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Úvod 

S vývojem modern ích technologií se stále více využívá výpoče tn ích metod a simu

lací pro řešení komplexních problémů. V medicíně jsou operační zákroky finančně, 

časově i technicky náročné . Z tohoto důvodu je n u t n é použí t výpoče tn í metody 

pro náv rh a optimalizaci nej vhodnějš ího postupu a aplikace. P ř i simulaci úč inku 

(efektu) ablačních metod na tkáň , jako je elektroporace, je výsledkem např . rozsah 

ablace, rozložení intenzity elektrického pole, proud procházející tkání , vzniklé teplo 

a tepelné poškození t káně . 

Tato práce se zabývá popisem nejnovějších t r e n d ů ohledně elektroporace obecně 

a se zaměřen ím na srdeční ablaci. Dále se zabývá m a t e m a t i c k ý m a p a r á t e m elektro-

poračního procesu. Jsou zde uvedeny všechny důležité rovnice, k teré popisují elek

trické a t ep lo tn í pole. Také je zde popsáno srovnání s te jnosměrných e lektroporačních 

pulzů s pulzy s t ř ídavými , na k te ré se v dnešní době soustředí výzkum. Hlavním cí

lem t é t o práce je ale vytvoření ma tema t i ckých modelů nových t y p ů k a t e t r ů určených 

pro ablaci srdce s navazujícími výpoč ty a simulacemi. Výsledky provedených analýz 

budou sloužit k navržení op t imáln ího typu ka t é t ru . 
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1 Elektroporace 

Desí tky let výzkumu ablačních technik vedlo k d ramat i ckému zlepšení celého prů

běhu zákroku a minimalizaci vedlejších úč inků u pacientů . Mez i nejznámější ablační 

techniky pa t ř í radiofrekvenční ablace ( R F A ) , k t e r á je také nejpoužívanější techni

kou, mikrovlnná ablace ( M W A ) , ablace fokusovaným ultrazvukem (HIFU) a laserová 

interst iciální ablace ( L I T T ) [1]. Ty to zmíněné ablační techniky pa t ř í do skupiny ter

málních ablačních technik. Jejich principem je ničení živé t k á n ě vy tvá řeným teplem. 

Vytvořené teplo ale může ohrozit okolní t k á n ě či j iné struktury v blízkosti aplikace. 

Proto byla vyvinuta e lekt roporační technika, k t e rá nevyužívá vytvořené teplo k de

strukci tkán í . Vzniklé teplo je nechtěné a výsledek ablace je j ím ovlivněn pouze 

minimálně . Tato kapitola popisuje úvod do procesu elektroporace. 

1.1 Princip elektroporace 

Pulzn í elektrické pole ( P E F ) odkazuje na aplikaci přerušovaného vysokonapěťového 

elektrického pole pro krá tké časové úseky (mikrosekundy, nanosekundy), k te ré způ

sobí buněčnou elektroporaci t káně . Elektroporace (EP) je inovativní technika, při 

k teré je P E F aplikováno na živé buňky, což následně vede k vytvoření defektů či 

pórů na m e m b r á n ě buňky. Tyto změny na m e m b r á n ě vedou ke zvýšení její propust

nosti pro makromolekuly a ionty a p ř ípadně k nás ledné smrti. Zvýšení propustnosti 

umožňuje pohyb molekul směrem do b u ň k y nebo z b u ň k y ven. Tento proces tvoření 

pórů je zobrazen v Obr. 1.1. 

Elektrické pulzy vytvoř í elektrické pole mezi elektrodami, k teré způsobí velké 

zvýšení náboje na lipidové dvoj v r s t v ě 1 . Toto zvýšení náboje způsobí vytvoření elek

tr ického potenc iá lu nazývaného t r a n s m e m b r á n o v ý potenciá l ( T M P ) . Jakmile T M P 

dosáhne letální (kritické) hodnoty, dojde k vytvoření elektricky vodivých pórů . Tyto 

póry se snaží zabrán i t t rva lému poškození od elektrického proudu a omezují další 

ná růs t T M P . Pokud jsou parametry P E F nastaveny tak, aby umožňovaly opětovné 

uzavření pórů , tedy aby po vystavení elektrickému poli byla b u ň k a zachována, je 

tento proces charakter izován jako reverzibilní neboli v r a t n á elektroporace (RE) . Po

kud intenzita elektrického pole přesáhne letální hodnotu, rozsah formování pó rů je 

tak velký, že už se b u ň k a nevrá t í do původn ího stavu. Proto se tento proces označuje 

jako ireverzibilní neboli n e v r a t n á elektroporace ( IRE) . Parametry určující dopad na 

b u ň k u jsou délka pulzu, velikost, frekvence a polarita napě t í . Z makroskopického 

pohledu se j e d n á o vytvoření léze bez závislosti na tepelných procesech nebo vyža

dování pomocných léků [1-3]. 

1 Lipidová dvojvrstva je struktura o tloušťce řádově v nm, která je součástí buněčných membrán. 
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Pro dosáhnu t í I R E je n u t n é použí t napěťové pulzy, k teré vytvoř í intenzitu elek

tr ického pole o hodno tě nejméně několik stovek V - c m - 1 dle typu b u ň k y [1]. J e d n á 

se o min imálně invazivní ablační techniku, k t e rá m á rozsah tepe lného poškození 

zanedba te lný díky krá tké době pulzů. Související Jouleovo teplo je tak minimalizo

váno pro většinu objemu tkáně , mimo oblast í v blízkosti elektrod, kde je zvýšené 

elektrické pole. Díky malé tepe lné vodivosti t kán í nejsou vzniklým teplem ovlivněny 

další citlivé struktury, jako jsou např . cévy [4] nebo nervy [5]. Jelikož způsob smrti 

buněk není způsoben teplem a záleží pouze na velikosti T M P , výsledky léčby nejsou 

ovlivněny odvodem tepla z blízkých krevních cév. Indukovaný T M P je, kromě funkcí 

specifických pro b u ň k y (tvar, orientace), převážně funkcí rozložení elektrického pole 

v tkán i . Proto znalost lokálního rozložení elektrického pole může být použ i t a pro 

přesné předpovězení rozsahu léze [2]. Ireverzibilní elektroporace byla původně vyvo

lávána pouze s te jnosměrnými pulzy, ale v posledních letech se používají i s t ř ídavé 

pulzy [6]. 

1.2 Parametry elektroporace 

Př i s te jnosměrné elektroporaci ( D C IRE) se využívají obdélníkové pulzy o délce 

t rván í 100 us a opakující se s frekvencí 1 až 10 Hz a intenzitou elektrického pole 

mezi 500 a 3000 V - c m - 1 [3, 7]. Zákrok t rvá jen pá r minut a je větš inou tvořen sérií 

10 až 100 pulzy. Nevýhoda D C I R E je nutnost použi t í svalových re laxan tů a celkové 

anestézie pacienta pro zamezení jakéhokoli pohybu tě la [1]. 
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Pro eliminaci nebo alespoň minimalizaci t ěch to nežádoucích účinků se využívají 

s t ř ídavé pulzy ( A C I R E ) . Tato metoda se v l i te ra tuře označuje jako H - F I R E . Sou

časné protokoly H - F I R E napodobu j í klinický postup aplikace D C I R E t ím, že se 

každý napěťový pulz aktivuje na 50 až 100 us s opakovací frekvencí 1 Hz , v rámci 

k terého se aplikuje série 80 až 100 k rá tkých bipolárních pulzů. T M P ale nevzroste 

okamži tě při vystavení ex te rn ímu pulznímu elektrickému poli . P ro tože nabíjecí ča

sová konstanta pro m e m b r á n u b u ň k y u savců je přibl ižně 1 us (viz [8]), při dodání 

pulzů H - F I R E vzniká ř a d a biologických reakcí. Dle [9] se zdá, že se procesy vzniku 

a šíření n a n o p ó r ů u k rá tkých pulzů (0,25 až 5 us) snižují ve srovnání s delšími pulzy 

v rozsahu 100 us až 10 ms a permeabilizace buněčné m e m b r á n y nemusí být tak ro

bus tn í , resp. dlouhotrvající , pro krá tké pulzy. 

Jedna z nevýhod bipolárních pulzů je ta, že pro indukování stejné hodnoty T M P 

je p o t ř e b a vyšší intenzity elektrického pole oproti un ipo lá rn ím pu lzům při stejné 

době t rvání . V [10] je ukázáno , že p r á h letálního elektrického pole se v ý z n a m n ě zvy

šuje se zkrácením doby t rvání pulzu. Protokol H - F I R E sestávající z 80 pulzů o délce 

t rván í 1 až 5 us snižuje ž ivotaschopnost rakovinných buněk slinivky břišní v suspenzi 

na m é n ě než 20 % pro velikost intenzity elektrického pole 3000 V - c m - 1 nebo více. 

Naproti tomu bylo ukázáno , že pro ekvivalentní energii 100 us u D C I R E protokolů 

je pro snížení ž ivotaschopnost i těchto buněk ve s te jném rozsahu p o t ř e b a velikost in

tenzity elektrického pole 1250 V - c m - 1 . Pro b u ň k y v suspenzi se zdají bý t protokoly 

H - F I R E využívající pulzy 250 až 500 ns re la t ivně neúčinné i při in tenzi tě pole do 

4000 V - c m - 1 . Když však byly b u ň k y vypěs távány v kolagenových napodoben inách 

nádorů , byly nalezeny letální prahy 2000, 1700, 1100 a 760 V - c m - 1 pro protokoly 

H - F I R E s pulzy 0,25, 0,5, 1,0 a 2,0 us resp., viz [11]. Tato nutnost zvýšení intenzity 

elektrického pole je způsobená zvýšenou frekvencí pulzů, k t e rá snižuje časový oka

mžik, kdy je hodnota T M P nad jeho letální hodnotou [12]. Intenzita elektrického 

pole musí být typicky při použi t í vysokofrekvenčních bipolárních pulzů 1,5 až 3 k rá t 

vyšší než při použi t í s te jnosměrných pulzů. Tato hodnota ale záleží na frekvenci, 

resp. délce pulzů, a proto se může lišit. Z těch to důvodů musí být při zákroku apli

kovány pulzy o vyšší velikosti n a p ě t í pro dosažení s tejného rozsahu ablace. Vyšší 

napě t í ale způsobí zvýšení vznikajícího tepla [13]. 

Dle [9] jsou teoretické modely H - F I R E schopny předpovědět , že tento typ terapie 

je schopný penetrace heterogenních t k á n í a t í m vytvoření více předpovědi te lného 

rozsahu ablace než typické I R E pulzy. Např ík lad se j e d n á o tepny a cévy v oblasti 

aplikace, k te ré mohou ovlivnit rozložení elektrického pole s t anda rdn ích D C I R E 

pulzů, pokud s n imi není poč í táno . To je způsobeno faktem, že I R E pulzy jsou 

relat ivně dlouhé (100 us), a proto mají nižší frekvenční složky (<20 kHz) , k teré jsou 

citlivé na účinky heterogenity. P ř i těchto frekvencích se může impedance zdravých 

tkán í lišit od např ík lad nádorových tkán í . P ř i vyšších frekvencích je tento rozdíl 
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impedance zanedba te lný a t k á ň se jeví jako elektricky homogenní . Proto je také 

výsledné rozložení elektrického pole více podobné analyt ickému řešení [9]. 

I přes všechny výhody I R E oproti j i ným ab lačn ím technikám, je aplikace I R E 

technicky náročnější . Krá tké 100 us pulzy lehce st imulují svalové b u ň k y a receptory 

bolesti, což m á za následek svalové kontrakce a pokud se provádí zákrok v blízkosti 

srdce, tak i potenciá ln í vznik ary tmi í . Kvůli t ě m t o nebezpeč ím je n u t n é elektropo-

rační pulzy synchronizovat se srdečním rytmem [1, 13]. 

1.3 Aplikace elektroporace 

Elektroporace je široce použ ívaná technika v mnoha odvětvích nejen v lékařství . R E 

se používá pro genovou transfekci buněk in vitro2, za t ímco I R E se používá pro pas-

terizaci t eku tých médií za studena a m á mnoho dalších aplikací v po t rav inářském 

průmyslu . V in vivo3 je elektroporace t káně zák ladem řady klinických léčebných 

modalit. R E je zák ladem elektrochemoterapie a je t aké zák ladem genového elektro-

transferu, k te rý se používá pro mnohoče tné terapie v rámci klinických studií , včetně 

léčby rakoviny [14, 15] a očkování [16]. 
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Obr. 1.2: M a p a přibližných mís t úč inků a aplikací v důsledku buněčné elektropo

race jako závislost velikosti intenzity elektrického pole a době t rván í pulzu. Přelo

ženo z [10]. 

2 in vitro znamená organizmus mimo živé tělo. V tomto případě někde ve zkumavce, Erlenmeye-
rově baňce, Petriho miskách a dalším laboratorním skle. 

3 in vivo znamená živý organizmus v přirozených podmínkách. 
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Jak již bylo zmíněno, ireverzibilní elektroporace je dobře zavedenou metodou 

pro léčbu nádorů [17]. To ale není j ed iná možnost využit í . I R E je zvláště lákavá 

jako metoda pro srdeční ablaci [18, 19], jelikož ve srovnání s R F A může vy tváře t 

léze bez nás ledků tepe lného ohřevu a zachování okolních struktur (nervy, cévy). 

Aplikace I R E na srdeční t k á ň je oblast í exponenciálně rostoucího zá jmu a dosud 

byla úspěšně apl ikována na ř a d u srdečních tkán í ve s tudi ích na zvířatech [20, 21]. 

Př ibl ižný pohled na p o d m í n k y účinků elektrického pole (doba t rván í pulzu a veli

kost intenzity elektrického pole) buněk a t kán í vystavených elektroporaci je zobrazen 

v Obr. 1.2. Dlouhé pulzy indikují, že na něk te rých nebo všech místech buněčné mem

brány vznikne suprafyziologický t r a n s m e m b r á n o v ý potenciá l . Pro typickou plazma

tickou m e m b r á n u savčích buněk to znamená , že T M P s toupá min imálně alespoň na 

200 m V (ve většině p ř ípadů je výrazně větší, čas to dosahuje 1 až 1,5 V ) . Obrázek 1.2 

zahrnuje devět ř á d ů délky t rvání pulzu, ale pouze t ř i ř ády intenzity elektrického 

pole. To je proto, že reakce buněk jsou silně závislé na velikosti pulzu a re la t ivně 

s labě na čase. Doba t rvání pulzů se pohybuje přibližně od 1 ns do t éměř 1 s (uvažo

vány jsou jednot l ivé šířky pulzů) . Síla nebo velikost aplikovaných pulzů elektrického 

pole se pohybuje od 0,1 k V - c m - 1 až do přibližně 1 0 0 k V - c m _ 1 . 

Vystavení e lektr ickým pol ím o velmi vysoké intenzi tě s t r ván ím doby pulzu td 

kra t š ím než doba nabíjení p lazmat ické m e m b r á n y buňky Tp m , Zel následek mno

hem početnější , ale menší póry než konvenční elektroporace. U pulzů s nejvyšší 

intenzitou elektrického pole jsou póry vytvořeny t éměř ve všech oblastech buněč

ných m e m b r á n , včetně malých organel 4 , jako jsou mitochondrie. J e d n í m z výsledků 

je, že vzniklý elektrický proud prochází buňkami , což je opačné chování oproti kon

venční E P , k teré se věnuje převážná větš ina vědeckých článků. T y zahrnuj í velké 

pulzy v tom smyslu, že T M P s toupá , jak bylo dříve zmíněno, na suprafyziologické 

hodnoty pouze pro něk te rá mí s t a na m e m b r á n ě buňky. Konvenční E P se t ýká doby 

t rván í pulzů delší než doba nabíjení p lazmat ické m e m b r á n y b u ň k y a její součást í 

je jak D C I R E , tak H - F I R E . Pro tože buněčná odezva zahrnuje významné zvýšení 

elektrické vodivosti m e m b r á n y pouze na některých místech, vzniklý proud z velké 

části prochází kolem b u ň k y [10]. Tyto cesty procházejícího proudu při vysoké a nízké 

frekvenci jsou zobrazeny v Obr. 1.3. 

Přes tože poraněn í elektr ickým proudem m á čas to hlavní tepelnou složku, k te rá 

popál í t káň , může dojít t aké k v ý z n a m n é m u a zákeřnému ne tepe lnému poškození. 

Obecně př i j ímanou hypotézou buněčné smrti I R E je a p o p t ó z a 5 . V př ípadě nízkých 

4Organely jsou drobné mikroskopické útvary uvnitř buněk. 
5 Apoptóza je jeden z hlavních typů programované buněčné smrti probíhající především u živoči

chů. Zahrnuje sled biochemických procesů vedoucích k typickým změnám vzhledu buňky. Následně 
dochází k šetrnému odstranění zbytků té to buňky (a nikoliv k zánětu), čímž se apoptóza v základu 
liší od nekrózy. 
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frekvencí (hojně používané 50 až 60 Hz) jsou vůči re la t ivně dlouhotrvaj íc ím silným 

polím, k t e rá jsou v konvenční kategorii E P , nej zranitelnější větší b u ň k y (např . kos

te rn í svaly, nervové b u ň k y ) . V př ípadě dlouhých a velmi silných polí dochází ke smrti 

buněk nekrózou 6 . V ý z n a m n á rozdílná zranitelnost vyplývá z rozdílů ve velikosti bu

něk v důs ledku zesílení pole m e m b r á n a m i . V př ípadě konvenční E P jsou větší buňky 

snadněji e lektroporovány než menší b u ň k y pro pole o stejné intenzi tě . Poškození 

elektr ickým proudem tedy může zahrnovat lýzu zpros t ředkovanou E P s nebo bez 

zvýšené teploty Jouleovými z t r á t a m i [10]. 

! 1 
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1 

E l 
_ V y s o k é 
frekvence 
(íd < rpi 

N í z k é 
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+ + + + + + + + + 

Obr. 1.3: Ilustrace cesty procházejícího proudu tkán í při vysoké frekvenci (vlevo) 

a při nízké frekvenci (vpravo). Přeloženo z [12]. 

Elektrochemoterapie ( E C T ) je zavedený p ř í s tup k léčbě nádo rů založený na E P . 

Zahrnuje kra tš í , menší pulzy, k te ré typicky způsobují R E , př ičemž léčba nádo ru je 

založena na dodávání účinných prot i rakovinných léků do buněk (většinou bleomy-

cinu). Typicky se používá osm čtvercových (lichoběžníkových) pulzů o t rvání 100 us 

v l s intervalech. K účinné ablaci nádo ru dochází , pokud jsou poskytnuty malé extra-

celulární koncentrace bleomycinu, bez k te rého b u ň k y přežívají. E C T se s tává široce 

používanou technikou a její klinický v ý z n a m stále roste [10]. 

In vivo dodávání velkých molekul D N A do buněk životaschopné t káně zahrnuje 

R E tvořenou ješ tě menšími a delšími pulzy. Čas to se h ledá modifikace buněk kos

te rn ího svalstva nebo dendr i t i ckých 7 buněk , což vede k v ý z n a m n é m u zlepšení léčby 

nádoru a, což je možná nej důležitější, k celkovému posílení vakcinace. Té to lékař

ské a biotechnologické aplikaci, k t e rá spoléhá spíše na přeži t í buněk než na smrt, 

6 Nekróza je typem smrti buněk a tkání, při které je souhrn biologických změn pozorovatelný 
histologický až po určitém časovém odstupu po biologické smrti buněk. Nekróza postihuje skupiny 
na sebe navzájem naléhajících buněk a vzniká jako následek nevratného poškození buněk. 

7 Dendri t ická buňka je typ specializovaného buněčného těla nacházejícího se v tkáních, jako je 
kůže, který stimuluje imunitní odpovědi prezentací antigénu na jeho povrchu jiným specializovaným 
buňkám. 
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je věnována značná pozornost a m á vyhl ídky na velký dopad v lékařství . Doručo

vání o l igonukleot idů 8 pomocí E P je také p ř e d m ě t e m rostoucího zájmu. V tomto 

př ípadě mohou mí t vysoce nab i t é molekuly větší p ravděpodobnos t , že budou dopra

veny přes plazmatickou m e m b r á n u , s menš ím zachycením a vazbou na m e m b r á n u 

před p o s t u p n ý m vstupem do b u ň k y [10]. 

Oblast, označená v Obr. 1.2 jako 'Rela t ivně neprozkoumané ' , je poněkud libo

volně definována t rván ím pulzu od 1 do 100us (dva z devít i ř á d ů t rván í pulzu). 

Nachází se mezi deklarovanou horní hranic í 1000 ns pro nanosekundové pulzní elek

trické pole (nsPEF) a spodní hranic í 100 us většiny pulzních protokolů E C T a I R E . 

Cílem rela t ivně neprozkoumané oblasti je poukáza t na potenciá lně uži tečný roz

sah intenzity elektrického pole a doby t rvání pulzu, k te rý je ješ tě n u t n é p robáda t , 

protože tyto pulzy zahrnuj í re la t ivně málo publ ikací [10]. 

1.4 Srdeční ablace 

Jelikož se tato práce věnuje s imulacím v srdci, je n u t n é nejprve s t ručně zmíni t , co 

srdeční ablace je a k čemu se používá. J e d n á se o zákrok, k te rý vytvoř í mikrojizvy 

na srdeční tkán i a zablokuje tak abnormáln í elektrické signály. Tato procedura se 

využívá k obnovení normáln ího srdečního rytmu, tedy k léčbě ary tmi í . J e d n á se 

o nechirurgickou cestu (tj. bez nutnosti operace srdce), a to pomocí speciálních 

t enkých a ohebných elektrod (ka te t rů ) . Ty to dlouhé katetry jsou zavedeny přes 

tříslo krevními cévami (tepnami či žilami) do srdce. Dle situace se může jednat 

jak o srdeční komory, tak síně. Ablační katetr je v srdci přiložen k srdeční tkán i do 

mís t a co nejblíže k vzniku poruchy srdečního rytmu, kde je obklopen krví. Elektrody 

na špičkách k a t e t r ů využívají tepelnou energii (při t epe lné ablaci), při k te ré dojde 

p růchodem vysokofrekvenčního elektrického proudu k zahřá t í m í s t a na 60 až 70 °C 

a dojde tak k jeho spálení, či elektrickou energii (při P E F ) ke zničení, ablaci, tkáně . 

Tato technika je přibl ížena v Obr. 1.4. 

