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1. Wprowadzenie, cel i zakres pracy

1.1. Wprowadzenie

Wzrastajaca liczba kampanii spotecznych, ktéorych celem jest propagowanie
profilaktyki nowotworowej, zaowocowala znaczacym wzrostem $wiadomosci
o ryzyku zachorowania na raka [27, 107|. Coraz wiecej ludzi poddaje sie badaniom
majacym na celu wczesne wykrycie ewentualnego schorzenia i podjecie nalezytego
leczenia [136]. Onkologia jest obecnie najintensywniej rozwijana dziedzina medycyny,
taczaca interdyscyplinarny charakter branzy informatycznej i medycznej, w celu
usprawnienia procesu diagnostyki nowotworow [12, 65, 136]. Do XX wieku nowotwor
uwazano za nieuleczalna chorobe, ktorg leczy¢ mozna bylo wylacznie operacyjnie
[136]. Najnowsze odkrycia nauki pozwalaja na opracowywanie innowacyjnych metod
leczenia, ktore nie tylko zwickszaja szanse na przezycie pacjenta, ale w znaczacym

stopniu sa w stanie poprawié¢ jego komfort zycia [21, 50, 75, 114].

1.2. Etymologia slowa ,rak”

Okredlenie ,rak” przywedrowato do polskiego stownika az z Grecji, w ktorej to
Aulun Cornelius Celsus opisal w tomie De medicina libri encyklopedii Artes
okreslenie xapxivoc (tac. cancer) [36, 122]. Podobnego sformutowania, oznaczajacego
doktadnie ,kraba morskiego”, uzywal Hipokrates. Opisywal on guzy otoczone
naczyniami krwionoénymi, ktore z wygladu przypominaly odnéza kraba.

O schorzeniu tym pisal rowniez Pawel z Eginy w dziele Epitomes iatrikes biblio
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hepta, uwazajac, ze nowotwor przyczepia sie do ciata chorego i, podobnie jak krab,
jest w stanie nim zawltadnaé. W momencie, gdy okreslenie ,krab” dotarto do Polski,
zostalo przemianowane na ,raka”. Populacja krabow w polskich wodach nie byta az
tak liczna, dlatego ich miejsce zajal lepiej znany przedstawiciel stawonogow ze
szezypcami [122]. Podobna sytuacja miala miejsce w przypadku nazewnictwa
gwiazdozbiorow. Polskim odpowiednikiem taciriskiego gwiazdozbioru Cancer jest

gwiazdozbior Raka [36].

1.3. Nowotwor. Definicja oraz rodzaje

Nowotwoér to dysfunkcja tkanki, powstala na skutek choroby materiatu
genetycznego. Objawia sie ona niekontrolowanym podzialem komorki, w wyniku
mutacji genéw — protoonkogenéw i antyonkogenow [6, 22|. Oznacza to, ze nowotwory
wystepuja w tkankach o duzej zdolnosci do namnazania, budujacych takie organy
jak: watroba, ptuca, zotadek oraz jelito [136].

Ze wzgledu na powiazanie choroby z materialem genetycznym, cze$¢ nowotworow
jest dziedziczna [22].

Nowotwory dzieli sie ze wzgledu na stopiein namnazania tkanki. Wyréznia sie dwa
rodzaje:

e Nowotwory zlodliwe — wykazuja rézne cechy pod wzgledem typu komoérek
oraz przebiegu choroby. Cechuje je roéwniez tworzenie przerzutow
miejscowych i odlegtych.

e Nowotwory tagodne — rozwijaja sie stopniowo i nie powoduja przerzutow,
moga jednak wykazywaé cechy ztosliwych.

Nowotwory ztosliwe mozna réwniez podzieli¢ ze wzgledu na rodzaj atakowanej
tkanki. Sg to raki, chloniaki, miesaki, czerniaki i nowotwory osrodkowego uktadu
nerwowego (28, 41, 101, 116, 132, 133].

Raki w poczatkowym okresie choroby objawiaja sie pod postacia guza i moga

rozwinaé si¢ do nacieku otaczajacego zdrowa tkanke. Raki charakteryzuje rowniez
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zdolno$¢ do przerzutéw lokalnych oraz odlegtych. Jest to wynik przenikniecia
nowotworu do uktadu chlonnego oraz krwi, umozliwiajac szybkie rozprzestrzenianie
sie choroby w organizmie. Raki powstaja w tkankach nabtonkowych, znajdujacych
sie m.in. w uktadzie pokarmowym, moczowo—plciowym i oddechowym [101].

Chtoniaki objawiaja sie powiekszonymi weztami chltonnymi. Nowotwory te
powstaja w uktadzie chtonnym i rozwijaja sie gtéwnie w mtodym wieku [116].

Miesaki obejmuja grupe nowotworéw tkanek miekkich, takich jak migzszowe,
taczne, tluszczowe. Miesaki wystepuja réwniez w tkankach kostnych oraz
chrzestnych, lecz stanowia one znaczaca mniejszosé¢ (okoto 10%). Zaliczane sa do
osobnej grupy nowotworow ztosliwych i wystepuja rzadziej niz rak [132].

Czerniaki objawiaja sie obwodka zapalna wokol znamienia. Miejsce to moze
stopniowo rosnaé, czemu towarzyszy owrzodzenie. Nowotwor ten atakuje komorki
barwnikowe, znajdujace sie na powierzchni skéry. Czynnikiem ryzyka zachorowania
na czerniaka jest tzw. fenotyp nordycki. Osoby te podatne sa bardziej na oparzenia
stoneczne i uszkodzenia skory, co zwieksza szanse na powstanie czerniaka [28].

Nowotwory osrodkowego uktadu nerwowego objawiaja sie guzami wystepujacymi
w mozgu oraz rdzeniu kregowym. Symptomami sugerujacymi rozwoéj guza mozgu sa
bole glowy, nudnosci i wymioty, zaburzenie réwnowagi, niedowtad konczyn lub
drgawki. Schorzenie to leczone jest operacyjnie, a po usunieciu zwyrodnienia,

wprowadzona zostaje chemioterapia [41, 133].

1.4. Przeglad wybranych technik zwalczania nowotworéow

Zwickszona zachorowalno$¢ na nowotwory wsréod coraz wickszej populacji
wymaga od lekarzy opracowywania nowoczesnych metod walki z rakiem. Jednym
z czedciej stosowanych sposobow zwalczania schorzeri onkologicznych jest operacyjne
usuwanie guzoéw. Zabiegi te wigza sie jednak z mozliwoscia wystapienia powiktan

w organizmie pacjenta, powstalych na skutek chirurgicznego otwarcia chorego [107].
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Coraz czedciej stosowanymi rozwigzaniami staja sie zabiegi hybrydowe, taczace
radioterapie lub chemioterapie z innymi metodami leczniczymi. Wyré6zni¢ tu mozna
terapie celowana przeciwciatlami monoklonalnymi, wykorzystywana do wspomagania
konwencjonalnego leczenia onkologicznego. Wykorzystuje sie ja do leczenia raka
szyjki macicy oraz jajnika [137]. Inna metoda wspomagajaca jest hipertermia
onkologiczna.

Hipertermia jest stanem podwyzszonej temperatury organizmu, powstalym na
skutek dzialania czynnikéw zewnetrznych (wysoka temperatura otoczenia) lub
wewnetrznych. Diugie przebywanie w tym stanie jest szkodliwe dla organizmu i moze
prowadzi¢ do powaznego zaburzenia funkcjonowania, np. moézgu, serca lub nerek.
Wywolywanie hipertermii w sztuczny sposéb niesie jednak kilka korzyéci, szczegoblnie
gdy w gre wchodzi zniszczenie komoérek nowotworowych badz zahamowanie ich
wzrostu [13, 40, 42, 90].

Hipertermia onkologiczna polega na podwyzszeniu temperatury ciala pacjenta
w kontrolowanych  warunkach.  Wykorzystywana jest do  wspomagania
konwencjonalnej terapii, czyli chemioterapii lub radioterapii. Gléwnym celem
zabiegu jest wywolanie u pacjenta stanu podwyzszonej temperatury, ktory
uaktywnia uklad odporno$ciowy w celu zniszczenia komoérek nowotworowych
w organizmie. Powoduje to wzrost leukocytéw oraz rozpoczecie naturalnej ingerencji
w nowotwor [42]. Wyr6zni¢ mozna kilka rodzajow hipertermii:

e C(Catlego ciata — stosowana w leczeniu nowotworéw z przerzutami po catym
organizmie. Ciepto dostarczane jest przez komory cieplne lub specjalne
rekawy nagrzewajace.

e Zewnetrzna — wykorzystywana w leczeniu guzéw potozonych w warstwie
skory lub tuz pod nia. W metodzie tej stosowane sa aplikatory podwyzszajace
temperature w obszarze z nowotworem.

e Wewnetrzna — stosowana w leczeniu guzéow wewnatrz ciata, takich jak przetyk
lub okreznica. W hipertermii wewnetrznej stosuje sie sondy dostarczajace

ciepto bezposrednio do chorego obszaru.
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e Srodmiazszowa — wykorzystywana w leczeniu guzéw umiejscowionych
w organach i narzadach, takich jak watroba, nerki oraz moézg. Podobnie jak
w hipertermii wewnetrznej, stosowane sa sondy badz igly dostarczajace
ciepto, a energia uzyskiwana jest za pomoca pradu o czestotliwosci radiowej
(RFA).

