoze jsou pri bipolarnich pulzech svalové kontrakce mensi, byl vyvinut druhy
ptistroj (Obr. 1.7b). Jedna se o H-FIRE generator, ktery generuje stiidavé vyso-
konapétové pulzy. Jeho parametry dosahuji napéti az jednotek kilovolti, frekvence
desitky az stovky kolihertz, délky pulzt desitky az stovky pikosekund, délky mezer
mezi pulzy stovky milisekund az jednotek sekund nebo na zakladé EKG signdlu

a vystupni proud desitky ampér [7].

Obr. 1.7: Zkonstruovany generdtor vysokonapétovych pulzi na Ustavu vykonové
elektrotechniky a elektroniky FEKT VUT pro a) DC IRE a b) H-FIRE.
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Za zminku také stoji prototyp vysokofrekvencéniho generatoru stiidavych pulzi,
ktery je popsan v [26]. Tento piistroj s Sirokou skalou specifikaci, jako je velikost na-
péti, tvar vlny, opakovaci frekvence a sitka pulzu, mé velky vyznam pro podporu kli-
nické aplikace ireverzibilni elektroporace. Frekvenci pulzu, dobu trvani pulzu a tvar
viny lze flexibilné upravit pomoci softwarového algoritmu ovladace podle parametrii
zatéze. Klicové parametry vyvinutého pristroje jsou nasledujici: amplituda napéti
do £10 kV se sitkami pulzu 500 ns az 5 ps, frekvenci 500 kHz v davce pulzu a 10 kHz
v ramci pokrac¢ovani omezené vstupnim vysokonapéfovym stejnosmérnym zdrojem.

Vsechny parametry pulzu lze libovolné naprogramovat.

1.6 Dalsi zajimava rozsireni EP

Dalsi zajimava technika je popsdna v [27]. Jedn4 se o elektroporaci fizenou algorit-
mem. Tato technika spociva v neustalém méfeni teploty lécené oblasti. Na zacatku
uzivatel nastavi maximalni teplotu, kterd miize nastat, ale nesmi byt prekrocena.
Algoritmus pak na zakladé zmérené teploty ridi pulzni generator. To znamend, Ze
dle aktualni teploty se mize ménit amplituda napéti pulzi, doba trvani a doba mezi
pulzy a frekvence pulzi.

V [28] je popsano zpfestiovani protokoli pro H-FIRE pomoci strojového uceni.
Vytvoreny model, oznaceny jako ANN, je inspirovany sitémi biologickych neuron,
ve kterych neurony pocitaji hodnoty z dodanych vstupti. ANN napodobuje strukturu
a fungovani lidského mozku, ktery se skldada z propojenych neuronti, jejichz tkolem
je ukladat, ziskavat, zpracovavat a interpretovat smysluplné informace na zakladé
uceni a tréninku v zavislosti na rozpoznatelnych vzorcich. ANN je zde vyuzit k od-
hadu vyskytu ablace, oblasti ablace a letalniho prahu intenzity elektrického pole.
ANN byla modeloviana a trénovana zkoumanim velkého souboru védeckych publi-
kaci popisujicich experimenty H-FIRE a jejich vysledky. Na zdkladé téchto udajt
byla ANN schopna poskytnout uspokojivou presnost odhadu vyse uvedenych pa-
rametri. Dosazené vysledky, i kdyz jsou velmi slibné, by mohly byt déle zlepseny
rozsitenim pocatecniho souboru dat (tj. shromazdénim podrobnosti o vétsim poctu
vany nastroj ma silny potencial k dosazeni rychlych, personalizovanych protokoli
v terapii H-FIRE, zefektiviiuje dlouhy a komplexni proces planovani lécby zalozeny
na standardnich elektromagnetickych a multifyzikalnich simula¢nich metodach pro

novou éru aplikaci H-FIRE.
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1.7 Konstrukce abla¢nich katetri

Prvni komercéné dostupné elektrody pro PEF jsou jehlové elektrody, které jsou sou-
casti diive zminéného generatoru NanoKnife. Pro aplikaci PEF i DC IRE lze ale
vyuzit nejen jehlové, ale také elektrody s ruznymi konfiguracemi a typy geomet-
rif. Vétsina studii vyuziva prave jehlové elektrody. Ovsem ty nejsou vhodné, jelikoz
misto aplikace v srdci ma malou plochu a srdec¢ni tkan nesmi byt mechanicky po-
skozena. Proto je nutné najit optimalni feSeni katetru pro vyuziti PEF v srdecni
ablaci. Existuje moznost vyuziti komercéné dostupnych katetri pro RFA, ale ty také
nejsou idedlni. Nabidka komerénich feSeni je v soucasné dobé velmi omezena. 7Z to-
hoto divodu jsou katetry vyuzivajici PEF pro ablaci srdec¢ni tkané stale predmétem
vyzkumu a vyvoje [3]. Ukdzkou je napt. PEF systém od spole¢nosti Boston Scienti-
fic s oznacenim FARAPULSE™, viz [29], ktery je komercné dostupny, nebo katetr
ALPHAT1 od spole¢nosti Japan Lifeline, viz [30], VARIPULSE™ od spolec¢nosti Bi-
osense Webster, viz [31] nebo systém PulseSelect od spolecnosti Medtronic, viz [32],

které jsou stale ve fazi zkoumani a testovani.

1.7.1 Velikosti katetri

Nejcastéjsi stupnici pro méreni velikosti katetrii je francouzska stupnice. Jeji jednot-
kou je French (F nebo Fr). Jednd se o velikost vztazenou k vnéjsimu prameéru katetru
a odpovidd priblizné trojndsobku priméru v milimetrech. Jinak napsano, plati, ze
1 F odpovida 1/3 mm. Tato velikost ale plati pouze pro vnéjsi prumeér. Proto rizné
katetry se stejny oznacenim (napt. 5 F), budou mit stejny vnéjsi pramér, ale nemusi

mit stejny vnitini primér nebo vnitini drenédzni kanal.

1.7.2 Dostupné katetry

v/

K dispozici jsou razné katetry. Nejcastéjsi jsou valeckové s alespon dvéma prsten-
covymi elektrodami, které lze pouzit pro aplikaci PEF. Katetr mtuze byt vyroben
z tkaného Dacronu (polyesterového vldkna) nebo novéjsich syntetickych materiali,
jako je polyuretan. Tkané katetry Dacron jsou preferovany kvuli jejich vétsi odol-
nosti a fyzikalnim vlastnostem. Tyto katetry maji odlisny pocet elektrod, vzdalenost
mezi elektrodami a krivky, aby poskytovaly fadu moznosti pro rizné ucely. I kdyz
maji vynikajici torzni charakteristiky, jejich nejvétsi vyhodou je, Ze jsou dostatecné
tuhé, aby udrzely tvar, a pfesto méknou pri télesné teploté, takze nejsou prilis tuhé
pro vytvareni smycek a ohybi v cévnim systému [33].

Se syntetickymi katetry nelze manipulovat nebo ménit tvary v téle, tudiz jsou
méné zadouci. Syntetické katetry jsou levnéjsi a nabizeji mensi velikosti (2 az 3 F).

V soucasné dobé je vétsina elektrodovych katetri velikosti 3 az 8 F. Mensi velikosti
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se pouzivaji u déti. U dospélych pacientl se bézné pouzivaji katetry velikosti b az 7 F.
Nékteré ablacni katetry maji chlazenou $picku, kterou se infuzi privadi fyziologicky
roztok ¢i jiné médium, aby se umoznilo zesilené zahtivani tkané bez povrchového
zuhelnaténi pri RFA (pro vétsi hloubku léze) nebo chlazeni a odvodu nezadouciho
vzniklého tepla pti PEF [33].

Asi nejdostupnéjsim fesenim je difve zminény sytém FARAPULSE™ od spo-
lecnosti Boston Scientific. Tento systém byl vytvoren tak, aby poskytoval bezpecné
velké, ale uc¢inné elektrické pole pro ablaci srdce pomoci PFA a zaroven byl uzi-
vatelsky jednoduchy. Jedna se o kompletni sestavu generatoru bipolarnich a bi-
fazickych pulzit FARASTAR™ disponujici rozsahem napéti 1,8 az 2 kV, katetru
FARAWAVE™ 4 tidici ¢asti katetru pro manipulaci FARADRIVE™. Pro ablaci
se vyuziva specidlni tvar katetru, ktery je zobrazen v Obr. 1.8. Jeho velikost je 12,8 F
a disponuje dvaceti elektrodami. Tento katetr ale neni vhodny pro bodové aplikace

presné v jednom misté.
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Obr. 1.8: Katetr FARAWAVE™ od spole¢nosti Boston Scientific. Pfevzato z [29].

Jednim z katetri, ktery neni momentalné urcen pro komercéni vyuziti, je napti-
klad difve zminény cirkularni katetr VARIPULSE™ od spole¢nosti Biosense Web-
ster, ktery byl pouzit v [31] a je zobrazen v Obr. 1.9. Tento katetr ma velikost 7,5 F
a je na ném 10 prstencovych elektrod. Kruhovy lasovy katetr pro ablaci pulznim
elektrickym polem (PFA) mé nastavitelny pramér mezi 25 a 35 mm, coz umoziuje
jeho umisténi v Siroké skéle aplikaci. Katetr je obousmérny se 180° vychylenim na
jednu stranu a 90° na druhou. Tento katetr také dovoluje zavést tok média skrz néj.

Dalsi reseni, které je ve vyzkumu, je zminény systém PulseSelect od spolecnosti
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Obr. 1.9: Ilustrace katetru VARIPULSE s deseti prstencovymi elektrodami. Upra-

veno z [31].

Medtronic. V Obr. 1.10 je zobrazen pouzity katetr. Tento systém je zaméreny pie-

devsim na lécbu fibrilace sini. Blizsi informace ale nejsou znamy.

Obr. 1.10: PFA katetr od spole¢nosti Medtronic. Pfevzato z [32].

30



2 Elektrické pole

Intenzita elektrického pole v tkani velice tizce souvisi s rozsahem ablace!. Proto
se pomoci vypocetnich metod vytvari matematické modely a simulace. Pokud je
takovy model tkané spravné namodelovan, muze prinést hodnotné informace. Jedna
se napriklad o vizualizaci predpokladaného objemu léze a jeji zméné pri uprave
parametru (amplituda napéti, délka pulzu, délka mezi pulzy, pocet pulzu, frekvence,
geometrie, apod.). Teorie modelovani elektrického pole vychazi predevsim z Max-
wellovych rovnic. Tato kapitola se zabyva popisem elektrického pole, které je zde

popsano jak obecné, tak i pro proces elektroporace.

2.1 Maxwellovy rovnice

Rovnice popisujici vlastnosti makroskopického elektrického a magnetického pole
ve vztahu k jejich zdrojim jsou, pojmenovany po Jamesovi Clerk MaxwelloviZ. Max-
wellovy rovnice popisuji jak jsou elektricka a magnetickd pole vytvarena nabitymi
¢asticemi, elektrickymi proudy a zménami téchto poli. Pro popis elektrického a mag-
netického pole jsou vyuzity nasledujici rovnice:

o Rozsitend prvni Maxwellova rovnice: Ampér-Maxwelluv zakon — zakon celko-

vého proudu

OE
VXB:,LL()J—F,M()ESOE, (21)

ktery tikd, ze magnetické pole rotuje kolem budicich proudi.
e Druha Maxwellova rovnice: Faradaytv indukéni zakon — zdkon elektromagne-
tické indukce
VxE= 9B (2.2)
ot ’
ktery tikd, Ze casové zmény magnetického pole indukuji elektrické pole, které
pusobi proti témto zménam.

o Treti Maxwellova rovnice: Gaussuv zakon elektrostatiky

v.E=2, (2.3)

€o

ktery rika, ze tok elektrického pole z povrchu objemového elementu je urcen
naboji v tomto objemu.
o Ctvrtd Maxwellova rovnice: Gaussiv zdkon magnetismu — zdkon spojitosti

indukéniho toku
V-B=0, (2.4)

L Ablace je proces poskozeni tkané.
2James Clerk Maxwell byl skotsky védec zabyvajici se matematickou fyzikou. Jeho nejvyznam-

néjsi prinosem je obecny popis elektromagnetického pole.
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ktery tika, ze magneticky indukéni tok libovolnou uzavienou orientovanou plo-
chou je roven nule.

o Zakon zachovani naboje — rovnice kontinuity

dp
V.-J= 5 (2.5)
ktery tika, ze ubytek naboje v objemovém elementu odpovida toku néboje
z povrchu elementu.
kde
B je vektor magnetické indukce [T7;
J je vektor proudové hustoty [A-m~2];
E je vektor intenzity elektrického pole [V-m™];
p je hustota elektrického ndboje [C-m™3];
Ho je permeabilita vakua [H-m™1], pg = 471077 Hm™!;

g0 je permitivita vakua [F-m™!], gg = 8,854-1072 F-m~.

2.1.1 Maxwellovy rovnice ve tvaru potenciali

Dnesni numerické vypocty rozlozeni elektrického pole makroskopickych elektrickych
a magnetickych poli jsou ale obvykle pocitany s odliSnymi rovnicemi. Pro tvar Max-
wellovych rovnic ve formé potenciali je nutné definovat skalarni a vektorové elek-
trodynamické potencidly ¢ a A. Z Gaussova zakona magnetismu je zfejmé, ze di-
vergence magnetického pole je rovna nule. Divergence rotace je vzdy nulova, a tak

lze vztah (2.4) upravit na tvar
B=VxA. (2.6)

Z. Coulombova zakona elektrostatiky vyplyva, ze elektrostatické pole je nevirové
(V x E = 0) a lze pro néj psit E = —Vy. Pfi proménném elektrickém poli je uz
ale elektrické pole virové, protoze dochazi ke zméné magnetické indukce B vzniklé
pohybem nabitych ¢astic. Dosazenim (2.6) do Faradayova indukéniho zakona (2.2)

lze psat tvar
0A

E=-Vp—- o (2.7)
Témito rovnicemi nejsou ale potencialy definovany jednoznacné, protoze se E a B
nezméni, i kdyz se k potencidlu ¢ pricte libovolna konstanta, nebo k potencialu A
libovolné skalarni pole. Proto je potieba zavést kalibraci dynamickych potencialt

doplnujici podminkou. Nejcastéji se jedna o Lorentzovu kalibracni podminku

1 Op
V-A+—-—=0. 2.8
* c? ot (2:8)
Dosazenim zminénych vztahu vztaht (2.6), (2.7) a (2.8) do Gaussova zdkona elek-

trostatiky (2.3) a Ampér-Maxwellova zdkona (2.1) vzniknou dalsi dvé Maxwelovy
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rovnice ve tvaru elektrodynamickych potenciali

d P
2
Zv-A) =L
Vit o (V- A) -
2p L OPAN LA T
<VA S ) VI VAT S o) =md,

kde
@ je skalarni potencidl elektrického pole;
A je vektorovy potencial magnetického pole;
c je rychlost elektromagnetickych vin ve vakuu odpovidajici rychlosti svétla [m-s™]
a lze spocitat jako
=299,8-10°m-s".

C =
v/€0 Ho

2.1.2 Materialové vztahy

Pokud je elektromagnetické pole v blizkosti materiadlu, dochazi k polarizaci a mag-
netizaci vazanych naboji a proudu a je nutné uvazovat jeho vlastnosti, které se daji
popsat pomoci permitivity

D=c¢cE, (2.9)

a permeability
B=uH, (2.10)

kde
D je elektrickéd indukce popisujici elektrické pole bez zapocteni vlivu elektrickych
naboji vazanych v prostiedi, dielektrika [C-m~2]. Popisuje tedy pouze vliv
volnych elektrickych ndaboji z vnéjsich zdroju elektrického pole;
H je intenzita magnetického pole popisujici silu magnetického pole, ktera také
nezapoc¢itava vliv elektrickych ndbojt vazanych v prostfedi [A-m™1];
€ je permitivita tvorena soucinem permitivity vakua a relativni permitivity mate-
ridlu € = gg &y
1 je permeabilita tvofena souc¢inem permeability vakua a relativni permeability
materidalu g = pg p,.
Na zéakladé materidlovych vztahu (2.9) a (2.10) je mozné napsat novy upraveny

seznam Maxwellovych rovnic

B E
V x <—>:JVO1—|—€8—,

1 ot
0B
E=-_"—
VX ot
V'(gE):pvob
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V-B=0,
kde

J.o1 je proudovd hustota volnych nosi¢ti ndboje [A-m™2];

Pvol je hustota volnych nosi¢t ndboje [C-m™2].
Permitivita a permeabilita nemusi byt nutné konstantni hodnoty. Mohou byt funkei,
ktera zavisi napriklad na velikosti pole, jeho sméru nebo frekvenci. To stejné plati pro
elektrickou vodivost o, kterd popisuje vztah mezi elektrickym polem a elektrickymi

proudy v materialu, tzv. Ohmovym zdkonem v diferencidlnim tvaru [34]
J=0E. (2.11)

Rovnice (2.11) lze rozepsat do jednotlivych slozek v kazdém sméru os

Ty Ove Ouy Ouz| |Ei
Jy Oy Oyy Oyl | By - (2.12)

Dolni indexy u E a J predstavuji smér dané slozky (napt. J, je proudova hustota
ve sméru osy x) a dolni indexy u o predstavuji pomér mezi kazdou slozkou elek-
trického pole a slozkou proudové hustoty (napi. oy, je pomeér elektrického pole £,
a proudové hustoty .J,) [34, 35]. Rozdil elektrickych potencialti muze nastat v kaz-
dém sméru, proto je elektricka vodivost vyjadiena matici 3x3. Pro vétSinu materiala

je vodivostni tenzor symetricky a lze jej upravit na

Ore Ozy Oz Ope 0 0
0= |0y Oyy Oy| =10 o0y O
Ore Ozy Oz 0 0 o

Nékteré typy tkani maji specifické vlastnosti zptisobené jejich vnitini strukturou.
Casto se jedna o anizotropni elektrickou vodivost. Nejlépe lze tuto vlastnost ukazat
na srdeéni tkani. V pripadé elektroporacnich pulzi na srdecni tkan, napt. pri lé¢hé
arytmii, je katetr zaveden pres hlavni tepnu do srdce, kde poté priléhd k srdecnimu
svalu, endokardu®. Za tenkou vrstvou endokardu je srde¢ni svalovina, myokard?*.
Tato svalovina je tvorena svalovymi vlakny, které jsou priblizné kolmé na prilozeny
katetr. Ve sméru svalovych vlaken je poté vétsi hodnota elektrické vodivosti nez
v jiném sméru.