Tepelné ablační techniky jsou invazivní techniky, k teré vyžadují vstup do tělní 

dutiny tak, aby bylo možné se dostat do cílových oblast í srdeční t káně . Tyto tech

niky zahrnuj í použi t í tepelné energie, k t e r á způsobí hype r t e rmá ln í (vysoké teploty) 

nebo hypo te rmá ln í (nízké teploty) poškození cílového mís t a t káně . Hyper te rmické 

př í s tupy jsou nejčastěji založeny na aplikaci R F A nebo L I T T . Mez i hypotermické 

př í s tupy pa t ř í kryoablace, k t e rá využívá proudění velmi chladné tepelně vodivé te

kutiny skrz sondy na cílové mís to t káně [22]. Všechny tyto techniky ale způsobují 

závažné komplikace, jako je např . s tenóza plicní žíly nebo obrna hraničního nervu 

a atrioezofageálních pištěl , k te ré čas to končí smrt í . Tyto techniky jsou časově závislé 

801igonukleotidy jsou krátké D N A nebo R N A molekuly. 
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na vedení tepla v okolí aplikace a ablace nas tává pro všechny typy tkán í [19]. P ř i 

použi t í P E F tento problém ale nenastane. Jak již bylo řečeno, při P E F dochází k vy

tvoření mikroskopických pó rů na buněčných membránách . Lze tedy říci, že P E F je 

tkáňově selektivní, protože každý typ t káně m á specifické prahové hodnoty intenzity 

elektrického pole. 

Obr. 1.4: Ukázka ablačního k a t é t r u uvn i t ř srdce. Přeloženo z [23]. 

1.4.1 Elektrický srdeční systém 

Srdce je pumpa, k t e rá je zodpovědná za udržení krevního oběhu v těle. Je to v pod

s t a t ě d u t ý sval, k te rý rozvádí krev ke všem o rgánům těla. Srdce je rozděleno do 

čtyř část í (dutin), levé a pravé síně a levé a pravé komory, k teré fungují jako dvě 

čerpadla vedle sebe, viz Obr. 1.5. S těna zvaná septum odděluje levou stranu srdce 

od pravé. Dvě horn í komory jsou odděleny tenkou intera t r iá ln í přepážkou. Silnější 

svalová s těna, k t e rá odděluje dvě dolní srdeční komory, se nazývá in terventr ikulární 

p řepážka [24, 25]. 

Sinusový uzel (SA uzel) je zvláš tní uzlík buněk nacházející se v horní část i pravé 

srdeční síně. P ř i zdravé srdeční činnosti v něm vznikají elektrické impulzy, k teré nut í 

srdce k prav ide lným s t ahům. Elektrické impulzy se ze sinusového uzlu šíří svalovinou 

obou síní, což vede k jejich s tažení a tedy n a p u m p o v a n í krve do komor. Elektr ický 

vzruch dále pokračuje do komor přes tzv. s íňokomorový (atr iovertr ikulární) uzel 

( A V uzel). Jeho úkolem je zpomalit rychlost p řevodu elektrických vzruchů na ko

mory kvůli dos ta tečné době pro naplnění komor krví ze síní. P řevod elektrického 

vzruchu na komory nas tává přes jediné elektrické spojení mezi síněmi a komorami, 
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tzv. Hisovým můs tkem. Elektr ický impulz se dále šíří svalovinou komor a způsobuje 

jejich koordinovaný stah [25]. 

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

1.4.2 Poruchy srdečního rytmu 

Př i zdravé srdeční činnosti srdce pumpuje o frekvenci 60 až 100 s t ahů za minutu. 

Takovýto normáln í rytmus je nazýván jako sinusový. Samozřejmě tento rytmus může 

být pomalejší (např. při spánku) nebo rychlejší (např. při sportu). P rob lémy se srdeč

n ím rytmem (srdeční arytmie) se objevují, když elektrické signály, k teré koordinují 

srdeční rytmus, nefungují správně. Chybné elektrické vzruchy způsobují , že srdce 

bije příliš rychle (tachykardie), příliš pomalu (bradykardie) nebo nepravidelně [25]. 

1.5 Generátory napěťových pulzů 

N a zdroje vysokonapěťových pulzů pro elektroporaci jsou kladeny vysoké požadavky. 

Musí být schopny generovat pulzy v j edno tkách k V s proudem v desí tkách ampérů . 

Dále je dobré (při D C I R E nu tné ) , aby byly pulzy synchronizovány s refrakterní fází 

srdečního rytmu pro minimalizaci vzniku a ry tmi í (např . fibrilace komor) [1]. 
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P r v n í m a j ed iným komerčně d o s t u p n ý m zařízením pro ablaci pomocí D C I R E 

je od roku 2009 zařízení NanoKnife od americké firmy AngioDynamics [15]. Toto 

zařízení je ukázáno v Obr. 1.6 a skládá se ze dvou hlavních částí: I R E generá to ru 

a až šesti elektrod. N a generá to ru lze měni t napě t í v rozsahu od 100 V do 3000 V 

v 90 až 100 pulzech a šířce pulzů max imá lně 100 ms. 

Obr. 1.6: Současný sys tém I R E : (A) Generá to r I R E od společnosti AngioDynamics, 

(B) 16G bipolární sonda, (C) 19G monopo lá rn í sondy, (D) d is tanční vložka mono-

polární sondy, (E) generá torový pedál . P ř evza to z [15]. 
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M i m o nej známějš ího zařízení NanoKnife existují t aké další zdroje pulzů pro E P . 

N a Ús tavu výkonové elektrotechniky a elektroniky byly zkonst ruovány dva generá

tory vysokonapěťových pulzů. Nejdříve byl vyroben e lekt roporační generá tor pro D C 

I R E (Obr. 1.7a), k t e rý generuje s te jnosměrné, monopolárn í , vysokonapěťové pulzy. 

Generá to r se využívá pro exper imentá ln í účely a dosahuje maximáln ího výs tupn ího 

napě t í 5 kV, maximáln ího výs tupn ího proudu 100 A , max imá ln í délky pulzu 150 ua 

a dobou mezi pulzy 200 ms [6]. Tento přís troj je ale potenciá lně rizikovější pro po

užit í v kardiológii, pro tože v těle pacienta dochází k větš ím svalovým kontrakcím. 

Pro tože jsou při b ipolárních pulzech svalové kontrakce menší , byl vyvinut d ruhý 

přís troj (Obr. 1.7b). J e d n á se o H - F I R E generátor , k te rý generuje stř ídavé vyso

konapěťové pulzy. Jeho parametry dosahují napě t í až jednotek kilovoltů, frekvence 

desí tky až stovky kolihertz, délky pulzů desí tky až stovky pikosekund, délky mezer 

mezi pulzy stovky milisekund až jednotek sekund nebo na základě E K G signálu 

a výs tupn í proud desí tky a m p é r [7]. 

(a) (b) 

Obr. 1.7: Zkonstruovaný generá tor vysokonapěťových pulzů na Ús tavu výkonové 

elektrotechniky a elektroniky F E K T V U T pro a) D C I R E a b) H - F I R E . 
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Za zmínku také stojí prototyp vysokofrekvenčního generá toru s t ř ídavých pulzu, 

k te rý je popsán v [26]. Tento přís troj s širokou škálou specifikací, jako je velikost na

pět í , tvar vlny, opakovací frekvence a šířka pulzu, m á velký v ý z n a m pro podporu k l i 

nické aplikace ireverzibilní elektroporace. Frekvenci pulzu, dobu t rván í pulzu a tvar 

vlny lze flexibilně upravit pomocí softwarového algoritmu ovladače podle p a r a m e t r ů 

zátěže. Klíčové parametry vyvinu tého př ís t roje jsou následující: amplituda napě t í 

do ± 1 0 k V se šířkami pulzu 500 ns až 5 ps, frekvencí 500 kHz v dávce pulzu a 10 kHz 

v rámci pokračování omezené v s t u p n í m vysokonapěťovým s te jnosměrným zdrojem. 

Všechny parametry pulzu lze libovolně naprogramovat. 

1.6 Další zajímavá rozšíření EP 

Další zaj ímavá technika je p o p s á n a v [27]. J e d n á se o elektroporaci ř ízenou algorit

mem. Tato technika spočívá v neus tá l ém měření teploty léčené oblasti. N a začá tku 

uživatel nas tav í max imá ln í teplotu, k t e r á může nastat, ale nesmí být překročena. 

Algoritmus pak na základě změřené teploty řídí pulzní generátor . To znamená , že 

dle ak tuá ln í teploty se může měni t amplituda n a p ě t í pulzů, doba t rvání a doba mezi 

pulzy a frekvence pulzů. 

V [28] je popsáno zpřesňování protokolů pro H - F I R E pomocí strojového učení. 

Vytvořený model, označený jako A N N , je inspirovaný sí těmi biologických neuronů, 

ve k terých neurony počí ta j í hodnoty z dodaných vs tupů . A N N napodobuje strukturu 

a fungování lidského mozku, k te rý se skládá z propojených neuronů, jejichž úkolem 

je uk láda t , získávat, zpracovávat a interpretovat smysluplné informace na základě 

učení a t r én inku v závislosti na rozpoznate lných vzorcích. A N N je zde využi t k od

hadu výsky tu ablace, oblasti ablace a letálního prahu intenzity elektrického pole. 

A N N byla modelována a t rénována zkoumán ím velkého souboru vědeckých publi

kací popisujících experimenty H - F I R E a jejich výsledky. N a základě těch to úda jů 

byla A N N schopna poskytnout uspokojivou přesnost odhadu výše uvedených pa

rame t rů . Dosažené výsledky, i když jsou velmi slibné, by mohly bý t dále zlepšeny 

rozšířením počá tečn ího souboru dat (tj. sh romážděn ím podrobnos t í o větš ím p o č t u 

exper imentů H - F I R E ) , a t aké vyhodnocen ím složitějších modelů A N N . Prezento

vaný nás t ro j m á silný potenciá l k dosažení rychlých, personalizovaných protokolů 

v terapii H - F I R E , zefektivňuje dlouhý a komplexní proces plánování léčby založený 

na s t anda rdn ích e lekt romagnet ických a multifyzikálních simulačních m e t o d á c h pro 

novou éru aplikací H - F I R E . 
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1.7 Konstrukce ablačních katetrů 

P r v n í komerčně dos tupné elektrody pro P E F jsou jehlové elektrody, k teré jsou sou

částí dříve zmíněného generá toru NanoKnife. Pro aplikaci P E F i D C I R E lze ale 

využí t nejen jehlové, ale t aké elektrody s různými konfiguracemi a typy geomet

rií. Větš ina s tudi í využívá právě jehlové elektrody. Ovšem ty nejsou vhodné , jelikož 

mís to aplikace v srdci m á malou plochu a srdeční t k á ň nesmí bý t mechanicky po

škozena. Proto je nu tné nají t op t imáln í řešení k a t é t r u pro využi t í P E F v srdeční 

ablaci. Existuje možnost využi t í komerčně dos tupných k a t e t r ů pro R F A , ale ty t aké 

nejsou ideální. Nab ídka komerčních řešení je v současné době velmi omezena. Z to

hoto důvodu jsou katetry využívající P E F pro ablaci srdeční t káně stále p ř e d m ě t e m 

výzkumu a vývoje [3]. Ukázkou je např . P E F sys tém od společnosti Boston Scienti-

fic s označením F A R A P U L S E ™ , viz [29], k te rý je komerčně dostupný, nebo katetr 

A L P H A l od společnosti Japan Lifeline, viz [30], V A R I P U L S E ™ od společnosti B i -

osense Webster, viz [31] nebo sys tém PulseSelect od společnosti Medtronic, viz [32], 

k te ré jsou stále ve fázi zkoumání a tes tování . 

1.7.1 Velikosti katetrů 

Nejčastější s tupnic í pro měření velikosti k a t e t r ů je francouzská stupnice. Její jednot

kou je French (F nebo Fr). J e d n á se o velikost vz taženou k vnějšímu p r ů m ě r u k a t é t r u 

a odpov ídá přibližně t ro jnásobku p r ů m ě r u v milimetrech. Jinak napsáno , plat í , že 

1 F odpov ídá 1/3 mm. Tato velikost ale p la t í pouze pro vnější p růměr . Proto různé 

katetry se stejný označením (např. 5 F ) , budou mí t stejný vnější p růměr , ale nemusí 

mí t stejný vn i t řn í p r ů m ě r nebo vni t řn í drenážní kaná l . 

1.7.2 Dostupné katetry 

K dispozici jsou různé katetry. Nejčastější jsou válečkové s alespoň dvěma prsten

covými elektrodami, k teré lze použí t pro aplikaci P E F . Katet r může být vyroben 

z t kaného Dacronu (polyesterového vlákna) nebo novějších syntet ických mater iá lů , 

jako je polyuretan. T k a n é katetry Dacron jsou preferovány kvůli jejich větší odol

nosti a fyzikálním vlastnostem. Tyto katetry maj í odlišný počet elektrod, vzdálenost 

mezi elektrodami a křivky, aby poskytovaly ř a d u možnos t í pro různé účely. I když 

mají vynikající torzní charakteristiky, jejich největší výhodou je, že jsou dos ta tečně 

t uhé , aby udržely tvar, a přes to měknou při tělesné teplotě , t akže nejsou příliš t u h é 

pro vytváření smyček a ohybů v cévním sys tému [33]. 

Se synte t ickými katetry nelze manipulovat nebo měni t tvary v těle, tudíž jsou 

méně žádoucí . Syntetické katetry jsou levnější a nabízejí menší velikosti (2 až 3 F ) . 

V současné době je větš ina e lektrodových k a t e t r ů velikosti 3 až 8 F . Menší velikosti 
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se používají u dět í . U dospělých pac ien tů se běžně používají katetry velikosti 5 až 7 F . 

Některé ablační katetry maj í chlazenou špičku, kterou se infuzí př ivádí fyziologický 

roztok či j iné méd ium, aby se umožnilo zesílené zahřívání t k á n ě bez povrchového 

zuhelna tění při R F A (pro větší hloubku léze) nebo chlazení a odvodu nežádoucího 

vzniklého tepla při P E F [33]. 

A s i nej dos tupnějš ím řešením je dříve zmíněný sy tém F A R A P U L S E ™ od spo

lečnosti Boston Scientific. Tento sys tém byl vy tvořen tak, aby poskytoval bezpečně 

velké, ale účinné elektrické pole pro ablaci srdce pomocí P F A a zároveň byl uži

vatelsky jednoduchý. J e d n á se o komple tn í sestavu generá toru bipolárních a bi-

fazických pulzů F A R A S T A R ™ disponující rozsahem n a p ě t í 1,8 až 2 kV, k a t é t r u 

F A R A W A V E ™ a řídící části k a t é t r u pro manipulaci F A R A D R I V E ™ . Pro ablaci 

se využívá speciální tvar ka t é t ru , k te rý je zobrazen v Obr. 1.8. Jeho velikost je 12,8 F 

a disponuje dvaceti elektrodami. Tento katetr ale není vhodný pro bodové aplikace 

přesně v jednom místě . 

Obr. 1.8: Katet r F A R A W A V E ™ od společnosti Boston Scientific. P řevza to z [29]. 

J e d n í m z ka te t rů , k te rý není momen tá lně určen pro komerční využit í , je např í 

klad dříve zmíněný cirkulární katetr V A R I P U L S E ™ od společnosti Biosense Web

ster, k t e rý byl použi t v [31] a je zobrazen v Obr. 1.9. Tento katetr m á velikost 7,5 F 

a je na n ě m 10 prs tencových elektrod. Kruhový lasový katetr pro ablaci pulzním 

elektr ickým polem (PFA) m á nas tav i te lný p růměr mezi 25 a 35 mm, což umožňuje 

jeho umís těn í v široké škále aplikací. Katet r je obousměrný se 180° vychýlením na 

jednu stranu a 90° na druhou. Tento katetr t aké dovoluje zavést tok média skrz něj . 

Další řešení, k teré je ve výzkumu, je zmíněný sys tém PulseSelect od společnosti 
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Obr. 1.9: Ilustrace k a t é t r u V A R I P U L S E s deseti p rs tencovými elektrodami. Upra

veno z [31]. 

Medtronic. V Obr. 1.10 je zobrazen použi tý katetr. Tento sys tém je zaměřený pře

devším na léčbu fibrilace síní. Bližší informace ale nejsou známy. 

Obr. 1.10: P F A katetr od společnosti Medtronic. P ř evza to z [32]. 
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2 Elektr ické pole 

Intenzita elektrického pole v tkán i velice úzce souvisí s rozsahem ablace 1 . Proto 

se pomocí výpočetn ích metod vytvář í ma tema t i cké modely a simulace. Pokud je 

takový model t káně správně namodelován, může př inést h o d n o t n é informace. J e d n á 

se např ík lad o vizualizaci p ředpok ládaného objemu léze a její změně při úpravě 

p a r a m e t r ů (amplituda napě t í , délka pulzu, délka mezi pulzy, počet pulzů, frekvence, 

geometrie, apod.). Teorie modelování elektrického pole vychází předevš ím z Max-

wellových rovnic. Tato kapitola se zabývá popisem elektrického pole, k te ré je zde 

popsáno jak obecně, tak i pro proces elektroporace. 

2.1 Maxwellovy rovnice 

Rovnice popisující vlastnosti makroskopického elektrického a magnet ického pole 

ve vztahu k jejich zdro jům jsou, pojmenovány po Jamesovi Clerk Maxwel lov i 2 . Max

wellovy rovnice popisují jak jsou elektrická a magne t ická pole vy tvá řena nab i tými 

částicemi, elektr ickými proudy a změnami těch to polí. Pro popis elektrického a mag

netického pole jsou využi ty následující rovnice: 

• Rozšířená první Maxwellova rovnice: Ampér -Maxwel lův zákon - zákon celko

vého proudu 

V x B = / x 0 J + /x 0 e 0 — , (2.1) 

k terý říká, že magnet ické pole rotuje kolem budících p roudů . 

• D r u h á Maxwellova rovnice: Fa radayův indukční zákon - zákon elektromagne

tické indukce 
<9B 

V x E = - — , (2.2) 

k terý říká, že časové změny magnet ického pole indukují elektrické pole, k teré 

působí proti t ě m t o změnám. 

• T ře t í Maxwellova rovnice: Gaussův zákon elektrostatiky 

V - E = ^ , (2.3) 

k terý říká, že tok elektrického pole z povrchu objemového elementu je určen 

náboj i v tomto objemu. 

• Č t v r t á Maxwellova rovnice: Gaussův zákon magnetismu - zákon spojitosti 

indukčního toku 

V - B = 0, (2.4) 

1 Ablace je proces poškození tkáně. 
2James Clerk Maxwell byl skotský vědec zabývající se matematickou fyzikou. Jeho nejvýznam-

nější přínosem je obecný popis elektromagnetického pole. 
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který říká, že magnet ický indukční tok libovolnou uzavřenou orientovanou plo

chou je roven nule. 

• Zákon zachování náboje - rovnice kontinuity 

V - ^ - f , ( 2 , ) 

k terý říká, že úby tek náboje v objemovém elementu odpov ídá toku náboje 

z povrchu elementu. 

kde 

B je vektor magnet ické indukce [T]; 

J je vektor proudové hustoty [A-m~ 2 ]; 

E je vektor intenzity elektrického pole [ V - m - 1 ] ; 

p je hustota elektrického náboje [C-m~ 3]; 

fi0 je permeabilita vakua [ H - m - 1 ] , /x0 = 47T-10 - 7 H - m - 1 ; 

Eo je permit ivi ta vakua [ F - m - 1 ] , e 0 = 8 ,854-10 - 1 2 F - m - 1 . 

2.1.1 Maxwellovy rovnice ve tvaru potenciálů 

Dnešní numerické výpoč ty rozložení elektrického pole makroskopických elektrických 

a magnet ických polí jsou ale obvykle poč í t ány s odl išnými rovnicemi. Pro tvar Max-

wellových rovnic ve formě potenciá lů je n u t n é definovat skalární a vektorové elek-

t rodynamické potenciá ly <p> a A . Z Gaussova zákona magnetismu je zřejmé, že di

vergence magnet ického pole je rovna nule. Divergence rotace je vždy nulová, a tak 

lze vztah (2.4) upravit na tvar 

B = V x A . (2.6) 

Z Coulombova zákona elektrostatiky vyplývá, že elektrostat ické pole je nevírové 

( V x E = 0) a lze pro něj psá t E = — P ř i p r o m ě n n é m elektrickém poli je už 

ale elektrické pole vírové, protože dochází ke změně magnet ické indukce B vzniklé 

pohybem nabi tých částic. Dosazením (2.6) do Faradayova indukčního zákona (2.2) 

lze psá t tvar 
fíA. 

E = - W - ^ . (2.7) 

Těmi to rovnicemi nejsou ale potenciá ly definovány jednoznačně , pro tože se E a B 

nezmění , i když se k potenc iá lu <p> př ič te l ibovolná konstanta, nebo k potenciá lu A 

libovolné skalární pole. Proto je p o t ř e b a zavést kalibraci dynamických potenc iá lů 

doplňující podmínkou . Nejčastěji se j e d n á o Lorentzovu kal ibrační p o d m í n k u 

V . A + I f ^ O . (2.8) 

Dosazením zmíněných vz tahů vz t ahů (2.6), (2.7) a (2.8) do Gaussova zákona elek

trostatiky (2.3) a Ampér-Maxwel lova zákona (2.1) vzniknou další dvě Maxwelovy 
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rovnice ve tvaru e lekt rodynamických potenciá lů 

W + i ( v . A ) = - £ 

( ^ - ^ ) - v ( v - A + ^ ) = - , 0 J , 

kde 

</? je skalární potenciá l elektrického pole; 

A je vektorový potenciá l magnet ického pole; 

c je rychlost elektromagnet ických vln ve vakuu odpovídající rychlosti světla [m-s - 1] 

a lze spočí ta t jako 

c = - — = = 299,8 • 10 6 m - s " 1 . 
V^o Po 

2.1.2 Materiálové vztahy 

Pokud je e lektromagnet ické pole v blízkosti mater iá lu , dochází k polarizaci a mag-

netizaci vázaných nábo jů a p r o u d ů a je nu tné uvažovat jeho vlastnosti, k teré se dají 

popsat pomocí permitivity 

D = e E , (2.9) 

a permeability 

B = / x H , (2.10) 

kde 

D je elektrická indukce popisující elektrické pole bez započ ten í v l ivu elektrických 

nábo jů vázaných v pros t ředí , dielektrika [C-m~ 2]. Popisuje tedy pouze vl iv 

volných elektrických nábo jů z vnějších zdrojů elektrického pole; 

H je intenzita magnet ického pole popisující sílu magnet ického pole, k t e rá t aké 

nezapočí tává vl iv elektrických nábo jů vázaných v pros t řed í [ A - m - 1 ] ; 

s je permit ivi ta tvořená součinem permitivity vakua a relat ivní permitivity mate

riálu e = eo eľ; 

\x je permeabilita tvořená součinem permeability vakua a relat ivní permeability 

mate r iá lu \i = fiQ /x r. 