W zaleznoéci od rodzaju zabiegu, stosowane sa rézne zakresy temperatur oraz
czas nagrzewania. Dla hipertermii miejscowej temperatura waha sie w przedziale od
37°C do 42°C, a czas trwania zabiegu w niektorych przypadkach dochodzi do trzech
godzin. Nalezy podkresli¢, ze czas nagrzewania dobierany jest na podstawie
indywidualnych potrzeb pacjenta [20].

Termoablacja to zabieg polegajacy na zniszczeniu nowotworu pod wplywem
wysokiej temperatury. Ciepto dostarczane jest za pomocs igiet lub sond bezposrednio
do guza, bez koniecznosci operacyjnego otwierania obszaru ciata pacjenta [10].
Najczesciej zabieg przeprowadzany jest w potaczeniu z metoda laparoskopowsa
i ultrasonografu, ktory wspomaga precyzyjne zlokalizowanie guza [44]. Zabieg
wykonywany jest pod znieczuleniem, dzigki ktéremu neutralizowany jest bol.
W trakcie termoablacji, sondy przyktadane do guza rozgrzewane sa do temperatur
rzedu 65°C — 85 °C, ogrzewajac miejsce przez krotki czas: 10 — 15 minut.

Wyréznia sie nastepujace rodzaje termoablacji:

e Mikrofalowa — ciepto dostarczane jest przez igly emitujace fale
elektromagnetyczne o czestotliwosci z przedziatu 915 MHz do 2.45 GHz [5,
40].

e Pradowa (RFA - z ang. Radiofrequency Ablation lub RFH — z ang.
Radiofrequency Hyperthermia) — w zabiegu wykorzystywane sg sondy
podtaczone do generatora, w celu wygenerowania pradu o napieciu
oscylujacym wokot czestotliwosci radiowej — RF (ang. Radiofrequency) [17,
108, 138].

e Laserowa — energia dostarczana jest do tkanki przez wiazke lasera,

nagrzewajac obszar przez okresSlony czas. W zabiegach tego rodzaju
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wykorzystywana jest metoda laparoskopowa, dzieki ktérej w mato inwazyjny
sposob mozliwe jest dotarcie glowica lasera do zwyrodniatych tkanek [11, 26].

o UltradZwiekowa — nowoczesna metoda, bazujaca na ultradZwiekach o niskiej
czestotliwosci. Energia mechaniczna fali dzwickowej zostaje przeksztalcona
w energie cieplna, osiagajac temperatury powyzej 90°C [115].

Termoablacje cechuje wysoka skuteczno$¢ dzialania przy malych guzach (2-3
cm), gwarantujac 80-90% szansy na zniszczenie. Stosowana jest w przypadku
nowotworéw organdéw, do ktorych dostep operacyjny wigzatby sie z zagrozeniem
zycia pacjenta, takich jak nerki, watroba lub mozg [10]. Poza tkankami miekkimi
termoablacja wykorzystywana jest rowniez do destrukcji nowotworu kosci [112].
Metoda ta cechuje sie wysokim wspotczynnikiem skutecznosci w leczeniu m.in.
czerniaka, miesaka, nowotworow mozgu, ptuc, przetyku oraz watroby [16].

Termoablacje wyréznia dodatkowo bardzo mate prawdopodobieristwo powiktan
po zabiegu. Jest to spowodowane brakiem koniecznosci otwierania obszaru ciala
pacjenta w celu zniszczenia nowotworu [44]. Spotykana praktyka jest rowniez
aplikowanie specjalnych nanoczasteczek, w celu skupienia dostarczonego ciepta

w miejsce docelowego zniszczenia, tj. nowotworu [43].

1.5. Matematyczne modelowanie zjawiska hipertermii

Metody modelowania matematycznego pozwalaja na dogtebng analize procesow
zachodzacych w trakcie hipertermii onkologicznej. Wyznaczone rozklady
temperatury i przyjete czasy nagrzewania tkanek umozliwiaja ocene stopnia
destrukcji nowotworu. Obliczenia przeprowadzane dla réznych wariantéw
nagrzewania pozwalaja na wyboér wariantu optymalnego, czyli zapewniajacego
catkowita destrukcje nowotworu przy minimalnym uszkodzeniu otaczajacych go
zdrowych tkanek.

Wiarygodno$é wynikoéw modelowania jest $cisle zwigzana z przyjetym modelem

matematycznym analizowanego procesu oraz warto$ciami parametréow w nim
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wystepujacych. Najbardziej popularnym réwnaniem opisujacym przeplyw ciepta jest
rownanie Pennesa [105], chociaz coraz czesciej stosuje sie rowniez rownanie
Cattaneo-Vernotte’a [18, 131] i rownanie z dwoma czasami opdznieni [129, 130]. To
ostatnie uwzglednia niejednorodng strukture tkanek biologicznych, ktéra powoduje
opdznienie strumienia ciepta w stosunku do gradientu temperatury (jest to czas
relaksacji) oraz opdznienie gradientu temperatury w stosunku do strumienia ciepla
(jest to czas termalizacji). W réwnaniu Cattaneo-Vernotte’a wystepuje tylko czas
relaksacji, a w rownaniu Pennesa czasy te sa réwne zero. Istnieja jeszcze modele

bazujace na teorii cial porowatych [98, 143], ale nie beda one tutaj wykorzystywane.

1.6. Luka badawcza

Rownanie z dwoma czasami opdznienn znajduje zastosowanie przy modelowaniu
przeplywu ciepta w roznych osrodkach, takich jak: metale (w tym cienkie folie),
materialy polimerowe oraz tkanki biologiczne [9, 81, 104]. W rozprawie doktorskie;
wykorzystano je do analizy proceséw cieplnych zachodzacych w silnie nagrzewanych
tkankach biologicznych. W literaturze réwnanie z dwoma czasami opOZnient
prezentowane jest przy zalozeniu, ze parametry termofizyczne tkanki sa stale.
Badania eksperymentalne przeprowadzone w ostatnich latach pokazuja, ze wraz ze
wzrostem temperatury wartosci wspotczynnika przewodzenia ciepta i objetosciowego
ciepta wlasciwego istotnie sie zmieniaja. W zwigzku z tym w pracy doktorskiej
podjeto udana probe sformutowania réwnania z dwoma czasami opdznien dla
przypadku zmiennych wraz 2z temperaturg parametréow termofizycznych.
Uwzgledniono réwniez proces parowania wody zawartej w tkance poprzez
zdefiniowanie tzw. =zastepczej pojemnosci cieplnej. Opracowano algorytmy
i programy komputerowe, ktére pozwalaja na wnikliwa analize procesow cieplnych
zachodzacych w nagrzewanych tkankach wraz =z ocena ich zniszczenia
spowodowanego wysoka temperatura. W ten sposéb wypekliono luke badawcza
zwigzang z modelowaniem hipertermii wysokotemperaturowej za pomoca silnie

nieliniowego réwnania z dwoma czasami op6dznieni.
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1.7. Cel i teza rozprawy

Celem rozprawy doktorskiej jest zastosowanie rownania z dwoma czasami
opdznieri do modelowania hipertermii onkologicznej. Szczegblng uwage zwrdcono na
modelowanie hipertermii wysokotemperaturowej, w ktorej tkanki nagrzewane sa do
temperatury powyzej 50°C przez czas od 4 do 6 minut. W takim przypadku nastepuja
zmiany wartosci parametrow termofizycznych spowodowane wzrostem temperatury,
ktorych nie mozna pominaé. Rozpatrywano wiec nieliniowe réwnanie z dwoma
czasami opOznien, w ktorym uwzgledniono zmienno$¢ parametréow wraz
z temperaturg, a odpowiednie =zaleznosci, uzyskane na drodze badan
eksperymentalnych, zaczerpnieto 2z literatury. W przypadku nowotworow
potozonych w poblizu istotnego termicznie naczynia krwionosnego rozpatrywano
uktad rownan opisujacy rozkltad temperatury w obszarze tkanki mieckkiej
i w naczyniu krwionosnym uzupetniony na styku tych podobszaréw odpowiednim
warunkiem brzegowym. Do opisu rozktadu temperatur w podobszarze krwi oraz
tkanki, postuzono sie rownaniem Fouriera-Kirchhoffa z dwoma czasami opo6znien.
Analizowano réwniez nagrzewanie tkanki za pomoca wigzki laserowej. W tym
przypadku réwnanie z dwoma czasami opdznien jest sprzezone z rownaniem dyfuzji
optycznej, z ktorego wyznacza sie cze$é¢ rozproszona fluencji $wiatta. Uwzgledniono
zmienne parametry optyczne tkanki biologicznej.

Na etapie obliczen numerycznych stosowano metode réznic skonczonych
w wariancie niejawnym, ktora rozwinieto na przypadki zadan nieliniowych.
Opracowano algorytmy i autorskie programy komputerowe w jezykach C++ (solver)
oraz Python (post processing), opracowane w $rodowisku Visual Studio Code.