Anizotropie se ale netyka pouze elektrické vodivosti. P¥i odkazovani na hod-

noty elektrické vodivosti rtiznych typu tkani z védeckych studii, je potieba také pro

3Endokard je vnitini srde¢ni vrstva, kterd vystyla srdeéni dutiny.
4Myokard je typ svaloviny, jez umoziiuje pravidelné stahy srdce. Jednd se o nejmohutnéjsi ¢ast
srdecni stény.
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permitivitu zkontrolovat orientaci elektrod(y) vuci hlavni ose tkané. Tato orientace
muze byt napt. podélna, ptricna ¢i kombinace obou. Pokud je ale frekvence elek-
trického proudu dostatecné vysoka, anizotropické vlastnosti zmizi. Predevsim pro

svalové tkaneé, kde se tak stane pri frekvenci kolem 300 MHz, viz [36].
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Obr. 2.1: Zavislost elektrické vodivosti jaterni tkané na velikosti intenzity elektric-

kého pole. Prevzato z [1].

7, divodu nehomogenity tkani je také dobré brat v tivahu zavislosti jejich vlast-
nosti na okolnich podminkach. Elektrickd vodivost neni homogenni v celé tkéani, ale
je zavisla jak na drfive zminéné orientaci svalovych vlaken tkané, tak i na inten-
zité elektrického pole, teploté a casové zavislosti elektroporac¢niho procesu. Zavislost

na intenzité elektrického pole ma sigmoidalni priubéh a lze ji aproximovat funkeci

1

f@) = e

Priklad vysledku této aproximace je pro jaterni tkan a je zobrazen v Obr. 2.1. S ros-
touci intenzitou elektrického pole pri elektroporacnim procesu roste elektricka vodi-
vost z pocatecni do konecné hodnoty, viz [37]. Nedavno publikovana studie [38] se
zabyva méricim systémem elektrické vodivosti pro tkan prasecich jater zalozeny na
generatoru pulzniho signalu, tedy elektroporace. Systém vyuziva osciloskop k soucas-
nému méreni napéti a proudu tkani pii rtizné sitce pulzu a rtzné intenzité elektric-
kého pole a zkouméa zménu elektrické vodivosti tkané prasecich jater vlivem elektro-

poracniho efektu bunék. Vysledna zavislost primérné elektrické vodivosti na délce
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pulzu t; pro urcité velikosti intenzit elektrického pole je zobrazena v Obr. 2.2, ze
které je vidét, ze jak se intenzita elektrického pole zvysuje, poc¢atecni vodivost se
také zvysuje. V Obr. 2.3 je zndzornéno, ze vodivost tkané dale narista po celou dobu
trvani pulzu pro elektricka pole s intenzitou od 500 do 1500 V-cm™!. P¥i elektric-
kém poli 2000 V-cm™! se objevi rovinnd elektrickd vodivost, pfi které jiz nedochdzi
k jejimu dalsimu zvysSeni. Protoze se ale vodivost jako funkce intenzity elektrického

pole béhem pulzu méni, byly idaje zprimérovany.
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Obr. 2.2: Zavislost prumeérné elektrické vodivosti na délce pulzu pro urcité velikosti

intenzit elektrického pole. Prevzato z [38].
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Obr. 2.3: Zavislost prumeérné elektrické vodivosti na délce pulzu pro urcité velikosti

intenzit elektrického pole. Prevzato z [38].

36



I presto, Ze pouziti izolovanych tkani ke studiu zmén elektrické vodivosti pri pul-
zujicim elektrickém poli mize snizit spotiebu experimentalnich zvirat, existuji urcité
nedostatky. Naptiklad tkan ez vivo® vede k rychlé redistribuci objemu krve, kterd
miize byt podobna docasnym vaskularnim okluznim ucéinkim, ke kterym dochazi
v dusledku elektroporace, ale také s postupem casu se bunky ptisobenim enzymi
a mikroorganismu rozkladaji a pocet vodivych c¢astic se zvySuje, coz ma za nasledek
zvyseni elektrické vodivosti [38-40].

V dalsi studii [41] byla tkan slinivky bfisni, mozkova a jaterni tkan odebrana
z prasat a poté na né byly aplikovany pulzy IRE v konfiguraci paralelnich desticek.
Vysledné hodnoty proudu a teploty byly pouzity k vypoctu vodivosti a jeji teplotni
zavislosti pro kazdy typ tkané. Z vysledka plyne, Ze dynamické chovani elektrické
vodivosti se u studovanych typt tkani lisi. Doprovodné vypocetni modely naznacuji,
ze rozlozeni intenzity elektrického pole a objemy tepelného poskozeni zavisi na typu
tkané. Tyto tii typy tkani vykazuji podobné elektrické a tepelné reakce na IRE,
ackoli mozkova tkan vykazuje nejvétsi rozdily. Vysledky také ukazuji, Ze typ tkané
hraje roli v ocekavanych objemech ablace a tepelného poskozeni. Proto se ocekava, ze
elektricka vodivost a jeji zmény v dusledku ohfevu budou mit vyrazny vliv na objem
ablace. Zaclenéni téchto vlastnosti tkdné pomdaha pri predikci a optimalizaci terapii
zalozenych na elektroporaci.

Zavislost elektrické vodivosti jater na teploté zkoumali také napt. v [42] pfi po-
uziti radiofrekvencni ablace. Vysledkem je priblizné dvojnasobné velikost elektrické
vodivosti jaterni tkdné pfi jejim otepleni pomoci RFA z 30 na 90 °C. Detailnéjsi po-
pis teplotné zavislych vlastnosti srdecni tkané je ale presnéji popsan v [43-45]. Jedna

se o elektrickou vodivost (2.13), tepelnou vodivost (2.14) a perfuzi krve (2.15):

o - €001(T=To) proT < 99°C,
2.5345 05 , r0 99°C < T < 100 °C,
o (T) = ‘ P (2.13)
2534500 [1 — Aoy (T'—100°C)] , pro 100°C < T < 105°C,
0,025345 o , proT > 105°C,
ko + Aky (T —T3) roT <100°C,
k(T) = 0 o ( b) p (2.14)

ko + Ako (100°C — T3) , pro T > 100°C,

Who, proT <50°C,
wp (T) =420 P (2.15)
0, proT > 50 °C,
kde 0 = 0,6 Sm™, kg = 0,54 W-m 1K' a wy o jsou elektrickd, tepelnd vodivost

a perfuze krve tkané myokardu pii teploté T}, = 37°C, Aoq je pokles elektrické

S ex vivo znamend organizmus mimo své pfirozené podminky. Napiiklad orgdn vyjmuty z téla.
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vodivosti tkané o 19,8 % pii zvySeni teploty o 1°C nad 100 °C kvuli zuhelnaténi
tkané a odparovani vody, Akg je prirustek tepelné vodivosti o 0,12 % pri zvySeni
teploty o 1°C a T je pocitand teplota z Pennesovy rovnice (3.1). Hodnota perfuze
krve pii teploté tkané mensi nez T < 50 °C m4 hodnotu wy, g = 0,017 s7'. Funkce

téchto zavislych parametri jsou v obrazcich 2.4a, 2.4b a 2.4c.

B ‘ 0,62
15 ]
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710} B
g T
2 = 058] |
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40 60 80 100 120 140 40 60 80 100 120 140
T [°C] T[°C]

(a) (b)

0,015 |
T: 0,010 |
3
0,005 | |
0,000 L—. J

40 45 50 55 60 65

Obr. 2.4: Zavislost a) elektrické, b) tepelné vodivosti a c) perfuze krve tkané na

teploté.

2.2 \Vypocet elektrického pole pri elektroporaci

Velice Casto jsou pri elektroporaci pouzivana elektricka pole o jedné polarité. Tyto
unipolarni obdélnikové pulzy jsou mnohem delsi nez nabijeci ¢asova konstanta mem-

brany, a proto indukované transmembranové napéti dosahne svého maxima dlouho
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predtim, nez nastane konec pulzu. To znamend, Ze rozlozeni elektrického pole lze
uvazovat pro ustdleny stav, bez uvazovani nabézné hrany pulzu [1, 34, 35]. Diky
tomuto zanedbani se nasledujici vypocty znacné zjednodusi. Z rovnic (2.5), (2.7)

a (2.11) lze odvodit Laplaceovu rovnici pro ustaleny stav

V- (cVy)=0. (2.16)

2.2.1 Okrajové podminky

Vypocet elektromagnetického pole je omezen na konecnou oblast ¢asu a prostoru.
Proto je nutné pouzit pocatecni a okrajové podminky. Pocateéni podminkou je de-
finovani elektrického potencidlu ¢ = 0 v celé analyzované oblasti €. Jako okrajové
podminky se nejcastéji pouzivaji Dirichletova a Neumannova okrajova podminka.
Dirichletova okrajova podminka je okrajova podminka prvniho druhu a urcuje pre-

depsanou hodnotu nezndmé funkce ¢ na urcité vnéjsi hranici I'y oblasti €2

Plp, = #1.

V pripadé modelovani elektroporace bude na vnéjsi hranici elektrody presné dana

velikost napéti a v misté uzemnéni bude nulova hodnota

Neumannova okrajova podminka je okrajovd podminka druhého druhu a urcuje

predepsanou hodnotu gradientu funkce ¢ na vnéjsi hranici I's oblasti €2

0
e =4,
8nF2

kde

¢ je fyzikalni vlastnost (napf. permitivita) oblasti v misté hranice I's;

¢ je hustota plosného toku veli¢iny hranici I's.
V rdamci modelovani elektroporace to znamend, Ze na vnéjSich hranicich modelu,
kde nenti jiz definovana Dirichletova okrajova podminka, bude predpokladana nulova

proudova hustota ve sméru normalového vektoru k dané hranici

n-J=0.

2.2.2 Jouleovy ztraty

Pro nasledny vypocet rozlozeni tepla v tkani je nutné znat Jouleovy ztraty, které jsou

zpusobené prochazejicim proudem pii napéfovém pulzu. Plasobenim elektrického
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pole vznika tok nosicti s nabojem ¢. Pohybujici se naboj po kfivce [ proto kona
praci, kterd je dana
W =g / Edl.
1

Pokud se vezme v potaz vice takto unasenych naboji, tedy elektricky proud, je
potfeba definovat praci za ¢as. Derivace prace W podle casu odpovida dodavanému

vykonu elektrického pole P a pfi statickém elektrickém poli plati

av  d dq
p-r_< /Edl :—/Edl:I/Edl. 2.17
b dt (ql ) dt l (2.17)

Elektricky proud se da vyjadrit jako hustota elektrického proudu skrz uzavienou

I://J-dS,
S

ktera po dosazeni do rovnice (2.17) vytvori vztah pro Jouleuv zakon popisujici vykon

plochu

dodavany zdrojem elektrického pole

P://J-dS-/Edl:// JEAV,
S l 14

do kterého, kdyz se dosadi rovnice (2.11), vznikne vztah pro vypocet mérného vy-

konu p. na jednotku objemu

dpP J2
e=-——=J-E=0-E*="—.
Pe = qv g o
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3 Teplotni pole

Zpusob, jakym se teplota Siti v lidském téle, resp. zivych tkanich, je predmétem
badén{ uz dlouhou dobu, viz [46, 47]. Prikopnikem byl Harry H. Pennes', ktery
v roce 1948 zverejnil publikaci, ktera se stala zdkladnim kamenem pro matematické
modelovani pTenosu tepla v tkanich. Tato kapitola ma za cil popsat siteni tepla
v tkani se zahrnutim uc¢inkt elektroporace.

Reseni problematiky $ifeni a pfenosu tepla v zivych tkanich je dilezité napiic
vSemi biomedicinskymi aplikacemi. Pti elektropora¢nim procesu je vzniklé teplo
nechténé a je snaha ho minimalizovat. Proto je k zajisténi optimdlnich vysledkt

zakroku nezbytné predem predpovédét rozlozeni teploty v cilové tkani.

3.1 Vypocet prenosu tepla v tkani

Neustaly vyvoj a aplikace numerickych modelt prenosu tepla v zivych tkanich pro
predikei rozlozeni teploty béhem termoterapie je diilezitou oblasti vyzkumu. V sou-
casné dobé existuji t¥i pristupy pro provadéni takové komplikované a komplexni
kvantitativni analyzy v prokrvenych biologickych tkanich. Jsou to model kontinuity,
diskrétni vaskularni model a kombinace téchto dvou. V modelu kontinuity nejsou
krevni cévy modelovany jednotlivé, ale jejich ucinky jsou soustfedény do jediného
faktoru, ktery je zohlednén v analyze prenosu tepla bud zaclenénim dalsi proménné
nebo zménou termofyzikalnich parametri v rovnici prenosu tepla. Na rozdil od zjed-
noduseného pristupu modelu kontinuity, diskrétni vaskularni model ve skutec¢nosti
zohlednuje pritok krve v kazdé jednotlivé krevni céve, a proto vyzaduje vysoké vy-
pocetni zdroje pro predikci teploty krve a tkani z bodu do bodu béhem termoterapie.
V kombinovaném modelu jsou vsak malé krevni cévy modelovany pomoci pristupu
modelu kontinuity, zatimco diskrétné jsou modelovany pouze ty velké krevni cévy,
které jsou povazovany za hlavni pficinu teplotni nehomogenity [43]. Tyto konvenéni
modely byly taktéz rozsifovany a modifikovany pro jesté presnéjsi a komplexnéjsi
popis rozlozeni teplot v biologickych tkanich. Prehled pristupti k popisu rozlozeni
teplot v tkanich je sepsan napf. v [48].

V dnesni dobé se nejvice pouziva Pennesova rovnice, ktera je povazovana za

nejlepsi prakticky ptistup pro modelovani pfenosu tepla z pohledu jednoduchosti

'Henry H. Pennes byl americky lékai a klinicky vyzkumny pracovnik, ktery studoval neurolo-
gické ucinky 1ékii a farmakologickou lécbu rtiznych psychédz. Také predstavil matematicky model
produkce tepla s uvazovdnim toku krve. Pennesova rovnice (The Pennes bioheat equation) je zé-
kladem pro stovky studii prenosu tepla. V roce 1948 se v Journal of Applied Physiology poprvé
objevila priace na prenos tepla s ndzvem Analysis of tissue and arterial blood temperatures in the

resting human forearm.
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a relativni presnosti. Vypocet prenosu tepla vychazi z prvniho zakona termodyna-
miky
oT

- _ T) = ¢
peo V(kVT) =g,

kde volbou ¢ se do vztahu zahrnou relevantni zdroje tepla [1]. Tvar modifikované

Pennesovy rovnice pro ablacni procedury je [1, 43, 47

ptctaa—f:V(ktVT)—!—pbcbwb(Tb—T)—{—qmet—!—Qext, (3.1)
kde
Py @ py, je hustota tkdné a krve [kg-m™3];
¢, a ¢, je mérna tepelna kapacita tkdné a krve [J-kg™1-K™![;
k. je tepelna vodivost tkané [W-m—1-K™1];
wy, je perfuze krve [s™1], jejiz hodnota popisuje objemovy priitok krve na jednotku
objemu tkané a jedné se o mikrocirkulaci zahrnujici sit kapilar, malych tepének
a zilek;
T, je teplota krve v tepnéach zasobujici tkan a ve vétsiné pripadt se bere jako
konstantni hodnota 37 °C;
T je teplota tkané;
(qmet je mérné teplo generované metabolismem na jednotku objemu tkané [W-m™=3];
Jext je mérné teplo na jednotku objemu v dusledku externé aplikovaného prosto-
rového ohfevu [W-m™3]. V piipadé elektroporace se jednd o teplo zptisobené
mérnymi Jouleovymi ztratami p, pti aplikovaném napétovém pulzu.
Clen ptct%—{ popisuje akumulované teplo v tkani, které neopustilo tkan radiaci, kon-
dukci nebo konvekei, élen V- (kVT) popisuje tok tepelné energie v tkani definovany
jejim teplotnim gradientem a ¢len pyepwy, (T, — T') popisuje vyménu tepla mezi tkani
a krvi. Jednd se o vykon, ktery je odveden pry¢ z tkané pomoci krve [1]. Pfi uvazovani

prostorovych tepelnych vlastnosti je zobecnéna forma Pennesovy rovnice v prostoru

OT (X, 1)

5 =V k(X)) VIT(X, )]+ pycpwn (X) [T, = T (X, 1)

C
e (3.2)

+qmet(xat)+qext(xat)> kde XEQ?

kde X obsahuje souradnice sytému, ve kterém probiha analyza a €2 oznacuje ana-
lyzovanou oblast v prostoru [49]. Pennesovu rovnici a jeji rozsirené formy lze piimo
pouzit k popisu prenosu tepla v tkani vystavené vnéjsim nebo vnitinim faktortim,
jako je jiz zminéna elektroporace. VSechny problémy lze Tesit pomoci zavedeni vhod-
nych okrajovych podminek. Obecné lze jako vstup do Pennesovy rovnice pro para-
metrickou analyzu pouzit geometricky tvar, rozméry, tepelné vlastnosti a fyzikalni
vlastnosti tkani. Pti elektroporaci jsou ke tkani nebo do tkéané vlozeny jehly ¢i elek-

trody jiného typu, které dodavaji energii ve formé tepla [49].
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3.2 Poskozeni tkané a rozsah ablace

Ke zjisténi rozsahu poskozeni tkané v objemu pti aplikovani elektroporace ¢i jinych
abla¢nich metod je mozno vyuzit nékolik pristupt. Napiiklad se miize vyuzit vy-
kresleni izotermického obrysu, pouziti termalni izoefektni davky (TID — thermal
isoeffective dose) nebo Arrheniusova modelu [43]. Srovnavaci analyza a prehled ty-
kajici se riznych matematickych modelt pouzivanych v literature pro kvantifikaci
bunécné smrti béhem tepelné ablativnich postupt jsou ukdzany napt. v [50].