N a základě mater iá lových vz t ahů (2.9) a (2.10) je možné napsat nový upravený 

seznam Maxwellových rovnic 

„ / B \ dE 

V x E = -ŠT' 
V • (e E ) = pvol, 
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V - B = 0. 

kde 

J v o i je proudová hustota volných nosičů náboje [A-m~ 2 ]; 

pvoi je hustota volných nosičů nábo je [C-m~ 2]. 

Permit ivi ta a permeabilita nemusí být n u t n ě kons t an tn í hodnoty. Mohou být funkcí, 

k t e rá závisí např ík lad na velikosti pole, jeho směru nebo frekvenci. To stejné p la t í pro 

elektrickou vodivost a, k t e rá popisuje vztah mezi e lektr ickým polem a elektr ickými 

proudy v mater iá lu , tzv. O h m o v ý m zákonem v diferenciálním tvaru [34] 

J = a E (2.11) 

Rovnice (2.11) lze rozepsat do jednot l ivých složek v každém směru os 

Jx 

Jy = 
Jz. 

®xx &xy @x 

®yx ®yy ®yz 

o7 
O"zy O"z 

Ex 

Ey (2.12) 

Dolní indexy u E a J předs tavuj í směr dané složky (např. Jx je proudová hustota 

ve směru osy x) a dolní indexy u a předs tavuj í poměr mezi každou složkou elek

tr ického pole a složkou proudové hustoty (např . axy je poměr elektrického pole Ex 

a proudové hustoty Jy) [34, 35]. Rozdíl elektrických potenc iá lů může nastat v kaž

dém směru, proto je elektr ická vodivost vy jádřena mat ic í 3x3. Pro většinu mate r i á lů 

je vodivostní tenzor symetr ický a lze jej upravit na 

@xx @xy ®xz @xx 0 0 

a = @yx ayy <5yz = 0 ayy 0 

_@zx Pzy Ozz_ _ 0 0 Ozz 

Některé typy tkán í mají specifické vlastnosti způsobené jejich vn i t řn í strukturou. 

Čas to se j edná o anizot ropní elektrickou vodivost. Nejlépe lze tuto vlastnost ukáza t 

na srdeční tkán i . V př ípadě e lektroporačních pulzů na srdeční t káň , např . při léčbě 

ary tmi í , je katetr zaveden přes hlavní tepnu do srdce, kde po t é př i léhá k s rdečnímu 

svalu, endokardu 3 . Za tenkou vrstvou endokardu je srdeční svalovina, myokard 4 . 

Tato svalovina je tvořena svalovými vlákny, k teré jsou přibližně kolmé na přiložený 

katetr. Ve směru svalových vláken je po t é větší hodnota elektrické vodivosti než 

v j iném směru. 

Anizotropie se ale ne týká pouze elektrické vodivosti. P ř i odkazování na hod

noty elektrické vodivosti různých t y p ů t k á n í z vědeckých studií , je p o t ř e b a také pro 

3 Endokard je vnitřní srdeční vrstva, která vystýlá srdeční dutiny. 
4 Myokard je typ svaloviny, jež umožňuje pravidelné stahy srdce. Jedná se o nejmohutnější část 

srdeční stěny. 
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permitivi tu zkontrolovat orientaci elektrod(y) vůči h lavní ose tkáně . Tato orientace 

může být např . podé lná , př íčná či kombinace obou. Pokud je ale frekvence elek

tr ického proudu dos ta tečně vysoká, anizotropické vlastnosti zmizí. P ředevš ím pro 

svalové tkáně , kde se tak stane při frekvenci kolem 300 M H z , viz [36]. 

o 2 4 6 8 10 12 

E (V/m) xlO 4 

Obr. 2.1: Závislost elektrické vodivosti j a t e rn í t káně na velikosti intenzity elektric

kého pole. P řevza to z [1]. 

Z důvodu nehomogenity tkán í je také dobré b r á t v úvahu závislosti jejich vlast

nost í na okolních podmínkách . Elektr ická vodivost není homogenní v celé tkán i , ale 

je závislá jak na dříve zmíněné orientaci svalových vláken tkáně , tak i na inten

zitě elektrického pole, teplotě a časové závislosti e lekt roporačního procesu. Závislost 

na intenzi tě elektrického pole m á sigmoidální p r ů b ě h a lze j i aproximovat funkcí 

/0*0 = T-^— • 
1 + e~x 

Př ík lad výsledku t é t o aproximace je pro j a t e rn í t k á ň a je zobrazen v Obr. 2.1. S ros

toucí intenzitou elektrického pole při e lek t roporačním procesu roste elektrická vodi

vost z počá tečn í do konečné hodnoty, viz [37]. Nedávno publ ikovaná studie [38] se 

zabývá měříc ím sys témem elektrické vodivosti pro t k á ň prasečích jater založený na 

generá toru pulzního signálu, tedy elektroporace. Sys tém využívá osciloskop k součas

nému měření n a p ě t í a proudu tkán í při různé šířce pulzu a různé intenzi tě elektric

kého pole a zkoumá změnu elektrické vodivosti t káně prasečích jater vlivem elektro

poračního efektu buněk. Výsledná závislost p růměrné elektrické vodivosti na délce 
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pulzu í i pro urč i té velikosti intenzit elektrického pole je zobrazena v Obr. 2.2, ze 

k teré je vidět , že jak se intenzita elektrického pole zvyšuje, počá tečn í vodivost se 

také zvyšuje. V Obr. 2.3 je znázorněno, že vodivost t káně dále n a r ů s t á po celou dobu 

t rván í pulzu pro elektrická pole s intenzitou od 500 do 1500 V - c m - 1 . P ř i elektric

kém poli 2000 V - c m - 1 se objeví rovinná elektrická vodivost, při k teré již nedochází 

k jej ímu dalš ímu zvýšení. P ro tože se ale vodivost jako funkce intenzity elektrického 

pole b ě h e m pulzu mění , byly údaje zprůměrovány. 

0.6 

0.5 

—.0.4 

co 

V 0.3 

0.2 

0.1 

0 
0 50 100 150 200 250 300 350 400 

íi(Hs) 
Obr. 2.2: Závislost p r ů m ě r n é elektrické vodivosti na délce pulzu pro urči té velikosti 

intenzit elektrického pole. P ř evza to z [38]. 

E=2QQQV/cm 

E=300V/cm 

E=200V/cm 
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I přes to , že použi t í izolovaných tkán í ke studiu změn elektrické vodivosti při pul

zujícím elektrickém poli může snížit spo t řebu exper imentá ln ích zvířat , existují urči té 

nedostatky. Např ík lad t k á ň ex vivo5 vede k rychlé redistribuci objemu krve, k t e rá 

může být p o d o b n á dočasným vaskulárn ím okluzním úč inkům, ke k t e r ý m dochází 

v důs ledku elektroporace, ale t aké s postupem času se b u ň k y působen ím enzymů 

a mikroorganismů rozkládají a počet vodivých částic se zvyšuje, což m á za následek 

zvýšení elektrické vodivosti [38-40]. 

V další studii [41] byla t k á ň slinivky břišní, mozková a j a t e rn í t k á ň odeb rána 

z prasat a po t é na ně byly aplikovány pulzy I R E v konfiguraci paralelních destiček. 

Výsledné hodnoty proudu a teploty byly použi ty k v ý p o č t u vodivosti a její tep lo tn í 

závislosti pro každý typ tkáně . Z výsledků plyne, že dynamické chování elektrické 

vodivosti se u s tudovaných t y p ů tkán í liší. Doprovodné výpoče tn í modely naznačují , 

že rozložení intenzity elektrického pole a objemy tepe lného poškození závisí na typu 

tkáně . Tyto t ř i typy tkán í vykazují p o d o b n é elektrické a tepelné reakce na I R E , 

ačkoli mozková t k á ň vykazuje největší rozdíly. Výsledky také ukazují , že typ t káně 

hraje roli v očekávaných objemech ablace a tepe lného poškození. Proto se očekává, že 

elektrická vodivost a její změny v důsledku ohřevu budou mí t výrazný vl iv na objem 

ablace. Začlenění těchto v las tnos t í t káně p o m á h á při predikci a optimalizaci terapi í 

založených na elektroporaci. 

Závislost elektrické vodivosti jater na teplotě zkoumali t aké např . v [42] při po

užit í radiofrekvenční ablace. Výsledkem je přibližně dvojnásobná velikost elektrické 

vodivosti j a t e rn í t káně při jej ím oteplení pomocí R F A z 30 na 90 ° C Detailnější po

pis t ep lo tně závislých v las tnos t í srdeční t k á n ě je ale přesněji popsán v [43-45]. J e d n á 

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

* c o = 

a0 • e ° < 0 1 5 ( T - T » ) , pro T < 99 °C , 

2,5345 c t 0 , pro 99 °C < T < 100 °C , 

2,5345 a0 [1 - A a 0 (T - 100 °C)] , pro 100 °C < T < 105 °C , 

0,025345 c t 0 , p r o T > 1 0 5 ° C , 

(2.13) 

k(T) = { 
k0 + Ak0 (T - T b ) , pro T < 100 °C , 

k0 + A f c 0 ( 1 0 0 ° C - T b ) , p r o T > 1 0 0 ° C , 
(2.14) 

m K o , P r o T < 5 0 ° C , 
ub (T) = < (2.15) 

[ 0 , p r o T > 5 0 ° C , 

kde <70 = 0,6 S - m - 1 , k0 = 0,54 W - m _ 1 - K _ 1 a Wb,o J s o u elektrická, t epe lná vodivost 

a perfuze krve t káně myokardu při tep lo tě T b = 37 °C, A < t 0 je pokles elektrické 

' ex vivo znamená organizmus mimo své přirozené podmínky. Například orgán vyjmutý z těla. 
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vodivosti t káně o 19,8 % při zvýšení teploty o 1 °C nad 100 °C kvůli zuhelna tění 

t káně a odpařování vody, A / c 0 je př í růs tek tepelné vodivosti o 0,12 % při zvýšení 

teploty o 1 °C a T je p o č í t a n á teplota z Pennesovy rovnice (3.1). Hodnota perfuze 

krve při teplotě t káně menší než T < 50 °C m á hodnotu Wb,o — 0,017 s - 1 . Funkce 

těchto závislých p a r a m e t r ů jsou v obrázcích 2.4a, 2.4b a 2.4c. 

co 
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T [ °C] 

(a) 

40 60 80 100 120 140 

T [°C] 
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i i 
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0,000 
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T [°C] 

(c) 

Obr. 2.4: Závislost a) elektrické, b) tepe lné vodivosti a c) perfuze krve t káně na 

teplotě . 

2.2 Výpočet elektrického pole při elektroporaci 

Velice často jsou při elektroporaci použ ívaná elektrická pole o j edné polar i tě . Tyto 

unipolárn í obdélníkové pulzy jsou mnohem delší než nabíjecí časová konstanta mem

brány, a proto indukované t r ansmembránové napě t í dosáhne svého maxima dlouho 
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před t ím, než nastane konec pulzu. To znamená , že rozložení elektrického pole lze 

uvažovat pro us tá lený stav, bez uvažování náběžné hrany pulzu [1, 34, 35]. Díky 

tomuto zanedbán í se následující výpoč ty značně zjednoduší . Z rovnic (2.5), (2.7) 

a (2.11) lze odvodit Laplaceovu rovnici pro us tá lený stav 

V • (crVv?) = 0 . (2.16) 

2.2.1 Okrajové podmínky 

Výpočet e lekt romagnet ického pole je omezen na konečnou oblast CclSU. cl prostoru. 

Proto je n u t n é použí t počá tečn í a okrajové podmínky. Počá tečn í podmínkou je de

finování elektrického potenc iá lu p> = 0 v celé analyzované oblasti íl. Jako okrajové 

p o d m í n k y se nejčastěji používají Dirichletova a Neumannova okrajová podmínka . 

Dirichletova okrajová p o d m í n k a je okrajová p o d m í n k a prvn ího druhu a určuje pře

depsanou hodnotu neznámé funkce p> na urč i té vnější hranici Y\ oblasti fž 

V l r i = Vi • 

V př ípadě modelování elektroporace bude na vnější hranici elektrody přesně daná 

velikost napě t í a v mís tě uzemnění bude nulová hodnota 

ip — U , p> = 0 . 

Neumannova okrajová p o d m í n k a je okrajová p o d m í n k a d ruhého druhu a určuje 

p ředepsanou hodnotu gradientu funkce p> na vnější hranici T 2 oblasti fl 

dip 
dn = Q: 

r 2 

kde 

e je fyzikální vlastnost (např. permitivita) oblasti v mís tě hranice r 2 ; 

q je hustota plošného toku veličiny hranic í r 2 . 

V rámci modelování elektroporace to znamená , že na vnějších hranicích modelu, 

kde není již definována Dirichletova okrajová p o d m í n k a , bude p ředpok l ádaná nulová 

proudová hustota ve směru normálového vektoru k dané hranici 

n - J = 0. 

2.2.2 Jouleovy ztráty 

Pro nás ledný výpočet rozložení tepla v tkán i je n u t n é zná t Jouleovy ztráty, k teré jsou 

způsobené procházej ícím proudem při napěťovém pulzu. P ů s o b e n í m elektrického 
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pole vzniká tok nosičů s nábo jem q. Pohybující se nábo j po křivce / proto koná 

práci , k t e rá je d á n a 

W = q J E d l . 

Pokud se vezme v potaz více takto unášených nábo jů , tedy elektrický proud, je 

p o t ř e b a definovat práci za čas. Derivace práce W podle času odpov ídá dodávanému 

výkonu elektrického pole P a při s ta t ickém elektrickém poli plat í 

l i l l 

Elektr ický proud se dá vyjádři t jako hustota elektrického proudu skrz uzavřenou 

plochu 

/ = / / J - d S 

s 
k te rá po dosazení do rovnice (2.17) vytvoř í vztah pro Jouleův zákon popisující výkon 

dodávaný zdrojem elektrického pole 

p = J j J i S J * d l = JJJ 3* d V-
s i v 

do k terého , když se dosadí rovnice (2.11), vznikne vztah pro výpočet měrného vý

konu pe na jednotku objemu 

P e = — = J-E = a-E2 = - . 
dV o 
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3 Tep lo tn í pole 

Způsob, j a k ý m se teplota šíří v lidském těle, resp. živých tkáních , je p ř e d m ě t e m 

bádán í už dlouhou dobu, viz [46, 47]. P růkopn íkem byl Harry H . Pennes 1 , k te rý 

v roce 1948 zveřejnil publikaci, k t e rá se stala zák ladn ím kamenem pro ma tema t i cké 

modelování přenosu tepla v tkáních . Tato kapitola m á za cíl popsat šíření tepla 

v tkán i se z a h r n u t í m účinků elektroporace. 

Řešení problematiky šíření a přenosu tepla v živých tkán ích je důležité např íč 

všemi biomedicínskými aplikacemi. P ř i e lek t roporačním procesu je vzniklé teplo 

nechtěné a je snaha ho minimalizovat. Proto je k zajištění op t imáln ích výsledků 

zákroku nezbytné p ř e d e m předpovědět rozložení teploty v cílové tkán i . 

3.1 Výpočet přenosu tepla v tkáni 

Neustá lý vývoj a aplikace numerických mode lů přenosu tepla v živých tkán ích pro 

predikci rozložení teploty b ě h e m termoterapie je důleži tou oblas t í výzkumu. V sou

časné době existují t ř i p ř í s tupy pro provádění takové komplikované a komplexní 

kvant i t a t ivn í analýzy v prokrvených biologických tkáních . Jsou to model kontinuity, 

diskrétní vaskulární model a kombinace těchto dvou. V modelu kontinuity nejsou 

krevní cévy modelovány jednot l ivě, ale jejich účinky jsou soust ředěny do jediného 

faktoru, k t e rý je zohledněn v analýze přenosu tepla bud začleněním další p roměnné 

nebo změnou termofyzikálních p a r a m e t r ů v rovnici p řenosu tepla. N a rozdíl od zjed

nodušeného p ř í s tupu modelu kontinuity, diskrétní vaskulární model ve skutečnost i 

zohledňuje p rů tok krve v každé jednot l ivé krevní cévě, a proto vyžaduje vysoké vý

poče tn í zdroje pro predikci teploty krve a t kán í z bodu do bodu b ě h e m termoterapie. 

V kombinovaném modelu jsou však malé krevní cévy modelovány pomocí p ř í s tupu 

modelu kontinuity, za t ímco diskrétně jsou modelovány pouze ty velké krevní cévy, 

k teré jsou považovány za hlavní příčinu tep lo tn í nehomogenity [43]. Tyto konvenční 

modely byly t ak t éž rozšiřovány a modifikovány pro ješ tě přesnější a komplexnější 

popis rozložení teplot v biologických tkáních . Přeh led p ř í s tupů k popisu rozložení 

teplot v tkán ích je sepsán např . v [48]. 

V dnešní době se nejvíce používá Pennesova rovnice, k t e rá je považována za 

nejlepší p rak t ický p ř í s tup pro modelování přenosu tepla z pohledu jednoduchosti 

1 Henry H . Pennes byl americký lékař a klinický výzkumný pracovník, který studoval neurolo
gické účinky léků a farmakologickou léčbu různých psychóz. Také představil matematický model 
produkce tepla s uvažováním toku krve. Pennesova rovnice (The Pennes bioheat equation) je zá
kladem pro stovky studií přenosu tepla. V roce 1948 se v Journal of Applied Physiology poprvé 
objevila práce na přenos tepla s názvem Analysis of tissue and arterial blood temperatures in the 
resting human forearm. 
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a re la t ivní přesnost i . Výpočet přenosu tepla vychází z prvního zákona termodyna

miky 
dT 

pc—-V{kVT)=q.i 

kde volbou q se do vztahu zahrnou relevantní zdroje tepla [1]. Tvar modifikované 

Pennesovy rovnice pro ablační procedury je [1, 43, 47] 

dT 
PtCt — = V (kt V T ) + p b c b tJb (T b - T ) + qmet + qext, (3.1) 

kde 

Pt a Pb je hustota t káně a krve [kg-m~3]; 

c t a Cb je m ě r n á t epe lná kapacita t káně a krve [ J - k g _ 1 - K - 1 ] ; 

kt je t epe lná vodivost t káně [ W - m _ 1 - K - 1 ] ; 

Ub je perfuze krve [s - 1 ] , jejíž hodnota popisuje objemový p rů tok krve na jednotku 

objemu t k á n ě a j e d n á se o mikrocirkulaci zahrnující síť kapilár , malých tepének 

a žilek; 

T b je teplota krve v t epnách zásobující t k á ň a ve většině p ř ípadů se bere jako 

kons tan tn í hodnota 37 °C; 

T je teplota tkáně ; 

g m e t je měrné teplo generované metabolismem na jednotku objemu t k á n ě [ W - m - 3 ] ; 

g e xt je měrné teplo na jednotku objemu v důsledku externě aplikovaného prosto

rového ohřevu [W-m~ 3 ]. V př ípadě elektroporace se j edná o teplo způsobené 

měrnými Jouleovými z t r á t a m i pe při apl ikovaném napěťovém pulzu. 

Člen PtCtfl" popisuje akumulované teplo v tkán i , k te ré neopustilo t k á ň radiací , kon-

dukcí nebo konvekcí, člen V • (ktVT) popisuje tok tepelné energie v tkán i definovaný 

jejím t ep lo tn ím gradientem a člen pbCb^b (T b — T) popisuje výměnu tepla mezi tkán í 

a krví. J e d n á se o výkon, k te rý je odveden pryč z t káně pomocí krve [1]. P ř i uvažování 

prostorových tepelných v las tnos t í je zobecněná forma Pennesovy rovnice v prostoru 

dT (X t) 
Pt c t = V • kt (X) V [T (X, *)] + p b c b coh (X) [Tb - T (X, ŕ)] 2 ) 

+ qmet (X, t) + qext (X, t) , kde X G í í , 

kde X obsahuje souřadnice sy tému, ve k t e r ém p rob íhá ana lýza a íl označuje ana

lyzovanou oblast v prostoru [49]. Pennesovu rovnici a její rozšířené formy lze př ímo 

použí t k popisu přenosu tepla v tkán i vys tavené vnějším nebo vn i t řn ím faktorům, 

jako je již zmíněná elektroporace. Všechny problémy lze řešit pomocí zavedení vhod

ných okrajových podmínek . Obecně lze jako vstup do Pennesovy rovnice pro para

metrickou analýzu použí t geometr ický tvar, rozměry, tepelné vlastnosti a fyzikální 

vlastnosti tkán í . P ř i elektroporaci jsou ke tkán i nebo do t káně vloženy jehly či elek

trody j iného typu, k teré dodávají energii ve formě tepla [49]. 
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3.2 Poškození tkáně a rozsah ablace 

K e zjištění rozsahu poškození t káně v objemu při aplikování elektroporace či j iných 

ablačních metod je možno využí t několik p ř í s tupů . Např ík lad se může využí t vy

kreslení izotermického obrysu, použi t í t e rmáln í izoefektní dávky (TID - thermal 

isoefřective dose) nebo Arrheniusova modelu [43]. Srovnávací ana lýza a přehled tý

kající se různých ma tema t i ckých mode lů používaných v l i te ra tuře pro kvantifikaci 

buněčné smrti b ě h e m tepelně abla t ivních p o s t u p ů jsou ukázány např . v [50]. 

Nejjednodušší p ř í s tup k vyhodnocen í odumřelé t k á n ě ve výpočtových modelech 

je použi t í izotermického obrysového p ř í s tupu 50 °C. Tento p ř í s tup uvažuje, že odumí

rání t káně b ě h e m tepelně ablačních procesů je závislé pouze na lokální tep lo tě a ne

bere v úvahu závislost typu cílové t káně a t rvání ohřevu. Proto je použi t í j iných 

modelů vhodnější . Metoda T I D je normal izační metoda pro převod teplem vysta

vené t káně po urč i tou dobu na kumula t ivn í ekvivalent minut při referenční teplotě 

43 °C. Tato metoda je ale v h o d n á jen do 50 °C, proto je ve většině p ř ípadů nepou

žitelná [43]. 