Na podstawie wyznaczonych czasoprzestrzennych rozktadéw temperatury

dokonano oceny stopnia destrukcji tkanki bazujacej na modelu Arrheniusa.
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Teze pracy mozna sformutowaé nastepujaco:

Modelowanie  hipertermii  wysokotemperaturowe; wymaga  uwzglednienia
zmiennych wraz z temperaturqg parametrow termofizycznych, a w przypadku
nagrzewania wigzkq laserowq rowniez zmiennych parametrow optycznych tkanki

biologiczney.

Praca sktada sie z sze$ciu rozdziatow, spisu literatury oraz streszczenia w jezyku
polskim i angielskim. W rozdziale drugim dokonano przegladu literatury zwiazanego
z tematem rozprawy. Pokrotce przedstawiono modele stosowane w przepltywie
biociepta. Wyprowadzono réwnanie z dwoma czasami op6znieni dla zmiennych wraz
z temperaturg parametrow termofizycznych tkanki biologicznej. Szczegdlng uwage
poswiecono prezentowanym w literaturze badaniom eksperymentalnym, na
podstawie ktorych mozna otrzymaé zaleznosci parametréow termofizycznych od
temperatury. Zebrano wzory opisujace zaleznos$ci wspoétczynnika przewodzenia
ciepta, objetosciowego ciepta wtasciwego, predkosci perfuzji krwi i sktadnika
metabolicznego od temperatury i przedstawiono je w postaci graficznej. Mimo ze
badania eksperymentalne byly wykonywane na watrobach réznych zwierzat
(bydlece, owcze, wieprzowe) to przebiegi tych funkcji sa bardzo podobne. W tym
rozdziale przedstawiono réwniez sposéb oceny stopnia destrukcji tkanki biologicznej
bazujacy na tzw. calce Arrheniusa. Przytoczono wzory opisujace zaleznosé predkosci
perfuzji krwi i sktadnika metabolicznego od catki Arrheniusa. W zaleznosci od Zrodet
literaturowych, najwicksze rozbieznosci dotycza wlasciwego okreSlenia czasow
opéznien wystepujacych w rownaniu z dwoma czasami opodznieri, czyli czasu
relaksacji i czasu termalizacji. Tutaj potrzebne sa dalsze badania eksperymentalne,
ktore pozwola uscidlié wartoéci tych czaséw i okresli¢ je poprawnie dla réznego
rodzaju tkanek biologicznych.

Nastepne rozdzialy pracy sa zwiazane z badaniami wtasnymi. Rozdzial trzeci
dotyczy modelowania hipertermii wysokotemperaturowej. Rozpatrywano osiowo-
symetryczny fragment tkanki miekkiej (watroba). Przedstawiono réwnanie z dwoma

czasami opdznien ze zmiennymi wraz z temperaturg parametrami termofizycznymi
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tkanki, zastosowano cylindryczny uklad wspotrzednych. Nagrzewanie tkanki
uwzgledniono zadajac warunek brzegowy Neumanna, na pozostalych powierzchniach
zamykajacych rozpatrywany obszar przyjeto zerowy strumienn ciepta. Model
matematyczny uzupelniono warunkami poczatkowymi. Zadanie rozwigzano stosujac
niejawny schemat metody ro6znic skonczonych. Obliczenia przeprowadzono
wykorzystujac autorski program komputerowy i wykazano, ze wystepuja istotne
roznice w rozktadach temperatury w zaleznoéci od tego, czy przyjmuje si¢ state czy
zmienne wraz z temperatura parametry termofizyczne tkanki. W koricowej czesci
rozdzialu zaproponowano model uwzgledniajacy proces parowania wody zawartej
w tkance. Przeprowadzone obliczenia pokazaly, ze w przypadku temperatur
przekraczajacych 100°C nieuwzglednienie procesu parowania daje zawyzone
temperatury.

W rozdziale czwartym rozpatrywano pojedyncze naczynie krwiono$ne otoczone
tkanka miekka z wyréznionym podobszarem nowotworu. Réwnanie z dwoma
czasami opdznieri opisujace rozktad temperatury w tkance z nowotworem nalezato
uzupetni¢ réwnaniem Fouriera-Kirchhoffa dla podobszaru krwi. Ze wzgledu na
niejednorodna strukture krwi, zaproponowano wprowadzenie czaséw opodZnient
rowniez do roéwnania Fouriera-Kirchhoffa. Na §ciance naczynia krwiono$nego
zatozono warunek idealnego kontaktu. Ze wzgledu na brak danych literaturowych
dotyczacych zmiennosci parametréow termofizycznych wraz z temperatura dla
podobszaru krwi, przyjeto state parametry termofizyczne krwi, tkanki i podobszaru
nowotworowego.  Ograniczono sie¢ wiec do  modelowania  hipertermii
sredniotemperaturowej. Obliczenia przeprowadzono w kilku wariantach. Na
poczatku przyjeto stala temperature nowotworu réwnag 45°C, a nastepnie
w podobszarze nowotworu przyjmowano rézne wartosci funkcji Zrodla i czasy jej
dzialania. Wykazano, ze najskuteczniejszym sposobem destrukcji nowotworu jest
wprowadzenie do podobszaru guza duzej gestosci mocy dzialajacej przez krotki czas.
Dodatkowo przeprowadzono analize, w ktorej poszukiwano najmniejszej doktadnosci
rozwigzania réwnan metodg iteracyjng, przy zachowaniu krotkiego czasu obliczen.

W rozdziale przeprowadzono rowniez obliczenia dla tkanki bez wyréznionego
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naczynia krwionosnego i udowodniono, ze w modelowaniu hipertermii nie mozna
pomingé istotnych termicznie naczyn krwiono$nych.

Rozdziat pigty poswiecono modelowaniu destrukcji nowotworu za pomoca wigzki
laserowej. W takim przypadku réwnanie z dwoma czasami opdznien uzupelnia sie
sktadnikiem zZrodtowym zwiazanym z dzialaniem lasera. Sktadnik ten wyznacza sie
poprzez zdefiniowanie catkowitej fluencji swiatta. W przypadku tkanek miekkich
czesé rozproszong catkowitej fluencji §wiatta mozna wyznaczy¢ rozwigzujac rownanie
dyfuzji optycznej i takie podescie zastosowano w niniejszej pracy. Uwzgledniono
zar6wno zmienne wraz z temperatura parametry termofizyczne tkanki jak i zmienne
parametry optyczne tkanki. Szczegélowo omédwiono algorytm rozwiazania zadania,
na podstawie ktoérego opracowano autorski program komputerowy. Przedstawiono
wyniki dla réznych wartosci mocy lasera i wykazano, ze w przypadku hipertermii
wysokotemperaturowej konieczne jest uwzglednienie zmiennych od catki Arrheniusa
parametrow optycznych tkanki.

Rozdziat szosty zawiera wnioski oraz kierunki dalszych badan.

Prace doktorska wykonano w latach 2019-2023 w ramach Wspoélnej Szkotly
Doktorskiej prowadzonej w Politechnice Slaskiej. Badania byty finansowane ze
srodkéw w ramach projektow:

o  Modelowanie nagrzewania tkanek nowotworowych z uwwzglednieniem duzych
naczyn krwionosnych — 10/040/BKM20/0097

o Metody modelowania nagrzewania tkanek nowotworowych
z  uwzglednieniem  istotnych  termicznie mnaczyn  krwionosnych —
10/040/BKM21 /0111

e  Modelowanie numeryczne wysokotemperaturowej hipertermaii
z  wykorzystaniem  rownan  z  dwoma  czasami — opozinien  —
10/040/BKM22,/0126

Praca doktorska wpisuje siec w Priorytetowy Obszar Badawczy POB1: Onkologia

Obliczeniowa i Medycyna Spersonalizowana rozwijany w Politechnice Slaskiej.



2. Modelowanie hipertermii onkologicznej — przeglad
literatury

2.1. Wprowadzenie

W zaleznosci od zakresu temperatury i czasu ekspozycji, hipertermie mozna podzieli¢
na hipertermie niskotemperaturowa o dlugim czasie ekspozycji (40—41°C powyzej
godziny), hipertermie o umiarkowanej temperaturze (42—45°C przez 15—60 minut) oraz
ablacje  termiczna albo hipertermie wysokotemperaturowa (> 50°C przez > 4—6

minut) [29, 110, 111] - rys. 2.1.

Nisko- Sradnio- Wysoko-
temperaturowa flemperaturowea temperaturowa
Hipertermia Hipertermie Hipertermia

/

Zakres temperatur:
42°C<T<45°C
Czas nagrzewania:
15 - 60 minut

Mechanizm dzialania
-Zwigkszenie przeptywu
krwi i natlenienia w
tkance nowotworowej
-Zwigkszenie
wrazliwosci tkanki

Rys. 2.1. Podziat hipertermii ze wzgledu na czas ekspozycji i zakres temperatur
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Wiekszos¢ dostepnych publikacji dotyczy modelowania umiarkowanej hipertermii,
przy czym opis matematyczny procesu nagrzewania tkanki bazuje gléwnie na
rownaniu Pennesa np. [43, 54, 66, 67, 78, 83, 94, 102, 105, 125]. Nagrzewanie tkanki
realizowane jest poprzez przyjecie wartosci brzegowego strumienia ciepta [94],
oddzialywanie pola elektromagnetycznego [54, 83, 125|, wiazki laserowej [67] lub
ultradzwiekow [43, 102]. Rownanie Pennesa basuje na prawie Fouriera, ktore zaktada
nieskonczona predkosé fali termicznej.