Nejjednodussi pristup k vyhodnoceni odumielé tkané ve vypoctovych modelech
je pouziti izotermického obrysového pristupu 50 °C. Tento pristup uvazuje, ze odumi-
rani tkané béhem tepelné ablac¢nich procest je zavislé pouze na lokalni teploté a ne-
bere v tvahu zavislost typu cilové tkané a trvani ohfevu. Proto je pouziti jinych
modeltd vhodnéjsi. Metoda TID je normaliza¢ni metoda pro prevod teplem vysta-
vené tkané po urcitou dobu na kumulativni ekvivalent minut pri referencéni teploté
43 °C. Tato metoda je ale vhodna jen do 50 °C, proto je ve vétsiné pripadi nepou-
zitelna [43].

Arrheniusuv model poskytuje jednoduchou, primou a Siroce aplikovanou metodu
pro predikci objemu ablace pti vypoctovém modelovani. Poskozeni tkané teplem bé-
hem ablace je spojeno s odlisSnym nevratnym procesem denaturace proteint, ktery
lze charakterizovat ireverzibilni kinetickou rovnici prvniho radu [43] a je dan vzta-

hem:
¢ 5,
Q(t):/ AeT dt,
0

kde

Q2 (t) je mira odumreni tkdné, nékdy taktéz nazvany integral poskozeni [—|;

t je cas ablace [s];

A je faktor frekvence [s7!];

E, je aktiva¢ni energetickd bariéra [J-mol™];

R je univerzalni plynova konstanta a ma hodnotu 8,314 J-mol~*-K~!;

T je teplota tkané uvnitt vypoctové oblasti [°C].
A a E, jsou kinetické parametry, které zapocitavaji morfologické zmény v tkani
v dusledku tepelné degradace proteinu a jejich hodnoty jsou vyrazné zavislé na typu
uvazované tkané. Integral poskozeni o velikosti €2 (t) = 1 odpovidd buné¢éné smrti
v rozsahu 63 % a integral poskozeni o velikosti € (¢) = 4,6 odpovida rozsahu 99 %.
Arrheniusuv model méa ale jednu nevyhodu. Uvazuje pouze dva stavy biologickych
tkani, a to bud vsechny zivé nebo vSechny mrtvé bunky, a prechod mezi témito dvéma
stavy je modelovan jedinou nevratnou reakci. K tepelnému poskozeni dochézi, kdyz
jsou tkané vystaveny teplotam vyssim, nez je jejich fyziologicka teplota po delsi tr-
vani. Pokud je tato doba vystaveni dlouhd, mize dojit k tepelnému poskozeni pti

teplotach od 43 °C, zatimco 50 °C se obecné voli jako cilova teplota pro okamzité
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tepelné poskozeni. Skutecné mechanismy bunééné smrti béhem ablace vSak mohou
zahrnovat vice reverzibilnich a vzajemné se ovliviujicich procesi, jako je napr. bu-
nécéna smrt, mikrovaskuldrni stagnace krevniho toku? ¢i koagulace proteint® [43,
51].

Pro vypocet rozsahu ablace se vyuziva vykresleni izokontur, tedy oblasti s poza-
dovanou hodnotou. Pii IRE je tedy v softwaru definovana hladina mezi RE a IRE
napt. £ > 0,75 kV-cm~!. Oblast, ktera spliiuje tuto podminku, pak bude vykreslena.

Z této oblasti lze poté vypocitat hloubku léze a jeji objem.

3.3 Vypocet teplotniho pole pfi elektroporaci

Pro numerické feseni problémii prenosu tepla v tkanich je mozné pouzit mnoho
pristupu, jako je metoda koneénych prvkia (MKP) nebo metoda hrani¢nich prvku
(MHP). MKP je vhodné pro feseni komplexnich tvaru a jeji feSeni se muze stat velice
zdlouhavé. V porovnani s ni ma MHP jedine¢nou vyhodu spocivajici v poskytnuti
uplného Teseni problému pouze z hlediska hrani¢nich hodnot, s podstatnou tsporou
casu a pripravy dat.

Geometrie tkani a jejich vlastnosti se ale lisi, proto se simulace Siteni tepla stava
pomérné slozitou. Numerické vypocty jsou ale nutné. Narozdil od analytického Teseni
prevazné jednoduchych pripad by numericka simulace poskytla vice informaci pro
optimalizaci nejlepsiho zptisobu aplikace elektroporace [49].

Dle typu modelu lze pouzit rizné typy souradnicovych systémii. Nejcastéjsim
zptisobem popisu 2D nebo 3D modelu je vyuziti kartézského souradnicového sys-
tému, ktery je definovan osami x, y a z. Operator divergence ma poté tvar
0xX 00X 0X
ox + oy + 0z

Pouzitim tohoto operdtoru divergence do rovnice (3.2), vznikne Pennesova rovnice

V-X:

ve tvaru

oT 0*T 9°T 0*T
Pt Ct ot =k 922 + K B + K 92

Pro zjednoduseni modelu se casto vyuziva jeho symetrie kolem osy z. V tomto

+ ppcrwh (T, = T) + G + Pe -

pripadé je vyhodné pouzit polarni souradnicovy systém, ve kterém méa operator

divergence tvar
10 10X 0X
X=—-—(rX)+ — + —.
v rar(r )+7’89+82

?Mikrovaskularni stagnace krevniho toku znaéi naruseny pritok krve za bodem poranéni, zilni

staza, ke které muze dojit pri srde¢nim selhani, po dlouhych obdobich sedavého chovani, napriklad

pri sezeni na dlouhém letu letadlem.
3Koagulace proteintl je Zivotu nebezpecny stav, pro ktery je charakteristicky vznik mnohocet-

nych krevnich srazenin v cévach, s vaiznymi nasledky pro cely organismus.
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Dosazenim opét do rovnice (3.2) je tvar Pennesovy rovnice v polarnim soutadnico-

vém systému

oT 10 (0T 1 0°T O*T
< ) k + ppepwp (T, = T) + ¢ + Pe -

e =Moo \Tar ) tReage TR

3.3.1 Okrajové podminky

Pred vypoctem je nutné opét definovat pocatecéni a okrajové podminky. Jako poca-
teéni podminka pred zacatkem vypoctu je nastavena teplota tkdné (a dalsich objektu

v modelu)
T|Q - TO 5

a vstupni mérné Jouleovy ztraty v celém objemu modelu jak zdroj tepla

Gext = Pe -

Jako okrajova podminka je pouzita Dirichletova podminka, ktera zde definuje te-

pelny tok na hranici modelu. Pro hranici I'y lze psat

oT
k |l = q.
np,
V pripadé elektroporace se casto pocita model in vivo, u kterého se definuje neménna

hodnota teploty na vnéjsich okrajich modelu
T|1"1 = TO ’

nebo se napr. pii modelu ez vivo, u kterého nedochazi k tepelné vymeéneé s okolim, de-
finuje tepelna izolace s okolim nebo hodnota tepelného toku, ktery jde skrz okrajové
plochy do okoli

—n-q=0 nebo —n-q=4g.
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4 Porovnani pulzit DC a AC IRE

Jak jiz bylo popsano v predchozich kapitolach, proces elektroporace spoc¢iva na prin-
cipu aplikace vysokonapétovych pulzti pomoci elektrod do tkané. Tkan je tedy brana
jako zatéz, ktera je definovana velikosti elektrického odporu, resp. elektrické impe-
dance pti proménném elektrickém poli o vysoké frekvenci. Privadéné vysokonapétové
pulzy zpusobi prichod elektrického proudu, ktery poté v tkani zptisobi, mimo jiné,
tepelny vykon. Tento vykon se oznacuje jako ¢inny vykon. Cilem této kapitoly je
srovnani elektrického proudu a ¢inného vykonu pti aplikaci stejnosmérné elektropo-
raci (DC IRE) a stfidavé elektroporaci (AC IRE).

4.1 Efektivni hodnota

Pri napajeni stejnosmérnym zdrojem napéti, tedy pri neménném elektrickém poli, je
velikost napéti i proudu v elektrickém obvodu v ustaleném stavu konstantni a lze je
tedy jednoduse popsat jedinym ¢islem/hodnotou. Pokud je ale stejnosmérny zdroj
napéti nahrazen zdrojem s proménnym napétim, velikost napéti a proudu v obvodu
uz nema jedinou velikost, ale v kazdém casovém okamziku se lisi. Pro zpracovani
prubéhu c¢asové proménného signalu je dobré jeho velikost vyjadrit jedinym c¢islem.
Moznosti definovani proménného signélu je mnoho. V ¢asti 2.2 bylo odvozeno, Ze pro
vypocet tepelného vykonu, ktery zptisobuje zahtivani tkané, je nutné znat intenzitu
elektrického pole v tkani a rozlozeni proudové hustoty v jejim objemu. Proto se dalsi
popis bude zamérovat na ¢asovy pribéh proudu.

Prvni z moznosti popsani ¢asové proménného proudu jednim ¢islem je vyuziti
jeho maximalni hodnoty. Ta se vyuziva pti navrhu elektronickych prvki, dimenzo-
vani soucastek apod. Je ale nevhodna pri analyze tepelnych tucinkt. Kdyz proud
neni konstantni, a pro vypocet Jouleovych ztrat by se pouzila pravé tato hodnota,
vysledek by mohl byt vyrazné odlisny od skutecnosti.

Dalsi moznosti je vyuziti stfedni hodnoty elektrického proudu. Tato velic¢ina je
definovana jako hodnota stejnosmérného proudu, pri které projde vodicem za jednu
periodu stejny elektricky naboj jako u proudu stiidavého. Tato hodnota také neni
vhodna pro vypocet Jouleovych ztrat, jelikoz pti periodickém pribéhu, ktery nema
stejnosmeérnou slozku, je stfedni hodnota primérem okamzitych hodnot. Pokud by
se vzal napriklad prubéh bipolarniho pulzu (Obr. 4.5), jeho stfedni hodnota bude
rovna nule. To by predstavovalo nulové ztraty a zadné otepleni, coz by neodpovidalo
skutecnosti.

Pro analyzu Jouleovych ztrat je nutné pouzit efektivni hodnotu. V pripadé
proudu efektivni hodnota predstavuje hodnotu velikosti stejnosmérného proudu,

ktery by pri pruchodu rezistorem (odporovou zatézi) vyvolal stejny tepelny tcinek.
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Tato hodnota je proto vhodna pro vypocet tepelného ucinku c¢asové proménného
proudu.

Efektivni hodnota je ¢asto oznac¢ovana zkratkou RMS (z angl. Root Mean Square).
Jedné se o druhou odmocninu ze stfedni hodnoty kvadratu ¢asového pribéhu. Po-
stup vypoctu efektivni hodnoty pro obecné proménny signél, ktery je zobrazen
v Obr. 4.1, je nasledujici:

o rozdéleni ¢asového pribéhu signalu na nékolik stejnych casti;

o prevedeni kazdé hodnoty na kvadrat;

o vytvoreni aritmetického priaméru;

e odmocnéni.

Dle téchto bodt 1ze postup matematicky zapsat jako

B+DB+E2+17+---+ 12
]&:¢1+-r%3+4+ + 12 (1)
n
i(t) [T
Imax— _ — - - —
[ by
| |
fofoeeeeee et e
[ L
| | | | I | | I | I I I | I I |
N N N B N T A T \ I
| | | | | | | | | 1 1 | | | | | |
1 2 3 4 6 9
0 5 7 8 ¢S]
— Iyl — — — __ __ _ __

Obr. 4.1: Pribéh proménného signalu.

Tento zpiisob zjistovani velikosti efektivni hodnoty je ale vhodny pouze pro sou-
bor hodnot, napt. namérena data z osciloskopu. Pokud takova data nejsou k dispo-
zici, je potfeba pribéh vyjadrit matematicky. Jedna-li se o periodicky signél, staci
pocitat efektivni hodnotu pouze z jedné periody signalu, ktera se popise vhodnou
matematicky popsatelnou funkei (sinus, cosinus, trojihelnik, obdélnik, apod.). Vy-

pocet efektivni hodnoty ¢asové proménného proudu je

g:d%é%%wa. (4.2)
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4.2 Elektroporacni pulzy

Proces elektroporace vyuziva obdélnikové pulzy. V pripadé stejnosmérné elektropo-
race generator vysokonapétovych pulzii generuje unipolarni pulzy, které maji pouze
jednu polaritu napéti, viz Obr. 4.2, a v pripadé stiidavé elektroporace generator
vysokonapétovych pulzii generuje bipolarni pulzy, u kterych dochazi v dobé pulzu
ke zméné polarity napéti, viz Obr. 4.3.

Amplituda
napéti pulzu

| | BN
Doba pulzu Doba mezery Cas

Obr. 4.2: Idedlni tvar vystupniho signalu pro DC IRE, prevzato z [1].

Perioda vysokofrekvenéniho napéti

Amplituda
napéti pulzu

Sle

Doba pulzu Doba mezery

Obr. 4.3: Idedlni tvar vystupniho signalu pro AC IRE, pfevzato z [1].

Elektricky proud, ktery svym prichodem tkani zptisobi otepleni, je nenulovy jen
v okamziku aplikace napétového pulzu. Z tohoto divodu staci ¢inny vykon zptso-
bujici teplo Tesit pouze v tomto casovém tseku, ktery je popsan jako 'Doba pulzu’
Pri porovnani této doby u stejnosmeérné a stiidavé elektroporace vznikne porovnani
stejnosmérného proudu, tedy pouze konstantni hodnoty I,.x, a stiidavého proudu,

ktery je tvoren nékolika bipolarnimi pulzy.
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4.2.1 Unipolarni pulz

Jedna casova perioda elektrického proudu pii stejnosmérné elektroporaci ma tvar
unipolarniho pulzu. Tento pribéh je zobrazen v Obr. 4.4. Plati, ze t; je cas doby
pulzu a T je perioda pulzu. Stridu, tedy pomér doby pulzu a periody, lze zapsat
jako

131

s= (4.3)

V dobé pulzu, tzn. od pocatku pulzu do casu t;, ma pulz velikost proudu rovno
maximalné velikosti I,., a po case t; az do konce periody je nulovy. Matematicky
je to zapsano
. Imax> pr00§t<t1>
i(t) = (4.4)
0, prot; <t <T.
Dosazenim rovnice (4.3) a (4.4) do rovnice (4.2) vznikne vysledny popis efektivni

hodnoty proudu pro unipolarni pulz

:,/_/ 2 (1) dt = J </ (Lnae)? dt + tlT(O)th>
N

V jedné periodé je tedy efektivni hodnota zavisld na poméru doby pulzu a doby

(4.5)

mezery. Pii zaméreni se pouze na dobu pulzu, coz odpovida stiidé s = 1, je efektivni

hodnota rovna stejnosmérné hodnoté I.y.

i() (A]T

Imax

0 t T Ty

Obr. 4.4: Unipolarni pulz.

4.2.2 Bipolarni pulz

Bipolarni pulz, ktery je zobrazen v Obr. 4.5, lze matematicky popsat dle rov-

nice (4.6). Od zacatku pulzu do Casu t; je velikost proudu rovna maximalni hodnoté
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Iax a od casu t; do konce pulzu T je velikost proudu rovna maximalni zaporné

hodnoté —I .. Matematicky zapsano jako

Imax, ro 0 S t<t ,
i(t) = P ! (4.6)
—Ihax, prot; <t<T.

Dosazenim rovnice (4.6) do rovnice (4.2) vznikne matematicky popis obdélnikového

bipolarniho pulzu

L= ,/%/OT@? (1) dt = J% </0t1(lmax)2 dt + :(—Imaxy dt)

12
= ﬂ'(tl_*—(j—‘_tl)):Imax-

(4.7)

T
i(t) [A]T

Imax

_Imax - — —

Obr. 4.5: Bipolarni pulz.

Vysledkem je maximalni hodnota proudu l.x. Ta je dana kvadratem, ktery
ve vzorci pri vypoctu zpusobi pomyslné prevraceni zapornych hodnot do kladné
casti. Proto tedy plati, Ze efektivni hodnota v dobé pulzu stejnosmérné i stridavé

elektroporace je rovna jejim maximalnim hodnotam.

4.2.3 Skutecny prubéh

Pri idedlnich pribézich napéti a proudu by tedy platilo, ze doba pulzu pri stejno-
smérné i pri stiidavé elektroporaci vytvori stejné otepleni tkané. Protoze ale tkan

nemad charakter idedlniho vodice, proud bude mit trochu odlisnou velikost i tvar,
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viz Obr. 4.6 a 4.7. 7Z obrazku lze vidét, Ze pribéh proudu ma uréitou nabéznou
a dobéznou hranu. Na vytvoreni rtizného otepleni je tato skute¢nost ale minimalni.
Dulezitym prvkem pro srovnani DC a AC IRE je velikost napéti elektroporac¢nich
pulzii pro vytvoreni stejného abla¢niho rozsahu. Jak jiz bylo zminéno v kapitole 1,
pri pouziti bipolarnich pulzi je nutné vytvorit silngjsi elektrické pole nez by bylo
nutné v pripadé unipolarnich pulzt. Z tohoto divodu je tedy predpoklad vyssi hod-
noty proudu, a tedy vyssi hodnoty otepleni tkané. Prichod elektrického proudu, ale

ovliviuji i elektrické vlastnosti tkani.

Tek Run Trig'd Moise Filter Off

5.00 & Jl20.0.s

Obr. 4.6: Ukazka skutec¢ného pribéhu vystupniho signédlu pro st¥idavou elektroporaci

— jedna doba pulzu pti frekvenci 100 kHz.

Noise Filter Off

|lE® 2204

500 4 200, < 0H11a1ms |

Obr. 4.7: Ukazka skutec¢ného pribéhu vystupniho signédlu pro st¥idavou elektroporaci

— priblizeni na pribéh bipolarniho pulzu.
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4.3 Elektrické vlastnosti tkani

Elektrické vlastnosti biologickych tkani urcuji jejich reakci na pritomné elektrické
pole. Ve velkém mnozstvi biomedicinskych odvétvi je dulezité pti jejich analyzach
znat cestu, kterou prochazi elektricky proud. Na obecnéjsi irovni miize znalost téchto
elektrickych vlastnosti vést k pochopeni zakladnich biologickych procesi. Jedna se
napr. o impedanci tkané, ktera je dilezita v elektrofyziologii a biofyzice.