Ar rhen iusův model poskytuje jednoduchou, p ř ímou a široce aplikovanou metodu 

pro predikci objemu ablace při výpoč tovém modelování . Poškození t káně teplem bě

hem ablace je spojeno s odl išným n e v r a t n ý m procesem denaturace prote inů, k terý 

lze charakterizovat ireverzibilní kinetickou rovnicí p rvn ího ř á d u [43] a je dán vzta

hem: 

íl (t) je mí ra o d u m ř e n í t káně , někdy t ak též nazvaný integrál poškození [—]; 

ŕ je čas ablace [s]; 

A je faktor frekvence [s - 1 ] ; 

Ea je akt ivační energet ická bar iéra [J -mol - 1 ] ; 

R je univerzální plynová konstanta a m á hodnotu 8, 314 J - m o l - 1 - K - 1 ; 

T je teplota t káně uvn i t ř výpočtové oblasti [°C]. 

A a Ea jsou kinetické parametry, k teré započí távaj í morfologické změny v tkán i 

v důs ledku tepelné degradace pro te inů a jejich hodnoty jsou výrazně závislé na typu 

uvažované tkáně . Integrál poškození o velikosti Q (t) — 1 odpov ídá buněčné smrti 

v rozsahu 63 % a integrál poškození o velikosti fž (ŕ) = 4, 6 odpovídá rozsahu 99 %. 

Arrhen iusův model m á ale jednu nevýhodu . Uvažuje pouze dva stavy biologických 

tkán í , a to bud všechny živé nebo všechny mr tvé buňky, a přechod mezi t ěmi to dvěma 

stavy je modelován jedinou nevratnou reakcí. K tepe lnému poškození dochází , když 

jsou t káně vystaveny t e p l o t á m vyšším, než je jejich fyziologická teplota po delší tr

vání. Pokud je tato doba vystavení d louhá, může dojít k t epe lnému poškození při 

tep lo tách od 43 °C, za t ímco 50 °C se obecně volí jako cílová teplota pro okamži té 

kde 
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t epe lné poškození. Skutečné mechanismy buněčné smrti b ě h e m ablace však mohou 

zahrnovat více reverzibilních a vzájemně se ovlivňujících procesů, jako je např . bu

něčná smrt, mikrovaskulární stagnace krevního toku 2 či koagulace p r o t e i n ů 3 [43, 

51]. 

Pro výpočet rozsahu ablace se využívá vykreslení izokontur, tedy oblast í s poža

dovanou hodnotou. P ř i I R E je tedy v softwaru definována hladina mezi R E a I R E 

např . E > 0, 75 k V - c m - 1 . Oblast, k t e rá splňuje tuto podmínku , pak bude vykreslena. 

Z t é t o oblasti lze po t é vypoč í t a t hloubku léze a její objem. 

3.3 Výpočet teplotního pole při elektroporaci 

Pro numerické řešení p rob lémů přenosu tepla v tkán ích je možné použí t mnoho 

př í s tupů , jako je metoda konečných p rvků ( M K P ) nebo metoda hraničních p rvků 

( M H P ) . M K P je v h o d n á pro řešení komplexních tva rů a její řešení se může s t á t velice 

zdlouhavé. V porovnán í s ní m á M H P jedinečnou v ý h o d u spočívající v posky tnu t í 

úp lného řešení p rob lému pouze z hlediska hraničních hodnot, s podstatnou úsporou 

času a p ř íp ravy dat. 

Geometrie t kán í a jejich vlastnosti se ale liší, proto se simulace šíření tepla stává 

poměrně složitou. Numerické výpoč ty jsou ale nu tné . Narozdíl od analyt ického řešení 

převážně j ednoduchých p ř ípadů by numer ická simulace poskytla více informací pro 

optimalizaci nejlepšího způsobu aplikace elektroporace [49]. 

Dle typu modelu lze použí t různé typy souřadnicových sys témů. Nejčastějším 

způsobem popisu 2D nebo 3D modelu je využi t í kar tézského souřadnicového sys

tému, k te rý je definován osami x, y a z. Ope rá to r divergence m á po té tvar 

v x - — i — i d x 

dx dy dz 
Použ i t ím tohoto ope rá to ru divergence do rovnice (3.2), vznikne Pennesova rovnice 

ve tvaru 

dT , d2T , d2T , d2T , m ^, 
Ptct — = kt + kt + kt -ř^p + Pb c b 0Jb {Tb - T) + qm + pe . 

Pro zjednodušení modelu se často využívá jeho symetrie kolem osy z. V tomto 

př ípadě je výhodné použí t po lárn í souřadnicový systém, ve k t e r ém m á operá to r 

divergence tvar 

V X - -— (rX) + - — + — 
r dr r dd dz 

2 Mikrovaskulární stagnace krevního toku značí narušený průtok krve za bodem poranění, žilní 
stáza, ke které může dojít při srdečním selhání, po dlouhých obdobích sedavého chování, například 
při sezení na dlouhém letu letadlem. 

3Koagulace proteinů je životu nebezpečný stav, pro který je charakteristický vznik mnohočet-
ných krevních sraženin v cévách, s vážnými následky pro celý organismus. 
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Dosazením opět do rovnice (3.2) je tvar Pennesovy rovnice v po lá rn ím souřadnico

vém sys tému 

dT , 1 d ( dT\ 1 d2T , d2T , m ^ 
Pt^t^ = h-— \^r—J + kt-— + kt — + phchuh(Th - T) + qm + P e . 

3.3.1 Okrajové podmínky 

P ř e d v ý p o č t e m je n u t n é opět definovat počá tečn í a okrajové podmínky. Jako počá

teční p o d m í n k a před začá tkem v ý p o č t u je nastavena teplota t k á n ě (a dalších objek tů 

v modelu) 

a vs tupn í měrné Jouleovy z t r á t y v celém objemu modelu jak zdroj tepla 

Qext = Pe • 

Jako okrajová p o d m í n k a je použ i t a Dirichletova p o d m í n k a , k t e r á zde definuje te

pelný tok na hranici modelu. Pro hranici T i lze psá t 

k — 
dn = Q-

r. 

V př ípadě elektroporace se často poč í t á model in vivo, u k te rého se definuje n e m ě n n á 

hodnota teploty na vnějších okrajích modelu 

r l r x = To • 

nebo se např . při modelu ex vivo, u k te rého nedochází k tepelné výměně s okolím, de

finuje t epe lná izolace s okolím nebo hodnota tepe lného toku, k te rý jde skrz okrajové 

plochy do okolí 

—n • q = 0 nebo — n • q = q • 
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4 Porovnání pulzů DC a AC IRE 

Jak již bylo popsáno v předchozích kapi tolách, proces elektroporace spočívá na prin

cipu aplikace vysokonapěťových pulzů pomocí elektrod do tkáně . T k á ň je tedy b r a n á 

jako zátěž, k t e rá je definována velikostí elektrického odporu, resp. elektrické impe

dance při p r o m ě n n é m elektr ickém poli o vysoké frekvenci. P ř iváděné vysokonapěťové 

pulzy způsobí p růchod elektrického proudu, k te rý po t é v tkán i způsobí , mimo jiné, 

tepe lný výkon. Tento výkon se označuje jako činný výkon. Cílem t é t o kapitoly je 

srovnání elektrického proudu a činného výkonu při aplikaci s te jnosměrné elektropo-

raci ( D C IRE) a s tř ídavé elektroporaci ( A C I R E ) . 

4.1 Efektivní hodnota 

Př i napájení s te jnosměrným zdrojem napě t í , tedy při n e m ě n n é m elektrickém poli , je 

velikost n a p ě t í i proudu v elektr ickém obvodu v us tá l eném stavu kons t an tn í a lze je 

tedy j ednoduše popsat j ed iným č í s l em/hodno tou . Pokud je ale s te jnosměrný zdroj 

napě t í nahrazen zdrojem s p r o m ě n n ý m napě t ím , velikost napě t í a proudu v obvodu 

už n e m á jedinou velikost, ale v každém časovém okamžiku se liší. Pro zpracování 

p růběhu časově p roměnného signálu je dobré jeho velikost vyjádři t j ed iným číslem. 

Možnost í definování p roměnného signálu je mnoho. V části 2.2 bylo odvozeno, že pro 

výpočet tepe lného výkonu, k te rý způsobuje zahř ívání t káně , je n u t n é zná t intenzitu 

elektrického pole v tkán i a rozložení proudové hustoty v jej ím objemu. Proto se další 

popis bude zaměřovat na časový p r ů b ě h proudu. 

P r v n í z možnos t í popsán í časově p roměnného proudu j edn ím číslem je využit í 

jeho max imáln í hodnoty. T a se využívá při návrhu elektronických prvků , dimenzo

vání součástek apod. Je ale n e v h o d n á při analýze tepelných účinků. Když proud 

není kons tan tn í , a pro výpočet Jouleových z t r á t by se použi la právě tato hodnota, 

výsledek by mohl být výrazně odlišný od skutečnost i . 

Další možnost í je využi t í s t řední hodnoty elektrického proudu. Tato veličina je 

definována jako hodnota s te jnosměrného proudu, při k te ré projde vodičem za jednu 

periodu stejný elektrický náboj jako u proudu s t ř ídavého. Tato hodnota také není 

v h o d n á pro výpočet Jouleových z t r á t , jelikož při per iodickém průběhu , k te rý nem á 

s te jnosměrnou složku, je s t řední hodnota p r ů m ě r e m okamži tých hodnot. Pokud by 

se vzal např ík lad p r ů b ě h b ipolárn ího pulzu (Obr. 4.5), jeho s t řední hodnota bude 

rovna nule. To by představovalo nulové z t r á ty a žádné oteplení , což by neodpovídalo 

skutečnost i . 

Pro analýzu Jouleových z t r á t je n u t n é použí t efektivní hodnotu. V př ípadě 

proudu efektivní hodnota představuje hodnotu velikosti s te jnosměrného proudu, 

k te rý by při p růchodu rezistorem (odporovou zátěží) vyvolal stejný tepe lný účinek. 
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Tato hodnota je proto v h o d n á pro výpočet tepe lného účinku časově p roměnného 

proudu. 

Efektivní hodnota je čas to označována zkratkou R M S (z angl. Root Mean Square). 

J e d n á se o druhou odmocninu ze s t řední hodnoty kvad rá tu časového p růběhu . Po

stup v ý p o č t u efektivní hodnoty pro obecně p roměnný signál, k t e rý je zobrazen 

v Obr. 4 .1 , je následující: 

• rozdělení časového p r ů b ě h u signálu na několik stejných částí; 

• převedení každé hodnoty na kvadrá t ; 

• vytvoření ar i tmet ického p růměru ; 

• odmocnění . 

Dle těch to b o d ů lze postup matematicky zapsat jako 

Obr. 4 .1 : P r ů b ě h p roměnného signálu. 

Tento způsob zjišťování velikosti efektivní hodnoty je ale vhodný pouze pro sou

bor hodnot, např . n a m ě ř e n á data z osciloskopu. Pokud taková data nejsou k dispo

zici , je p o t ř e b a p r ů b ě h vyjádři t matematicky. Jedná- l i se o periodický signál, stačí 

poč í t a t efektivní hodnotu pouze z jedné periody signálu, k t e rá se popíše vhodnou 

matematicky popsatelnou funkcí (sinus, cosinus, t rojúhelník, obdélník, apod.). Vý

počet efektivní hodnoty časově p roměnného proudu je 
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4.2 Elektroporační pulzy 

Proces elektroporace využívá obdélníkové pulzy. V př ípadě s te jnosměrné elektropo-

race generá tor vysokonapěťových pulzů generuje unipolárn í pulzy, k teré mají pouze 

jednu polaritu napě t í , viz Obr. 4.2, a v p ř ípadě stř ídavé elektroporace generá tor 

vysokonapěťových pulzů generuje bipolární pulzy, u k te rých dochází v době pulzu 

ke změně polarity napě t í , viz Obr. 4.3. 

A 

Ampl i t uda 
n a p ě t í pulzu 

-> 
D o b a pu lzu D o b a mezery Čas 

Obr. 4.2: Ideální tvar výs tupn ího signálu pro D C I R E , p řevza to z [1]. 

Perioda vysokofrekvenčního napětí 
->l 1<-

A 

Ampl i t uda 
n a p ě t í pulzu 

-9 

Čas 

D o b a pu lzu D o b a mezery 

Obr. 4.3: Ideální tvar výs tupn ího signálu pro A C I R E , p řevza to z [1]. 

Elektr ický proud, k te rý svým p růchodem tkán í způsobí oteplení , je nenulový jen 

v okamžiku aplikace napěťového pulzu. Z tohoto důvodu stačí činný výkon způso

bující teplo řešit pouze v tomto časovém úseku, k t e rý je popsán jako 'Doba pulzu'. 

P ř i porovnán í t é t o doby u s te jnosměrné a s tř ídavé elektroporace vznikne porovnání 

s te jnosměrného proudu, tedy pouze kons tan tn í hodnoty / m a x , a s t ř ídavého proudu, 

k te rý je tvořen několika b ipolárními pulzy. 
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4.2.1 Unipolární pulz 

Jedna časová perioda elektrického proudu při s te jnosměrné elektroporaci m á tvar 

unipolárn ího pulzu. Tento p r ů b ě h je zobrazen v Obr. 4.4. P la t í , že t\ je čas doby 

pulzu a T je perioda pulzu. Stř ídu, tedy poměr doby pulzu a periody, lze zapsat 

jako 

s = | • (4-3) 

V době pulzu, tzn. od p o č á t k u pulzu do času í i , m á pulz velikost proudu rovno 

maximálně velikosti J m a x a po čase t\ až do konce periody je nulový. Matematicky 

je to zapsáno 

L x , pro 0 < í < í i , 

0 , pro í i < í < T . 

Dosazením rovnice (4.3) a (4.4) do rovnice (4.2) vznikne výsledný popis efektivní 

hodnoty proudu pro unipolárn í pulz 

i(t) (4.4) 

1 

T 

i p 
max j . t 

m ll — In 

( / m a x ) 2 d í + / ( O f d í 
(4.5) 

V j edné per iodě je tedy efektivní hodnota závislá na p o m ě r u doby pulzu a doby 

mezery. P ř i zaměření se pouze na dobu pulzu, což odpov ídá s t ř ídě s = 1, je efektivní 

hodnota rovna s te jnosměrné h o d n o t ě / m a x -

i(t) [A] t 

0 í [ s T 

Obr. 4.4: Unipolárn í pulz. 

4.2.2 Bipolární pulz 

Bipolární pulz, k te rý je zobrazen v Obr. 4.5, lze matematicky popsat dle rov

nice (4.6). O d začá tku pulzu do času í i je velikost proudu rovna max imáln í hodno tě 
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J m a x a od času t\ do konce pulzu T je velikost proudu rovna max imáln í záporné 

hodno tě — / m a x - Matematicky zapsáno jako 

i(t) = 
pro 0 < t < ti, 

pro í i < t < T. 
(4.6) 

Dosazením rovnice (4.6) do rovnice (4.2) vznikne m a t e m a t i c k ý popis obdélníkového 

bipolárního pulzu 

' e f 

1 
(/„ ) 2 d í + 

• (*x + (T - íx)) = J n 

(4.7) 

ť(í) [A] t 

Obr. 4.5: Bipolární pulz. 

Výsledkem je max imá ln í hodnota proudu Imax. Ta je d á n a kvadrá t em, k terý 

ve vzorci při v ý p o č t u způsobí pomyslné převrácení záporných hodnot do k ladné 

části . Proto tedy pla t í , že efektivní hodnota v době pulzu s te jnosměrné i s t ř ídavé 

elektroporace je rovna jej ím max imá ln ím h o d n o t á m . 

4.2.3 Skutečný průběh 

Př i ideálních průbězích napě t í a proudu by tedy platilo, že doba pulzu při stejno

směrné i při s t ř ídavé elektroporaci vytvoř í stejné oteplení t káně . P ro tože ale t k á ň 

n e m á charakter ideálního vodiče, proud bude mí t trochu odlišnou velikost i tvar, 
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viz Obr. 4.6 a 4.7. Z obrázků lze vidět , že p r ů b ě h proudu m á urč i tou náběžnou 

a doběžnou hranu. N a vytvoření různého oteplení je tato skutečnost ale minimální . 

Důlež i tým prvkem pro srovnání D C a A C I R E je velikost n a p ě t í e lektroporačních 

pulzů pro vytvoření s tejného ablačního rozsahu. Jak již bylo zmíněno v kapitole 1, 

při použi t í b ipolárních pulzů je n u t n é vytvoř i t silnější elektrické pole než by bylo 

nu tné v p ř ípadě unipolárních pulzů. Z tohoto důvodu je tedy předpoklad vyšší hod

noty proudu, a tedy vyšší hodnoty oteplení t káně . P r ů c h o d elektrického proudu, ale 

ovlivňují i elektrické vlastnosti tkán í . 

Tek Run Trig'd \j T Noise Filter Off 
I I I 1 1 1 1 1 1 1 1 

v 
1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 

•> 
; 

•> 
; n 
; + 

: 

L •i' • í ŕ - •r ť* •i' u 

. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . T . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 

[O 5.00 A ](2ČT.0jus 4S,4< ilQ 12,20 A 33.5377kHz|l 2:05:32 ) 

Obr. 4.6: Ukázka skutečného p r ů b ě h u výs tupn ího signálu pro s t ř ídavou elektroporaci 

- jedna doba pulzu při frekvenci 100 kHz . 

Tek Run Trig? i i "i i r T i Noise Filter Off 
a " " • i i i i i i i 1 1 1 1 w 1 1 1 1 1 1 1 1 i i i i • i i i • i i i 

: 

: \ 
E> i , , , , \, , , 

1 . . . 

4 

1 v . 
: V L  : 

. . J , i . . . . .... J . . . i . . . . T . . . . i . . . . .... . . . . . . . ' 
O 5.00 A ][2.00jus ) « 1 v'2.20 A < lOHzJl 1:41:05 

Obr. 4.7: Ukázka skutečného p r ů b ě h u výs tupn ího signálu pro s t ř ídavou elektroporaci 

- přiblížení na p r ů b ě h b ipolárn ího pulzu. 
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4.3 Elektrické vlastnosti tkání 

Elektrické vlastnosti biologických tkán í určují jejich reakci na p ř í t omné elektrické 

pole. Ve velkém množs tv í biomedicínských odvětví je důležité při jejich analýzách 

znát cestu, kterou prochází elektrický proud. N a obecnější úrovni může znalost těchto 

elektrických v las tnos t í vést k pochopen í základních biologických procesů. J e d n á se 

např . o impedanci t káně , k t e rá je důleži tá v elektrofyziologii a biofyzice. 

K analyzování odezvy tkáně na urč i tý elektrický stimul (např . e lekt roporační na

pěťový pulz) jsou p o t ř e b a data měrných vodivost í a relat ivních permitivit t kán í či 

orgánů. Mikroskopický popis t é to odezvy je komplikovaný z důvodu mnoha tva rů bu

něk, j imiž je t k á ň tvořena , a jejich rozložením v tkán i . Z tohoto důvodu je pro popis 

rozložení elektrického pole nejčastěji použi t makroskopický pohled. A le i makro

skopické vlastnosti není j ednoduché popsat. Mohou záviset na orientaci t káně vůči 

směru elektrického pole (tzv. směrová anizotropie), frekvenci pole ( tkáň není doko

nalý vodič ani izolant) nebo mohou být časově či prostorově závislé (např . změna 

elektrické vodivosti t káně při e lek t roporačním procesu) [52]. 

V praxi větš ina mater iá lů , včetně biologické tkáně , obsahuje dipóly a t aké náboje , 

k teré se mohou pohybovat pouze omezeným způsobem. Tyto mate r iá ly tedy vykazují 

urči té vlastnosti izolátorů i vodičů. U mater iá lů , k teré maj í he terogenní strukturu, 

se mohou náboje zachytit na rozhraních. Když se k ladné a záporné ionty pohybuj í 

v opačných směrech pod apl ikovaným polem, může dojít k oddělení vn i t řn ího náboje 

v mater iá lu , což vytvoř í úč innou vn i t řn í polarizaci, k t e rá se chová jako velmi velký 

dipól, viz Obr. 4.8. N a makroskopické úrovni je tento mate r iá l popsán jako mající 

permit ivi tu e a elektrickou vodivost a. Permit ivi ta popisuje schopnost mate r i á lu 

zachytit a uchovat nábo j či rotovat vytvořené dipóly a elektrická vodivost popisuje 

jejich posun. 

Molekulárn í dipól 

Obr. 4.8: Polarizace mater iá lu . Přeloženo z [35]. 
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V e lekt romagnet ickém poli musí platit Maxwellovy zákony. Z tohoto důvodu se 

při rychlých změnách elektrického pole, tedy při velmi k rá tkých e lektroporačních 

pulzech o vysoké frekvenci, budou kromě elektrického proudu volných nosičů náboje 

o proudové hus to tě J v o i projevovat t aké vázané proudy o proudové hus to tě J v a z . Jeli

kož je t k á ň nemagnet ický mater iá l , k t e rý m á parametry jak vodiče, tak i dielektrika, 

z vázaných p r o u d ů se nebude up la tňova t magne t izačn í proud, ale pouze proud po

suvný. Ten je tvořen Maxwellovým a polar izačním proudem a lze ho vyjádři t změnou 

elektrické indukce [53, 54] 

J M a x je Maxwellův proud, k te rý dovoluje zachovat p ředs tavu , že proud p ro téká 

souvisle objemem tkáně bez uvažování jejích dielektrických vlastnost í ; 

J p o i je polar izační proud, k te rý je způsoben rychle se měníc ím elektr ickým polem; 

P je elektrická polarizace popisující změnu uspo řádán í makroskopických částic 

v mater iá lu , tedy posun a rotaci vytvořených dipólů v buňkách t káně [C-m~ 2]. 