Tzu [129, 130] zaproponowal bardziej realistyczny model przeptywu biociepla
nazywany rownaniem z dwoma czasami opoOzZnienn (dual-phase lag equation).
W réwnaniu z dwoma czasami opdznien pojawiaja sie dwa dodatkowe parametry,
a mianowicie czas relaksacji i czas termalizacji. Czas relaksacji uwzglednia
odpowiedZ w malej skali w czasie, natomiast czas termalizacji uwzglednia odpowiedz
w malej skali w przestrzeni [130]. Jesli czasy opdznien sa rowne zero, to rownanie
z dwoma czasami opdéznienn sprowadza sie do réwnania Pennesa. Nalezy jeszcze
wspomnie¢ o réwnaniu Cattaneo-Vernotte’a [18, 131], w ktorym wystepuje tylko
czas relaksacji.

Rownanie Cattaneo-Vernotte i rownanie z dwoma czasami opéznien sa réwniez
wykorzystywane do modelowania umiarkowanej hipertermii np. (3, 7, 19, 24, 35, 57,
64, 69, 71, 82, 86, 88, 141, 144, 145, 146|. Analizowano oddzialywanie lasera na
tkanki biologiczne [3, 35, 57, 64, 141, 144, 145, 146] lub nagrzewanie tkanki
zewnetrznym zrodltem ciepta, ktorego dziatanie uwzgledniono poprzez przyjecie
odpowiedniego warunku brzegowego [24, 69, 82, 86, 88].

Nalezy podkreslié, ze rozwijane sa rézne metody rozwigzywania réwnania
z dwoma czasami op6znieri. Wéroéd metod przyblizonych najbardziej popularna jest
metod roéznic skoriczonych zar6wno w schemacie jawnym jak i niejawnym np. [24,
57, 86, 145, 146]. Mozna znalez¢ rowniez publikacje prezentujace algorytmy bazujace
na metod elementow skoriczonych np. [74] lub elementow brzegowych [37, 82, 88|.

Liczba artykutéow poswieconych modelowaniu hipertermii wysokotemperaturowej
jest stosunkowo niewielka [15, 97, 139]. Problem jest bardziej skomplikowany

w poréwnaniu z umiarkowang hipertermia, poniewaz wraz z temperatura zmieniaja
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sie parametry termofizyczne tkanek (objetosciowe ciepto wlasciwe, wspotczynnik
przewodzenia ciepta, predkos¢ perfuzji krwi, sktadnik metaboliczny). Ponadto, jesli
temperatura tkanki osiagnie 100 °C, to w modelu matematycznym nalezy uwzglednié
proces parowania wody zawartej w tkance.

W ostatnich latach pojawily sie publikacje, ktore zawieraja wyniki badan
eksperymentalnych i wzory opisujace zmiennos$¢ parametrow tkanki w zaleznosci od
temperatury [76, 96, 120], co umozliwia bardziej doktadne i efektywne modelowanie
hipertermii wysokotemperaturowej. Wyniki badan dotycza réwniez zaleznosci
zawartosci wody wystepujacej w tkance od temperatury [15, 97, 139].

W przypadku wystepujacych w tkance biologicznej duzych, istotnych termicznie
naczyn krwiono$nych, rownanie opisujace rozklad temperatury w tkance nalezy
uzupelni¢ réwnaniem Fouriera-Kirchhoffa dla podobszaru naczynia krwionosnego
(naczyn krwionosnych), w ktorym wystepuje wektor predkosci krwi. Model
matematyczny uzupeklia sie wowczas rownaniami Naviera-Stokes’a i réwnaniem
ciggtosci. Przyktady modelowania umiarkowanej hipertermii uwzgledniajacej
obecnosé naczynia krwionosnego w tkance miekkiej mozna znalezé w pracach [25,

118, 119].

2.2. R6éwnanie z dwoma czasami op6znien

Rownanie z dwoma czasami op6znienn bazuje na nastepujacej zaleznos$ci miedzy

strumieniem ciepta a gradientem temperatury [129, 130]
q(X,t+1,)=-MD)gradT (X, ¢ +1,) (2.1)

gdzie t, oznacza opdznienie w pojawieniu sie strumienia ciepta i zwiazanym z nim
przewodzeniem przez medium, natomiast t7 to opéZznienie w pojawieniu sie gradientu
temperatury spowodowane przewodzeniem ciepta przez struktury o matej skali
(wielkosci), A jest wspoOlczynnikiem przewodzenia ciepla, T oznacza temperature, q —

strumien ciepta, X — wspolrzedne geometryczne (np. w ukladzie cylindrycznym
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X={r, @, z}, w ukladzie kartezjanskim X={z, y, z}) oraz t to czas. Tak wiec, gradient
temperatury w punkcie X w chwili ¢ + t7 odpowiada strumieniowi ciepta w tym
samym punkcie w chwili ¢+ 1, Powyzsza zalezno$¢ nazywa si¢ uogélnionym
prawem Fouriera, poniewaz dla zerowych czaséw opdznien 17 = t,= 0 sprowadza sie
ona do klasycznego prawa Fouriera.

Funkcje T(X,t+ tr) oraz q(X, t+ 1, rozwija sie¢ w szereg Taylora

z doktadnoscia do dwoch sktadnikow

oq(X,t 0| gradT (X, ¢
q(X.0)+1, % = —MT)gradT (X, 1)~ 1, (T) ki 8t( )] (2.2)
Rownanie Fouriera ma nastepujaca postac
or(X,t) .
c(T)p(T)Tz—dlv q(X.1)+0(X,1) (2.3)

gdzie ¢(T) jest cieptem wlasciwym, p(7) jest gestoscia, a Q(X, t) to funkcja zrodla
(wydajnos¢ wewnetrznych zrodet ciepla).

Z zaleznosci (2.2) otrzymuje sie

oq(X,t 0| gradT (X ,¢
—q(X.1) :rq%ﬂ(T)gradT(X,tﬁrTMT) [g 8t( )J (2.4)
czyli
~divq(X,1)=r, a‘h%t()(’t)miv[x(T)gradT(X,t)] +
(2.5)
 div l:X(T) 6[gradT(X,t)]}
ot
Wzor (2.5) wprowadza sie do rownania Fouriera (2.3)
oT(X,t)  adivq(X,t), .
c(T)p(T) P py +d1V[X(T)gradT(X,t)]+
0| gradT (Xt (26)
rrdiv{xm [ at( ’)]}Q(X,t)

Z roéwnania (2.3) wynika, ze
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oT(X,1)

divq(X,t)=—c(T)p(T) o

+0(X.,t) (2.7)

Zaleznosé (2.7) wykorzystuje sie w rownaniu (2.6)

C(T)p(T)w:T‘I%{_C(T)F)(T)%+Q(X,t)}+

div[mgmdf(x,t)]+Trdi{m)5[grad;<x,r)]} ot 2
eyl

(o) s 2 c(rypn) U1 B

0 dT(X,t X,
div[k(T)gradT(X,t)]+erivl:k(T) [ gra a;( )]} FO(Xa)bt, aQEa : t)
Funkcja zrodla Q(X, t) jest suma skladnika zwigzanego z perfuzja krwi,

z metabolizmem i oddzialtywaniem zewnetrznych zrodet ciepta

O(X, 1) =w(D)c, [T, ~T(X,0)]+0,,(T)+ 0, (X.0) (2.10)
gdzie w(T) jest predkoscia perfuzji krwi, ¢, oznacza ciepto wlasciwe krwi, T, to
temperatura krwi w aorcie, Qme:(X, t) — sktadnik metaboliczny i Qe (X, t) - sktadnik
zwigzany z oddziatywaniem zewnetrznych zrédet ciepta.

Dla stalych parametréow termofizycznych rownanie (2.9) upraszcza sie do

nastepujacego
2
oo ST 0 OTD | g faradT (X, 0]+
ot 4 ot
(2.11)
0{div| gradT (Xt
» Lol ot ! ﬂhQ(X’””?%

i w tej postaci jest dotychczas najczesciej stosowane.

Jedli t7 = 0, to robwnanie z dwoma czasami opdznieri sprowadza sie do réwnania

Cattaneo-Vernotte’a [18]

2
" aT(X,t)+T O°T (X, t)

Ot o

_div[eradT (X 0]+ 0(X, i)+, 2D (o)

ot




2. Modelowanie hipertermii onkologicznej — przeglad literatury 23

Jesli 1,= 17 = 0, to rownanie z dwoma czasami op6zniert sprowadza si¢ do rownania
Pennesa [105]

cp% = Adiv[gradT(X,0)]+QO( X, 1) (2.13)

2.3. Zalezne od temperatury parametry termofizyczne tkanki
biologicznej

Parametry termofizyczne tkanek sa zalezne od temperatury. W wiekszosci prac
zwigzanych z modelowaniem sztucznej hipertermii, z powodu braku danych,
przyjmuje sie stale wartosci tych parametrow. W ostatnich latach pojawity sie
jednak artykuly, ktore prezentuja badania eksperymentalne przeprowadzone na
watrobach bydlecych, owczych, wieprzowych nagrzewanych do temperatury 100°C
[76, 96, 120]. Na podstawie danych eksperymentalnych prezentowane sa wzory
otrzymane za pomoca analizy regresji wraz z podaniem wspotczynnikow korelacji
oraz przedzialow ufnodci.