K analyzovani odezvy tkané na urcity elektricky stimul (napt. elektroporac¢ni na-
pétovy pulz) jsou potfeba data mérnych vodivosti a relativnich permitivit tkani ¢i
organt. Mikroskopicky popis této odezvy je komplikovany z diivodu mnoha tvart bu-
nek, jimiz je tkan tvorena, a jejich rozlozenim v tkani. Z tohoto divodu je pro popis
rozlozeni elektrického pole nejcastéji pouzit makroskopicky pohled. Ale i makro-
skopické vlastnosti neni jednoduché popsat. Mohou zaviset na orientaci tkané vici
sméru elektrického pole (tzv. smérova anizotropie), frekvenci pole (tkan neni doko-
naly vodi¢ ani izolant) nebo mohou byt Casové ¢ prostorové zavislé (napf. zména
elektrické vodivosti tkané pri elektroporaénim procesu) [52].

V praxi vétsina materiall, véetné biologické tkané, obsahuje dipoly a také naboje,
které se mohou pohybovat pouze omezenym zptsobem. Tyto materidly tedy vykazuji
urcité vlastnosti izolatori i vodic¢t. U materiall, které maji heterogenni strukturu,
se mohou naboje zachytit na rozhranich. Kdyz se kladné a zaporné ionty pohybuji
v opacnych smérech pod aplikovanym polem, mtize dojit k oddéleni vnittniho naboje
v materidlu, coz vytvori tc¢innou vnitini polarizaci, ktera se chova jako velmi velky
dipdl, viz Obr. 4.8. Na makroskopické tirovni je tento material popsan jako majici
permitivitu € a elektrickou vodivost o. Permitivita popisuje schopnost materidlu
zachytit a uchovat naboj ¢i rotovat vytvorené dipély a elektricka vodivost popisuje

jejich posun.

m/ N
o 3

00 @@g@@%%% %882328
00 6 00 0000 ; 2822

& Molekulrn{ dipél

©
'E
®
Obr. 4.8: Polarizace materialu. Prelozeno z [35].
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V elektromagnetickém poli musi platit Maxwellovy zakony. Z tohoto divodu se
pri rychlych zménéch elektrického pole, tedy pfi velmi kratkych elektroporacnich
pulzech o vysoké frekvenci, budou kromé elektrického proudu volnych nosic¢ii naboje
o proudové hustoté J,, projevovat také vazané proudy o proudové hustoté J.,,. Jeli-
koz je tkan nemagneticky materidl, ktery ma parametry jak vodice, tak i dielektrika,
z vazanych proudt se nebude uplatnovat magnetizacni proud, ale pouze proud po-
suvny. Ten je tvoren Maxwellovym a polariza¢nim proudem a lze ho vyjadrit zménou
elektrické indukce [53, 54]

JvaZ:JMax+Jp01:€088_:?+8a—i) = %—It),

kde

Juax je Maxwelliv proud, ktery dovoluje zachovat predstavu, ze proud protéka
souvisle objemem tkané bez uvazovani jejich dielektrickych vlastnosti;

Jpol je polarizacni proud, ktery je zpiisoben rychle se ménicim elektrickym polem;

P je elektrickd polarizace popisujici zménu usporadani makroskopickych céastic
v materidlu, tedy posun a rotaci vytvorenych dip6lt v buitkdch tkané [C-m™2].

Potom celkovy proud prochézejici tkani bude pti vysokych frekvencich navysen tak,

aby platil zdkon zachovani elektrického naboje [35, 53]

OE
J:JVOI+JMax+Jpol:UE+505rE- (48)
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5 Modelovani elektroporace tkané in vivo

Hlavnim cilem této préace je zkonstruovani modelu srde¢ni tkané in vivo s vyuzitim
nékolika odlisnych geometrii katetru. Jedna se o ¢ast srdce ve svém prirozeném pro-
stfedi, tedy uvnitt téla. Abla¢ni katetr je priloZzen k srdecni tkani uvniti srdce a je
obklopen krvi. Cilem simulace je zjistit rozlozeni intenzity elektrického pole, Joule-
ovych ztrat, teploty tkdné a rozsahu abla¢ni zény pro rizné varianty a konstrukce
katetru. Na zakladé provedenych simulaci je poté navrzen optimalni tvar katetru.

Nasledujici modely jsou vytvoreny pro ovéreni realnych experimentt na prasa-
tech, které probihaji ¢i budou probihat, a které budou zakladem dalsiho vyzkumu.
Reseny problém je piiblizeny v Obr. 1.4 a je inspirovany mnoha védeckymi studiemi,
napt. [2, 43-45, 55-59].

5.1 Modelovani

Matematické modelovani za¢ina tvorbou geometrického modelu, ktery je dan geome-
trif konstrukéniho usporadani tkané, katetru a krve, popisujici jejich tvar a rozméry.
Po geometrickém modelu je definovan fyzikalni model, ktery popisuje materialy do-
mén, fyziku a typ analyzy. Na zakladé téchto dvou modelu je sestaven matematicky

model tvoreny rovnicemi popisujici dané typy analyz a zavedené okrajové podminky.

5.1.1 Dostupny software

Pro modelovani uc¢inku elektroporace je vyuzit program COMSOL Multiphysics 6.0,
ktery umoznuje spojit nékolik typt analyz dohromady pii zachovani stejné sité.
Vyhodou je predevsim pritomnost preddefinovaného typu analyzy pro vypocet tepla
v tkénich, Bioheat Transfer.

Existuji ale i dalsi moznosti vypoctu elektroporace. Nejpouzivanéjsi program ve
védeckém prostiedi je diive zminény COMSOL Multiphysics. K praci s nim jsou ale
nutné znalosti fyzikalni podstaty a pocitacového modelovani. Zjednodusené alterna-
tivy jsou napt. program OpenEP [60], EView [61] ¢i VISIFIELD [62]. Tyto programy
jsou zdarma. OpenEP se zamétuje na simulaci elektroporace nadorta. Disponuje vo-
litelnym nastavenim typu tkané, geometrie elektrod a materialu, tvar a délku pulz1,
velikost napéti a frekvenci. EView a VISIFIELD jsou aplikace zalozené ve webovém
prohlizeci pro simulace elektroporace bez znalosti fyzikalni podstaty. Tyto programy
také disponuji moznosti importovani medicinskych snimka (CT, MRI) jako import
geometrie. I pres uzivatelsky jednoduché prostiedi nejsou tyto programy prilis ro-

bustni a jsou omezeny pouze na ruzné konfigurace jednoho problému (napt. pouze
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jehlové elektrody). Zadny z téchto programi ale neni vhodny pro simulaci elektropo-
race na srdec¢ni tkan. Program COMSOL Multiphysics méa velké mnozstvi moznosti

nastaveni daného problému, které mu umoznuji definovat rtiznorodé problémy.

5.1.2 Obecny model

Katetr je umistén v srde¢ni komore (nebo sini) kolmo k srde¢ni tkéni, myokardu, a je
obklopen krvi. Obecny model, ktery popisuje reseny problém, je zobrazen v Obr. 5.1.
Kolem katetru proudi krev urc¢itou rychlosti, ktera odvadi zahtatou krev. Protoze se
jednd o vypocet v celé vypoctové oblasti, je vyuzito metody konecénych prvki. Geo-
metrie je rozdélena na oblasti, tzv. kone¢né prvky, které jsou tvoreny uzly. V téchto
uzlech jsou poté TeSeny soustavy rovnic pro vypocet neznamych velicin. Uzly jsou
rozlozeny v oblastech nerovnomérné. V mistech kde se oc¢ekava velkd zména pole,
je zavedena vétsi hustota sité pro presnéjsi vysledky. Rychlost vypoctu se ale odviji

od poctu konecnych prvki.

Pritok krve
—>

—

—

\Aktivni

elektroda

Srde¢ni tkan

Obr. 5.1: Pohled na fez obecnym principialnim modelem.

Jak uz bylo diive popsano, hlavnim cilem nasledujicich simulaci je zjisténi veli-
kosti predpokladaného elektrického proudu, vzniklé teploty a rozsahu ablace tkaneé.
Pro feseni néasledujicich modeli existuji dvé moznosti vypoctu. Prvni moznosti je vy-
uzit stacionarni analyzu pro vypocet elektrického pole. Vypoctené elektrické ztraty
jsou potom vstupem do nasledné tranzientni (Casové zavislé) teplotni analyzy. Nevy-
hoda této moznosti je nutnost elektrickych vlastnosti prvkia byt minimélné (idedlné

nebyt) zavisla na teploté. PTi této situaci je tedy nutno pouzit druhou moznost,
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kterou je zadani pouze jedné tranzientni teplotni analyzy. Elektrické i teplotni pole

je pak pocitano v kazdém casovém kroku.

5.2 Katetr pro RFA

Protoze v soucasné dobé je nabidka komercénich katetri pro ablaci pulznim elek-
trickym polem velmi omezena, byl nejprve vyuzit katetr vyuzivany pii RFA. Konec
tohoto katetru je tvoren kovovou elektrodou, na kterou jsou privadény vysokona-
pétové pulzy, viz Obr 5.2a, je vyfocen na milimetrovém papite pro lepsi zachyceni

rozméru. Vzdalenéjsi elektroda nebyla uvazovana.

5.2.1 Rozméry a sit

Vytvoreny model v programu COMSOL je zobrazen v Obr. 5.2b. Sfiky domén pro
tkan a srdce byly zvoleny jako ¢tverec se stranou a = 50 mm. Vyska krve (a zéroven
vyska katetru) byla zadana jako polovina, tedy hy, = 0,5-a = 25 mm a vyska tkdné
byla zadana jako hy = 0,7-a = 35 mm. V tomto modelu byl katetr posunut tak, aby
jeho elektroda byla polovinou ve tkani a druhou polovinou nad tkani v krvi, tedy

vzdalenost z, = 1 mm.

(a) (b)

Obr. 5.2: Pohled na a) foto konce RFA katetru a b) model vytvoreny v programu
COMSOL.
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Kolem mista dotyku elektrody s tkani byla vytvorena oblast pro jemnéjsi vytvo-
feni sité. Ta byla definovana jako koule s polomérem 7 mm. Dtivodem vytvoreni této
oblasti bylo zpresnéni vysledki v mistech, kde je o¢ekavana nejvétsi proudova hus-
tota, resp. Jouleovy ztraty a vzniklé teplo. Vytvorena sit je zobrazena v Obr. 5.3a a je
tvorena 173 849 elementy, které splnuji dostatecnou presnost a konvergenci reseni.
Mezi pouzité elementy jsou zafazeny CtyTstény a trojuhelniky. Priblizeny pohled na

sit kolem elektrody je zobrazen v Obr. 5.3b.

ARSI

e

[ AT ‘_.
P A

Obr. 5.3: Vytvorena sit pri zobrazeni mista a) kolem elektrody b) v blizkosti elek-
trody.

5.2.2 Okrajové podminky

Na c¢ast katetru, na kterou jsou aplikovany napétové pulzy, tedy na jeji aktivni ¢ast —
elektrodu, byla aplikovana Dirichletova okrajova podminka s konstantnim napétim U
v dobé elektroporacnich pulzi a nulové hodnoty napéti mimo tyto pulzy. Na spodnim
okraji srdecni tkané byla nastavena zem (0 V) pro simulaci toku elektrického proudu
skrz tkan do zemnici elektrody umisténé mimo srdce. Na zbyvajici vnéjsi plochy
modelu byla nastavena Neumannova okrajovd podminka nulové proudové hustoty
elektrického proudu. Elektricky potencial na poc¢atku vypoctu byl v celé vypocetni
oblasti nastaven na hodnotu 0 V.

Dale pro vsechny vnéjsi plochy byla nastavena okrajova podminka konstantni
teploty 37 °C, ktera predstavuje pomyslné pokracovani tkané. Tato teplota je za-

roven nastavena jako pocatecni teplota v celé vypocetni oblasti. Jelikoz se jedna
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o katetr uvnitt srdce, byla zde nastavena rychlost prutoku krve v, v ose Y. Tato
rychlost byla inspirovdna [44] a jeji hodnoty jsou 3 cm-s™' pro maly priitok krve
a 8,5 cm-s~! pro velky pritok krve. Vsechny nastavené poc¢atecni podminky jsou
zobrazeny v Obr. 5.4.

T =37°C n-J=0

Vp 0o

0

n-jJ=
=37 °C

T
<
[l
c

=0

37°C n-J
37°C n-J=0

T
T

Srdecni tkan
T=37°C =0V

Obr. 5.4: Nastavené okrajové podminky pro elektrické i teplotni pole.

P1i této simulaci (a vsech néasledujicich) byly pouzity unipolarni elektroporacni
pulzy, které byly nadefinovany pomoci doplitkového modulu FEwvents. Jak jiz bylo
popsano, pokud nebude brana frekvencni zavislost parametri tkané, vzniklé teplo
bude pri stejné amplitudé napéti totozné s bipolarnimi pulzy. Program COMSOL
vyuziva pri tranzientni ¢asové analyze adaptivni krokovani, které prizptisobuje krok
rychlosti zmény pocitanych proménnych parametru (napf. teplota). Tato adaptivita
ranci. Ve vSech simulacich byla nastavena relativni tolerance 0,01 a tolerance modulu
FEvents 0,0001. Také byl nastaven pocatecni ¢asovy krok 1 ns, ktery pomohl lépe za-
chytit aplikaci pulzu po zacatku simulace. Tranzientni casové analyzy byly Teseny
pomoci metody BDF (z angl. Backward Differentiation Formula), kterd v tomto
pripadé pouziva vzorce zpétné diferenciace s presnosti od jedné (znamé také jako
zpétnd Eulerova metoda) do dvou. Tato metoda byla zvolena z divodu dobré sta-
bility a komunikace s modulem Events. Resi¢ se tedy snazi zvolit co nejdelsi ¢asovy
krok, ale pokud se zacne TeSeni rapidné ménit, zvoli kratsi ¢asovy krok tak, aby byla
splnéna tolerance. Definovani bipolarnich pulzt by vyzadovalo nékolikanasobné vice

kratsich ¢asovych krokt v dobé prilozeného napéti a znacné by prodlouzilo vypocet.
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Byla tedy nastavena délka trvani unipolarniho pulzu t; = 100 ps a doba mezery
ty = 1s. Pocet pulzti byl nastaven na hodnotu p = 60. Velikost amplitudy napéti
byla nastavena U = 1300 V.

5.2.3 Materiadlové vlastnosti, rychlost proudéni krve

Vsechny materidlové parametry tkdné myokardu byly zvoleny dle [44, 55] a jsou
uvedeny v Tab. 5.1. V tabulce jsou také uvedeny parametry materialti dalsich c¢asti
modelu. Tedy krve, elektrody a izolace. Parametry elektrody a izolace katetru byly
taktéz pouzity z [44, 55], protoze nebyl znam material z néhoz byly vyrobeny. Jelikoz
se predpoklada vysledny nartst teploty pouze o nékolik stupnti, bude mozné provést
zjednoduseni ve formé zanedbani teplotné zavislych parametri dle vztahu (2.13),

(2.14) a (2.15). Diky tomuto zjednoduseni bude dosazeno rychlejsiho vypoctu.

Tab. 5.1: Parametry vSech ¢asti modelu.

o k p c
Sml]  [WembK] kgme (ke K
Srdecni tkan oo = 667 - 1073 ko = 0,54 1060 3111
Krev 667 - 1073 0,54 1000 4180
Elektroda 4,6 -10° 71 21500 132
Izolace katetru 1-107° 0,026 70 1045

kV/cm

1.8
1.6
1.4
1.2

0.8
0.6
0.4
0.2

kv
1.2
1
0.8
0.6
0.4
0.2
0
(a)

Obr. 5.5: Pohled na rozlozeni a) elektrického potencidlu a b) intenzity elektrického

(b)

pole v fezu YZ.
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Ajcm? kW/cm?
50 50
45 45
40 40
35 35
30 30
25 25
20 20
15 15
10 10

5

0

(a) (b)

Obr. 5.6: Pohled na rozlozeni a) proudové hustoty a b) Jouleovych ztrat v fezu YZ.

Nejprve byl proveden vypocet s teplotné zavislymi parametry pro obé rychlosti
krve. PTi vypoctu stacionarni studie elektrického pole, které probéhlo pred tranzi-
entni tepelnou analyzou, pro napéti na elektrodé 1300V je rozlozeni elektrického
potencialu zobrazeno v Obr. 5.5a a intenzity elektrického pole v Obr. 5.5b. Roz-
lozeni proudové hustoty je zobrazeno v Obr. 5.6a a Jouleovych ztrat v Obr. 5.6b.
Nejvétsi proudova hustota je kolem elektrody v kontaktu s krvi, kvili jeji vyssi elek-
trické vodivosti oproti tkani. V téchto mistech jsou také nejvyssi Jouleovy ztraty.
Porovnani velikosti intenzity elektrického pole pfi tepelné zavislych parametrech je
popsano v subsekci 5.2.6. Obrazky rozlozeni intenzity elektrického pole jsou vice

popsany v nasledujicich simulacich.

60

— o, =3 cm-s !
— v, =8,5cm-s!

40&

Obr. 5.7: Vyvoj maximalni teploty tkané v case pro rychlost proudéni krve 3

a 8,5 cm-s L.
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Vysledny prubéh vyvoje maximélni teploty tkané v Case z tranzientni analyzy
je zobrazen v Obr. 5.7. K¥ivka cervené barvy oznacuje teplotu pti vyssi rychlosti
proudéni krve a modra pti pomalejsi. Teplotni Spicky, které nastavaji pri aplikaci
pulz1, nejsou relevantni z divodu velmi kratké doby trvani a nepresnosti vypoctu.
Co je dulezité, je teplota zahiraté tkané elektrickym proudem po kazdé periodé apli-

kovaného pulzu, tj. po kazdé dobé pulzu s nasledujici mezerou.