Potom celkový proud procházející t kán í bude při vysokých frekvencích navýšen tak, 

aby plat i l zákon zachování elektrického náboje [35, 53] 

J vaz J Max + J p o l — £0 
<9E <9P 
~dt+~dt 

<9D 
~dt 

kde 

J — J v o l + J M a x + J p o l — CT E + EQ er 

dE 
~dt' 
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5 Modelován í e lektroporace tkáně in vivo 

Hlavním cílem t é to práce je zkonstruování modelu srdeční t káně in vivo s využi t ím 

několika odlišných geometr i í ka t é t ru . J e d n á se o část srdce ve svém př i rozeném pro

středí , tedy uvn i t ř těla. Ablační katetr je přiložen k srdeční tkán i uvn i t ř srdce a je 

obklopen krví. Cílem simulace je zjistit rozložení intenzity elektrického pole, Joule-

ových z t r á t , teploty t káně a rozsahu ablační zóny pro různé varianty a konstrukce 

ka té t ru . N a základě provedených simulací je po t é navržen op t imáln í tvar ka t é t ru . 

Následující modely jsou vytvořeny pro ověření reálných exper imen tů na prasa

tech, k teré probíhaj í či budou prob íha t , a k te ré budou zák ladem dalšího výzkumu. 

Řešený prob lém je přiblížený v Obr. 1.4 a je inspirovaný mnoha vědeckými studiemi, 

např . [2, 43-45, 55-59]. 

5.1 Modelování 

Matemat ické modelování začíná tvorbou geometr ického modelu, k t e rý je dán geome

tr i í kons t rukčního uspo řádán í t káně , k a t é t r u a krve, popisující jejich tvar a rozměry. 

Po geometr ickém modelu je definován fyzikální model, k te rý popisuje mate r iá ly do

mén, fyziku a typ analýzy. N a základě těchto dvou mode lů je sestaven ma tema t i cký 

model tvořený rovnicemi popisující dané typy analýz a zavedené okrajové podmínky. 

5.1.1 Dostupný software 

Pro modelování úč inků elektroporace je využit program C O M S O L Multiphysics 6.0, 

k te rý umožňuje spojit několik t y p ů analýz dohromady při zachování stejné sítě. 

Výhodou je předevš ím př í tomnos t předdefinovaného typu analýzy pro výpočet tepla 

v tkáních , Bioheat Transfer. 

Existuj í ale i další možnost i v ý p o č t u elektroporace. Nejpoužívanější program ve 

vědeckém pros t ředí je dříve zmíněný C O M S O L Multiphysics. K práci s n ím jsou ale 

nu tné znalosti fyzikální podstaty a počí tačového modelování . Zjednodušené alterna

t ivy jsou např . program OpenEP [60], E V i e w [61] či V I S I F I E L D [62]. Tyto programy 

jsou zdarma. OpenEP se zaměřuje na simulaci elektroporace nádorů . Disponuje vo

l i te lným nas taven ím typu tkáně , geometrie elektrod a mater iá lu , tvar a délku pulzů, 

velikost n a p ě t í a frekvenci. E V i e w a V I S I F I E L D jsou aplikace založené ve webovém 

prohlížeči pro simulace elektroporace bez znalosti fyzikální podstaty. Tyto programy 

také disponují možnos t i impor tování medicínských sn ímků ( C T , M R I ) jako import 

geometrie. I přes uživatelsky j ednoduché pros t ředí nejsou tyto programy příliš ro

bus tn í a jsou omezeny pouze na různé konfigurace jednoho problému (např. pouze 
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jehlové elektrody). Žádný z těchto p rogramů ale není vhodný pro simulaci elektropo-

race na srdeční t káň . Program C O M S O L Multiphysics m á velké množs tv í možnost í 

nas tavení daného problému, k teré mu umožňuj í definovat různorodé problémy. 

5.1.2 Obecný model 

Katetr je umís těn v srdeční komoře (nebo síni) kolmo k srdeční tkán i , myokardu, a je 

obklopen krví. Obecný model, k te rý popisuje řešený problém, je zobrazen v Obr. 5.1. 

Kolem k a t é t r u proudí krev urč i tou rychlostí , k t e rá odvádí z ah řá tou krev. P ro tože se 

j edná o výpočet v celé výpočtové oblasti, je využi to metody konečných prvků . Geo

metrie je rozdělena na oblasti, tzv. konečné prvky, k te ré jsou tvořeny uzly. V těchto 

uzlech jsou po t é řešeny soustavy rovnic pro výpočet neznámých veličin. Uz ly jsou 

rozloženy v oblastech nerovnoměrně . V místech kde se očekává velká změna pole, 

je zavedena větší hustota sítě pro přesnější výsledky. Rychlost v ý p o č t u se ale odvíjí 

od p o č t u konečných prvků. 

Tělo katétru 
Přítok krve 

• 

Krev 

Odtok 

.Aktivní 
elektroda 

Srdeční tkáň 

krve 
— • 

Obr. 5.1: Pohled na řez obecným pr incipiá lním modelem. 

Jak už bylo dříve popsáno , h lavním cílem následujících simulací je zjištění veli

kosti p ředpok ládaného elektrického proudu, vzniklé teploty a rozsahu ablace tkáně . 

Pro řešení následujících modelů existují dvě možnos t i výpoč tu . P r v n í možnos t í je vy

užít s tac ionární ana lýzu pro výpočet elektrického pole. Vypočtené elektrické z t r á ty 

jsou potom vstupem do následné t ranz ien tn í (časově závislé) t ep lo tn í analýzy. Nevý

hoda t é to možnost i je nutnost elektrických v las tnos t í p rvků být min imálně (ideálně 

nebýt) závislá na teplotě . P ř i t é t o situaci je tedy nutno použí t druhou možnost , 
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kterou je zadání pouze jedné t ranz ien tn í t ep lo tn í analýzy. Elektrické i t ep lo tn í pole 

je pak poč í t áno v každém časovém kroku. 

5.2 Katetr pro R FA 

Pro tože v současné době je nab ídka komerčních k a t e t r ů pro ablaci pulzním elek

t r ickým polem velmi omezena, byl nejprve využit katetr využívaný při R F A . Konec 

tohoto k a t é t r u je tvořen kovovou elektrodou, na kterou jsou př iváděny vysokona-

pěťové pulzy, viz Obr 5.2a, je vyfocen na mi l imet rovém papí ře pro lepší zachycení 

rozměrů. Vzdálenější elektroda nebyla uvažována. 

5.2.1 Rozměry a síť 

Vytvořený model v programu C O M S O L je zobrazen v Obr. 5.2b. Šířky domén pro 

t k á ň a srdce byly zvoleny jako čtverec se stranou a = 50 mm. Výška krve (a zároveň 

výška ka t é t ru ) byla z a d á n a jako polovina, tedy h\, = 0,5-a = 25 m m a výška t káně 

byla z a d á n a jako ht = 0,7-a = 35 mm. V tomto modelu byl katetr posunut tak, aby 

jeho elektroda byla polovinou ve tkán i a druhou polovinou nad tkán í v krv i , tedy 

vzdálenost ze = 1 mm. 

Obr. 5.2: Pohled na a) foto konce R F A katetru a b) model vytvořený v programu 

C O M S O L . 
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Kolem mís t a dotyku elektrody s t kán í byla vy tvořena oblast pro jemnější vytvo

ření sítě. Ta byla definována jako koule s po loměrem 7 mm. D ů v o d e m vytvoření t é to 

oblasti bylo zpřesnění výsledků v místech, kde je očekávána největší p roudová hus

tota, resp. Jouleovy z t r á t y a vzniklé teplo. Vytvořená síť je zobrazena v Obr. 5.3a a je 

tvořena 173 849 elementy, k teré splňují dos ta tečnou přesnost a konvergenci řešení. 

Mezi použi té elementy jsou zařazeny č tyřs těny a trojúhelníky. Přibl ížený pohled na 

síť kolem elektrody je zobrazen v Obr. 5.3b. 

(a) (b) 

Obr. 5.3: Vytvořená síť při zobrazení m í s t a a) kolem elektrody b) v blízkosti elek

trody. 

5.2.2 Okrajové podmínky 

N a část ka t é t ru , na kterou jsou aplikovány napěťové pulzy, tedy na její ak t ivn í část -

elektrodu, byla apl ikována Dirichletova okrajová p o d m í n k a s kons t an tn ím n a p ě t í m U 

v době e lektroporačních pulzů a nulové hodnoty napě t í mimo tyto pulzy. N a spodn ím 

okraji srdeční t káně byla nastavena zem (0 V ) pro simulaci toku elektrického proudu 

skrz t k á ň do zemnící elektrody umís těné mimo srdce. N a zbývající vnější plochy 

modelu byla nastavena Neumannova okrajová p o d m í n k a nulové proudové hustoty 

elektrického proudu. Elektr ický potenciá l na p o č á t k u v ý p o č t u byl v celé výpoče tn í 

oblasti nastaven na hodnotu 0 V . 

Dále pro všechny vnější plochy byla nastavena okrajová p o d m í n k a kons tan tn í 

teploty 37 °C, k t e rá předs tavuje pomyslné pokračování t káně . Tato teplota je zá

roveň nastavena jako počá tečn í teplota v celé výpoče tn í oblasti. Jelikož se j edná 
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o katetr uvn i t ř srdce, byla zde nastavena rychlost p r ů t o k u krve vb v ose Y . Tato 

rychlost byla inspirována [44] a její hodnoty jsou 3 cm-s" 1 pro ma lý p r ů t o k krve 

a 8,5 c m - s - 1 pro velký p rů tok krve. Všechny nas tavené počá tečn í p o d m í n k y jsou 

zobrazeny v Obr. 5.4. 

T = 3 7 ° C n J = 0 

li 
i—» ro 

G 11 

o 
II 

U 
o 
co 
II 

Krev 
<p = U 

Srdeční t k á ň 

U o 

Ě—I 

U 
o 
en 

T = 3 7 ° C <p = 0 V 

Obr. 5.4: Nas tavené okrajové p o d m í n k y pro elektrické i t ep lo tn í pole. 

P ř i t é to simulaci (a všech následujících) byly použi ty unipolárn í e lektroporační 

pulzy, k teré byly nadefinovány pomocí doplňkového modulu Events. Jak již bylo 

popsáno , pokud nebude b r á n a frekvenční závislost p a r a m e t r ů tkáně , vzniklé teplo 

bude při stejné ampl i tudě n a p ě t í to tožné s b ipolárn ími pulzy. Program C O M S O L 

využívá při t r anz ien tn í časové analýze adap t ivn í krokování, k te ré př izpůsobuje krok 

rychlosti změny poč í taných p roměnných p a r a m e t r ů (např . teplota). Tato adaptivita 

dovoluje řešiči zvolit delší nebo kra tš í časový krok dle požadavků na zvolenou tole

ranci. Ve všech simulacích byla nastavena relat ivní tolerance 0,01 a tolerance modulu 

Events 0,0001. Také byl nastaven počá tečn í časový krok 1 ns, k te rý pomohl lépe za

chytit aplikaci pulzu po začá tku simulace. Tranzientn í časové analýzy byly řešeny 

pomocí metody B D F (z angl. Backward Differentiation Formula), k t e rá v tomto 

př ípadě používá vzorce zpě tné diferenciace s přesnost í od j edné (známé také jako 

z p ě t n á Eulerova metoda) do dvou. Tato metoda byla zvolena z důvodu dobré sta

bil i ty a komunikace s modulem Events. Rešič se tedy snaží zvolit co nej delší časový 

krok, ale pokud se začne řešení rap idně měni t , zvolí kra tš í časový krok tak, aby byla 

splněna tolerance. Definování bipolárních pulzů by vyžadovalo někol ikanásobně více 

kratš ích časových kroků v době při loženého n a p ě t í a značně by prodloužilo výpočet . 
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B y l a tedy nastavena délka t rvání un ipolárn ího pulzu t\ = 100 ps a doba mezery 

Í2 = 1 s. Počet pulzů byl nastaven na hodnotu p = 60. Velikost amplitudy napě t í 

byla nastavena U = 1300 V . 

5.2.3 Materiálové vlastnosti, rychlost proudění krve 

Všechny mater iá lové parametry t káně myokardu byly zvoleny dle [44, 55] a jsou 

uvedeny v Tab. 5.1. V tabulce jsou také uvedeny parametry mate r i á lů dalších částí 

modelu. Tedy krve, elektrody a izolace. Parametry elektrody a izolace k a t é t r u byly 

t ak t éž použi ty z [44, 55], protože nebyl z n á m mater iá l z něhož byly vyrobeny. Jelikož 

se p ředpok ládá výsledný ná růs t teploty pouze o několik s tupňů , bude možné provést 

z jednodušení ve formě zanedbán í tep lo tně závislých p a r a m e t r ů dle vz t ahů (2.13), 

(2.14) a (2.15). Díky tomuto zjednodušení bude dosaženo rychlejšího výpoč tu . 

Tab. 5.1: Parametry všech část í modelu. 

a k P c 

[S-m"1] [ W - m - ^ K " 1 ] [kg-m - 3 ] [ J - k g - ^ K - 1 ] 

Srdeční t k á ň a0 = 667 • 10" 3 k0 = 0,54 1060 3111 

Krev 6 6 7 - 1 0 " 3 0,54 1000 4180 

Elektroda 4,6 • 10 6 71 21500 132 

Izolace k a t é t r u 1 • 10" 5 0,026 70 1045 
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Nejprve byl proveden výpočet s t ep lo tně závislými parametry pro obě rychlosti 

krve. P ř i v ý p o č t u s tac ionární studie elektrického pole, k teré proběhlo před tranzi-

entn í tepelnou analýzou, pro n a p ě t í na e lektrodě 1300 V je rozložení elektrického 

potenciá lu zobrazeno v Obr. 5.5a a intenzity elektrického pole v Obr. 5.5b. Roz

ložení proudové hustoty je zobrazeno v Obr. 5.6a a Jouleových z t r á t v Obr. 5.6b. 

Největší p roudová hustota je kolem elektrody v kontaktu s krví, kvůli její vyšší elek

trické vodivosti oproti tkán i . V těchto mís tech jsou také nejvyšší Jouleovy ztráty. 

Porovnán í velikosti intenzity elektrického pole při tepe lně závislých parametrech je 

popsáno v subsekci 5.2.6. Obrázky rozložení intenzity elektrického pole jsou více 

popsány v následujících simulacích. 
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Obr. 5.7: Vývoj max imá ln í teploty t káně v čase pro rychlost p roudění krve 3 

a 8,5 c m - s - 1 . 

60 



Výsledný p r ů b ě h vývoje max imá ln í teploty t káně v čase z t r anz ien tn í analýzy 

je zobrazen v Obr. 5.7. Kř ivka červené barvy označuje teplotu při vyšší rychlosti 

p roudění krve a m o d r á při pomalejší . Teplotní špičky, k teré nastávaj í př i aplikaci 

pulzů, nejsou relevantní z důvodu velmi krá tké doby t rvání a nepřesnost i výpoč tu . 

Co je důležité, je teplota zah řá t é t káně elektr ickým proudem po každé per iodě apli

kovaného pulzu, tj. po každé době pulzu s následující mezerou. 
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Obr. 5.8: Vývoj a) max imá ln í teploty t k á n ě a b) proudu procházejícího tkán í pro 

rychlost p roudění krve 3 a 8,5 c m - s - 1 na konci každé periody pulzu. 
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V Obr. 5.8a a v Obr. 5.8b jsou zobrazeny závislosti max imá ln í teploty t káně 

a velikosti procházejícího proudu tkán í na konci každé periody pulzu p. Lze vidět, 

že výs ledná teplota se nějak výrazně neliší. V obou př ípadech je nejvyšší teplota 

t káně po šedesát i celých per iodách pulzů kolem 43,5 °C. Elektr ický proud se také 

moc neliší. Jeho rozdíl je v set inách ampérů , a proto není relevantní . Odlišnost 

je vidi te lná vždy při pulzu a těsně po jeho skončení, kdy dochází k ochlazování 

elektrody a odvodu ohřá té krve pryč . Tato situace je zobrazena v řezu Y Z , kde 

je zobrazeno rozložení teploty 100 ms po odebrán í napě t í po pos ledním šedesá tém 

pulzu v Obr. 5.9a pro malý p r ů t o k krve 3 c m - s - 1 a v 5.9b pro větší p rů tok krve 

8,5 c m - s - 1 . Lze vidět , že při větší rychlosti p roudění krve dochází k rychlejšímu 

ochlazování elektrody. 
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Obr. 5.10: Vývoj a) max imá ln í teploty t káně a b) proudu procházejícího tkán í pro 

rychlost p rouděn í krve 3 c m - s - 1 na konci každé periody pulzu při t ep lo tně závislých 

a nezávislých parametrech tkáně . 

Dalš ím v ý p o č t e m bylo porovnán í maximáln í teploty t k á n ě a proudu procháze

jícího tkán í při pomalejš í rychlosti krve, j akož to horší situace, pro tep lo tně závislé 

a nezávislé parametry tkáně . Výsledné p růběhy jsou zobrazeny v Obr. 5.10a pro 

maximáln í teplotu t káně a v 5.10b pro procházející proud tkán í . M o d r á kř ivka před

stavuje použi t í t ep lo tně závislých p a r a m e t r ů a červená kř ivka t ep lo tně nezávislých 

p a r a m e t r ů . Lze si vš imnout , že rozdíl nejvyšší teploty t káně při ampl i tudě napě t í 

1300 V pro závislé a nezávislé parametry na teplotě je malý. Tato skutečnost je d á n a 

poměrně m a l ý m zvýšením elektrické vodivosti, protože nedošlo ke značnému zvýšení 

teploty. P ř i zvyšování velikosti napě t í lze očekávat vyšší teplotu t káně v důs ledku 

vyšší elektrické vodivosti. Jak již bylo popsáno v kapitole 2 v sekci 2.2, elektrická 

vodivost není závislá pouze na teplotě . Měla by být b r á n a v úvahu také závislost na 
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intenzi tě elektrického pole, k t e rá je charakter izována sigmoidální křivkou. Pro tože 

ale tato závislost není známa , nebyla započ í t ána . Další závislost, k t e rá může ovliv

nit elektrickou vodivost t káně , je hodnota p H [63, 64] či vl iv p rvků uvn i t ř buněk 

t káně [65]. Tyto chemické a molekulární závislosti ale t ak t éž nebyly uvažovány. 

5.2.4 Zatlačení elektrody do tkáně 

Přesné namodelování situace reálného experimentu není úplně j ednoduché , protože 

nelze jednoznačně říci, jaké jsou vzájemné polohy a vlastnosti prvků. P ř i srdeční 

ablaci není přesně z n á m a poloha elektrody vůči tkán i , pouze or ientační bod dotyku 

s tkání , k t e rý je měřen pomocí tzv. mapován í srdce. Navíc se díky srdeční akt iv i tě 

srdce stahuje a není možné udrže t katetr celou dobu úplně přesně na jednom místě . 

K tomuto pohybu se dále přidávají stahy okolního svalstva, z důvodu procházejí

cího proudu. Faktorem je t aké nerovnost povrchu srdeční t káně uvn i t ř dutin. Tento 

povrch je různě vlni tý a vrásči tý a velice záleží, zda-li přiložený katetr zapadne do 

některé jamky nebo ne. Následující simulace popisuje vl iv zat lačení elektrody do 

tkáně . Respektive vl iv velikosti plochy elektrody v dotyku s t kán í a krví. 

11,0 

„ 10,0 

9,0 

0,0 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 1,2 1,4 1,6 1,8 2,0 

ze [mm] 

Obr. 5.11: Závislost velikosti procházejícího proudu na hloubce zat lačení . 

P ř i t é t o simulaci byly použi ty t ep lo tně nezávislé parametry t káně a stejné para

metry pulzů jako v předchozích simulacích. Rozdíl byl ve změně hloubky zat lačení 

elektrody do t k á n ě ze. Ta byla ve s tac ionární paramet r ické analýze m ě n ě n a od 0 do 

2 m m po kroku 0,1 m m a v tep lo tn í analýze po menš ím kroku 0,2 m m a 0,5 mm. 

Z důvodu vyšší elektrické vodivosti krve než tkáně , se proud z elektrody snaží pro

cházet cestou nejmenšího odporu, tedy krví. Z tohoto důvodu se tedy budou největší 

Jouleovy z t r á t y tvoři t v krv i . P ro tože ale krev v srdci p roud í urč i tou rychlostí , oh řá t á 

krev se dostane pryč . Menší hloubka zat lačení elektrody do t káně předs tavuje větší 
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plochu elektrody v kontaktu s krví, kvůli k teré proud vstupuje přes krev do t káně 

větší plochou. Vzniklé z t r á t y jsou pak rozpros t řeny do většího objemu a nevznikne 

tak velká max imá ln í teplota tkáně , jako když je s ní celá elektroda v kontaktu, viz 

Obr. 5.12. Č ím více je elektroda př i t lačena ke tkáni , tedy č ím větší je plocha kon

taktu elektrody s tkán í , t í m menší hodnota proudu prochází tkán í , viz Obr. 5.11 

ovšem na úkor vyšší vzniklé teploty z důvodu velké proudové hustoty kolem elek

trody. P ř i zvětšujícímu se unikaj ícímu proudu do t káně dochází k vytvoření větších 

svalových s tahů okolního svalstva, proto je snaha tento proud omezit. Lze tedy říci, 

že čím menší proud un iká do krve (je menší plocha ak t ivní elektrody v kontaktu 

s krví) , t í m bude lékařský zákrok pro pacienta bezpečnější . 

Ze = 2,0 m m 
Ze = 1,8 m m 
Ze = 1,6 m m 

- Z e 
= 1,4 m m 

- Z e = 1,2 m m 
Ze = 1,0 m m 
Ze = 0,5 m m 

- Z e 
= 0,0 m m 
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P[-\ 
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Obr. 5.12: Vývoj teploty na konci každé periody pulzu pro různé hodnoty zat lačení 

elektrody do t káně při rychlosti krve 3 cm-s" 1 . 

V Obr. 5.12 je zobrazena závislost max imá ln í teploty t káně na konci každé pe

riody pulzu pro různé hodnoty zat lačení elektrody do tkáně . Lze si vš imnout vel

kého rozdílu nejvyšší teploty tkáně , kdy je celá plocha elektrody v kontaktu s tkán í 

(ze = 2,0 mm) a kdy už je ma lá část obklopena krví (ze < 2,0 mm). Jelikož se 

elektroda sama o sobě zahřívá vlivem procházejícího proudu a zah řá t ého okolního 

prost ředí , je důležité j i udrže t na bezpečně nízké teplotě . Stačí aby byla v kontaktu 

s krví pouze m a l á část elektrody, k t e rá bude následně odvádět vytvořené teplo z okolí 

(a zároveň chladit oh řá tou elektrodu) a nejvyšší teplota t káně se sníží. Tato situ

ace je zobrazena v Obr. 5.13a a 5.13b, kde je zobrazeno rozložení teploty modelu 

v řezu Y Z pro teplotu vzniklou těsně na konci poslední šedesáté periody pulzů 

a 100 ms po odebrán í n a p ě t í při hloubce zat lačení elektrody do t káně ze — 1,0 mm. 