W artykule [76] podano nastepujace zaleznosci wspolczynnika przewodzenia ciepta
(watroba bydleca)
MT) =0.5075+5.6261-107' 7> {%} (2.14)

oraz pojemnosci cieplnej C(T)= ¢(T) p(7T)

(2.15)

C(T) =3.3012+ 22186 N3”
100-7 | mK

ktore obowigzuja dla 21°C < T'< 99°C.

W pracy [120] (watroba owiec):

MT) =0.502+1.447-10"" exp(0.2567) [%} (2.16)
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oraz
12 MJ
C(T)=3.415+1.278-10™" exp(0.289T) { : } (2.17)
m'K
ktore obowiazujg dla 25°C < T < 97°C.
W pracy [96] (watroba wieprzowa):
—10 W
MT) =0.543+4.41-10" exp 0.2227) {—} (2.18)
mK
oraz,
10 MJ
C(T)=3.542+1.79-10"" exp(0.2337) K (2.19)
m

ktore obowiazuja dla 22°C < T'< 97 °C.

Na rysunkach 2.2 i 2.3 pokazano przebiegi tych funkcji. Jak widaé¢, zaleznosci te
niewiele sie rézniag miedzy soba, chociaz dotycza parametréow watroby réznych
zwierzat. Analizujac te wykresy mozna zauwazy¢, ze do temperatury 80°C zar6éwno
wspotezynnik przewodzenia ciepta jak i pojemno$é cieplna prawie sie nie zmieniaja.
Stad wniosek, ze w przypadku modelowania umiarkowanej hipertermii parametry te
mozna traktowaé jako wartosci state. Powyzej 90°C obserwuje sie gwattowny wzrost
warto$ci wspotczynnika przewodzenia ciepta i1 pojemnosci cieplnej. Wartosé
wspotczynnika przewodzenia ciepta dla temperatury 99°C jest 4.5 krotnie wieksza
niz dla 21°C, a warto$é objetosciowego ciepta wlasciwego wzrasta dwukrotnie.

W pracy [76] omowiono wyniki badan eksperymentalnych przeprowadzonych dla
temperatury powyzej 99°C. Gdy temperatura probek tkanek zblizyta sie do 100°C,
urzadzenie wskazywalo asymptotyczny wzrost mierzonych wartosci parametrow
cieplnych, a takze wzrost btedu pomiarowego. Fakt ten jest zwiazany z procesem
wrzenia wody zawartej w tkance. Proces ten przebiega w temperaturze okoto 100°C
i trwa do zakonczenia przemiany. Autorzy tej pracy odrzucili otrzymane wyniki
eksperymentalne dla przedziatu [99°C, 101°C]. Dla temperatur powyzej 101°C

przedstawiono nastepujace zaleznosci (rysunki 2.4 i 2.5)



2. Modelowanie hipertermii onkologicznej — przeglad literatury 25

MT)=55.44-0.99701T +4.4988-10°T* [%} (2.20)
oraz
C(T)=90.808—1.5491T +6.6664-10°T"* MJ (2.21)
m’K

ktore obowigzuja dla 101°C < T < 112.6°C.

W  tym przedziale obserwuje sie gwaltowny spadek warto$ci zaréwno
wspotczynnika przewodzenia ciepta jak i objeto$ciowego ciepta wlasciwego
w poréwnaniu do wartosci otrzymanych w temperaturze 99°C. Moze to by¢
spowodowane calkowitym odwodnieniem tkanek zwigzanym z parowaniem wody
tkankowej, co dodatkowo potwierdza odnotowana w omawianych badaniach utrata

masy probek o okoto 70%.
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Rys. 2.2. Zaleznos$¢ wspodtczynnika przewodzenia ciepta od temperatury, Al- wzor

(2.14) [76], A2 - wzor (2.16) [120], A3 - wzor (2.18) [96]
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Rys. 2.3. Zaleznos¢ pojemnosci cieplnej od temperatury Al- wzor (2.15) [76], A2 -
wzor (2.17) [120], A3 - wzor (2.19) [96]
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dla 101°C < T'< 112.6 °C
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W obliczeniach numerycznych konieczna jest znajomo$é wartosci parametrow dla
kazdej temperatury. W zwiazku z tym, z powodu braku danych eksperymentalnych
okreslajacych warto$é wspodtczynnika przewodzenia ciepta i pojemnodci cieplnej dla
temperatur z przedziatu [99°C, 101°C|, zaproponowano nastepujace zaleznosci

S1(T)=0.5075 +5.6261-107°' 7> T<99°C

MT) = S, (T) 99°C < T <101°C (2.22)
£,(T) =55.44—0.997017 + 4.4988-10°T> T>101°C

oraz
33012420186 T<99°C
100—T
C(T) = S.(T) 99°C <7 <101°C (2.23)

90.808 —1.54917 +6.6664-10°T* T7>101°C

gdzie S, (T ) oraz Sc (T) sa splajnami trzeciego stopnia, czyli funkcjami ciaglymi

wraz z pierwsza pochodna.
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Rys. 2.5. Zaleznos¢ pojemnosci cieplnej od temperatury dla 101°C < T < 112.6°C
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Tak wiec
S, (Ty=a,+aT+a,T*+a,T’ (2.24)
oraz
S.(T)=by+bT +b,T* +b,T° (2.25)

Wspoétezynniki ap, a1, a2, a3 wyznacza sie z nastepujacego uktadu rownan

S,(T)= £(T)
5,(T,) = £(T)
as,n)]_[dr@)
[ T L{ ar } (2.26)
[dSX(T)} _{dfzm}
ar |, [ d7 |,

gdzie T1=99°C, T>=101°C.
W podobny sposéb oblicza sie wspotezynniki by, by, b, bs.
Na rysunkach 2.6, 2.7 pokazano zaleznosci wspodtczynnika przewodzenia ciepta

i pojemnosci cieplnej dla temperatur z przedziatu [30°C, 112.6 °C].
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Rys. 2.6. Zaleznos¢ wspotczynnika przewodzenia ciepta od temperatury

dla 30°C < T'< 112.6 °C
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Zmienne wraz z temperaturg sa rowniez predko$é perfuzji krwi oraz sktadnik
metaboliczny. W pracy [109] stwierdzono, ze predkosé perfuzji krwi utrzymuje sie
na stalym poziomie, dopoki lokalna temperatura tkanki nie przekroczy temperatury
krytycznej T}y, ktora wynosi okoto 42.5°C. Powyzej tej temperatury lokalna predkosé
perfuzji krwi w przyblizeniu wzrasta liniowo, az do osiagniecia warto$ci wmax
odpowiadajacej maksymalnej temperaturze T.x—45°C. Powyzej tej temperatury

zaklada sie stata warto$é predkosci perfuzji krwi rowng wartosci maksymalnej, czyli

Wro T<T,
W(T): WbO 1+ Wmax _WbO T_T;cr T;cr <T< Tmax (227)
Who Tmax - Y;cr
Winax T= Tmax

)] ~
T—

6]
—

w

N

Pojemno$¢ cieplna C(T) [M]J/m3K]
N

—_

030 40 50 60 70 80 90 100 110 120

TI°Cl
Rys. 2.7. Zaleznos¢ pojemnosci cieplnej od temperatury dla 30°C < T < 112.6 °C

Czesto stosowana zaleznoscig opisujaca zmiane predkosci perfuzji krwi od

temperatury jest [52, 109, 140]

T-37

w(T) = w,,2 10 (2.28)
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co oznacza, ze wzrost temperatury o 10°C powoduje dwukrotny wzrost predkosci
perfuzji krwi w stosunku do wartosci poczatkowej wio.