10,25

10,20
=
~
10,15
— v, = 3cm-s! — vy = 3cmes !
38 —p = 8,5 cm-s! || —vp = 8,5 cm-s !
‘ 10,10 ‘
0 20 40 60 0 20 40 60
p [ p [

Obr. 5.8: Vyvoj a) maximélni teploty tkdané a b) proudu prochazejictho tkani pro

1

rychlost proudéni krve 3 a 8,5 cm-s™ na konci kazdé periody pulzu.

degC degC
Ha7 a7
46 46
45 45
44 44
43 43
42 42
41 41
40 40
39 39
38 38
37 37

(a) (b)

Obr. 5.9: Rozlozeni teploty 100 ms po odebrani napéti po poslednim sedesatém pulzu
pro a) maly prutok a b) velky prutok v fezu YZ.
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V Obr. 5.8a a v Obr. 5.8b jsou zobrazeny zavislosti maximalni teploty tkané
a velikosti prochézejictho proudu tkani na konci kazdé periody pulzu p. Lze vidét,
ze vysledna teplota se néjak vyrazné nelisi. V obou pripadech je nejvyssi teplota
tkdné po Sedesati celych periodach pulzi kolem 43,5 °C. Elektricky proud se také
moc nelisi. Jeho rozdil je v setindch ampéri, a proto neni relevantni. OdliSnost
je viditelnd vzdy pfi pulzu a tésné po jeho skonceni, kdy dochazi k ochlazovani
elektrody a odvodu ohraté krve pryc¢. Tato situace je zobrazena v Tezu YZ, kde
je zobrazeno rozlozeni teploty 100 ms po odebrani napéti po poslednim sSedesatém

pulzu v Obr. 5.9a pro maly pritok krve 3 cm-s—!

a v 5.9b pro vetsi pritok krve
8,5cm-s~!. Lze vidét, Ze p¥i véts rychlosti proudéni krve dochazi k rychlej§imu

ochlazovani elektrody.

44 10,2 |
42 10,1
o =
~ 40 ~ 10,0
— (1), k(T
38 9’9 i — 0y, k'O |
0 20 40 60 0 20 40 60
p -] p [
(a) (b)

Obr. 5.10: Vyvoj a) maximalni teploty tkané a b) proudu prochazejictho tkani pro

1

rychlost proudéni krve 3 cm-s™ na konci kazdé periody pulzu pti teplotné zavislych

a nezavislych parametrech tkané.

Dalsim vypoctem bylo porovnani maximélni teploty tkané a proudu prochaze-
jictho tkani pri pomalejsi rychlosti krve, jakozto horsi situace, pro teplotné zavislé
a nezavislé parametry tkané. Vysledné prubéhy jsou zobrazeny v Obr. 5.10a pro
maximéalni teplotu tkdné a v 5.10b pro prochazejici proud tkani. Modra krivka pred-
stavuje pouziti teplotné zavislych parametri a cervena kiivka teplotné nezavislych
parametri. Lze si vSimnout, Ze rozdil nejvyssi teploty tkané pti amplitudé napéti
1300 V pro zavislé a nezavislé parametry na teploté je maly. Tato skutecnost je dana
pomérné malym zvysenim elektrické vodivosti, protoze nedoslo ke znacnému zvyseni
teploty. Pri zvysovani velikosti napéti lze ocekavat vyssi teplotu tkané v dusledku
vyssi elektrické vodivosti. Jak jiz bylo popsano v kapitole 2 v sekci 2.2, elektricka

vodivost neni zavisla pouze na teploté. Méla by byt brana v ivahu také zavislost na
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intenzité elektrického pole, ktera je charakterizovana sigmoidalni kfivkou. Protoze
ale tato zavislost neni znama, nebyla zapocitana. Dalsi zavislost, ktera muze ovliv-
nit elektrickou vodivost tkané, je hodnota pH [63, 64] ¢i vliv prvka uvnitt bunék

tkané [65]. Tyto chemické a molekularni zavislosti ale taktéz nebyly uvazovany.

5.2.4 Zatlaceni elektrody do tkané

Presné namodelovani situace realného experimentu neni iplné jednoduché, protoze
nelze jednoznacné rici, jaké jsou vzajemné polohy a vlastnosti prvka. Pii srdec¢ni
ablaci neni pfesné znama poloha elektrody vuci tkani, pouze orientacni bod dotyku
s tkani, ktery je méfen pomoci tzv. mapovani srdce. Navic se diky srdeéni aktivité
srdce stahuje a neni mozné udrzet katetr celou dobu tplné presné na jednom misté.
K tomuto pohybu se dale pridavaji stahy okolniho svalstva, z divodu prochézeji-
ciho proudu. Faktorem je také nerovnost povrchu srdecni tkané uvnitt dutin. Tento
povrch je rizné vinity a vrascity a velice zalezi, zda-li prilozeny katetr zapadne do
nékteré jamky nebo ne. Nasledujici simulace popisuje vliv zatlaceni elektrody do

tkané. Respektive vliv velikosti plochy elektrody v dotyku s tkani a krvi.

11,0
100} i
=
~
9,0 | ‘

00 02 04 06 08 10 12 14 1,6 18 20

Ze [mm]

Obr. 5.11: Zavislost velikosti prochazejiciho proudu na hloubce zatlaceni.

Pri této simulaci byly pouzity teplotné nezavislé parametry tkané a stejné para-
metry pulzu jako v predchozich simulacich. Rozdil byl ve zméné hloubky zatlaceni
elektrody do tkané z.. Ta byla ve stacionarni parametrické analyze ménéna od 0 do
2mm po kroku 0,1 mm a v teplotni analyze po mensim kroku 0,2 mm a 0,5 mm.
Z divodu vyssi elektrické vodivosti krve nez tkané, se proud z elektrody snazi pro-
chazet cestou nejmensiho odporu, tedy krvi. Z tohoto divodu se tedy budou nejvetsi
Jouleovy ztraty tvorit v krvi. Protoze ale krev v srdci proudi urcitou rychlosti, ohiata

krev se dostane pryc¢. Mensi hloubka zatlaceni elektrody do tkané predstavuje vétsi
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plochu elektrody v kontaktu s krvi, kviili které proud vstupuje pres krev do tkané
vétsi plochou. Vzniklé ztraty jsou pak rozprostfeny do vétsiho objemu a nevznikne
tak velkd maximalni teplota tkané, jako kdyz je s ni celd elektroda v kontaktu, viz
Obr. 5.12. Cim vice je elektroda pritlacena ke tkani, tedy ¢im vétsi je plocha kon-
taktu elektrody s tkani, tim mensi hodnota proudu prochazi tkani, viz Obr. 5.11
ovsem na ukor vyssi vzniklé teploty z divodu velké proudové hustoty kolem elek-
trody. Pri zvétsujicimu se unikajicimu proudu do tkdné dochéazi k vytvoreni vétsich
svalovych stahii okolniho svalstva, proto je snaha tento proud omezit. Lze tedy Tici,

ze ¢im mensi proud unikd do krve (je mensi plocha aktivni elektrody v kontaktu

— 2, = 2,0 mm
— 2, = 1,8 mm
— 2 = 1,6 mm
Ze = 1,4 mm
Ze = 1,2 mm |
Ze = 1,0 mm
— 2. = 0,5 mm
— 2 = 0,0 mm

Obr. 5.12: Vyvoj teploty na konci kazdé periody pulzu pro rtizné hodnoty zatlaceni

elektrody do tkand pii rychlosti krve 3 cm-s—1.

V Obr. 5.12 je zobrazena zavislost maximalni teploty tkané na konci kazdé pe-
riody pulzu pro rizné hodnoty zatlaceni elektrody do tkané. Lze si vSimnout vel-
kého rozdilu nejvyssi teploty tkané, kdy je cela plocha elektrody v kontaktu s tkani
(ze = 2,0mm) a kdy uz je mald ¢ast obklopena krvi (2, < 2,0 mm). Jelikoz se
elektroda sama o sobé zahtiva vlivem prochazejicitho proudu a zahtatého okolniho
prostiedi, je dilezité ji udrzet na bezpecné nizké teploté. Staci aby byla v kontaktu
s krvi pouze mala c¢ast elektrody, ktera bude nasledné odvadét vytvorené teplo z okoli
(a zaroven chladit ohfatou elektrodu) a nejvyssi teplota tkané se snizi. Tato situ-
ace je zobrazena v Obr. 5.13a a 5.13b, kde je zobrazeno rozlozeni teploty modelu
v Tezu YZ pro teplotu vzniklou tésné na konci posledni Sedesaté periody pulzil
a 100 ms po odebrani napéti pri hloubce zatlaceni elektrody do tkané z, = 1,0 mm.
Oproti tomu v Obr. 5.13¢ a 5.13d je situace pri hloubce zatlaceni elektrody do tkané
Ze = 2,0 mm. Lze vidét, Ze ve druhém pripadé teplo nemiize byt odvedeno krvi, a tak

dochézi k ohfivani samotné elektrody. Z tohoto divodu je tedy zadouci, aby byla
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alespon mala c¢ast elektrody v kontaktu s krvi. Pri aplikaci elektroporac¢nich pulzi
o nizs$i hodnoté napéti nemusi dojit k tak velkému zvyseni teploty, ale pro vyssi
napéti vznikd nutnost chlazeni elektrody. Protoze je ale pozadovan minimalni kon-
takt aktivni elektrody s krvi a zaroven vznik miniméalniho tepla, moznym feSenim
je napriklad vnit¥ni chlazeni katetru, které by odvadélo teplo z ohraté elektrody.

Toto Teseni je ale technicky komplikovanéjsi a bylo by nutné provést hlubsi analyzu
s naslednymi experimenty.

degC degC
50 50
48 48
46 46
44 44
42 42
40 40
38 38
degC degC
~50 50
48 48
46 46
44 44
42 42
40 40
38 38
(c) (d)

Obr. 5.13: Rozlozeni teploty pri hloubce zatlaceni elektrody do tkané a) 1,0 mm
a ¢) 2,0 mm na konci posledni Sedesaté periody pulzu a pti b) 1,0 mm a d) 2,0 mm
v ¢ase 100 ms po odebrani napéti v fezu YZ.

Rozlozeni intenzity elektrického pole je zobrazeno v Obr. 5.14a pro hloubku
zatlaceni z, = 1,0 mm a v Obr. 5.14b pro z, = 2,0 mm. Zaroven zde byly vykresleny
hladiny intenzity elektrického pole 0,75, 1, 1,5 a 2kV-cm™!. Lze vidét, Ze &m vice
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je elektroda zatlacena do tkané, tim bude mit vétsi vliv na objem a hloubku léze.

Rozsah ablace je vice popsan v dalsich simulacich.

kV/em kV/em
2 2
1.8 1.8
1.6 1.6
1.4 1.4
1.2 1.2
1 1
0.8 0.8
0.6 0.6
0.4 0.4
0.2 0.2

Obr. 5.14: Rozlozeni intenzity elektrického pole v fezu YZ pii hloubce zatlaceni

elektrody do tkané a) z. = 1,0 mm a b) z, = 2,0 mm.

5.2.5 Natoceni katetru

Pti redlnych experimentech nemusi byt poloha katetru vii¢i tkani presné kolmé, ale
muze byt pod néjakym tthlem. Proto byla také provedena parametricka analyza, pri
které byl ménén thel v mezi tkani a katetrem v ose Y od —90° do +90° po kroku
22,5°. Tato situace je znazornéna v Obr. 5.15. Opét plati, Zze hloubka zatlaceni je

Ze = 1,0 mm a proudéni krve je ve sméru osy Y.

L

'
BR

+

Krev
Srdec¢ni tkan

=

Obr. 5.15: Uhel natodeni katetru vici tkani.
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Jak bylo zndzornéno, pti hloubce zatlaceni z, = 1,0 mm se zahtata elektroda
stihne ochlazovat krvi, a tak pro zobrazeni bylo zvoleno rozlozeni maximalni teploty
modelu po celych Sedesati pulzech. V Obr. 5.16 lze vidét trojrozmérné zobrazeni
vyvoje maximalni teploty tkané na konci kazdé periody pulzu pri daném 1ihlu nato-
¢eni. Lze vidét, Ze s ndklonem katetru vidi tkéni proti sméru proudéni krve (y < 0°)
je elektroda lépe chlazena nez pfi naklonu ve sméru opac¢ném (v > 0°). Pri ndklonu
vétsim nez +45° uz krev zacind obtékat elektrodu vice ze stran nez z predni strany
a teplo neni odvadéno tak efektivné. Proto zde zac¢ind ohfivani samotné elektrody.
Pri naklonu kolem +67,5° dochéazi k nejhorsi situaci, pri které, uz je predni strana
vici sméru toku krve celé v dotyku s tkani a zacind zde dochazet k velké hromadéni
tepla, které neni efektivné chlazeno proudici krvi. Mimo elektrodu nastane i ohrivani
samotné izolace katetru. Pr1i dalsim zvySovani ithlu v nastane pokles maximalni tep-
loty tkané, protoze zacne dochazet k ochlazovani horni c¢asti elektrody krvi. Pokud
je katetr naklonén ve sméru opa¢ném z ptivodni polohy v = 0°, dojde také k mir-
nému zvyseni teploty. To je opét zpiisobeno samotnym zahfivanim izolace katetru
a spodni c¢asti, kterd neni ochlazovana krvi. Pro zobrazeni maximalni teploty v fezu
YZ byly vybrany ¢tyti situace ndklonu. Pro v = +90° je maximalni teplota zobra-
zena v Obr. 5.17a. Pro +45, -45 a —90° je maximalni teplota zobrazena v Obr. 5.17b,
5.17c a 5.17d. Lze tici, ze nejoptimalnéjsi aplikovani PEF pomoci katetru s touto

geometrii, je primo kolmo vici tkani.
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Obr. 5.16: Zavislost maximalni teploty tkané na thlu natoceni katetru vici tkani

a poctu pulzt.
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(c) (d)

Obr. 5.17: Rozlozeni maximalni teploty v fezu YZ na konci posledni Sedesaté periody
pulzi pii dhlu natoceni v a) +90°, b) +45°, ¢) —45° a d) —90°.

5.2.6 Zména parametrii pulzu

Samotné parametry pulzi z vysokonapétového generatoru ovliviiuji z velké ¢asti roz-
sah 1écby. Proto zde byly provedeny parametrické analyzy, ve kterych byla ménéna
amplituda napéti pulzu, doba pulzu a doba mezery mezi pulzy.

Prvni analyzou byl zjistovan rozsah ablace tkané pii teplotné zavislych parame-
trech. Celkovy pohled na rozsah ablace tkané kolem elektrody v trojrozmérném po-
hledu pri napéti 1300 V je zobrazen v Obr. 5.18a. Priblizeny pohled je v Obr. 5.18b.

Lze vidét, ze rozsah ablace kopiruje tvar elektrody, ktera je kolmo ke tkani.
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Obr. 5.18: a) Celkovy a b) priblizeny pohled na rozsah ablace tkané pti poslednim

sedesatém pulzu pro napéti 1300 V pti vyuziti teplotné zavislych parametri.

Rozsah ablace v fezu YZ s vyznacenymi hladinami 0,75 a 1,5 kV-cm™! pro napéti
1300 V pfi prvnim pulzu je zobrazen v Obr. 5.19a a pfi poslednim sedesatém pulzu
v Obr. 5.19b. V téchto i v dalsich obrazcich rozlozeni intenzity elektrického pole jsou
vykresleny vZdy tyto dvé hladiny. Hladina 0,75 kV-cm ™! byla zvolena jako pfechod
mezi vratnou a nevratnou elektroporaci a 1,5kV-em™! jako dvojnasobné hladina
mezi témito stavy pri teoretickém vyuziti bipolarnich pulzi. Pro nazornost byla

maximélni hodnota intenzity elektrického pole snizena.

(a) (b)

Obr. 5.19: PribliZzeny pohled na rozsah ablace v fezu YZ pri a) prvnim a b) poslednim

sedesatém pulzu pii vyuziti teplotné zavislych parametri.
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Obr. 5.20: Zavislost intenzity elektrického pole na vzdalenosti od elektrody.

Zavislost intenzity elektrického pole na vzdalenosti od elektrody pro diive zmi-
nénad napéti je zobrazena v Obr. 5.20. Tato vzdéalenost byla méfena v ose Z pod
elektrodou. Lze vidét, Ze intenzita rapidné klesa v blizkosti elektrody. Priblizné
ve vzdalenosti 3 mm od elektrody je intenzita zanedbatelné ve smyslu IRE pro pulzy
o napéti pod 1kV, jelikoz jeji hodnota dosahuje méné nez 0,5 kV-cm~!. Pfi snizovani
napéti se snizuje i rozsah ablace. Pro napéti 1500 V je maximalni hodnota intenzity
elektrického pole pii poslednim pulzu 8,8 kV-em™t a pro 900 V je 5,4 kV-cm 1.

1.5
Z, 10
= — E=0,75kV, p =60
- E=0,75kV,p=1
— E=150kV, p =60
0,5 - E=150kV,p=1

0,0 05 1,0 1,5 20 25 30 35 40 45 50
Obr. 5.21: Prehled vzdalenosti hladin intenzity elektrického pole od elektrody pro

rizné velikosti napéti.

Prehled vzdalenosti hladin od elektrody pro intenzity elektrického pole 0,75
a 1,5 kV pro rizné velikosti napéti je zobrazen v Obr. 5.21. Hranice intenzity elektric-

kého pole 1,5 kV-cm™! pfi poslednim pulzu (plnd ¢4ra) je pro pulz o napéti 1500 V
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vzdalend od elektrody 3 mm a hranice 0,75 kV-cm™! je vzdalend 1,8 mm. Oproti prv-
nimu pulzu (¢arkovana ¢ara) se jednd o zvétseni rozsahu ablace priblizné o 0,05 mm.
Tento nartst je dany pouze zvysenou elektrickou vodivosti tkané diky zvysSeni tep-
loty tkané. Protoze se ale jedné o zanedbatelné zvyseni, byly déle provedeny vypocty

s tepelné nezavislymi parametry.

hy [mm]

| |

L L

| | | | |
06 08 10 12 14 06 08 10 12 14

U [kV] U [kV]
(a) (b)

Obr. 5.22: Zéavislost a) hloubky a b) objemu léze na velkosti napéti.

V Obr. 5.22a je zobrazena zavislost hloubky 1éze na velikosti napéti a v Obr. 5.22b
zéavislost objemu léze na napéti. Lze vidét, Ze s napétim oba parametry rostou.
Zda se, ze hloubka léze se zvysuje priblizné o 0,4 mm pri kazdém zvySeni napéti
o 250 V. Pri téchto par zvolenych vstupech parametrické analyzy, ale neni mozné
jednoznac¢né tvrdit, zda tato zdanlivé linedrni zavislost bude pokracovat pri dalsim
zvysSovani napéti. Také se zda, ze se i objem léze zvySuje linearné. A to priblizné
0 0,025 cm? pti kazdém zvyseni napéti o 250 V. Opét ale nelze tvrdit, Ze tato zavislost
bude pri dalsim zvysovani napéti linearné pokracovat. Tyto vysledky jsou zavislé na
samotné elektrické vodivost tkané, ktera, jak uz bylo dfive feceno, je zavisla na
mnoha faktorech.