Oproti tomu v Obr. 5.13c a 5.13d je situace při hloubce zat lačení elektrody do t káně 

ze = 2,0 mm. Lze vidět , že ve d r u h é m př ípadě teplo nemůže být odvedeno krví, a tak 

dochází k ohřívání s amotné elektrody. Z tohoto důvodu je tedy žádoucí , aby byla 

64 



alespoň ma lá část elektrody v kontaktu s krví. P ř i aplikaci e lektroporačních pulzů 

o nižší h o d n o t ě n a p ě t í nemusí dojít k tak velkému zvýšení teploty, ale pro vyšší 

napě t í vzniká nutnost chlazení elektrody. Pro tože je ale požadován minimáln í kon

takt ak t ivní elektrody s krví a zároveň vznik min imáln ího tepla, m o ž n ý m řešením 

je např ík lad vn i t řn í chlazení ka t é t ru , k teré by odvádělo teplo z oh řá t é elektrody. 

Toto řešení je ale technicky komplikovanější a bylo by nu tné provést hlubší ana lýzu 

s nás lednými experimenty. 

(d) 

I I 

Obr. 5.13: Rozložení teploty při hloubce zat lačení elektrody do t káně a) 1,0 mm 

a c) 2,0 m m na konci poslední šedesáté periody pulzů a při b) 1,0 m m a d) 2,0 mm 

v čase 100 ms po odebrán í n a p ě t í v řezu Y Z . 

Rozložení intenzity elektrického pole je zobrazeno v Obr. 5.14a pro hloubku 

zat lačení ze = 1,0 m m a v Obr. 5.14b pro ze = 2,0 mm. Zároveň zde byly vykresleny 

hladiny intenzity elektrického pole 0,75, 1, 1,5 a 2 k V - c m _ 1 . Lze vidět , že čím více 
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je elektroda za t lačena do tkáně , t í m bude mí t větší v l iv na objem a hloubku léze. 

Rozsah ablace je více popsán v dalších simulacích. 

Obr. 5.14: Rozložení intenzity elektrického pole v řezu Y Z při hloubce zat lačení 

elektrody do t káně a) ze = 1,0 m m a b) ze = 2,0 mm. 

5.2.5 Natočení katétru 

Př i reálných experimentech nemusí být poloha k a t é t r u vůči tkán i přesně kolmá, ale 

může bý t pod ně jakým úhlem. Proto byla t aké provedena pa ramet r i cká analýza, při 

k teré byl měněn úhel 7 mezi t kán í a katetrem v ose Y od —90° do +90° po kroku 

22,5°. Tato situace je znázorněna v Obr. 5.15. Opě t plat í , že hloubka zat lačení je 

ze = 1,0 m m a proudění krve je ve směru osy Y . 

L 

Krev 

Srdeční tkáň 

Obr. 5.15: Úhel na točen í katetru vůči tkáni . 
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Jak bylo znázorněno, při hloubce zat lačení ze = 1,0 m m se z a h ř á t á elektroda 

stihne ochlazovat krví, a tak pro zobrazení bylo zvoleno rozložení max imá ln í teploty 

modelu po celých šedesáti pulzech. V Obr. 5.16 lze vidět t ro j rozměrné zobrazení 

vývoje max imá ln í teploty t k á n ě na konci každé periody pulzu při d a n é m úhlu nato

čení. Lze vidět , že s nák lonem k a t é t r u vůči tkán i proti směru proudění krve (7 < 0°) 

je elektroda lépe chlazena než při náklonu ve směru opačném (7 > 0°). P ř i náklonu 

větš ím než +45° už krev začíná ob téka t elektrodu více ze stran než z p řední strany 

a teplo není odváděno tak efektivně. Proto zde začíná ohřívání s amotné elektrody. 

Př i náklonu kolem +67,5° dochází k nejhorší situaci, při k teré , už je p ředn í strana 

vůči směru toku krve celé v dotyku s t k á n í a začíná zde docházet k velké h romaděn í 

tepla, k te ré není efektivně chlazeno proudící krví. M i m o elektrodu nastane i ohřívání 

s amotné izolace ka té t ru . P ř i dalš ím zvyšování úh lu 7 nastane pokles max imá ln í tep

loty tkáně , protože začne docházet k ochlazování horní části elektrody krví. Pokud 

je katetr nakloněn ve směru opačném z původn í polohy 7 = 0°, dojde také k mír

nému zvýšení teploty. To je opě t způsobeno s a m o t n ý m zahř íváním izolace k a t é t r u 

a spodní části , k t e rá není ochlazována krví. Pro zobrazení max imá ln í teploty v řezu 

Y Z byly vyb rány čtyři situace náklonu. Pro 7 = +90° je max imá ln í teplota zobra

zena v Obr. 5.17a. Pro +45, -45 a —90° je max imá ln í teplota zobrazena v Obr. 5.17b, 

5.17c a 5.17d. Lze říci, že nej opt imálnějš í aplikování P E F pomocí k a t é t r u s touto 

geometri í , je p ř ímo kolmo vůči tkán i . 

7 [ ° ] 

Obr. 5.16: Závislost max imá ln í teploty t káně na úh lu na točen í k a t é t r u vůči tkán i 

a p o č t u pulzů. 
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(c) (d) 

Obr. 5.17: Rozložení max imá ln í teploty v řezu Y Z na konci poslední šedesáté periody 

pulzů při úhlu na točen í 7 a) +90° , b) + 4 5 ° , c) - 4 5 ° a d) - 9 0 ° . 

5.2.6 Změna parametrů pulzu 

Samotné parametry pulzů z vysokonapéťového generá to ru ovlivňují z velké části roz

sah léčby. Proto zde byly provedeny paramet r ické analýzy, ve k te rých byla měněna 

amplituda n a p ě t í pulzu, doba pulzu a doba mezery mezi pulzy. 

P r v n í analýzou byl zjišťován rozsah ablace t káně při t ep lo tně závislých parame

trech. Celkový pohled na rozsah ablace t káně kolem elektrody v t ro j rozměrném po

hledu při napě t í 1300 V je zobrazen v Obr. 5.18a. Přibl ížený pohled je v Obr. 5.18b. 

Lze vidět , že rozsah ablace kopíruje tvar elektrody, k t e rá je kolmo ke tkáni . 
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Obr. 5.18: a) Celkový a b) přiblížený pohled na rozsah ablace t káně při pos ledním 

šedesá tém pulzu pro n a p ě t í 1300 V př i využi t í t ep lo tně závislých p a r a m e t r ů . 

Rozsah ablace v řezu Y Z s vyznačenými hladinami 0,75 a 1,5 k V - c m - 1 pro napě t í 

1300 V při p r v n í m pulzu je zobrazen v Obr. 5.19a a při pos ledním šedesá tém pulzu 

v Obr. 5.19b. V těchto i v dalších obrázcích rozložení intenzity elektrického pole jsou 

vykresleny vždy tyto dvě hladiny. Hladina 0,75 k V - c m - 1 byla zvolena jako přechod 

mezi vratnou a nevratnou elektroporací a l , 5 k V - c m _ 1 jako dvojnásobná hladina 

mezi t ěmi to stavy při teoret ickém využi t í b ipolárních pulzů. Pro názornost byla 

maximáln í hodnota intenzity elektrického pole snížena. 
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Obr. 5.19: Přibl ížený pohled na rozsah ablace v řezu Y Z při a) p r v n í m a b) pos ledním 

šedesá tém pulzu při využi t í t ep lo tně závislých p a r a m e t r ů . 
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Obr. 5.20: Závislost intenzity elektrického pole na vzdálenost i od elektrody. 

Závislost intenzity elektrického pole na vzdálenost i od elektrody pro dříve zmí

něná napě t í je zobrazena v Obr. 5.20. Tato vzdálenost byla měřena v ose Z pod 

elektrodou. Lze vidět , že intenzita rap idně klesá v blízkosti elektrody. Přibl ižně 

ve vzdálenost i 3 m m od elektrody je intenzita zanedba te lná ve smyslu I R E pro pulzy 

o napě t í pod 1 k V , jelikož její hodnota dosahuje méně než 0,5 k V - c m - 1 . P ř i snižování 

napě t í se snižuje i rozsah ablace. Pro napě t í 1500 V je maximáln í hodnota intenzity 

elektrického pole při pos ledním pulzu 8,8 k V - c m - 1 a pro 900 V je 5,4 k V - c m - 1 . 
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Obr. 5.21: Přeh led vzdálenost i hladin intenzity elektrického pole od elektrody pro 

různé velikosti napě t í . 

Přeh led vzdálenost i hladin od elektrody pro intenzity elektrického pole 0,75 

a 1,5 k V pro různé velikosti n a p ě t í je zobrazen v Obr. 5.21. Hranice intenzity elektric

kého pole 1,5 k V - c m - 1 při pos ledním pulzu (plná čára) je pro pulz o n a p ě t í 1500 V 
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vzdálená od elektrody 3 m m a hranice 0,75 k V - c m - 1 je vzdá lená 1,8 mm. Oproti prv

nímu pulzu (čárkovaná čára) se j edná o zvětšení rozsahu ablace přibližně o 0,05 mm. 

Tento ná růs t je daný pouze zvýšenou elektrickou vodivost í t káně díky zvýšení tep

loty tkáně . P ro tože se ale j e d n á o zanedba te lné zvýšení, byly dále provedeny výpoč ty 

s tepelně nezávislými parametry. 

U [kV] U [kV] 

(a) (b) 

Obr. 5.22: Závislost a) hloubky a b) objemu léze na velkosti napě t í . 

V Obr. 5.22a je zobrazena závislost hloubky léze na velikosti napě t í a v Obr. 5.22b 

závislost objemu léze na napě t í . Lze vidět , že s n a p ě t í m oba parametry rostou. 

Zdá se, že hloubka léze se zvyšuje přibližně o 0,4 m m při každém zvýšení napě t í 

o 250 V . Př i těch to pá r zvolených vstupech paramet r ické analýzy, ale není možné 

jednoznačně tvrdit , zda tato zdánlivě l ineární závislost bude pokračovat při dalším 

zvyšování napě t í . Také se zdá, že se i objem léze zvyšuje l ineárně. A to přibližně 

o 0,025 c m 3 při každém zvýšení napě t í o 250 V . Opě t ale nelze tvrdit , že tato závislost 

bude při dalš ím zvyšování napě t í l ineárně pokračovat . Tyto výsledky jsou závislé na 

samotné elektrické vodivost t káně , k terá , jak už bylo dříve řečeno, je závislá na 

mnoha faktorech. 

V další analýze byla také zjišťována max imáln í teplota t káně při různých ve

likostech napě t í . Ta je zobrazena v Obr. 5.23 v závislosti na konci každé periody 

pulzu. P ř i napě t í 1500 V je maximáln í teplota t káně po šedesáti per iodách pulzů 

46,1 °C. Pro nižší hodnoty napě t í se teplota t káně snižuje. P ř i 900 V již teplota 

skoro nepřesáhne hranici 40 °C. 
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Následující paramet r ické analýzy ukazují v l iv zkrácení či prodloužení doby pulzu 

í i , tedy kdy je aplikováno napě t í , doby mezery í 2 mezi pulzy a změnu velikosti 

napě t í pulzů. V Obr. 5.24 je zobrazen vývoj maximáln í teploty t káně na konci každé 

periody pulzu při změně doby pulzu í i od 10 ps do 190 ps po kroku 20 ps. Pokud tato 

doba roste, z n a m e n á to, že e lekt roporační pulzy jsou aplikovány po delší dobu. To 

z n a m e n á delší procházení elektrického proudu tkání , a tedy následné větší Jouleovy 

ztráty. Z grafu lze vidět , že s k a ž d ý m prodloužením času í i o 20 ps došlo k n á r ů s t u 

maximáln í teploty t káně po šedesáti per iodách pulzů přibližně o 1,1 °C. P ro tože je 

ale při zkracování doby pulzu t k á ň e lekt roporována kra tš í dobu, výsledek ablace 

může být odlišný než při využi t í delších pulzů. 
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Obr. 5.24: Vývoj maximáln í teploty t káně na konci každé periody pulzu pro různé 

hodnoty doby pulzu í i při rychlosti krve 3 c m - s - 1 a ampl i tudě napě t í 1300 V . 
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Obr. 5.25: Vývoj max imá ln i teploty t káně na konci každé periody pulzu pro různé 

hodnoty doby pulzu t2 při rychlosti krve 3 c m - s - 1 a ampl i tudě napě t í 1300 V . 

V Obr. 5.25 je zobrazen vývoj max imá ln í teploty t káně na konci každé periody 

pulzu při změně doby mezery mezi pulzy í 2 od 0,4 s do 1 s. Lze vidět , že pokud 

bude doba mezery mezi pulzy kra tš í než 0,7 s, vzniklé teplo kolem elektrody se už 

nestihne tak rychle odvést krví a začíná se tedy pos tupně hromadit. To následně vede 

k větší max imá ln í tep lo tě tkáně . Nás ledným rozšířením t é to myšlenky by mohla být 

analýza, ve k te ré by byla m ě n ě n a hodnota jak í 1 ; tak i í 2 . Výsledkem by bylo nalezení 

dalších kombinací , ve k te rých by max imáln í teplota t káně byla v únosných mírách. 

Ale jak bylo popsáno dříve, s k ra t š í dobou pulzu nebude efekt P E F na t k á ň tak 

robus tn í ve smyslu objemu a hloubky léze. 

5.2.7 Porovnání s experimenty 

Reálné experimenty in vivo byly prováděny na prasnicích v součinnost i s výzkum

n ý m t ý m e m Mezinárodního centra klinického výzkumu Fakul tn í nemocnice u svaté 

A n n y v Brně ( F N U S A - I C R C ) na půdě Výzkumného ús t avu ve ter inárního lékařství 

v Brně (VÚVEL) . Celkem na dvanáct i prasnicích byla provedena jak unipolární , tak 

i b ipolárn í ablace. Nejčastěji se ale jednalo o unipolárn í ablaci, k t e rá byla prováděna 

dříve zmíněným R F A katetrem. Př i un ipolárn í ablaci byla zemnící elektrodou vodivá 

podložka, na k te ré prasnice ležely. Jednalo se tedy o situaci, kterou byla předchozí 

simulace inspirována. P ř i experimentech byla využ i ta metoda H - F I R E . N a konco

vou elektrodu k a t é t r u byla s frekvencí 1 Hz aplikována série pulzů o délce 100 ps 

s frekvencí pulzů 100 kHz . Celkem bylo při každé aplikaci provedeno 60 sérií pulzů. 

Velikosti napě t í pulzů byly různé , od 0,9 k V až do 2,3 k V . Hlavním cílem těchto ex

pe r imen tů bylo vytvoření lézí v srdeční tkán i , myokardu. Výsledky byly analyzovány 

pomocí magnet ické rezonance (MRI) přibližně šest t ý d n ů po provedení zákroku, kdy 
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byly prasnice usmrceny. Př i zákroku byla zároveň měřena velikost napě t í a proudu 

pulzů. Dále byla t aké zaznamenávaná teplota v mís tě zákroku, k t e rá byla měřena 

pomocí t e rmoč lánku integrovaného v ka té t ru . 

Tab. 5.2: Naměřené hodnoty při ablaci levé srdeční komory. 

U / wc T0 T20 T30 T40 T50 
Aplikace 

T0 T20 T30 T40 T50 
Aplikace 

[kV] [A] [J] [°C] [°C] [°C] [°C] [°C] [°C] [°C] 

1. 1,40 11,5 96,6 37,8 38,0 38,2 38,3 38,4 38,7 38,7 

2. 1,35 12,5 101,3 37,5 38,7 38,8 38,7 38,8 38,8 38,8 

3. 1,35 14,0 113,4 37,8 38,2 38,3 38,3 38,4 38,2 38,3 

4. 1,30 15,8 123,2 37,7 38,1 38,1 38,2 38,3 38,3 38,2 

5. 1,35 13,5 109,4 37,8 38,5 38,8 38,4 38,5 38,5 38,5 

6. 1,30 13,3 103,7 38,4 38,5 38,5 38,6 38,6 38,6 38,6 

Z výsledků byla v y b r á n a ablace levé komory u d ruhé prasnice, při k te ré se napě 

ťová hladina pulzů pohybovala mezi 1,3 až 1,4 kV, tedy přibližně jako při simulaci. 

V levé komoře byla provedena aplikace P E F celkem na šesti místech, při k terých se 

velikost procházejícího proudu pohybovala od 11,5 do 15,8 A , viz Tab. 5.2. Z namě

řených úda jů byla vypoč t ena celková energie aplikace po všech šedesáti sérií pulzů. 

P ř ík lad v ý p o č t u pro p rvn í aplikaci je 

Wc = U • I • í i • p = 1400 • 11,5 • 100-10" 6 • 60 = 96, 6 J . 

V simulacích byla t ak též vypoč t ena celková energie, k t e r á se pohybovala od 70 do 

85 J dle velikosti kontaktu s tkán í . 

Tab. 5.3: Výsledky ablace levé srdeční komory. 

Hloubka léze Šířka léze Objem léze 
Léze 

[mm] [mm] [cm3] 

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 vzniklých lézí jsou uvedeny v Tab. 5.3, ve k teré číslování lézí neodpo

vídá číslování aplikací v Tab. 5.2. Lze vidět , že při experimentech jsou vytvořené léze 
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větší než naměřené v simulaci. Také si lze vš imnout , že se často liší hloubka léze od 

její šířky. To stejné p la t í o celkové velikosti energie aplikace. T ě m t o skutečnos tem 

lze př ik láda t fakt, že zaleží na mís tě aplikace a s t ruk tu ře povrchu tkáně , protože 

při experimentech na j iných prasnicích docházelo k velikostně odl išným lézím. Jed

n ím z důvodů může být odl išná elektr ická vodivost t káně v různých místech srdce 

(vliv anizotropoie, kdy je po směru svalových vláken vyšší elektrická vodivost, než 

v př íčném směru, nebo t ř eba i j iná struktura tkáně , jako obsah vody, iontů apod. 

či více vodivé struktury poblíž mí s t a aplikace jako jsou např . nervy), k t e rá by také 

mohla souviset se zdravotn í kondicí prasnice. Vni t řn í s těna srdečních dutin není 

rovná h l adká plocha, tak jako byla uvažována při simulaci. Povrch je poměrně čle

nitý, a proto velmi záleží kam opera té r katetr umís t í , a jak dobře se mu jej p o d a ř í na 

d a n é m mís tě udrže t . Tyto výběžky se nazývají papi lá rn í svaly a svými vlastnostmi 

se mohou lišit od j iných struktur v srdci. Stabil i tu k a t é t r u narušuje i srdeční akti

vi ta , proudící krev či stahy okolních kosterních svalů vlivem procházejícího proudu. 

Dislokace k a t é t r u tedy není výjimkou. Z těch to důvodů tak katetr není stejnou plo

chou v kontaktu s t kán í po celou dobu aplikace, tzn. jeho styková plocha s t kán í se 

mění . Pro ukázku lézí byly vyb rány léze č. 3 a č. 6, k teré jsou zobrazeny v Obr. 5.26a 

a 5.26b. Př i zpracování a vyhodnocování sn ímků z M R I , t aké dochází k urči té chybě. 

J e d n á se o chybu, k t e r á předs tavuje nepřesnost zobrazení s a m o t n ý m zobrazovacím 

sys témem a chybu, k t e rá je způsobena člověkem, k te rý zpracovává tato data. 

Obr. 5.26: Vytvořené léze při experimentu. 

Teplota v mís tě zákroku byla n a m ě ř e n a přibližně o 1 °C vyšší než teplota před zá

krokem. Toto měření ale není možné srovnávat s dříve zmíněnými výsledky simulací, 

ve k te rých byla zjišťována max imáln í teplota tkáně , pro tože teplota př i experimen

tech byla měřena t e rmoč lánkem umís t ěným v e lekt rodě na konci ka t é t ru . Pro srov-
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nání lze doda tečně provést vykreslení závislosti teploty v bodě přesně na špičce elek

trody, při situaci k a t é t r u různě nak loněným v ose Y vůči tkán i , viz Obr. 5.27, k terý 

je d o d a t e č n ý m vyhodnocen ím pro podsekci 5.2.5. Lze vidět , že teplota samotné elek

trody vzroste velmi málo , protože je ochlazována krví. Výsledky exper imen tů jsou 

zobrazeny v Tab. 5.2. Teplota T 0 předs tavuje teplotu na p o č á t k u experimentu, T 1 0 je 

teplota po deseti pulzech, T 2 0 po dvaceti pulzech a tak podobně . Z naměřených dat 

lze odhadnout, že katetr byl při experimentech ve velkém kontaktu s krví, protože 

docházelo k obrovskému procházej ícímu proudu a zároveň nedocházelo k ohřevu 

samotné elektrody, protože j í krev ochlazovala. Také lze tvrdit , že měření termo

článkem je nedostačující , protože při srovnání max imá ln í teploty t káně (Obr. 5.12) 

a teploty na špičce elektrody (Obr. 5.27) lze vidět , že teplota t káně je o několik 

s t upňů vyšší. K d y b y tedy došlo k vysoké teplotě , k t e r á by mohla poškodi t tkáň , 

t e rmočlánek by j i nemusel zaznamenat. V současné době ale neexistuje j iný způsob 

měření teploty tkáně , proto by mohlo pomoci zaznamenáva t teplotu kont inuálně. 

Hlavním důvodem je předevš ím opravdu rychlý pokles teploty elektrody po skon

čení e lekt roporačního procesu. 

7 [ ° ] 

Obr. 5.27: Vývoj teploty v bodě na špičce elektrody na konci každé periody pulzu 

pro různé hodnoty na točen í k a t é t r u vůči tkán i v ose Y . 

5.3 Nové typy katétru 

N a základě požadavků firmy O S Y P K A A G bylo provedeno nasimulování několika 

navržených geometr i í nových t y p ů ka t é t ru . Z důvodu hlavního požadavku v ý p o č t u 
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objemu léze, resp. hloubky léze, k t e rá vychází z intenzity elektrického pole, byla pře

devším provedena s tac ionární ana lýza elektrického pole. Tranzientn í analýza teplot

ního pole byla provedena pouze pro některé konfigurace. Materiály, ze k terých jsou 

tyto katetry vyrobeny, jsou uvedeny v Tab. 5.4. Elektrody jsou vyrobeny z platiny 

a izolace z ma te r i á lu označovaného jako P E B A X ® 1 , k t e rý je výborně mechanicky 

a chemicky odolný, za t ímco je vysoce flexibilní. 