Podobna zaleznosé¢ przyjmuje sie dla sktadnika metabolicznego [52, 109]

7-37

0,u(1)=0,,2" (2.29)

gdzie Qo odpowiada wartosci tego sktadnika dla temperatury poczatkowej 37°C.
Zaleznosci (2.27) - (2.29) mozna stosowa¢ w modelowaniu umiarkowane;
hipertermii, w ktoérej temperatura tkanki nie przekracza 50°C-55°C. Jak wiadomo,
wraz z dalszym wzrostem temperatury sktadnik metaboliczny i predkosé perfuzji
krwi stopniowo spadaja do zera. W zwiazku z tym, w obliczeniach prezentowanych
w dalszej czesci pracy, ze wzgledu na brak danych eksperymentalnych, zatozono, ze
w przedziale temperatury [55°C, 90°C] wartosci tych parametréw maleja liniowo do

zera. Tak wiec

ry
Wyo2 10 T<55°C
w(T) = wb0[21~8—31—52‘<8(T—55)} 55°C<T<90°C (2.30)
0 T>90°C
oraz
3
0,02 " T<55°C
O, (T) = Qmo{zl-g—%zm(T—ss)} 55°C<T<90°C (2.31)
0 T>90°C

W obliczeniach przyjeto nastepujace wartosci: wy = 0.5 [kg/m3s| oraz Qmo = 245
[W/m3]. Na rysunkach 2.8, 2.9 pokazano przebiegi funkcji w(7T) i Qmed T)-

Nalezy podkresli¢, ze badania prowadzone w ostatnich latach wykazaty, ze
lepiej jest powiazaé¢ zmiane predkosci perfuzji krwi i sktadnika metabolicznego ze
stopniem zniszczenia tkanki biologicznej. Temu zagadnieniu poswiecony jest

nastepny podrozdzial pracy doktorskie;j.
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2.4. Modelowanie termicznego zniszczenia tkanki

W medycynie wyr6ézni¢ mozna rézne sposoby destrukeji tkanek nowotworowych
bazujace na zjawisku zmiany temperatury. Stosowane w tym celu techniki krioterapii
oraz hipertermii pozwalaja na stosunkowo bezpieczne i malo inwazyjne usuniecie
zmiany onkologicznej [1, 69, 72]. Metody te znajduja szerokie i zamienne
zastosowanie w zabiegach onkologicznych. Na przyktad, przy nowotworach skory
czesto stosowana metoda jest krioablacja, gdzie w miejscu nowotworu aplikowana
jest mieszanka gazow zamrazajacych [51]. Metoda ta rowniez jest stosowana przy
usuwaniu fragmentéw tkanek, powodujacych nieprawidtowe rozchodzenie sie
impulséw elektrycznych w sercu. Przy pomocy specjalnych sond w miejsce zatoru
aplikowany jest zamrazajacy gaz [103].

Druga ze stosowanych technik — hipertermia — tak jak wspomniano na poczatku
tego rozdziatu, wykorzystuje szersze spektrum temperatur do wywotania réznych
reakcji organizmu. Sterujac czasem nagrzewania oraz wysokoscia temperatury
mozliwe jest stymulowanie odpowiedzi immunologicznej organizmu oraz
bezposrednie zniszczenie nagrzanej tkanki. Zachodzaca w tym przypadku
termoablacja znajduje zastosowanie przy destrukcji nowotworéw tkanek miekkich,
jak mozg, nerki czy watroba [73]. Nalezy w tym miejscu przytoczyé¢ osiagniecie
polskich chirurgow, ktorzy przy pomocy zabiegu termoablacji usuneli nowotwor
mozgu dziesiecioletniego chlopca bez otwierania czaszki [106]. W operacjach tego
rodzaju czesto wykorzystywana jest metoda laparoskopowa, pozwalajaca na
doprowadzenie Zrodla ciepta, np. lasera, bezposrednio do organdéw ze zmiang
nowotworowag.

Bez wzgledu na stosowana technike kluczowe jest bezpieczenistwo i zdrowie
pacjenta. Przytoczony zabieg usuniecia nowotworu moézgu byl mozliwy miedzy
innymi dzieki wsparciu komputeré6w oraz uprzednio przeprowadzonych symulacji.

Wezesniejsze zamodelowanie planowanego zabiegu pozwala na oszacowanie
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potencjalnego zniszczenia obszaru oraz okreslenie wysokosci temperatury potrzebnej
do destrukcji analizowanego obszaru.
Jedna z metod szacowania stopnia zniszczenia tkanki jest obliczenie tzw. catki

Arrheniusa [2]

(2.32)

=vy(X,t/ =At0b S P
y=y(Xx.1) !eXp{ RgT(X’t)Jt

gdzie y jest catka Arrheniusa, A jest czynnikiem pre-ekspotencjalnym, E to energia
aktywacji, R, jest uniwersalng stala gazowa, [0, t,| oznacza rozpatrywany przedzial
czasu. Zaktada sie, ze dla y(X, t,) = 1 prawdopodobieristwo uszkodzenia lub nekrozy
komorki jest rowne 63%, natomiast dla y(X, t,) = 4.6 nekroza komorki wystapi
z 99% prawdopodobieristwem [2]. Wartos¢ w(X, t») = 1 jest traktowana jako
niezwykle istotna, poniewaz od tego momentu zaczyna sie koagulacja tkanki [4].
Zniszczenie tkanki wplywa w istotny sposob na proces przeptywu krwi. Abraham
i Sparrow [2] zaprezentowali nastepujaca zaleznos¢ miedzy predkoscia perfuzji krwi

i stopniem uszkodzenia tkanki

(1+25y-260y% )w,,  0<y<0.

w(y) = (1=w)wy, 0.1<y<l1 (2.33)
0 y>1

przy czym wy jest bazowa wartoscia predkosci perfuzji krwi. Podobna zaleznosé

przyjmuje sie dla sktadnika metabolicznego

(1+25y-260y*)Q,, 0<y<0.l

0,.(¥) = (1-v)0,, 0.1<y<1 (2.34)
0 v>1

Na rysunkach 2.10 i 2.11 przedstawiono przebiegi funkcji w(y), Qmed(w).
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Rys. 2.11. Zaleznos¢ sktadnika metabolicznego od caltki Arrheniusa
Parametry kinetyczne A i E opisuja zmiany morfologiczne w tkance biologicznej

na skutek degradacji termicznej bialek, wyznaczane sg eksperymentalnie, a ich

wartosci bardzo zaleza od rodzaju rozwazanej tkanki [121, 124, 128] — tabela 2.1.
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Tabela 2.1. Parametry A oraz F dla réznych rodzajow tkanki [124, 128]

A [1/5] E [J/mol]
Skoagulowane bialko 7.39-1037 2.58-105
Watroba 7.39-10% 2.58-10°
Skéra 1.80-105! 3.27-10°
Aorta 5.60-1003 4.30-10°
Martwe komorki 2.98-1080 5.06-10°
Naskorek 3.10-10% 6.27-10°
Tkanka z naczyniami 1.98-10196 6.67-10°
wlosowatymi

Nalezy podkresli¢, ze model uszkodzen Arrheniusa uwzglednia tylko dwa stany
tkanek biologicznych, tj. wszystkie komorki sa zywe lub martwe, a przejscie miedzy
dwoma stanami jest opisane jedng nieodwracalng reakcja. Rzeczywiste mechanizmy
$mierci komoérkowej podczas ablacji termicznej moga sktadaé¢ sie z wielu procesé6w
odwracalnych i wzajemnie oddziatujacych. W literaturze mozna znalez¢é np. model
trojstanowy zaproponowany przez O’Neill’a i in. [100], w ktorym zaktada sie trzy
stany: naturalny, rozwiniety (posredni) i martwy (zdenaturowany). W tym modelu
komorki w stanie rozwinietym maja potencjal do regeneracji i moga wroci¢ do stanu
naturalnego. Algorytm uwzgledniajacy mozliwo$¢ powrotu tkanki do stanu
naturalnego przedstawiono w [56].

Warto w tym miejscu wspomnieé¢, ze innym, czesto uzywanym parametrem
opisujacym efekty oddzialywania wysokiej temperatury na tkanke jest parametr

dawki termicznej zaproponowany przez Sapareto i Dewey'a [113]
tob
TD=TD(X,t")= [ R*"*"ds (2.35)
0

gdzie T(X, t) [°C] oznacza temperature, ¢t czas w minutach, t,, czas korica analizy,

natomiast R przyjmuje sie na podstawie zaleznosci
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0, T <39°C
R=40.25, 39°C<T<43°C (2.36)
0.5, T>43°C

Za krytyczna dawke termiczng reprezentujaca catkowite uszkodzenie tkanki
uwaza sie T'D = 120 lub 240 min. Chociaz ten model jest szeroko stosowany do
przewidywania zniszczenia tkanek dla nizszego zakresu temperatur od 40°C do 45°C,
dla wyzszych temperatur (tj. powyzej 50°C), ktore sa osiagane podczas ablacji

termicznej nie jest odpowiedni [121].

2.5. Czasy opOZnien

W réwnaniu z dwoma czasami op6znien (2.9) wystepuja czas relaksacji t, 1 czas
termalizacji t7. Wartosci tych czaséw przyjmuje sie jako state i okresla sie je przede
wszystkim na podstawie badan eksperymentalnych. W literaturze istnieja bardzo duze
rozbieznosci zwiazane z wartosciami 1,1 7. Na przyklad, w pracach [55, 61| podaje sie
czasy relaksacji i termalizacji rzedu 10 s. Z kolei Zhang [143] bazujac na teorii cial
porowatych wyprowadzit wzory opisujace te czasy w zaleznosci od stopnia porowatosci
tkanki (porowato$¢ zdefiniowal jako stosunek objetosci krwi do objetosci calego
obszaru tkanki), parametréw termicznych tkanki i krwi oraz wspolczynnika sprzezenia.
Przeprowadzil obliczenia dla tkanek o réznym stopniu ukrwienia i stwierdzil, ze te
czasy opOZznien zawieraja sie w przedziale [0.464 s, 6.825 s| i sa bardzo bliskie siebie.