V dalsi analyze byla také zjistovana maximalni teplota tkané pfi rtznych ve-
likostech napéti. Ta je zobrazena v Obr. 5.23 v zavislosti na konci kazdé periody
pulzu. Pri napéti 1500 V je maximalni teplota tkané po Sedesati periodach pulzi
46,1 °C. Pro nizsi hodnoty napéti se teplota tkané snizuje. Pri 900 V jiz teplota
skoro nepresahne hranici 40 °C.
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Obr. 5.23: Vyvoj maximélni teploty tkdn na konci kazdé periody pulzu pro rtizné

hodnoty amplitudy napéti pfi rychlosti krve 3 cm-s™1.

Nasledujici parametrické analyzy ukazuji vliv zkraceni ¢i prodlouZeni doby pulzu
t1, tedy kdy je aplikovdno napéti, doby mezery t; mezi pulzy a zménu velikosti
napéti pulzti. V Obr. 5.24 je zobrazen vyvoj maximélni teploty tkdné na konci kazdé
periody pulzu pri zméné doby pulzu ¢, od 10 ps do 190 s po kroku 20 ps. Pokud tato
doba roste, znamena to, ze elektroporacéni pulzy jsou aplikovany po delsi dobu. To
znamend delsi prochézeni elektrického proudu tkani, a tedy ndsledné vétsi Jouleovy
ztraty. 7 grafu lze vidét, ze s kazdym prodlouzenim ¢asu ¢, o 20 ps doslo k nartistu
maximaln{ teploty tkané po Sedeséti periodach pulzi priblizné o 1,1 °C. Protoze je
ale pri zkracovani doby pulzu tkan elektroporovana krat$i dobu, vysledek ablace

miize byt odlisny nez pii vyuziti del$ich pulz.

T

—t;=10ps H
—t,=30ps ||
—1t1 =50 s
. —t1=T0ps ||
o —t1 =90 ps
: ty =110 ps ||
— 11 =130 ps ||
t1 =150 ps |
— 1t =170 ps |
‘ ‘ —t; =190 ps 4

35 40 45 50 55 60

Obr. 5.24: Vyvoj maximalni teploty tkdné na konci kazdé periody pulzu pro rtizné

hodnoty doby pulzu ¢; pti rychlosti krve 3 cm-s~! a amplitudé napéti 1300 V.
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Obr. 5.25: Vyvoj maximélni teploty tkdné na konci kazdé periody pulzu pro rtzné

hodnoty doby pulzu ¢, pfi rychlosti krve 3 cm-s™! a amplitudé napéti 1300 V.

V Obr. 5.25 je zobrazen vyvoj maximalni teploty tkané na konci kazdé periody
pulzu ptfi zméné doby mezery mezi pulzy t5 od 0,4s do 1s. Lze vidét, ze pokud
bude doba mezery mezi pulzy kratsi nez 0,7 s, vzniklé teplo kolem elektrody se uz
nestihne tak rychle odvést krvi a zacina se tedy postupné hromadit. To nasledné vede
k vétsi maximalni teploté tkané. Naslednym rozsitenim této myslenky by mohla byt
analyza, ve které by byla ménéna hodnota jak tq, tak i 5. Vysledkem by bylo nalezeni
dalsich kombinaci, ve kterych by maximéalni teplota tkané byla v tinosnych mirach.
Ale jak bylo popsano drive, s kratsi dobou pulzu nebude efekt PEF na tkan tak

robustni ve smyslu objemu a hloubky 1éze.

5.2.7 Porovnani s experimenty

Realné experimenty in vivo byly provadény na prasnicich v soucinnosti s vyzkum-
nym tymem Mezindrodniho centra klinického vyzkumu Fakultni nemocnice u svaté
Anny v Brné (FNUSA-ICRC) na pudé Vyzkumného tstavu veterindrniho lékarstvi
v Brné (VUVEL). Celkem na dvanacti prasnicich byla provedena jak unipolarni, tak
i bipolarni ablace. Nejcastéji se ale jednalo o unipolarni ablaci, ktera byla provadéna
drive zminénym RFA katetrem. Pti unipolarni ablaci byla zemnici elektrodou vodiva
podlozka, na které prasnice lezely. Jednalo se tedy o situaci, kterou byla predchozi
simulace inspirovana. PTi experimentech byla vyuzita metoda H-FIRE. Na konco-
vou elektrodu katetru byla s frekvenci 1 Hz aplikovana série pulzti o délce 100 ps
s frekvenci pulzi 100 kHz. Celkem bylo pti kazdé aplikaci provedeno 60 sérii pulzi.
Velikosti napéti pulzi byly rtzné, od 0,9 kV az do 2,3 kV. Hlavnim cilem téchto ex-
perimenti bylo vytvoreni 1ézi v srde¢ni tkédni, myokardu. Vysledky byly analyzovany

pomoci magnetické rezonance (MRI) priblizné Sest tydntu po provedeni zakroku, kdy
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byly prasnice usmrceny. Pti zakroku byla zaroven métena velikost napéti a proudu
pulzi. Déle byla také zaznamenavana teplota v misté zakroku, ktera byla mérena

pomoci termoclanku integrovaného v katetru.

Tab. 5.2: Nameérené hodnoty pii ablaci levé srde¢ni komory.

U I We Ty Tio T2 T30 Tao Ts0  Too

kvl [A] [ PCl PO PCl [PC] [PC] PO PC
1. 140 115 96,6 37.8 380 382 383 384 387 387
2 135 12,5 101,3 375 387 388 337 388 388 388
3 135 14,0 1134 378 382 383 383 384 332 383
4. 130 158 1232 377 381 381 382 383 383 382
)
6

Aplikace

1,35 13,5 1094 37,8 385 388 384 385 38,5 385
1,30 13,3 103,7 38,4 385 38,5 38,6 38,6 38,6 38,6

Z vysledku byla vybrana ablace levé komory u druhé prasnice, pii které se napé-
tova hladina pulzi pohybovala mezi 1,3 az 1,4 kV, tedy priblizné jako pti simulaci.
V levé komote byla provedena aplikace PEF celkem na Sesti mistech, pii kterych se
velikost prochéazejiciho proudu pohybovala od 11,5 do 15,8 A, viz Tab. 5.2. Z namé-
fenych tdaji byla vypoctena celkova energie aplikace po vSech Sedesati sérii pulzu.

Priklad vypoctu pro prvni aplikaci je
We=U-1-t,-p=1400-11,5-100-10"°-60 = 96,6 J .

V simulacich byla taktéz vypoctena celkova energie, kterd se pohybovala od 70 do
85 J dle velikosti kontaktu s tkani.

Tab. 5.3: Vysledky ablace levé srdecni komory.

Hloubka léze Siika léze Objem léze

Léze

[mm] [mm] [cm?]
1. 8,21 3,96 0,237
2 6,70 6,32 0,269
3 13,88 11,32 0,884
4. 10,71 11,03 0,653
5 16,99 9.57 1,035
6 10,18 8,55 0,451

Velikosti vzniklych 1ézi jsou uvedeny v Tab. 5.3, ve které ¢islovani 1ézi neodpo-

vida ¢islovani aplikaci v Tab. 5.2. Lze vidét, Ze pTi experimentech jsou vytvorené léze
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vétsi nez namérené v simulaci. Také si lze vSimnout, Ze se casto lisi hloubka léze od
jeji sitky. To stejné plati o celkové velikosti energie aplikace. Témto skutecnostem
lze prikladat fakt, Ze zalezi na misté aplikace a struktufe povrchu tkané, protoze
pri experimentech na jinych prasnicich dochézelo k velikostné odlisnym lézim. Jed-
nim z divodi miize byt odlisné elektricka vodivost tkané v rtznych mistech srdce
(vliv anizotropoie, kdy je po sméru svalovych vldken vyssi elektrickd vodivost, nez
v pricném sméru, nebo treba i jind struktura tkané, jako obsah vody, iontt apod.
¢i vice vodivé struktury pobliz mista aplikace jako jsou napt. nervy), kterd by také
mohla souviset se zdravotni kondici prasnice. Vnitini sténa srdec¢nich dutin neni
rovna hladka plocha, tak jako byla uvazovana pri simulaci. Povrch je pomérné cle-
nity, a proto velmi zalezi kam operatér katetr umisti, a jak dobre se mu jej podaii na
daném misté udrzet. Tyto vybézky se nazyvaji papilarni svaly a svymi vlastnostmi
se mohou lisit od jinych struktur v srdci. Stabilitu katetru narusuje i srdec¢ni akti-
vita, proudici krev ¢i stahy okolnich kosternich svali vlivem prochazejiciho proudu.
Dislokace katetru tedy neni vyjimkou. Z téchto dtivodu tak katetr neni stejnou plo-
chou v kontaktu s tkani po celou dobu aplikace, tzn. jeho stykova plocha s tkani se
meéni. Pro ukazku lézi byly vybrany léze ¢. 3 a ¢. 6, které jsou zobrazeny v Obr. 5.26a
a 5.26b. P1i zpracovani a vyhodnocovani snimkt z MRI, také dochéazi k uré¢ité chybé.
Jedna se o chybu, ktera predstavuje nepresnost zobrazeni samotnym zobrazovacim

systémem a chybu, ktera je zptusobena clovekem, ktery zpracovava tato data.

(b)

Obr. 5.26: Vytvorené léze pti experimentu.

Teplota v misté zakroku byla namérena priblizné o 1 °C vyssi nez teplota pred za-
krokem. Toto méteni ale neni mozné srovnavat s diive zminénymi vysledky simulaci,
ve kterych byla zjistovana maximalni teplota tkdné, protoze teplota pfi experimen-

tech byla mérena termoclankem umisténym v elektrodé na konci katetru. Pro srov-
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nani lze dodatecné provést vykresleni zavislosti teploty v bodé presné na Spicce elek-
trody, pri situaci katetru rizné naklonénym v ose Y vuci tkani, viz Obr. 5.27, ktery
je dodateé¢nym vyhodnocenim pro podsekci 5.2.5. Lze vidét, Ze teplota samotné elek-
trody vzroste velmi malo, protoze je ochlazovana krvi. Vysledky experimentl jsou
zobrazeny v Tab. 5.2. Teplota Ty predstavuje teplotu na poc¢atku experimentu, T je
teplota po deseti pulzech, Ty, po dvaceti pulzech a tak podobné. Z namérenych dat
lze odhadnout, ze katetr byl pTi experimentech ve velkém kontaktu s krvi, protoze
dochéazelo k obrovskému prochazejicimu proudu a zaroven nedochazelo k ohtfevu
samotné elektrody, protoze ji krev ochlazovala. Také lze tvrdit, Ze méreni termo-
¢lankem je nedostacujici, protoze pii srovnani maximéalni teploty tkdné (Obr. 5.12)
a teploty na spicce elektrody (Obr. 5.27) lze vidét, Ze teplota tkané je o nékolik
stupnu vyssi. Kdyby tedy doslo k vysoké teploté, ktera by mohla poskodit tkan,
termoclanek by ji nemusel zaznamenat. V soucasné dobé ale neexistuje jiny zptisob
méreni teploty tkané, proto by mohlo pomoci zaznamenavat teplotu kontinudlné.
Hlavnim divodem je predevsim opravdu rychly pokles teploty elektrody po skon-

¢eni elektropora¢niho procesu.

80 60 40 20

0

v [°]

—20 —40 —60 _g0 0

Obr. 5.27: Vyvoj teploty v bodé na Spicce elektrody na konci kazdé periody pulzu
pro rizné hodnoty natoceni katetru vici tkani v ose Y.

5.3 Nové typy katetru

Na zakladé pozadavku firmy OSYPKA AG bylo provedeno nasimulovani nékolika

navrzenych geometrii novych typt katetrii. Z diivodu hlavniho pozadavku vypoctu
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objemu léze, resp. hloubky 1éze, ktera vychazi z intenzity elektrického pole, byla pre-
devsim provedena stacionarni analyza elektrického pole. Tranzientni analyza teplot-
niho pole byla provedena pouze pro nékteré konfigurace. Materialy, ze kterych jsou
tyto katetry vyrobeny, jsou uvedeny v Tab. 5.4. Elektrody jsou vyrobeny z platiny
a izolace z materidlu oznacovaného jako PEBAX®!, ktery je vyborné mechanicky

a chemicky odolny, zatimco je vysoce flexibilni.

Tab. 5.4: Materialové vlastnosti novych katetru.

o k p c
St WK kg [T bK
Elektroda 9,4-10° 71,6 21450 130
Izolace katetru 1071 0,183 1250 2740

5.3.1 Prvni typ

V Obr. 5.28 je zobrazen prvni prototyp katetru, ktery je podobny predchozimu RFA
katetru. Kromé trochu odlisného priméru katetru a poloméru koncové elektrody,
jsou zde pridany tii bocni elektrody. Tyto elektrody jsou mezi sebou pootocené
0 120° a mezi nimi je mezera 0,5 mm. Tloustka boc¢nich elektrod je 0,2 mm a jejich
vyska je 2 mm. Vzdalenost bocni elektrody od koncové 3, je také 2 mm. Pro tento

katetr byly uvazovany celkem tti konfigurace.

Obr. 5.28: Prvni typ katetru s kruhovymi elektrodami po jedné tietiné.

Prvni konfiguraci byla uvazovana situace, kdy je katetr tlacen kolmo do tkané,
viz Obr. 5.29a. Na koncovou elektrodu byly privadény elektroporacni pulzy. Dalsi
elektrody nebyly vyuzity. Opét zde bylo uvazovano proudéni krve pro chlazeni elek-

trody 3 cm-s™!, kterd byla pro simulaci zatladena do tkané op&t do poloviny vysky

'PEBAX® je obchodn{ ndzev pro termoplasticky elastomer zndmy také pod nizvem PEBA
(z angl. Polyether block amide)
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elektrody. Z drive popsanych divodi zde bylo vyuzito teplotné nezavislych parame-
tra tkané. Velikost napéfovych pulzi je opét uvazovana 1300 V. Ze stacionarni ana-
lyzy byla provedena integrace pres plochu z proudové hustoty a vysledny proud pro-
chazejici tkani je 9 A. Rozlozeni intenzity elektrického pole je zobrazeno v Obr. 5.30a.
Pro nazornéjsi zobrazeni hladiny je fez modelem zobrazen v Obr. 5.30b. Celkovy ob-
jem léze byl opét bran pro vsechna mista tkané s intenzitou elektrického pole vyssi
nez 0,75 kV-cm™! a dosahuje 0,11 cm?. Pro tuto intenzitu byla zméfena hloubka léze

3,1 mm.

8 D . 8
—_— e
(2]

=0
Krev Krev CI] |_| Krev ' ,_|
1

Tkén ~— %~ Tkén ~— ¢=U Tkai = e=U
= = L
p=20 =0

(a) (b) (c)

Obr. 5.29: Zkoumané situace prvniho typu nového katetru.
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Obr. 5.30: Rozlozeni intenzity elektrického pole a) v fezu YZ a b) ve 3D pohledu

pro prvni situaci.
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Druha konfigurace dle Obr. 5.29b je podobna prvni situaci, ale katetr je rov-
nobézné s tkani a elektroporac¢ni pulzy jsou privadény na jednu z bocnich elektrod.
Protoze plocha aktivni elektrody je mald, predpoklada se, ze skoro cela jeji plocha je
v kontaktu s tkani, a tedy pouze mala ¢ast bude obklopena krvi. Prochazejici proud
je v tomto pripadé 6,5 A. RozlozZeni intenzity elektrického pole je zobrazeno ve dvou
fezech modelu. Prvni je ez YZ, viz Obr. 5.31a, a druhy je fez XZ uprostied bocni
elektrody, viz Obr. 5.31b. Celkovy objem léze dosahuje pri stejné intenzité velikosti
také 0,11 cm?. Hloubka léze byla zméfena 3,3 mm.

kV/cm kV/cm
2 2

- 1.8 /u\ 1.8
1.6 ( ) 1.6
1.4 - 1.4
1.2 1.2
1 1
0.8 0.8
0.6 0.6
0.4 0.4
0.2 0.2
0 0

(a)

Obr. 5.31: RozloZeni intenzity elektrického pole a) v fezu YZ a b) v fezu XZ uprostied

bocni elektrody pro druhou situaci.

Treti situace je zobrazena v Obr. 5.29c. Jedna se opét o katetr v pozici rov-
nobézné s tkani, ale tentokrat jsou pulzy privadény na jednu z bocnich elektrod
a zemnici elektroda je na konci katetru. Nastavené elektrické potencialy lze tak-
téz otocit, a tedy pulzy budou privadény na elektrodu na konci katetru a zemnici
elektroda bude jedna ze tii boc¢nich elektrod. Toto uspotadani se nazyva bipolarni.
RozloZeni intenzity elektrického pole je zobrazeno opét dvou fezech modelu. Rez YZ
je zobrazen v Obr. 5.32a a XZ v Obr. 5.32b. Velikost prochéazejiciho proudu tkani
a krvi ma hodnotu 4,7 A. Celkovy objem léze dosahuje pri stejné intenzité velikosti
mens{ nez predchozi dvé situace, a to 0,08 cm?. Hloubka léze pod boéni elektrodou
byla zméfena 2,4 mm. Lze vidét, Zze v tomto pripadé je rozsah ablace predevsim
rozprostien do Sitky pod katetrem a nemé tak velkou hloubku jako predchozi dvé

situace.
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Obr. 5.32: RozloZeni intenzity elektrického pole a) v fezu YZ a b) v fezu XZ uprostied

bocni elektrody pro druhou situaci.

Porovnani téchto t¥i situaci je shrnuto v Tab. 5.5. V prvni situaci dochazi k nej-
vétsimu prochazejicimu proudu, protoze je zde vétsi plocha aktivni elektrody v kon-
taktu s krvi, nez ve druhé situaci. Jak bylo drive popsano, pokud by byla nastavena
jina hloubka zatlaceni katetru do tkané, vysledny proud by byl mensi. To by poté
ovlivnilo i vypoctenou hloubku léze, ktera by se zvysila o hodnotu zatlaceni a mohla
by byt ptiblizné rovna hloubce 1éze ve druhé situaci. Pti této geometrii katetru se
zda, ze prvni i druhd situace budou mit velice podobny vysledek ohledné rozsahu
ablace — hloubka a objem léze. Ve treti situaci dochazi k nejnizsi hodnoté proudu
a také k nizsimu rozsahu ablace. To je dano predevsim tim, Ze prochazejici proud se
uzavira mezi pomérné blizkymi elektrodami a tece tedy kratsi cestou. Oproti pred-
chozim dvéma situacim proud netece smérem doli do tkané, ale podél katetru. To
zpusobi mensi vzniklé hloubku 1éze, ktera je ale sirsi. Lze tedy Tici, Ze teoreticky se
pri pouziti unipolarniho zapojeni, viz Obr. 5.29a a Obr. 5.29b, dosdhne vétsi hloubky

léze, nez v pripadé bipolarniho zapojeni, viz Obr. 5.29c.