Tab. 5.4: Mater iá lové vlastnosti nových ka t e t rů . 

a k P c 

[S-m"1] [ W - m - ^ K " 1 ] [kg-m~3] [ J - k g ^ - K - 1 ] 

Elektroda 9,4 • 10 6 71,6 21450 130 

Izolace k a t é t r u 1 0 - i o 0,183 1250 2740 

5.3.1 První typ 

V Obr. 5.28 je zobrazen prvn í prototyp ka t é t ru , k te rý je podobný předchozímu R F A 

ka té t ru . Kromě trochu odlišného p r ů m ě r u k a t é t r u a po loměru koncové elektrody, 

jsou zde p ř idány t ř i boční elektrody. Tyto elektrody jsou mezi sebou pootočené 

o 120° a mezi n imi je mezera 0,5 mm. Tloušťka bočních elektrod je 0,2 m m a jejich 

výška je 2 mm. Vzdálenost boční elektrody od koncové ye je t aké 2 mm. Pro tento 

katetr byly uvažovány celkem tř i konfigurace. 

Obr. 5.28: P r v n í typ katetru s k ruhovými elektrodami po jedné t ře t ině . 

P r v n í konfigurací byla uvažována situace, kdy je katetr t lačen kolmo do tkáně , 

viz Obr. 5.29a. N a koncovou elektrodu byly př iváděny e lekt roporační pulzy. Další 

elektrody nebyly využity. Opě t zde bylo uvažováno proudění krve pro chlazení elek

trody 3 c m - s - 1 , k t e rá byla pro simulaci za t lačena do t káně opět do poloviny výšky 

1 P E B A X ® je obchodní název pro termoplastický elastomer známý také pod názvem P E B A 
(z angl. Polyether block amide) 
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elektrody. Z dříve popsaných důvodů zde bylo využi to tep lo tně nezávislých parame

t r ů tkáně . Velikost napěťových pulzů je opět uvažována 1300 V . Ze s tac ionární ana

lýzy byla provedena integrace přes plochu z proudové hustoty a výsledný proud pro

cházející t kán í je 9 A . Rozložení intenzity elektrického poleje zobrazeno v Obr. 5.30a. 

Pro názornější zobrazení hladiny je řez modelem zobrazen v Obr. 5.30b. Celkový ob

jem léze byl opět b r á n pro všechna mís t a t k á n ě s intenzitou elektrického pole vyšší 

než 0,75 k V - c m - 1 a dosahuje 0,11 c m 3 . P ro tuto intenzitu byla změřena hloubka léze 

3,1 mm. 

Krev Krev 

T k á ň ,tp = U 

f = 0 

Krev 

T k á ň <P = U T k á ň ip = U 

ip = 0 tp = o 

(a) (b) (c) 

Obr. 5.29: Zkoumané situace p rvn ího typu nového ka té t ru . 
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Obr. 5.30: Rozložení intenzity elektrického pole a) v řezu Y Z a b) ve 3D pohledu 

pro prvn í situaci. 
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D r u h á konfigurace dle Obr. 5.29b je p o d o b n á prvn í situaci, ale katetr je rov

noběžně s t kán í a e lekt roporační pulzy jsou př iváděny na jednu z bočních elektrod. 

P ro tože plocha akt ivní elektrody je malá , p ředpok ládá se, že skoro celá její plocha je 

v kontaktu s tkání , a tedy pouze m a l á část bude obklopena krví. Procházející proud 

je v tomto př ípadě 6,5 A . Rozložení intenzity elektrického pole je zobrazeno ve dvou 

řezech modelu. P r v n í je řez Y Z , viz Obr. 5.31a, a d ruhý je řez X Z upros t řed boční 

elektrody, viz Obr. 5.31b. Celkový objem léze dosahuje při stejné intenzi tě velikosti 

t aké 0,11 c m 3 . Hloubka léze byla změřena 3,3 mm. 

kV/cm 

2 

1.8 

1.6 

1.4 

1.2 

1 

0.8 

0.6 

0.4 

0.2 

0 

kV/cm 

I 2 

1.8 

1.6 

1.4 

1.2 

1 

0.8 

0.6 

0.4 

0.2 

0 

(a) (b) 

Obr. 5.31: Rozložení intenzity elektrického pole a) v řezu Y Z a b) v řezu X Z upros t řed 

boční elektrody pro druhou situaci. 

T ře t í situace je zobrazena v Obr. 5.29c. J e d n á se opět o katetr v pozici rov

noběžně s tkán í , ale t en tok rá t jsou pulzy př iváděny na jednu z bočních elektrod 

a zemnící elektroda je na konci ka t é t ru . Nas tavené elektrické potenciá ly lze tak

též otoči t , a tedy pulzy budou př iváděny na elektrodu na konci k a t é t r u a zemnící 

elektroda bude jedna ze t ř í bočních elektrod. Toto uspo řádán í se nazývá bipolární . 

Rozložení intenzity elektrického pole je zobrazeno opět dvou řezech modelu. Rez Y Z 

je zobrazen v Obr. 5.32a a X Z v Obr. 5.32b. Velikost procházejícího proudu tkán í 

a krví m á hodnotu 4,7 A . Celkový objem léze dosahuje při stejné intenzi tě velikosti 

menší než předchozí dvě situace, a to 0,08 c m 3 . Hloubka léze pod boční elektrodou 

byla změřena 2,4 mm. Lze vidět , že v tomto př ípadě je rozsah ablace především 

rozpros t řen do šířky pod katetrem a n e m á tak velkou hloubku jako předchozí dvě 

situace. 
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Porovnán í těchto t ř í s i tuací je shrnuto v Tab. 5.5. V prvn í situaci dochází k nej-

větš ímu procházej ícímu proudu, protože je zde větší plocha akt ivní elektrody v kon

taktu s krví, než ve d ruhé situaci. Jak bylo dříve popsáno , pokud by byla nastavena 

j iná hloubka zat lačení k a t é t r u do tkáně , výsledný proud by byl menší . To by po t é 

ovlivnilo i vypoč tenou hloubku léze, k t e rá by se zvýšila o hodnotu zat lačení a mohla 

by být přibližně rovna hloubce léze ve d ruhé situaci. P ř i t é t o geometrii k a t é t r u se 

zdá, že p rvn í i d r u h á situace budou mí t velice p o d o b n ý výsledek ohledně rozsahu 

ablace - hloubka a objem léze. Ve t ř e t í situaci dochází k nejnižší h o d n o t ě proudu 

a také k nižšímu rozsahu ablace. To je dáno předevš ím t ím, že procházející proud se 

uzavírá mezi poměrně bl ízkými elektrodami a teče tedy kra tš í cestou. Oprot i před

chozím dvěma s i tuacím proud neteče směrem dolů do tkáně , ale podél ka té t ru . To 

způsobí menší vzniklé hloubku léze, k t e rá je ale širší. Lze tedy říci, že teoreticky se 

při použi t í un ipolárn ího zapojení , viz Obr. 5.29a a Obr. 5.29b, dosáhne větší hloubky 

léze, než v p ř ípadě b ipolárn ího zapojení , viz Obr. 5.29c. 

Tab. 5.5: Porovnání t ř í s i tuací p rvn ího typu ka t é t ru . 

Situace 
procházející proud 

J [A] 

hloubka léze 

h\ [mm] 

objem léze 

V\ [cm3] 

1. - Obr. 5.29a 9,0 3,1 0,11 

2. - Obr. 5.29b 6,5 3,3 0,11 

3. - Obr. 5.29c 4,7 2,4 0,08 
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Pro optimalizaci byla provedena pa ramet r i cká analýza, kde se měni la vzdálenost 

bočních elektrod od koncové elektrody ye. Tento výpočet byl založen na t ř e t í situaci, 

jelikož by ve dvou předchozích nedával smysl. Vzdálenost ye byla m ě n ě n a od 0 mm, 

kdy jsou boční elektrody posunuty na konec ka t é t ru , ke koncové elektrodě, až do 

hodnoty 10 mm. Závislost celkové hodnoty proudu na vzdálenost i mezi koncovou 

a boční elektrodou ye je zobrazena v Obr. 5.33. Lze vidět , že čím více jsou elektrody 

od sebe, t í m je menší hodnota procházejícího proudu. 

4 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 

ye [mm] 

Obr. 5.33: Závislost celkové hodnoty proudu na vzdálenost i mezi koncovou a boční 

elektrodou ye. 

Rozložení intenzity elektrického pole pro vzdálenost mezi elektrodami ye = 0 mm 

v řezu Y Z je zobrazeno v Obr. 5.34a a v Obr. 5.34b je v řezu X Z upros t řed boční 

elektrody, kde je největší hloubka léze. Pro vzdálenost ye = 5 m m je rozložení in

tenzity elektrického pole zobrazeno v Obr. 5.34c a 5.34d. Výsledná hloubka léze se 

liší v set inách m m a lze j i tedy b r á t stejnou. Z obrázků lze vidět , že dochází pouze 

k j inému rozložení elektrické intenzity kolem akt ivních elektrod. Č ím více jsou boční 

elektrody vzdáleny od koncové elektrody, t í m více se snižuje hloubka hladiny inten

zity elektrického pole např . zmíněných 0 , 7 5 k V - c m _ 1 . P ř i použi té velikosti napě t í 

při simulaci 1300 V dochází k tomuto poklesu přibližně do vzdálenost i 5 mm. Př i 

zvětšování nad tuto hodnotu se začne rozsah léze rozdělovat na dvě části . K a ž d á 

pod ak t ivní elektrodou. Lze říci, že nej opt imálnějš í řešení je, když je rozsah ablace 

celistvý a není rozdělen. Z tohoto důvodu je tedy vhodné využí t rozsah vzdálenost í 

elektrod od 1 do 4 m m pro dané napě t í pulzů. 

81 



Obr. 5.34: Rozložení intenzity elektrického pole a) v řezu Y Z a b) v řezu X Z upros t řed 

boční elektrody při ye = 0 m m a c) v řezu Y Z a d) v řezu X Z při ye = 5 mm. 

Př i t é t o optimalizaci byla provedena také tep lo tn í analýza. V Obr. 5.35 lze vidět 

závislost max imá ln í teploty t káně na vzdálenost i mezi koncovou a boční elektrodou 

ye na konci každé periody pulzu. Jak bylo ukázáno , při zvětšování t é t o mezery 

se snižuje velikost procházejícího proudu. Z tohoto důvodu se max imá ln í teplota 

t káně bude t ak též snižovat. Lze vidět , že při vzdálenost i 2 m m je po celé aplikaci 

maximáln í teplota t k á n ě kolem 47 ° C Př i zvyšování vzdálenost i nad tuto hodnotu již 

teplota klesá mírně . Rozložení max imá ln í teploty t káně na konci poslední šedesáté 

periody pulzů je zobrazeno při vzdálenost i ye — 1 m m v Obr. 5.36a v řezu Y Z 

a v řezu X Z upros t řed boční elektrody v Obr. 5.36b. Pro ye = 5 m m je stejné 

rozložení zobrazeno v Obr. 5.37a a v Obr. 5.37b. Koncová elektroda je ve velkém 

kontaktu s krví, a proto do ní procházející proud vstupuje předevš ím z krve, k te rá 

m á vyšší elektrickou vodivost. Z obrázků lze vidět , že při vzdalování elektrody se 
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t k á ň převážně zahřívá pod boční elektrodou, k te rá je t éměř celá v kontaktu s tkání . 

Samozřejmě ale opět záleží jak velký je kontakt akt ivních elektrod s krví. P ř i větš ím 

př i t lačení elektrod ke tkán i dojde k jejich horš ímu ochlazování pomocí krve a t ím 

dojde ke zvýšení teploty tkáně . 

ye [mm] 

Obr. 5.35: Závislost max imáln í teploty t káně na vzdálenost i mezi koncovou a boční 

elektrodou ye. 

Obr. 5.36: Rozložení max imá ln í teploty a) v řezu Y Z a b) v řezu X Z upros t řed boční 

elektrody př i ye = 1 m m po pos ledním šedesá tém pulzu. 
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(a) (b) 

Obr. 5.37: Rozložení max imá ln í teploty a) v řezu Y Z a b) v řezu X Z upros t řed boční 

elektrody př i ye = 5 m m po pos ledním šedesá tém pulzu. 

5.3.2 Druhý typ 

Druhý prototyp k a t é t r u určený k elektroporaci je osazen t ř emi bočními elektrodami. 

V prvn í verzi se j e d n á o prs tencové elektrody kolem dokola, viz Obr. 5.38a, a v d ruhé 

o elektrody pouze z j edné třet iny, viz Obr. 5.38b. Elektrody jsou od sebe vzdáleny 

2 mm. Nas tavené parametry pro simulaci byly stejné jako v předchozím modelu. 

Napěťové pulzy byly př iváděny na krajní elektrody, za t ímco pros t řední elektroda 

byla nastavena jako zemnící. 

(a) (b) 

Obr. 5.38: Druhý typ k a t é t r u s prs tencovými elektrodami a) dokola a b) z j edné 

třet iny. 
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Rozložení elektrického pole pro prs tencové elektrody je v řezu Y Z zobrazeno 

v Obr. 5.39a a pro elektrody z jedné t ře t iny v Obr. 5.39b. Lze vidět , že šířka léze 

v ose Y , tedy podél ka t é t ru , je t éměř t o tožná pro oba typy ka t e t rů . Největší hloubka 

léze je pod pros t řední elektrodou, proto je t aké ukázáno rozložení intenzity elektrické 

pole v řezu X Z upros t řed p ros t ředn í elektrody v Obr. 5.40a pro prs tencové elektrody 

a pro elektrody z j edné t ře t iny v Obr. 5.40b. Souhrnné porovnán í obou t y p ů elektrod 

je v Tab. 5.6. V p rvn ím typu elektrod je procházející proud t éměř t ř ik rá t větší než 

v d r u h é m typu. To je opět způsobeno větš ím kontaktem elektrod s krví. Hodnota 

hloubky léze vyšla u prvn ího typu elektrod větší asi o 0,2 m m oproti d r u h é m u typu. 

Rozdíl je p a t r n ý v řezu X Z , kde si lze vš imnout rozdílné šířky léze v ose X . Tedy 

i přes to , že hloubka léze je t éměř stejná, rozsah ablace se bude lišit v šířce léze, k te rá 

je při použi t í prs tencových elektrod větší. 

Tab. 5.6: Porovnání k a t é t r u s prs tencovými elektrodami a elektro

dami z jedné třet iny. 

Katetr 
procházející proud 

J [A] 

hloubka léze 

h\ [mm] 

objem léze 

V\ [cm3] 

360° 

120° 

- Obr. 5.38a 

- Obr. 5.38b 

6,9 

2,6 

2,5 

2,3 

0,11 

0,08 
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kV/cm kV/cm 

(a) (b) 

Obr. 5.40: Rozložení intenzity elektrického pole v řezu X Z ve s t ředu pros t řední 

zemnící elektrody pro a) prs tencové elektrody a b) elektrody z j edné třet iny. 

Závislost max imáln í teploty t káně na konci každé periody pulzu pro obě řešení 

elektrod je zobrazena v Obr. 5.41. Pro první typ je nejvyšší teplota t k á n ě po šedesáti 

per iodách pulzů přibližně 48 °C a pro d ruhý typ přibližně 52 °C. Tento rozdíl je opět 

daný větší plochou prs tencových elektrod s krví, k t e rá odvádí teplo. Rozložení ma

ximální teploty při použi t í prs tencových elektrod na konci poslední šedesáté periody 

pulzů je v řezu Y Z zobrazeno v Obr. 5.42a a v řezu X Z upros t ř ed p ros t ředn í elek

trody v Obr. 5.42b. Pro d ruhý typ jsou tato rozložení teploty zobrazena v Obr. 5.42c 

a 5.42d. 

o i 

Obr. 5.41: Závislost max imáln í teploty t k á n ě na konci každé periody pulzu pro obě 

řešení elektrod. 
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(c) (d) 

Obr. 5.42: Rozložení maximáln í teploty v řezu a) Y Z a b) X Z ve s t ředu pros t řední 

zemnící elektrody pro prs tencové elektrody a v řezu c) Y Z a d) X Z pro elektrody 

z j edné t ře t iny na konci poslední šedesáté periody pulzů. 

I zde byla provedena optimalizace pomocí paramet r ické analýzy, ve které byla 

měněna vzdálenost mezi elektrodami ye. O b ě mezery se nejprve přiblížily na vzdá

lenost 1 m m a po t é se vzdalovaly s krokem 0,5 mm. Závislost procházejícího proudu 

na vzdálenost i mezi elektrodami je zobrazena v Obr. 5.43. Lze vidět , že když mají 

elektrody mezi sebou vzdálenost 1 mm, velikost proudu je přibl ižně 8,2 A pro prs

tencové elektrody a 2,9 A pro elektrody z j edné třet iny. Stejně jako v předchozích 

simulacích pla t í , že při zvětšování vzdálenost i mezi elektrodami dojde opět ke sní

žení procházejícího proudu. U d ruhého typu tento pokles není tak velký, pro tože je 

zde pouze ma lý kontakt elektrod s krví. 
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• i i i i i r • prs tencové elektrody 
•elektrody z j edné t ře t iny 

~i r~ 

1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0 4,5 5,0 5,5 6,0 6,5 7,0 

ye [mm] 

Obr. 5.43: Závislost celkové hodnoty proudu na vzdálenost i mezi elektrodami ye 

Pro rozložení intenzity elektrického pole byly vyb rány dvě situace, k te ré jsou 

ye — 1 m m a ye = 5 mm. Pro prs tencové elektrody je zobrazeno v Obr. 5.44a pro 

1 m m a v Obr. 5.44b pro 5 mm. Pro tože bylo ukázáno , že toto rozložení je p o d o b n é 

u obou typů , při optimalizaci bylo zobrazeno pouze pro prs tencové elektrody. Př i 

zvyšování vzdálenost i mezi elektrodami se hloubka léze zvětšuje, viz Obr. 5.45. P ř i 

vzdálenost i mezi elektrodami 1 m m je hloubka léze 2,31, resp. 2,17 mm. Tyto hod

noty pos tupně narůs ta j í až do vzdálenost i elektrod 5 mm, kde se drží na kons tan tn í 

hodno tě . Tato vzdálenost předs tavuje hranici, za kterou se rozložení intenzity kolem 

elektrod nemění , protože jsou daleko od sebe. Rozdíl je p a t r n ý v obrázcích rozle

žení intenzity elektrického pole, kde při vzdálenost i 5 m m je vytvořené pole kolem 
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elektrod výrazně osamocenější a není tak sjednocené jako při vzdálenost i 1 mm. N a 

druhou stranu, v Obr. 5.46 je zobrazena závislost objemu léze na vzdálenost i mezery 

mezi elektrodami. Lze vidět , že objem se zvyšuje, ale pouze do urči té vzdálenost i 

mezi elektrodami. Po překročení t é t o vzdálenost i dochází ke snižování objemu léze. 

Pro prs tencové elektrody je tato hodnota 4 m m a pro elektrody z jedné t ře t iny 5 mm. 

2,8 

2,6 

2,2 

i i 
i i i i 

i i i i 

i 
i i i i 
i i i i 
i i i i 
i i i i 
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prstencové elektrody 
elektrody z jedné t ře t iny 

i i i i i 

1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0 4,5 5,0 5,5 6,0 6,5 7,0 

ye [mm] 

Obr. 5.45: Závislost hloubky léze E > 0,75 k V - c m - 1 pod pros t ředn í elektrodou na 

vzdálenost i mezi elektrodami. 
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Obr. 5.46: Závislost objemu léze E > 0,75 k V - c m - 1 na vzdálenost i mezi elektrodami. 

Op t imá ln í vzdálenost mezi koncovou a boční elektrodou nelze úplně j ednoznačně 

zvolit. Čím je tato vzdálenost větší, t í m sice roste hloubka a rozsah léze, ale po urči té 

vzdálenost i se tento rozsah rozdělí pod každou z elektrod a mezi n imi nastane pouze 

v r a t n á elektroporace. Z tohoto důvodu je tedy vhodné využí t rozsah vzdálenost í 

elektrod opět od 1 do 4 m m pro dané n a p ě t í pulzů. 
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ž/e [mm] 

Obr. 5.47: Závislost max imáln í teploty t káně na vzdálenost i mezi bočn ími a pro

s t řední elektrodou ye pro prstencovou elektrodu. 

1 , 0 1 ) 5 ^ ^ 3,0 a " 0 4,5 5,00 

ž/e m m 

Obr. 5.48: Závislost max imá ln í teploty t káně na vzdálenost i mezi bočn ími a pro

s t řední elektrodou ye pro elektrodu z j edné třet iny. 

Také zde byl sledován vývoj teploty. V Obr. 5.47 je zobrazena závislost max imáln í 

teploty t káně na vzdálenost i mezi elektrodami pro prs tencové elektrody a v Obr. 5.48 
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pro elektrody z jedné třet iny. Lze vidět , že opět p la t í vyšší max imá ln í teplota t káně 

při malé vzdálenost i elektrod. Tato teplota dosahuje při vzdálenost i 1 m m velikosti 

přibližně 55 °C při prs tencových e lekt rodách a 60 °C při e lekt rodách z j edné t ře

tiny. Opě t m á ale velký vl iv hodnota zat lačení elektrod do tkáně , a také jak moc 

jsou elektrody ochlazovány krví. V Obr. 5.49a je zobrazeno rozložení maximáln í 

teploty v řezu Y Z př i vzdálenost i mezi elektrodami 1 m m pro prs tencové elektrody 

a v Obr. 5.49b pro elektrody z jedné t ře t iny na konci poslední šedesáté periody 

pulzů. Vzdálenost i mezi elektrodami 5 m m odpovídaj í obrázky 5.49d a 5.49d. Lze si 

vš imnout , že největší teplota vzniká pod pros t řední elektrodou. D ů v o d e m je v tomto 

mís tě velká proudová hustota, jelikož zde teče proud z obou bočních elektrod. 