W ostatnich latach pojawiaja sie publikacje, w ktorych do opisu przeptywu biociepta
proponuje sie rownanie z trzema czasami opdzniern [47, 68, 70, 91, 142]. W tym
rOwnaniu pojawia sie dodatkowy parametr =T, oznaczajacy opodZnienie miedzy
strumieniem ciepta i gradientem przemieszczenia cieplnego. W pracy [142| zastosowano
rownanie z trzema czasami opoznieri do wyznaczenia rozkltadu temperatury w tkance
skornej (zadanie 1D, model jednowarstwowy) na ktorej powierzchni zadano stala
temperature. Przyjeto nastepujace wartosci czasow opdznien: t,=16 s, tr= 6 s1 1, =
2 s. Z kolei w pracy [68] analizowano rozklad temperatury w tkance z nowotworem

(zadanie 2D) i przyjeto T, =600 s, tr = 300 s i T, =100 s. Tak duze wartosci czasow
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opOznieni nie znajduja zadnego potwierdzenia w innych publikacjach.

W literaturze trudno znalezé eksperymentalne uzasadnienie stosowania réwnania
z trzema czasami op6znien. Wydaje sie, ze model ten, z powodzeniem wykorzystywany
do opisu gzjawisk cieplnych zachodzacych w nagrzewanych metalowych
mikroobszarach, probuje sie sztucznie przenie$é na opis zjawisk cieplnych zachodzacych
w organizmach zywych, co wiecej dane dotyczace czaséw opdzZnien sa niewiarygodne.

W artykule [14] mozna znalez¢ bardzo duzo informacji zwiazanych z parametrami
termofizycznymi i wlasnosciami mechanicznymi réznego rodzaju tkanek.
Szczegblowe informacje o =zaleznosciach parametrow termofizycznych od
temperatury sa kluczowe dla optymalnej implementacji modeli matematycznych

i symulacji wspomagajacych planowanie terapii termoablacyjnych.



3. Modelowanie hipertermii wysokotemperaturowej
z wykorzystaniem nieliniowego réwnania z dwoma
czasami opéOzZnien

3.1. Wprowadzenie

W niniejszym rozdziale przedstawiono zastosowanie nieliniowego réwnania z dwoma
czasami opdznien w modelowaniu hipertermii wysokotemperaturowej. Analizowano
osiowo-symetryczny wycinek tkanki miekkiej (watroba) nagrzewany brzegowym
strumieniem ciepla [11]. Zadanie rozwiazano za pomoca niejawnego schematu metody
roznic skoriczonych. Opracowano autorski program, ktéry umozliwil przeprowadzenie
obliczen tzn. wyznaczenie rozkladu temperatur w analizowanym obszarze oraz calki
Arrheniusa, ktora jest miarg stopnia zniszczenia tkanki. Obliczenia przeprowadzono
zaroOwno dla zmiennych jak i statych parametréow tkanki. Przeanalizowano wplyw
wspotczynnika perfuzji 1 skladnika metabolicznego na otrzymane wyniki.
Zaproponowano réwniez uwzglednienie procesu parowania wody zawartej w tkance
poprzez wprowadzenie do réwnania z dwoma czasami opéznien tzw. zastepczej

(efektywnej) pojemnosci cieplnej.

3.2. Nieliniowe ré6wnanie z dwoma czasami opd6zZnien

Na rysunku 3.1 pokazano watrobe i jej osiowo-symetryczny wycinek, ktory bedzie

analizowany.
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Pole temperatury T=1T(r, z, t) opisano rownaniem z dwoma czasami op6znien

C(T)%—];+ g [C(T)—} diV[?»(T)gradT]+eriv[X(T)a(%de)} O+1, 6Q (3.1)

gdzie

Q=mT)c,(T,~T)+0,,(T) (3.2)

oraz C(T) = ¢(T)p(T) jest pojemnoscia cieplna tkanki biologicznej. Pozostate

wielkosci wystepujace w powyzszych réwnaniach wyjasniono w rozdziale 2

o

Rys. 3.1. Osiowo-symetryczny fragment watroby

Poniewaz

o) T | oy

2 2 2
G{ZdC(T)(aTj L ( )a T
ot ot ot dr

T)—- (3.3)
ot or’
wiec rownanie (3.1) mozna zapisa¢ w postaci

2 2
c| & aT 62T e dC(T)(a_Tj _
z K ot dTr \ ot

(3.4)
o0

dlv[X(T)gradT]+t dlv{k(T)grad(aa H+Q+ T, o

Dodatkowo wykorzystano tutaj twierdzenie Schwarza

div[k(T) @} = diV{X(T)grad [aa—fﬂ (3.5)

Po wprowadzeniu zaleznosci (3.2) do réownania (3.4) i wyznaczeniu pochodnych

wzgledem czasu réwnanie (3.4) ma postac
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(Cr)+5, [T, ~(00e, (7, - P, (M} S

2
T dC()

C(T) q a 2 q dT

@_”;j = div[MT)gradT]+ (3.6)

1,div {k(T)grad(%—fﬂ +w(T)e, (T, -T)+0,,(T)

gdzie v(T)=dw(T)/dT oraz Pme(T) = dQmel(T)/dT.

W walcowym uktadzie wspotrzednych:

div[M(T)gradT] = i;( X(T)Ej :;(X(T)—j (3.7)

Wykorzystujac twierdzenie o pochodnej iloczynu funkcji, dochodzi si¢ do wyrazenia

div[ MT)gradT (r,z,¢) |+ 1,div |:X(T)grad W} _

—K(T) oT Tﬁ or +dX(T)8_T 8_T 6[8Tj N
or or\ot )| dr or|or Torl ot (3.8)
(T & (or\] duner[er _ a(or '
MD)| 5+t —| — ||t —= —+T, == ||t
| Or or*\ot)| dT 0z | oz oz \ Ot
o7 & (aT)]
MD)| —+1, —| —
D %% )]
Ostatecznie rownanie (3.6) jest nastepujace
o°T
@) +x,[wT)e, ~W(Te, (T,-T)- ,,,e,<T>]} +C(, —
i dC(T)(@_T] X(T) 0 (8Tj +dX(T)8_T 8_T+T 0 (GTj N
“dr \ ot r ar 8r ot ar or|or  Tor\ o (3.9)
A2 2 ] ’
\T) a_z; Ta_z(a_Tj Ldmer|er 6(8Tj .
| Or or*\ot)| dI' oz| oz "oz o
- , :
X(T) a_z-'_ Ta_z[a_Tj +W(T)Cb(7:1_T)+Qmet(T)
| Oz oz"\ ot )|

Jak wida¢, uwzglednienie zmiennych wraz =z temperatura parametréow
termofizycznych tkanki znacznie komplikuje réwnanie z dwoma czasami opdznieni.
Rownanie (3.9) nalezy uzupelni¢ warunkami brzegowo-poczatkowymi. Warunki

poczatkowe maja postaé
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t=0: T=T, or _ou,) (3.10)
oot C(T)

gdzie T) jest temperatura poczatkowa tkanki biologicznej.
W przypadku rownania z dwoma czasami opdznieri warunek brzegowy Neumanna

ma nastepujaca postac [77, 93]

—X(T)[n-gradTHTn-gradaa—z;]zqb+rq 8(;1; (3.11)

gdzie n jest wektorem normalnym, g, oznacza brzegowy strumien ciepta.

Przyjeto, ze na powierzchni 0 < r < R, z= 0 dziala brzegowy strumien ciepla [77,

g =g~ 1= L |exp r (3.12)
te te r;

gdzie qp jest maksymalng wartoscig strumienia ciepta, t. to czas nagrzewania

93]

nazywany czasem ekspozycii, rp jest promieniem nagrzewanej powierzchni, czyli r <
) )

rp. Na pozostalych powierzchniach zalozono zerowa warto$é strumienia ciepta ¢,=0.

3.3. Metoda rozwigzania

Sformutowane w poprzednim podrozdziale zadanie rozwiazano za pomoca
niejawnego schematu metody roznic skoriczonych [23, 80]. Zastosowana siatke

roznicowa przedstawiono na rysunku 3.2.

Rys. 3.2. Siatka réznicowa
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Dla wezta wewnetrznego (i, j) zaproponowano nastepujaca aproksymacje operatora

|

(3.8)
div[ MT)gradT

i+l,j

7 2h

i,j

A {Tf .

Tf+l

i-l,j

(r,z, t)lj:l +1,div

8T [+l
+ =
2h [( at j1+l,j

-

oT

&

[dk(T)j ,+1,
ar ),

2h 2h

Az Ti{:/l‘ — ZTi;fH
i

hZ

-7/, Vﬁ,—z’,

Ll 1 ( T
ot

(d}\‘(T)J 1/+1
T ),

2h 2h

i,j+1

f f
-7/, {T -7/,

or (r,z,1) ]
X(T)gradT

N
o KZJ

J/H B (6T f+1 8T

aT]
+ =
Zh {( at i,j+1

L)
iﬁlﬂ
H

(3.13)

42

Tlvf1+]1 2Tf+I+Tf+l (aT)f#l (GT f+1
ij 2 + z -2
h h ot ot

gdzie h jest krokiem siatki réznicowej.