Tab. 5.5: Porovnani tii situaci prvniho typu katetru.

prochazejici proud hloubka léze objem léze

Situace
I[A] hy [mm] Vi [em?]
1. - Obr. 5.29 9,0 3,1 0,11
2. — Obr. 5.29b 6,5 3,3 0,11
3. — Obr. 5.29¢ 4,7 24 0,08
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Pro optimalizaci byla provedena parametricka analyza, kde se ménila vzdalenost
bocnich elektrod od koncové elektrody .. Tento vypocet byl zalozen na treti situaci,
jelikoz by ve dvou predchozich nedaval smysl. Vzdalenost 3, byla ménéna od 0 mm,
kdy jsou boc¢ni elektrody posunuty na konec katetru, ke koncové elektrodé, az do
hodnoty 10 mm. Zavislost celkové hodnoty proudu na vzdalenosti mezi koncovou
a boc¢ni elektrodou ¥, je zobrazena v Obr. 5.33. Lze vidét, zZe ¢im vice jsou elektrody

od sebe, tim je mensi hodnota prochazejictho proudu.

7
6,
=
~
5,
4 | | | | I | | | |

Ye [mm]

Obr. 5.33: Zavislost celkové hodnoty proudu na vzdalenosti mezi koncovou a bo¢ni
elektrodou ye.

Rozlozeni intenzity elektrického pole pro vzdalenost mezi elektrodami y. = 0 mm
v fezu YZ je zobrazeno v Obr. 5.34a a v Obr. 5.34b je v fezu XZ uprostied bocni
elektrody, kde je nejvétsi hloubka léze. Pro vzdalenost y. = 5 mm je rozlozeni in-
tenzity elektrického pole zobrazeno v Obr. 5.34c a 5.34d. Vysledna hloubka léze se
lis1 v setinach mm a lIze ji tedy brat stejnou. Z obrazku lze vidét, ze dochazi pouze
k jinému rozlozeni elektrické intenzity kolem aktivnich elektrod. Cim vice jsou boéni
elektrody vzdaleny od koncové elektrody, tim vice se snizuje hloubka hladiny inten-
zity elektrického pole napt. zminénych 0,75kV-cm™'. Pii pouzité velikosti napéti
pri simulaci 1300 V dochazi k tomuto poklesu priblizné do vzdalenosti 5 mm. Pri
zvétsovani nad tuto hodnotu se zacne rozsah léze rozdélovat na dvé casti. Kazda
pod aktivni elektrodou. Lze tici, Ze nejoptimalnéjsi feseni je, kdyz je rozsah ablace
celistvy a neni rozdélen. Z tohoto duvodu je tedy vhodné vyuzit rozsah vzdalenosti

elektrod od 1 do 4 mm pro dané napéti pulzi.
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Obr. 5.34: RozloZeni intenzity elektrického pole a) v fezu YZ a b) v fezu XZ uprostied

bocni elektrody pri yo = 0 mm a ¢) v fezu YZ a d) v fezu XZ pii y. = 5 mm.

Pri této optimalizaci byla provedena také teplotni analyza. V Obr. 5.35 lze vidét
zéavislost maximalni teploty tkané na vzdalenosti mezi koncovou a boéni elektrodou
Ye na konci kazdé periody pulzu. Jak bylo ukazano, pri zvétsovani této mezery
se snizuje velikost prochazejiciho proudu. Z tohoto divodu se maximalni teplota
tkané bude taktéz snizovat. Lze vidét, ze pri vzdélenosti 2 mm je po celé aplikaci
maximalni teplota tkané kolem 47 °C. P1i zvySovani vzdalenosti nad tuto hodnotu jiz
teplota klesa mirné. Rozlozeni maximalni teploty tkané na konci posledni Sedesaté
periody pulzi je zobrazeno pri vzdélenosti y. = 1mm v Obr. 5.36a v Tezu YZ
a v fezu XZ uprostied bo¢ni elektrody v Obr. 5.36b. Pro y. = 5mm je stejné
rozlozeni zobrazeno v Obr. 5.37a a v Obr. 5.37b. Koncova elektroda je ve velkém
kontaktu s krvi, a proto do ni prochézejici proud vstupuje predevsim z krve, ktera

ma vyssi elektrickou vodivost. Z obrazki lze vidét, ze pri vzdalovani elektrody se
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tkan prevazné zahtriva pod bocni elektrodou, ktera je témeér cela v kontaktu s tkani.
Samoziejmé ale opét zalezi jak velky je kontakt aktivnich elektrod s krvi. PTi vétsim
pritlaceni elektrod ke tkani dojde k jejich horsimu ochlazovani pomoci krve a tim
dojde ke zvyseni teploty tkané.

/// I 55

/ ‘ 50

Ye [mm]

Obr. 5.35: Zavislost maximalni teploty tkané na vzdéalenosti mezi koncovou a bo¢ni

elektrodou ye.

degC degC
~50 =50
48 48
46 46
44 44
42 42
40 40
38 38
(a) (b)

Obr. 5.36: RozloZeni maximalni teploty a) v fezu YZ a b) v fezu XZ uprostied bo¢ni

elektrody pri . = 1 mm po poslednim Sedesatém pulzu.
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Obr. 5.37: Rozlozeni maximalni teploty a) v fezu YZ a b) v fezu XZ uprostied boc¢ni

elektrody pii yo = 5 mm po poslednim Sedesatém pulzu.

5.3.2 Druhy typ

Druhy prototyp katetru urceny k elektroporaci je osazen tremi bo¢nimi elektrodami.
V prvni verzi se jedna o prstencové elektrody kolem dokola, viz Obr. 5.38a, a v druhé
o elektrody pouze z jedné tretiny, viz Obr. 5.38b. Elektrody jsou od sebe vzdaleny
2 mm. Nastavené parametry pro simulaci byly stejné jako v predchozim modelu.
Napétové pulzy byly privadény na krajni elektrody, zatimco prostfedni elektroda

byla nastavena jako zemnici.

(b)

Obr. 5.38: Druhy typ katetru s prstencovymi elektrodami a) dokola a b) z jedné
tretiny.
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Rozlozeni elektrického pole pro prstencové elektrody je v fezu YZ zobrazeno
v Obr. 5.39a a pro elektrody z jedné tretiny v Obr. 5.39b. Lze vidét, ze sitka léze
v ose Y, tedy podél katetru, je témeér totozna pro oba typy katetrii. Nejvetsi hloubka
léze je pod prostiedni elektrodou, proto je také ukazano rozlozeni intenzity elektrické
pole v fezu XZ uprostred prostiedni elektrody v Obr. 5.40a pro prstencové elektrody
a pro elektrody z jedné tietiny v Obr. 5.40b. Souhrnné porovnani obou typu elektrod
je v Tab. 5.6. V prvnim typu elektrod je prochazejici proud témér trikrat vetsi nez
v druhém typu. To je opét zpusobeno vétsim kontaktem elektrod s krvi. Hodnota
hloubky léze vysla u prvniho typu elektrod vétsi asi o 0,2 mm oproti druhému typu.
Rozdil je patrny v fezu XZ, kde si 1ze vSimnout rozdilné sitky léze v ose X. Tedy
i presto, ze hloubka léze je témér stejna, rozsah ablace se bude lisit v sitce léze, ktera

je pri pouziti prstencovych elektrod vétsi.

Tab. 5.6: Porovnani katetru s prstencovymi elektrodami a elektro-

dami z jedné tretiny.

prochazejici proud hloubka léze objem léze

Katetr
I[A] hy [mm)] Vi [em?]
360° — Obr. 5.38a 6,9 2.5 0,11
120° — Obr. 5.38b 2.6 2.3 0,08

kV/cm

1.2
1
0.8
0.6
0.4
0.2
0
(b)

Obr. 5.39: Rozlozeni intenzity elektrického pole v fezu YZ pro a) prstencové elek-

trody a b) elektrody z jedné tietiny.
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kV/cm kV/cm

Obr. 5.40: Rozlozeni intenzity elektrického pole v fezu XZ ve stiedu prostiedni

zemnici elektrody pro a) prstencové elektrody a b) elektrody z jedné tretiny.

Zavislost maximalni teploty tkané na konci kazdé periody pulzu pro obé feseni
elektrod je zobrazena v Obr. 5.41. Pro prvni typ je nejvyssi teplota tkané po Sedesati
periodach pulzi priblizné 48 °C a pro druhy typ priblizné 52 °C. Tento rozdil je opét
dany vétsi plochou prstencovych elektrod s krvi, ktera odvadi teplo. Rozlozeni ma-
ximalni teploty pti pouziti prstencovych elektrod na konci posledni Sedesaté periody
pulzl je v fezu YZ zobrazeno v Obr. 5.42a a v fezu XZ uprostied prostiedni elek-
trody v Obr. 5.42b. Pro druhy typ jsou tato rozlozeni teploty zobrazena v Obr. 5.42¢
a 5.42d.

55
50 |
e
o 45|
40 & — prstencové elektrody
— elektrody z jedné ttetiny

0 3 100 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60

Obr. 5.41: Zavislost maximalni teploty tkané na konci kazdé periody pulzu pro obé

reseni elektrod.
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Obr. 5.42: Rozlozeni maximélni teploty v fezu a) YZ a b) XZ ve stfedu prostiedni
zemnici elektrody pro prstencové elektrody a v fezu c¢) YZ a d) XZ pro elektrody
z jedné tretiny na konci posledni Sedesaté periody pulzii.

I zde byla provedena optimalizace pomoci parametrické analyzy, ve které byla
ménéna vzdalenost mezi elektrodami y,. Obé mezery se nejprve priblizily na vzda-
lenost 1 mm a poté se vzdalovaly s krokem 0,5 mm. Zavislost prochazejicitho proudu
na vzdalenosti mezi elektrodami je zobrazena v Obr. 5.43. Lze vidét, ze kdyz maji
elektrody mezi sebou vzdalenost 1 mm, velikost proudu je priblizné 8,2 A pro prs-
tencové elektrody a 2,9 A pro elektrody z jedné tretiny. Stejné jako v predchozich
simulacich plati, Ze pri zvétsovani vzdélenosti mezi elektrodami dojde opét ke sni-
zeni prochazejiciho proudu. U druhého typu tento pokles neni tak velky, protoze je
zde pouze maly kontakt elektrod s krvi.
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Obr. 5.43: Zavislost celkové hodnoty proudu na vzdélenosti mezi elektrodami ye.
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Obr. 5.44: Rozlozeni intenzity elektrického pole v fezu YZ piia) yo = lmmab) y, =

5 mm pro prstencové elektrody.

Pro rozlozeni intenzity elektrického pole byly vybrany dvé situace, které jsou
Ye = lmm a yo = Hbmm. Pro prstencové elektrody je zobrazeno v Obr. 5.44a pro
1 mm a v Obr. 5.44b pro 5 mm. Protoze bylo ukazano, ze toto rozlozeni je podobné
u obou typt, pri optimalizaci bylo zobrazeno pouze pro prstencové elektrody. Pri
zvysovani vzdalenosti mezi elektrodami se hloubka léze zvétsuje, viz Obr. 5.45. Pri
vzdalenosti mezi elektrodami 1 mm je hloubka 1éze 2,31, resp. 2,17 mm. Tyto hod-
noty postupné nartustaji az do vzdalenosti elektrod 5 mm, kde se drzi na konstantni
hodnoté. Tato vzdalenost predstavuje hranici, za kterou se rozlozeni intenzity kolem
elektrod neméni, protoze jsou daleko od sebe. Rozdil je patrny v obrazcich rozle-

zeni intenzity elektrického pole, kde pti vzdéalenosti 5 mm je vytvorené pole kolem

88



elektrod vyrazné osamocenéjsi a neni tak sjednocené jako pri vzdalenosti 1 mm. Na
druhou stranu, v Obr. 5.46 je zobrazena zavislost objemu léze na vzdalenosti mezery
mezi elektrodami. Lze vidét, Ze objem se zvysSuje, ale pouze do urcité vzdalenosti
mezi elektrodami. Po prekroceni této vzdalenosti dochazi ke snizovani objemu léze.

Pro prstencové elektrody je tato hodnota 4 mm a pro elektrody z jedné tfetiny 5 mm.

28— - —
2,6
E)
)
— 24
<
— prstencové elektrody
22| A
— elektrody z jedné tretiny
| I | | |

10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 7.0

Yo [mm]

Obr. 5.45: Zavislost hloubky léze £ > 0,75 kV-cm™! pod prostiedni elektrodou na

vzdalenosti mezi elektrodami.

0,15

Vi [em?]

0,10

— prstencové elektrody
— elektrody z jedné tretiny

10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 7.0

Yo [mm]

Obr. 5.46: Zavislost objemu léze £ > 0,75 kV-cm~! na vzdalenosti mezi elektrodami.

Optimélni vzdalenost mezi koncovou a bo¢ni elektrodou nelze tiplné jednoznacné
zvolit. Cim je tato vzdalenost vétsi, tim sice roste hloubka a rozsah 1éze, ale po urcité
vzdalenosti se tento rozsah rozdéli pod kazdou z elektrod a mezi nimi nastane pouze
vratna elektroporace. Z tohoto divodu je tedy vhodné vyuzit rozsah vzdalenosti

elektrod opét od 1 do 4 mm pro dané napéti pulzi.
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Obr. 5.47: Zavislost maximalni teploty tkané na vzdalenosti mezi bo¢nimi a pro-

stfedni elektrodou ¥, pro prstencovou elektrodu.

Obr. 5.48: Zavislost maximalni teploty tkané na vzdalenosti mezi bo¢nimi a pro-

stfedni elektrodou ¥, pro elektrodu z jedné tretiny.

Také zde byl sledovan vyvoj teploty. V Obr. 5.47 je zobrazena zavislost maximaln{

teploty tkdné na vzdélenosti mezi elektrodami pro prstencové elektrody a v Obr. 5.48
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pro elektrody z jedné tretiny. Lze vidét, ze opét plati vyssi maximélni teplota tkdné
pri malé vzdalenosti elektrod. Tato teplota dosahuje pii vzdélenosti 1 mm velikosti
priblizné 55 °C pri prstencovych elektrodach a 60 °C pri elektrodach z jedné tie-
tiny. Opét mé ale velky vliv hodnota zatlaceni elektrod do tkané, a také jak moc
jsou elektrody ochlazovany krvi. V Obr. 5.49a je zobrazeno rozlozeni maximalni
teploty v fezu YZ pti vzdalenosti mezi elektrodami 1 mm pro prstencové elektrody
a v Obr. 5.49b pro elektrody z jedné tretiny na konci posledni sedesaté periody
pulzii. Vzdélenosti mezi elektrodami 5 mm odpovidaji obrazky 5.49d a 5.49d. Lze si
vsimnout, Ze nejvetsi teplota vznika pod prostredni elektrodou. Diivodem je v tomto

misté velka proudova hustota, jelikoz zde tece proud z obou boc¢nich elektrod.

degC degC
_50 150
48 48
46 46
44 44
42 42
40 40
38 38
degC degC
_50 750
48 48
46 46
44 44
42 42
40 40
38 38
(c) (d)

Obr. 5.49: Rozlozeni maximalni teploty pro prstencovou elektrodu v tezu YZ pri
a) Yo = 1l mm a c¢) y. = 5mm a pro elektrodu z jedné tfetiny v fezu YZ pii b) y, =

I mm a d) y. = 5 mmna konci posledni Sedesaté periody pulzu.
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Zavér

Cilem diplomové prace bylo nejprve popsat nejnovéjsi trendy v oblasti elektroporace
se zamérenim na srdec¢ni ablaci. Z védeckych publikaci vyplyva, ze pii vyuziti bipo-
larnich pulzti pro elektroporaci se zvysuje kriticky prah intenzity elektrického pole
mezi vratnou a nevratnou elektroporaci. Studie se trochu lisi v presnych prahovych
hodnotach, ale také i divodech proc¢ se tato hodnota zvysuje oproti unipolarnim
pulztim. Popsana reserse strucné shrnuje dosavadni poznani tohoto fenoménu.

Dale jsou zde také uvedeny matematické aparaty charakterizujici vypocet elek-
trického a teplotniho pole v tkani pri elektroporacnim procesu. Popis elektrického
pole vychazi predevsim z Maxwellovych rovnic a popis teplotniho pole z Penne-
sovy rovnice. Jsou zde také popsany pouzité pocatecni a okrajové podminky. Jedna
se o Dirichletovu a Neumumannovu okrajovou podminku. Je zde také ukazano, ze
vlastnosti tkani jsou zavislé na pritomnych podminkach, jako je velikost intenzity
a frekvence elektrického pole, teplota ¢i anizotropie. Také byly popsany nejznamé;jsi
moznosti vypoctu rozsahu ablace a tepelného poskozeni tkané.

Dalsi ¢ast popisuje srovnani pulzii DC a AC IRE. Je zde vysvétlena efektivni
hodnota a moznost jejitho vypoctu jak pro unipolarni, tak i pro bipolarni pulzy.
Vysledkem je, ze pri vyssich frekvencich elektrického pole se v idealnim pripadé
efektivni hodnota elektrického proudu neméni. To znamena vznik stejnych Joule-
ovych ztrat, tedy otepleni tkané. Protoze ale bylo z védeckych studii zjisténo, ze
je pri bipolarnich pulzech potieba vyssi intenzity elektrického pole pro nevratnou
elektroporaci, pro stejny rozsah ablace tedy bude potieba vyssi napéti, a tim pak
také proud prochazejici tkani bude vétsi. To znamend, Ze otepleni tkané pii AC IRE
bude vyssi nez pti DC IRE.

Hlavni ¢asti této diplomové prace bylo vytvoreni modeli ablace srdce in vivo
pomoci elektroporace za pouziti rtiznych typu katetri. Byly zde pouzity znalosti
z mnoha studi o elektroporaci a radiofrekvencni ablaci. Nejprve byl vytvoren model
s komercné dostupnym RFA katetrem. Parametry elektroporacnich pulzi pro nasle-
dujici simulace byly zvoleny jako unipolarni pulzy s délkou pulzu 100 ps, mezerou
mezi pulzy 1s a sérii 60 pulzt.