(a) 

degC 
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38 

(b) 

(c) (d) 

Obr. 5.49: Rozložení maximáln í teploty pro prstencovou elektrodu v řezu Y Z při 

a) ye — 1 m m a c) ye = 5 m m a pro elektrodu z j edné t ře t iny v řezu Y Z při b) ye = 

1 m m a d) ye — 5 mmna konci poslední šedesáté periody pulzů. 
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Závěr 

Cílem diplomové práce bylo nejprve popsat nejnovější trendy v oblasti elektroporace 

se zaměřen ím na srdeční ablaci. Z vědeckých publ ikací vyplývá, že při využi t í bipo-

lárních pulzů pro elektroporaci se zvyšuje kri t ický p r á h intenzity elektrického pole 

mezi vratnou a nevratnou elektroporaci. Studie se trochu liší v přesných prahových 

hodno tách , ale t aké i důvodech proč se tato hodnota zvyšuje oproti un ipo lá rn ím 

pulzům. P o p s a n á rešerše s t ručně shrnuje dosavadní poznán í tohoto fenoménu. 

Dále jsou zde také uvedeny ma tema t i cké a p a r á t y charakterizující výpočet elek

tr ického a tep lo tn ího pole v tkán i při e lek t roporačním procesu. Popis elektrického 

pole vychází předevš ím z Maxwellových rovnic a popis tep lo tn ího pole z Penne-

sovy rovnice. Jsou zde také popsány použi té počá tečn í a okrajové podmínky. J e d n á 

se o Dirichletovu a Neumumannovu okrajovou podmínku . Je zde také ukázáno , že 

vlastnosti t kán í jsou závislé na p ř í tomných podmínkách , jako je velikost intenzity 

a frekvence elektrického pole, teplota či anizotropie. Také byly popsány nejznámější 

možnost i v ý p o č t u rozsahu ablace a tepe lného poškození t káně . 

Další část popisuje srovnání pulzů D C a A C I R E . Je zde vysvět lena efektivní 

hodnota a možnos t jejího v ý p o č t u jak pro unipolární , tak i pro b ipolární pulzy. 

Výsledkem je, že při vyšších frekvencích elektrického pole se v ideálním př ípadě 

efektivní hodnota elektrického proudu nemění . To z n a m e n á vznik stejných Joule-

ových z t r á t , tedy oteplení tkáně . P ro tože ale bylo z vědeckých s tudi í zjištěno, že 

je při b ipolárních pulzech p o t ř e b a vyšší intenzity elektrického pole pro nevratnou 

elektroporaci, pro stejný rozsah ablace tedy bude p o t ř e b a vyšší napě t í , a t í m pak 

také proud procházející t kán í bude větší. To znamená , že oteplení t káně při A C I R E 

bude vyšší než při D C I R E . 

Hlavní část í t é to diplomové práce bylo vytvoření mode lů ablace srdce in vivo 

pomocí elektroporace za použi t í různých t y p ů ka t e t rů . B y l y zde použi ty znalosti 

z mnoha s tud í o elektroporaci a radiofrekvenční ablaci. Nejprve byl vy tvořen model 

s komerčně d o s t u p n ý m R F A katetrem. Parametry e lektroporačních pulzů pro násle

dující simulace byly zvoleny jako unipolárn í pulzy s délkou pulzu 100 us, mezerou 

mezi pulzy 1 s a sérií 60 pulzů. 

P ro tože byly zvoleny dvě rychlosti krve, bylo dobré prozkoumat, jak velký vl iv 

bude mí t rychlost p roudění krve na ochlazování elektrody. Z výsledků plyne, že rozdíl 

mezi rychlostmi 3 a 8,5 c m - s - 1 je zanedbatelený, viz Obr. 5.8a a 5.8b. J e d n á se pouze 

o to, jak rychle se elektroda zvládne ochladit p řed dalš ím pulzem, viz Obr. 5.9a 

a 5.9b. P ř i kra tš í mezeře mezi pulzy může nastat situace, kdy je tok krve malý 

a elektroda se již nestihne ochladit zpě t na bezpečnou teplotu, při k teré ješ tě nedo

jde k t epe lnému poškození t káně . Po té tedy začne docházet k ohřívání okolní krve 

a t káně teplem z elektrody. Dále bylo ukázáno , že pokud je část akt ivní elektrody 
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v kontaktu s krví, bude v krv i v mís tech kolem elektrody největší p roudová hustota, 

viz Obr. 5.6a a Jouleovy zt rá ty , viz Obr. 5.6b. Proto v těch to místech bude vznikat 

nejvíce tepla. 

Dále následovala ana lýza v l ivu zat lačení elektrody do tkáně , respektive snižování 

kontaktu ak t ivní elektrody s krví. Zde bylo zjištěno, že při zat lačování elektrody do 

t káně dochází ke snížení procházejícího proudu, protože proud již neun iká do krve, 

k t e rá m á vyšší elektrickou vodivost než t k á ň , viz Obr. 5.11. Současně bylo ukázáno, 

že pokud se zmenšuje plocha ak t ivní elektrody s krví, dochází k horš ímu ochlazo

vání elektrody krví, a t í m ke zvýšení teploty tkáně , viz Obr. 5.12. Je tedy t ř eba 

najít kompromis mezi procházejícím proudem a vzniklým teplem. P ř i zvětšujícím se 

proudu unikaj ícím do t k á n ě dochází k vytvoření větších svalových s tahů okolního 

svalstva, proto je snaha tento proud omezit. Lze tedy říci, že čím menší proud uniká 

do krve (je menší plocha akt ivní elektrody v kontaktu s krví) , t í m bude lékařský zá

krok pro pacienta bezpečnější . Řešením je např ík lad vn i t řn í chlazení ka t é t ru , k teré 

bude odvádět teplo z oh řá t é elektrody. 

Př i reálných experimentech nemusí být poloha k a t é t r u vůči tkán i přesně kolmá, 

ale může být pod ně jakým úhlem. Proto byla t aké provedena pa ramet r i cká analýza, 

při k teré byl měněn úhel mezi t kán í a katetrem v ose Y . Z výsledků plyne, že při 

náklonu k a t é t r u proti směru p rouděn í krve je elektroda lépe chlazena krví než při 

náklonu po směru toku krve, viz Obr. 5.16. N a velikost max imá ln í teploty t káně 

tato skutečnost n e m á velký dopad. Rozdíl je asi 1,5 °C. Z t é t o analýzy lze říci, že 

nej opt imálnějš í aplikování P E F pomocí k a t é t r u s touto geometri í , je p ř ímo kolmo 

vůči tkán i . 

Samotné parametry pulzů z vysokonapěťového generá toru ovlivňují z velké části 

rozsah léčby. Proto zde byly provedeny paramet r ické analýzy, ve k terých se měnila 

amplituda napě t í pulzů, doba pulzu a doba mezery mezi pulzy. P ř i zvyšování napě t í 

dochází ke zvětšení hloubky léze, viz 5.22a, a objemu léze, viz 5.22b. Zároveň zde byl 

ukázán rozdíl vzdálenost i hladiny intenzity elektrického pole od elektrody při změně 

elektrické vodivosti s teplotou, viz 5.21. Tento rozdíl je ale zanedbate lný, protože 

se max imá ln í teplota t káně moc nezvýšila, viz 5.23. P ř i zkracování doby pulzu bylo 

ukázáno , že dochází ke snižování teploty tkáně , viz 5.24, protože zde vzniká méně 

Jouleových z t r á t . Zdá se, že s k a ž d ý m prodloužením času doby pulzu o 20 us dojde 

k n á r ů s t u max imá ln í teploty t káně po šedesáti pulzech přibližně o 1,1 °C. N a druhou 

stranu při zkracování doby mezery mezi pulzy dochází ke zvyšování teploty tkáně , 

viz 5.25. Z výsledku je pa t rné , že pokud bude doba mezery mezi pulzy kra t š í než 

0,7 s, vzniklé teplo kolem elektrody se už nestihne tak rychle odvést krví a začíná se 

tedy pos tupně hromadit. To následně vede k větší max imáln í tep lo tě tkáně . 

V součinnost i s v ý z k u m n ý m t ý m e m Mezinárodního centra klinického výzkumu 

Fakul tn í nemocnice u svaté A n n y v Brně byly na půdě Výzkumného ús t avu veteri-
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nárn ího lékařství v Brně prováděny experimenty in vivo na prasnicích. Z výsledků 

byla v y b r á n a ablace levé srdeční komory, při k teré byla přibližně stejně velké na

pěťová hladina pulzů jako př i simulacích. Celkem bylo provedeno šest aplikací P E F 

na různých místech. N a m ě ř e n á velikost procházejícího proudu byla větší než v si

mulacích, viz Tab. 5.2. Z dopočtených hodnot byla t aké velikost energie ze všech 

šedesáti pulzů, k t e rá t aké byla větší než vypoč t ená ze simulací. Z těch to informací 

lze usuzovat, že v mís tě aplikace k a t é t r u byla t k á ň či j iné struktury s odl išnou elek

trickou vodivostí . Také lze odhadnout, že velký proud mohl být způsoben m a l ý m 

kontaktem elektrody a tkáně . Vni t řn í s těna srdečních dutin není rovná h ladká plo

cha, tak jako byla uvažována při simulaci. Povrch je poměrně členitý, a proto velmi 

záleží kam opera té r katetr umís t í , a jak dobře se mu jej p o d a ř í na d a n é m mís tě 

udrže t . Stabil i tu k a t é t r u narušuje i srdeční aktivita, proudící krev či stahy okolních 

kosterních svalů vlivem procházejícího proudu. Z těchto a dalších důvodu byly vy

tvořené léze větší než vyšly v simulacích, viz Tab. 5.3. P ř i experimentech byla t aké 

měřena teplota mís t a zákroku pomocí t e rmoč lánku na špičce ka té t ru . Pro srovnání 

t é t o teploty se simulací, byla doda tečně vy tvořena závislost teploty na špičce k a t é t r u 

na úh lu na točen í a p o č t u period pulzu. P ř i porovnán í dat lze odhadnout, že katetr 

byl při experimentu dobře chlazen krví, protože se jeho teplota moc nezvýšila. Také 

lze tvrdit , že měření t e rmoč lánkem je nedostačující , protože při srovnání maximáln í 

teploty t káně (Obr. 5.12) a teploty na špičce elektrody (Obr. 5.27) lze vidět , že tep

lota t k á n ě je o několik s t upňů vyšší. K d y b y tedy došlo k vysoké teplotě , k t e rá by 

mohla poškodi t t káň , t e rmočlánek by j i nemusel zaznamenat. V současné době ale 

neexistuje j iný způsob měření teploty tkáně , proto by mohlo pomoci zaznamenáva t 

teplotu kont inuálně . 

Dále následovalo nasimulování modelu nového typu k a t é t r u od firmy O S Y P K A 

A G . P r v n í typ je tvořen malou koncovou elektrodou a t ř emi bočními elektrodami, 

k teré jsou mezi sebou poo točeny o 120°. V tomto modelu byly zkoumány t ř i situace, 

kde byl nejprve katetr přiložen kolmo ke tkán i jako v předchozím modelu a akt ivní 

elektroda byla koncová. Zemnící elektroda byla vzdálená daleko od tkáně . V dalších 

dvou situacích už byl katetr přiložen rovnoběžně ke tkáni . Ve d ruhé situaci byla 

ak t ivní elektrodou jedna z bočních elektrod a zemnící byla opět vzdálená. T ře t í si

tuace se zabývá řešením, kdy je ak t ivn í elektroda opět jedna z bočních v kontaktu 

s t kán í a zemnící elektroda je koncová. Výsledné porovnán í těch to si tuací je shrnuto 

v Tab. 5.5. V prvn í situaci dochází k největš ímu procházej ícímu proudu, protože 

je zde větší plocha akt ivní elektrody v kontaktu s krví, než ve d ruhé situaci. Ale 

zdá se, že hloubka i objem léze jsou přibližně stejné. Chyba v tomto pórování je 

opět způsobena hloubkou zat lačení k a t é t r u do tkáně , k t e rá ovlivňuje jak velikost 

procházejícího proudu, tak i hloubku a objem léze. Tento model byl nás ledně opti

malizován změnou vzdálenost i mezi koncovou a bočními elektrodami. Z výsledků lze 
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vidět , že procházející proud se opět snižuje se zvyšující se vzdálenost í mezi elektro

dami, viz 5.33. Nejprve rychle, ale po té pozvolna. Tato změna měla v l iv na velikost 

maximáln í teploty tkáně , viz 5.35, kde lze vidět , že při vzdálenost i mezi elektrodami 

1 m m dosahuje po šedesát i pulzech teplota t k á n ě až 55 °C. Př i vzdálenost i 5 mm 

je to už pouhých 46 °C. Z těchto úda jů lze tedy konstatovat, že je vhodné využí t 

rozsah vzdálenost í elektrod od 1 do 4 m m pro n a p ě t í 1300 V . 

Druhý typ nového k a t é t r u už neobsahuje koncovou elektrodu, ale disponuje t ř emi 

bočními elektrodami. Dle požadavků firmy O S Y P K A A G , byla zvolena situace, kdy 

jsou krajní elektrody př ivedeny na potenciá l a elektroda mezi n imi je nastavena 

jako zemnící. Tento model se skládal ze dvou verzí. Nejprve se jednalo o verzi s prs

tencovými elektrodami, tedy kolem celého ka t é t ru , a po t é o verzi se zkrácenými 

elektrodami, k teré jsou pouze z j edné t ře t iny ka té t ru . Porovnání výsledků těchto 

dvou verzí je shrnuto v Tab. 5.6. P r v n í verze m á prstencové elektrody, proto je 

zde větší plocha elektrod v dotyku s krví, a tedy je zde větší procházející proud. 

Tato skutečnost t aké způsobí o něco větší hloubku a objem léze. D r u h á verze m á 

z důvodu nižší plochy elektrod v dotyku s krví horší odvod vzniklého tepla, a tedy 

maximáln í teplota t káně bude vyšší, viz Obr. 5.41. Opě t ale záleží jak moc by byla 

tato elektroda př i t lačena ke tkán i . Tento typ k a t é t r u by l t aké opt imal izován změ

nou vzdálenost í mezer mezi elektrodami. Změna procházejícího proudu se zvyšující 

se mezerou mezi elektrodami je zobrazena v Obr. 5.43. Je vidět , že opět s oddalová

n ím elektrod od sebe dochází ke snižování procházejícího proudu. Rozdíl ve velikosti 

proudu mezi o b ě m a verzemi je přibližně t rojnásobný. Co se týče hloubky léze, tak 

se zdá, že roste do hodnoty mezery mezi elektrodami přibližně 5 mm, kde už jsou 

elektrody tak vzdálené, že se rozložení intenzity elektrického pole mezi elektrodami 

moc nemění , viz 5.45. V př ípadě objemu léze se zdá, že pro prs tencové elektrody se 

objem léze zvyšuje až do hodnoty mezery mezi elektrodami přibližně 5 m m a po té 

klesá. V př ípadě d ruhé verze je vzdálenost pouze 4 mm, viz 5.46. Tento rozdíl je způ

sobený změnou šířky léze v ose X . Z těchto úda jů lze tedy konstatovat, že je vhodné 

využí t rozsah vzdálenost í elektrod od 1 do 4 m m pro n a p ě t í 1300 V . Také zde bylo 

provedeno srovnání max imá ln í teploty t káně opět na vzdálenost i mezi elektrodami, 

viz Obr. 5.47 a 5.48. 

Diplomová práce se zabývá analyzováním mnoha proměnných , k teré ovlivňují 

výsledky léčby srdečních malfunkcí pomocí P E F . Všechny popsané problémy a vý

sledky budou sloužit jako podklad pro zpřesnění simulací a vývoji nových t y p ů 

k a t e t r ů specializovaných pro P E F . Získané výsledky pomohou nejen k lepšímu po

chopení úč inků tohoto typu srdeční ablace, ale lze je využít t aké pro plánování 

operačních protokolů pro reálné experimenty. 
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Seznam symbolů a zkratek 

A C I R E ireverzibilní elektroporace využívající s t ř ídavých pulzů (Alternating 

Current Irreversible Electroporation) 

B D F vzorec zpě tné diferenciace (Backward Differentiation Formula) 

C T počí tačová tomografie (Computed Tomography) 

D C I R E ireverzibilní elektroporace využívající s te jnosměrných pulzů (Direct 

Current Irreversible Electroporation) 

D N A deoxyribonukleová kyselina (Deoxyribonucleic Acid) 

E C T elektrochemoterapie (Electrochemotherapy) 

EIS elektrické impedančn í spektroskopie (Electrical Impedance 

Spectroscopy) 

E K G elektrokardiogram (Electrocardiography) 

E P elektroporace (Electroporation) 

F E K T Fakulta elektrotechniky a komunikačních technologií 

F N U S A Fakul tn í nemocnice u svaté A n n y v Brně 

H I F U ablace fokusovaným ultrazvukem (High Intensity Focus Ablation) 

H - F I R E vysokofrekvenční ireverzibilní elektroporace (High-Frequency 

Irreversible Electroporation) 

I C R C Mezinárodní centrum klinického výzkumu (International Cl in ica l 

Research Centre) 

I R E ireverzibilní neboli n e v r a t n á elektroporace (Irreversible 

Electroporation) 

L I T T laserová interst iciální ablace (Laser Intersticial Thermal Therapy) 

M H P metoda hraničních p rvků ( B E M - Boundary Element Method) 

M K P metoda konečných p rvků ( F E M - Finite Element Method) 

M R I magne t ická rezonance (Magnetic Resonance) 

M W A mikrov lnná ablace (Microwave Ablat ion) 
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n s P E F nanosekundové pulzní elektrické pole (Nanosecond Pulsed Electric 

Field) 

P E F pulzní elektrické pole (Pulsed Electric Field) 

P F A ablace pu lzn ím elektr ickým polem (Pulsed Fie ld Ablation) 

R E reverzibilní neboli v r a t n á elektroporace (Reversible Electroporation 

R F A radiofrekvenční ablace (Radiofrequency ablation) 

R M S efektivní hodnota (Root Mean Square) 

T I D t e rmá ln í izoefektní dávka (thermal isoeffective dose) 

T M P t r a n s m e m b r á n o v ý potenciá l (Transmembrane Potential) 

V U T Vysoké učení technické 

V Ú V E L Výzkumný ús tav ve ter inárního lékařství 

A vektorový potenciá l magnet ického pole 

A faktor frekvence, [s _ 1] 

a velikost domény modelu, [mm] 

B vektor magnet ické indukce, [T] 

c rychlost e lekt romagnet ických v ln ve vakuu, [m-s - 1] 

Ct m ě r n á t epe lná kapacita krve, [ J - k g _ 1 - K _ 1 ] 

Ct m ě r n á t epe lná kapacita tkáně , [ J - k g _ 1 - K _ 1 ] 

D elektrická indukce, [C-m - 2 ] 

E vektor intenzity elektrického pole, [ V - m - 1 ] 

Ea akt ivační energet ická bar iéra , [J-mol - 1 ] 

H intenzita magnet ického pole, [ A - m - 1 ] 

hh výška krve v modelu, [mm] 

hloubka léze, [mm] 

ht 
výška t k á n ě v modelu, [mm] 
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7 ef efektivní hodnota proudu, [A] 

i(ť) okamž i t á hodnota proudu v čase, t [A] 

J vektor proudové hustoty, [A-m~ 2] 

Jíviax p roudová hustota Maxwellova proudu, [A-m~ 2] 

Jpoi p roudová hustota polar izačního proudu, [A-m~ 2] 

Jva Z p roudová hustota vázaných nosičů náboje , [A-m~ 2] 

J v o i p roudová hustota volných nosičů náboje , [A-m~ 2] 

k t epe lná vodivost, [ W - m _ 1 - K _ 1 ] 

k0 t epe lná vodivost při tep lo tě T 0 , [ W - m _ 1 - K _ 1 ] 

kt t epe lná vodivost t káně , [ W - m _ 1 - K _ 1 ] 

k(T) t epe lná vodivost závislá na tep lo tě , [ W - m _ 1 - K _ 1 ] 

P e lektr ická polarizace, [c-m - 2] 

P elektrický výkon, [W] 

P poče t pulzů, [—] 

pe měrný elektrický výkon, [ W - m - 3 ] 

q elektrický nábo j , [C] 

g e x t měrné teplo na jednotku objemu v důsledku externě aplikovaného 

prostorového ohřevu, [ W - m - 3 ] 

Qmet měrné teplo generované metabolismem na jednotku objemu tkáně , 

[W-m" 3 ] 

R univerzální plynová konstanta, [J/(mol-K)] 

s s t ř ída periody signálu, [—] 

t čas ablačního procesu, [s] 

ti doba t rvání pulzu, [s] 

ŕ 2 doba mezery mezi pulzy, [s] 

T teplota tkáně , [°C] 
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7b teplota krve v t epnách zásobující t káň , [°C] 

rychlost p r ů t o k u krve, [m-s - 1] 

V\ objem léze, [cm3] 

W elektrická práce , [W-s] 

celková energie, [J] 

ye 
vzdálenost mezi elektrodami, [mm] 

ze hloubka zat lačení k a t é t r u do tkáně , [mm] 

7 úhel na točen í k a t é t r u vůči tkán i ve směru osy Y , [] 

ACT0 pokles elektrické vodivosti t káně při při zvýšení teploty, [°] 

př í růs tek tepelné vodivosti při zvýšení teploty, [ W - m _ 1 - K _ 1 

£ permitivita, [F-m - 1 ] 

relat ivní permitivi ta mater iá lu , [—] 

permitivita vakua, [F-m - 1 ] 

/ / permeabilita, [H-m - 1 ] 

Ih relat ivní permeabilita mater iá lu , [H-m - 1 ] 

/'O permeabilita vakua, [H-m - 1 ] 

P hustota elektrického náboje [C-m - 3 ] 

P hustota mater iá lu , [kg-m - 3 ] 

Pb hustota krve, [kg-m - 3 ] 

Pt hustota t káně , [kg-m - 3 ] 

Pvo\ hustota volných nosičů náboje , [C-m - 2 ] 

a elektrická vodivost, [ A - m - 1 ] 

cr0 
elektrická vodivost t káně při tep lo tě T 0 , [ A - m - 1 ] 

a(T) elektrická vodivost závislá na teplotě , [ A - m - 1 ] 

doba nabíjení p lazmat ické m e m b r á n y buňky, [s] 
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(p skalární potenciá l elektrického pole 

X souřadnice sy tému, ve k t e r ém prob íhá analýza 

íž analyzovaná oblast v prostoru 

Q(t) m í r a odumřen í t káně , někdy t ak t éž nazvaný integrál poškození, [—] 

Wb perfuze krve tkáně , [s - 1] 

Wb,o perfuze krve t káně při teplotě T 0 , [s - 1] 

107 