Protoze byly zvoleny dvé rychlosti krve, bylo dobré prozkoumat, jak velky vliv
bude mit rychlost proudéni krve na ochlazovani elektrody. Z vysledki plyne, ze rozdil
mezi rychlostmi 3 a 8,5 cm-s~! je zanedbateleny, viz Obr. 5.8a a 5.8b. Jedn4 se pouze
o to, jak rychle se elektroda zvladne ochladit pred dalsim pulzem, viz Obr. 5.9a
a 5.9b. Pri kratsi mezefe mezi pulzy mize nastat situace, kdy je tok krve maly
a elektroda se jiz nestihne ochladit zpét na bezpecnou teplotu, pri které jesté nedo-
jde k tepelnému poskozeni tkané. Poté tedy zacne dochazet k ohrivani okolni krve

a tkané teplem z elektrody. Dale bylo ukazano, ze pokud je ¢ast aktivni elektrody

92



v kontaktu s krvi, bude v krvi v mistech kolem elektrody nejvétsi proudova hustota,
viz Obr. 5.6a a Jouleovy ztraty, viz Obr. 5.6b. Proto v téchto mistech bude vznikat
nejvice tepla.

Déle nésledovala analyza vlivu zatlaceni elektrody do tkané, respektive snizovani
kontaktu aktivni elektrody s krvi. Zde bylo zjisténo, ze pii zatlacovani elektrody do
tkané dochézi ke snizeni prochazejiciho proudu, protoze proud jiz neunika do krve,
ktera ma vyssi elektrickou vodivost nez tkan, viz Obr. 5.11. Soucasné bylo ukazano,
ze pokud se zmensuje plocha aktivni elektrody s krvi, dochazi k horsimu ochlazo-
vani elektrody krvi, a tim ke zvyseni teploty tkané, viz Obr. 5.12. Je tedy treba
najit kompromis mezi prochazejicim proudem a vzniklym teplem. Pti zvétsujicim se
proudu unikajicim do tkdné dochazi k vytvoreni vétsich svalovych stahti okolniho
svalstva, proto je snaha tento proud omezit. Lze tedy Tici, Zze ¢im mensi proud unika
do krve (je mensi plocha aktivni elektrody v kontaktu s krvi), tim bude 1ékarsky za-
bude odvadét teplo z ohtaté elektrody.

Pri redlnych experimentech nemusi byt poloha katetru vici tkani presné kolma,
ale muze byt pod néjakym thlem. Proto byla také provedena parametrickd analyza,
pri které byl ménén thel mezi tkani a katetrem v ose Y. Z vysledkl plyne, Ze pri
naklonu katetru proti sméru proudéni krve je elektroda lépe chlazena krvi nez pri
naklonu po sméru toku krve, viz Obr. 5.16. Na velikost maximalni teploty tkané
tato skute¢nost neméd velky dopad. Rozdil je asi 1,5°C. Z této analyzy lze Tici, ze
nejoptimalnéjsi aplikovani PEF pomoci katetru s touto geometrii, je primo kolmo
vuci tkani.

Samotné parametry pulzi z vysokonapétového generatoru ovliviuji z velké ¢asti
rozsah 1é¢by. Proto zde byly provedeny parametrické analyzy, ve kterych se ménila
amplituda napéti pulzti, doba pulzu a doba mezery mezi pulzy. Pii zvySovani napéti
dochazi ke zvétseni hloubky 1éze, viz 5.22a, a objemu 1éze, viz 5.22b. Zaroven zde byl
ukazan rozdil vzdéalenosti hladiny intenzity elektrického pole od elektrody pfi zméné
elektrické vodivosti s teplotou, viz 5.21. Tento rozdil je ale zanedbatelny, protoze
se maximalni teplota tkané moc nezvysila, viz 5.23. Pti zkracovani doby pulzu bylo
ukazano, ze dochazi ke snizovani teploty tkané, viz 5.24, protoze zde vznikd méné
Jouleovych ztrat. Zda se, ze s kazdym prodlouzenim c¢asu doby pulzu o 20 ps dojde
k nartstu maximalni teploty tkané po Sedesati pulzech priblizné o 1,1 °C. Na druhou
stranu pri zkracovani doby mezery mezi pulzy dochazi ke zvySovani teploty tkané,
viz 5.25. Z vysledku je patrné, ze pokud bude doba mezery mezi pulzy kratsi nez
0,7 s, vzniklé teplo kolem elektrody se uz nestihne tak rychle odvést krvi a zac¢ina se
tedy postupné hromadit. To nasledné vede k vétsi maximalni teploté tkané.

V soucinnosti s vyzkumnym tymem Mezinarodniho centra klinického vyzkumu

Fakultni nemocnice u svaté Anny v Brné byly na pudé Vyzkumného tustavu veteri-
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narniho lékarstvi v Brné provadény experimenty in vivo na prasnicich. Z vysledkt
byla vybrana ablace levé srdecni komory, pii které byla priblizné stejné velké na-
pétova hladina pulzt jako pii simulacich. Celkem bylo provedeno Sest aplikaci PEF
na riznych mistech. Namérena velikost prochézejictho proudu byla vétsi nez v si-
mulacich, viz Tab. 5.2. Z dopoctenych hodnot byla také velikost energie ze vsech
sedesati pulzl, ktera také byla vétsi nez vypoctend ze simulaci. Z téchto informaci
lze usuzovat, ze v misté aplikace katetru byla tkan ¢i jiné struktury s odlisnou elek-
trickou vodivosti. Také lze odhadnout, ze velky proud mohl byt zpisoben malym
kontaktem elektrody a tkané. Vnitini sténa srdecnich dutin neni rovna hladké plo-
cha, tak jako byla uvazovana pri simulaci. Povrch je pomérné clenity, a proto velmi
zalezi kam operatér katetr umisti, a jak dobfe se mu jej podari na daném misté
udrzet. Stabilitu katetru narusuje i srde¢ni aktivita, proudici krev ¢i stahy okolnich
kosternich svali vlivem prochézejicitho proudu. Z téchto a dalsich divodu byly vy-
tvorené léze vétsi nez vysly v simulacich, viz Tab. 5.3. PTi experimentech byla také
méfena teplota mista zakroku pomoci termoclanku na Spicce katetru. Pro srovnani
této teploty se simulaci, byla dodatecné vytvorena zavislost teploty na Spicce katetru
na uhlu natoceni a poctu period pulzu. Pri porovnani dat lze odhadnout, ze katetr
byl pti experimentu dobre chlazen krvi, protoze se jeho teplota moc nezvysila. Také
lze tvrdit, Ze méreni termoclankem je nedostacujici, protoze pti srovnani maximalni
teploty tkané (Obr. 5.12) a teploty na Spicce elektrody (Obr. 5.27) lze vidét, Ze tep-
lota tkané je o nékolik stupni vyssi. Kdyby tedy doslo k vysoké teploté, kterda by
mohla poskodit tkan, termoclanek by ji nemusel zaznamenat. V soucasné dobé ale
neexistuje jiny zpusob méfeni teploty tkané, proto by mohlo pomoci zaznamenavat
teplotu kontinualneé.

Dale nasledovalo nasimulovani modelu nového typu katetru od firmy OSYPKA
AG. Prvni typ je tvoren malou koncovou elektrodou a tfemi bo¢nimi elektrodami,
které jsou mezi sebou pootoceny o 120°. V tomto modelu byly zkouméany tfi situace,
kde byl nejprve katetr prilozen kolmo ke tkani jako v predchozim modelu a aktivni
elektroda byla koncova. Zemnici elektroda byla vzdalena daleko od tkané. V dalsich
dvou situacich uz byl katetr prilozen rovnobézné ke tkani. Ve druhé situaci byla
aktivni elektrodou jedna z bocnich elektrod a zemnici byla opét vzdalena. Treti si-
tuace se zabyva resenim, kdy je aktivni elektroda opét jedna z boc¢nich v kontaktu
s tkani a zemnici elektroda je koncova. Vysledné porovnani téchto situaci je shrnuto
v Tab. 5.5. V prvni situaci dochazi k nejvétsimu prochazejicimu proudu, protoze
je zde vétsi plocha aktivni elektrody v kontaktu s krvi, nez ve druhé situaci. Ale
zda se, ze hloubka i objem léze jsou priblizné stejné. Chyba v tomto porovani je
opét zpusobena hloubkou zatlaceni katetru do tkané, kterd ovliviiuje jak velikost
prochazejiciho proudu, tak i hloubku a objem 1éze. Tento model byl nasledné opti-

malizovan zménou vzdalenosti mezi koncovou a bo¢nimi elektrodami. Z vysledki lze
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vidét, ze prochazejici proud se opét snizuje se zvysujici se vzdalenosti mezi elektro-
dami, viz 5.33. Nejprve rychle, ale poté pozvolna. Tato zména méla vliv na velikost
maximalni teploty tkané, viz 5.35, kde lze vidét, ze pri vzdalenosti mezi elektrodami
1 mm dosahuje po Sedesati pulzech teplota tkané az 55 °C. Pii vzdalenosti 5 mm
je to uz pouhych 46 °C. Z téchto udaju lze tedy konstatovat, ze je vhodné vyuzit
rozsah vzdalenosti elektrod od 1 do 4 mm pro napéti 1300 V.

Druhy typ nového katetru uz neobsahuje koncovou elektrodu, ale disponuje tremi
bocénimi elektrodami. Dle pozadavki firmy OSYPKA AG, byla zvolena situace, kdy
jsou krajni elektrody privedeny na potencidl a elektroda mezi nimi je nastavena
jako zemnici. Tento model se sklddal ze dvou verzi. Nejprve se jednalo o verzi s prs-
tencovymi elektrodami, tedy kolem celého katetru, a poté o verzi se zkracenymi
elektrodami, které jsou pouze z jedné tretiny katetru. Porovnani vysledkii téchto
dvou verzi je shrnuto v Tab. 5.6. Prvni verze ma prstencové elektrody, proto je
zde vétsi plocha elektrod v dotyku s krvi, a tedy je zde vétsi prochézejici proud.
Tato skutecnost také zptisobi o néco vétsi hloubku a objem léze. Druha verze ma
z divodu nizsi plochy elektrod v dotyku s krvi horsi odvod vzniklého tepla, a tedy
maximalni teplota tkané bude vyssi, viz Obr. 5.41. Opét ale zalezi jak moc by byla
tato elektroda pritlacena ke tkani. Tento typ katetru byl také optimalizovan zmé-
nou vzdalenosti mezer mezi elektrodami. Zména prochazejicitho proudu se zvysujici
se mezerou mezi elektrodami je zobrazena v Obr. 5.43. Je vidét, Ze opét s oddalova-
nim elektrod od sebe dochazi ke snizovani prochazejiciho proudu. Rozdil ve velikosti
proudu mezi obéma verzemi je priblizné trojnasobny. Co se tyce hloubky léze, tak
se zda, ze roste do hodnoty mezery mezi elektrodami priblizné 5 mm, kde uz jsou
elektrody tak vzdélené, ze se rozlozeni intenzity elektrického pole mezi elektrodami
moc neméni, viz 5.45. V pripadé objemu léze se zda, ze pro prstencové elektrody se
objem léze zvysuje az do hodnoty mezery mezi elektrodami priblizné 5 mm a poté
klesa. V pripadé druhé verze je vzdéalenost pouze 4 mm, viz 5.46. Tento rozdil je zpu-
sobeny zménou sitky 1éze v ose X. Z téchto idaju lze tedy konstatovat, ze je vhodné
vyuzit rozsah vzdalenosti elektrod od 1 do 4 mm pro napéti 1300 V. Také zde bylo
provedeno srovnani maximalni teploty tkané opét na vzdalenosti mezi elektrodami,
viz Obr. 5.47 a 5.48.

Diplomova préace se zabyva analyzovanim mnoha proménnych, které ovliviuji
vysledky lécby srde¢nich malfunkei pomoci PEF. VSechny popsané problémy a vy-
sledky budou slouzit jako podklad pro zpresnéni simulaci a vyvoji novych typu
katetri specializovanych pro PEF. Ziskané vysledky pomohou nejen k lepsimu po-
chopeni ucinki tohoto typu srdecni ablace, ale lze je vyuzit také pro planovani

operacnich protokoli pro realné experimenty.
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Seznam symboli a zkratek

AC IRE ireverzibilni elektroporace vyuzivajici stfidavych pulzi (Alternating

Current Irreversible Electroporation)

BDF vzorec zpétné diferenciace (Backward Differentiation Formula)
CT pocitacova tomografie (Computed Tomography)
DC IRE ireverzibilni elektroporace vyuzivajici stejnosmérnych pulzu (Direct

Current Irreversible Electroporation)

DNA deoxyribonukleova kyselina (Deoxyribonucleic Acid)

ECT elektrochemoterapie (Electrochemotherapy)

EIS elektrické impedancni spektroskopie (Electrical Impedance
Spectroscopy)

EKG elektrokardiogram (Electrocardiography)

EP elektroporace (Electroporation)

FEKT Fakulta elektrotechniky a komunikac¢nich technologii

FNUSA Fakultni nemocnice u svaté Anny v Brné
HIFU ablace fokusovanym ultrazvukem (High Intensity Focus Ablation)

H-FIRE vysokofrekvené¢ni ireverzibilni elektroporace (High-Frequency

Irreversible Electroporation)

ICRC Mezinarodni centrum klinického vyzkumu (International Clinical

Research Centre)

IRE ireverzibilni neboli nevratna elektroporace (Irreversible
Electroporation)

LITT laserova intersticialni ablace (Laser Intersticial Thermal Therapy)

MHP metoda hrani¢nich prvki (BEM - Boundary Element Method)

MKP metoda konecnych prvku (FEM - Finite Element Method)

MRI magneticka rezonance (Magnetic Resonance)

MWA mikrovinnd ablace (Microwave Ablation)
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nsPEF

PEF
PFA
RE
RFA
RMS
TID
TMP
vVuUT

VUVEL

C¢

Ct

hw
h

hy

nanosekundové pulzni elektrické pole (Nanosecond Pulsed Electric
Field)

pulzni elektrické pole (Pulsed Electric Field)

ablace pulznim elektrickym polem (Pulsed Field Ablation)
reverzibilni neboli vratna elektroporace (Reversible Electroporation)
radiofrekvencni ablace (Radiofrequency ablation)
efektivni hodnota (Root Mean Square)

terméalni izoefektni davka (thermal isoeffective dose)
transmembranovy potencidl (Transmembrane Potential)
Vysoké uceni technické

Vyzkumny ustav veterinarniho lékarstvi

vektorovy potencidl magnetického pole

faktor frekvence, [s7!]

velikost domény modelu, [mm]

vektor magnetické indukee, [T

rychlost elektromagnetickych vin ve vakuu, [m-s™]
mérna tepelnd kapacita krve, [J-kg™1-K™!]

mérna tepelnd kapacita tkané, [J-kg™!-K™1]

elektrickd indukce, [C-m™?]

vektor intenzity elektrického pole, [V-m™|

aktivacni energetickd bariéra, [J-mol™|

intenzita magnetického pole, [A-m™!]

vyska krve v modelu, [mm)|

hloubka léze, [mm)]

vyska tkdné v modelu, [mm]
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De

Gext

Gmet

ty

to

efektivni hodnota proudu, [A]

okamzitd hodnota proudu v Case, ¢ [A]

vektor proudové hustoty, [A-m 2]

proudovd hustota Maxwellova proudu, [A-m™2]
proudovd hustota polarizacniho proudu, [A-m~?
proudovd hustota vazanych nosi¢t naboje, [A-m™?]
proudovd hustota volnych nosi¢t naboje, [A-m™2]
tepelnd vodivost, [W-m™1-K~1]

tepelnd vodivost pii teploté Ty, [W-m~1-K™!]
tepelnd vodivost tkané, [W-m—1-K™!]

tepelnd vodivost z4visld na teploté, [W-m™'K™!
elektrickd polarizace, [c-m™2]

elektricky vykon, [W]

pocet pulzu, [—]

mérny elektricky vikon, [W-m™3]

elektricky naboj, [C]

meérné teplo na jednotku objemu v disledku externé aplikovaného

prostorového ohfevu, [W-m™3]

mérné teplo generované metabolismem na jednotku objemu tkaneé,

[W-m™]

univerzalni plynova konstanta, [J/(mol-K)]
stiida periody signdlu, [—|

¢as ablacniho procesu, [s]

doba trvani pulzu, [s]

doba mezery mezi pulzy, [s]

teplota tkane, [°C]
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Ty
Up

U1

S

Ze

AO’O

Ak

€r

€o

fhr

Ho

Pb
Pt

Pvol

teplota krve v tepnach zasobujici tkan, [°C]
rychlost pritoku krve, [m-s™?]

objem léze, [cm?]

elektrickd prace, [W-s]

celkova energie, [J]

vzdélenost mezi elektrodami, [mm)]

hloubka zatlaceni katetru do tkané, [mm|]

thel natoceni katetru vici tkani ve sméru osy Y, ||
pokles elektrické vodivosti tkané pii pii zvySeni teploty, [°]
piiristek tepelné vodivosti pti zvyseni teploty, [W-m™!-K~1]
permitivita, [F-m™!]

relativni permitivita materidlu, [—]

permitivita vakua, [F-m™!]

permeabilita, [H-m™|

relativni permeabilita materidlu, [H-m™!]
permeabilita vakua, [H-m™]

hustota elektrického nédboje [C-m™3]

hustota materidlu, [kg-m™3]

hustota krve, [kg-m™3]

hustota tkané, [kg-m™3]

hustota volnych nosicii naboje, [C-m_z]

elektrickd vodivost, [A-m™]

elektricka vodivost tkané pti teploté Ty, [A-m_l]
elektrickd vodivost z4visl4 na teploté, [A-m™|

doba nabijeni plazmatické membrany buriky, [s]
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AS)

Wh,0

skalarni potencial elektrického pole

souradnice sytému, ve kterém probihd analyza

analyzovana oblast v prostoru

mira odumfeni tkané, nékdy taktéz nazvany integral poskozeni, [—]
perfuze krve tkang, [s7!]

perfuze krve tkané pti teploté Ty, [s7]

107