/+1
tj+1
Zaleznosé (3.13) mozna zapisaé w postaci

- or (r,z,0) ]
diV[X(T)gradT(r,z,t)];;l+eriV{7L(T)grada—;Z’} =

i,J
S f [+l [+l
(- 2l () (),
) ) N N

i+l,j

f
(Tf+1+Tf+l+Tf+l+Tf+l

i+l,j i,j-1 i,j+1
M (G_T
|\ ot

f+1 (aT j_f+l (aT j_[}l (aT jf+l (aT)/Jrl
+| — +| — +| — -4 +
i-1,j at i+l,j at i,j—1 at i,j+1 at

S
(SO (71,75, (-7 ]

41" ) +

(3.14)

4n*\ dT ),
2 ( i+l,j i—l,j) +
4\ dT ), t ), Vo),

(o) v 2] (2]

dT
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Nastepnie, w miejsce pochodnych temperatury wzgledem czasu wprowadza sie
odpowiednie ilorazy réznicowe

S+
div[MT)gradT(r,Z,t)]f;l+eriv{k(T)gradW} _

i,j

7"2{]‘ £+ £+ Trx'z{j f+1 I f+1 f
W(Tm,j —T,-;l,,-)me[ﬂ;l,j O oy —ﬂ;l,j)}r

i.J i,J
7\.f

i,j +1 +1 +1 +1 +1
S (BT + T+ T 4T )+
TT}”z{j S+ / f+ ! f+ f f+ / fA s (3.15)
AL [ﬂ—l,j _Z'—l,j +];+1,j _7;+l,j +];,j—l _Z;j—l +7;,j+1 _7;',/41 _4(7;',1‘ _Z,j)]"'

f

1 (dMT) Y ; Py P Y

4h2( dT j A|:(Tz"+l,j_7;—l,j) +(];,j+1_7;,j—l) J"'
ij
s
Tr (d}‘(T)j (Tf T/ ) T/ T/ (Tf Tf—l)
_— oo =17 R S I SO i B

2 i+1, i-1, i+, i+1, i1, i1,

4h°At\ dT i / / [ / I : ] ]
p
s (dk(T )j ( s I / /-1 ! /-1
— = | (T =T )| T T (T, - T

2 i,j+1 i,j-1 i,j+1 i,j+1 i,j-1 i,j—1

4h°At\ dT i ! / [ / / / J }

gdzie At jest krokiem czasu.

Po dalszych przeksztatceniach otrzymuje sie

oT (r,z,t) ™
div[ MT)gradT (r,z,1) ] ;l +1:Tdiv[k(T)grada—;Z’} =

inj (3.16)
f S+l S S+l f S+l [+l S f+l S
Ai,j [I_FJY;—IJ +Ai,j (1"';}7}4,/‘ + Ai,j (T;,j—l +T;,j+1)_4A[,jT;,j +Bi,j
LJ LJ
przy czym
f
; M, (Ar+r) (3.17)
o h*At
oraz
: le.‘c . : . : : kif.'c
Bi{j == hElA; (]:—/11 +Z¥{1,j +7;;/;71 +7;£'+1 _47;;/1')_ 2]1;‘/ it (Z{] i l{] j)+
i,J
1 (duD)Y . 2 S 3.18
4h2At( a7 j |:(At+TT)(T;-{—1,j _7;{1,‘,') —1r (7:{1/ _7;{1,/ )(1211; _Z—fli ):|+ ( )
i,J

1 (du)Y _ _ _ . - -
v M (AR AR T R U ) Gl ]
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Aproksymacja lewej strony rownania (3.9) jest nastepujaca

f+

{e@)+x, [wT)e, =T, (T, ~T)= B, (]} ”( J +

) 5 [+
@) o |acmary]"
N W dT ot o
i,j b
Tf+1 _Tf
f 5 r s g gt :
{Ci,j +71, |:Wi,jcb Vi (]:z _];,j ) _(P’”e’ )’/}}#

S Y /- f 7-1\?
Lo T T AT (dC(T)j T/ -1/
q i, (AI)Z q dT y At

Ostatecznie uzyskuje sie nastepujace rownanie roéznicowe

) T./‘:+1 —Tf.
{Ci{/’ T, |:Wi{icb -v/e, (1; -7 ) ~(B,. ),f, ]} 5 A7 —=+

Tj+1 2T.f'+T'f‘—1 Tf Tf—l 2
0 B (450 )j | - (3.20)
q i, (At) 2\ qr i At

(3.19)

+

Al{‘j{l—ziJT/;j‘.+A{j(1+2f jT,[ﬁj+Af (T3 +T700 ) =44/ T/ —w/ e, T/ + D/,
i

L,j 71

D/ =B/ +w T, +(0) (3.21)

L]

Rownanie (3.20) mozna przeksztalci¢ do postaci

{Cf +1 [ fcb vl.’:].cb(Ta—ﬂ{/)—(Pe) }}AHI Cf + W cb(At)
(a0

(3.22)
4 (1 B %J L+ 4 (1 2h ]Tlfﬁ + A (TP 410044/ T/ + B,
I\ I\

i,j+1 i,ji,j
i,j

I+ _
I =

przy czym

{C{j +T [w{jcb —v/6, (Ta -7} ) ~(Pua ) }} At+21,C/,

q 1,)
/ / T TR
Ci,jrq Tf._l —1 (dC(T)) i _7-;,]
(At)2 " N\ dr i At

(3.23)
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Ostatecznie
L A h A h 4/, E/,
[+l _ 7, [+ /+1 [+ f+1
T; _F_f/{l_;JT’”JrFf [Hz— T+ 2 —L(TI R+ T )+ F_f/ (3.24)
ij i ij ij ij ij
gdzie
C/ +1 [w.f'.c —v e (T =T )-(P :|}AI+T c/. +w ¢y (A
Ef/={ i, q| "i,jb i,j b( a 1,1) (met) qi,j b( ) +4Af (3‘25>

(Ar) :

Aproksymacja roznicowa warunku brzegowego (3.11) jest nastepujaca

G(n-gradT)‘ff1 —(n-gradT)f, aa. Y
Y . 7+ i b —(s V" Yy 3.26
A [(n gradT)ijj +1, o —(qb)i,j +rq[ o ],-j (3.26)
czyli
A (Ar+1,) R oq, \"
i,j T f+1 i,j T f S+ qy
e rad T —4—(n-grad7 ) + U (3.27)
At ( g ) At ( g )l,j (qb)t,‘/ q at y
Dla j = 0 (i=1, 2, ..., m~1) otrzymuje si¢
/(A YA KA [t -7/ : a
_ }\‘t,]( ZL-i-TT) i,j+1 i,j — )\‘ lj+1 i,j +(qb )f+] +1 agb (328)
At h At h ootet )
stad
hAt og, "
T_ffl — Tffrl _ Tr Tf _Tf o f“ 4T i (329)
e g g1 8y e ()]
B L]
Dla j= n (=1, 2, ..., m-1):
S+ S+l S A S
A (At+r,) T - M T T (3.30)
At h At h
stad
" " T . .
T =T+ (T, ~T/.) (3.31)
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W podobny sposob mozna wyprowadzi¢ zaleznosci dla ¢ = 0 ( j=1, 2, ..., n-1):
At -
T/~ T.f1+l. + (Tfl _ _T_./_) (332)
1,] i+l,j At + . i+l 1]

) (3.33)

(3.34)

Dla kazdego przejscia ¢t F— ¢t f+1, f=1,2, ..., F, uklad rownan (3.24), (3.29), (3.31),

(3.32), (3.33) rozwiazywano metoda iteracyjna. Warunek zatrzymania procesu

N k-1
iteracyjnego to spelnienie nieré6wnosci ‘(Tlfj) —(];’;) <g w kazdym wezle siatki

roznicowej, przy czym k jest numerem iteracji. Nalezy podkreslié, ze algorytm jest

bezwarunkowo stabilny [79].

3.4. Wyniki obliczen

Rozpatrywano cylindryczny fragment tkanki biologicznej o wymiarach R = 0.02
m, Z = 0.02 m. Zalozono poczatkowa predkosé nagrzewania 07/ 0t = Q(T5)/ C(Tp).
Wartosci parametréw wykorzystanych w obliczeniach zestawiono w tabeli 3.1.
Przedstawione w tym podrozdziale zadania rozwiazano za pomoca niejawnego
schematu metody réznic skonczonych. Zatozono n=m=100. Obliczenia
przeprowadzono réwniez dla n=>50 i n=150. Dla n=100 i n=150 wyniki byly prawie
identyczne, dalsze obliczenia przeprowadzono wiec dla n=100. Zdecydowano si¢ na
przyjecie matego kroku czasu, aby zapewni¢ dobra aproksymacje brzegowego
strumienia ciepta (wzor (3.17)) oraz zmiennych parametréow termofizycznych tkanki
biologicznej. Przyjeto e=106.

Zatozono, ze powierzchnia 0 < r < R, z = 0 jest nagrzewania zewnetrznym

strumieniem ciepta (wzoér (3.12), rys. 3.1), przy czym ¢=53 kW /m? jest maksymalna
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wartosciag tego strumienia oraz r < rp. Na pozostatych powierzchniach przyjeto
zerowy strumien ciepta. Sprawdzono, ze taka warto$¢ parametrow qp i t. nie
spowoduje wzrostu temperatury tkanki powyzej 99°C, czyli nie wystapi zjawisko
parowania wody zawartej w tkance. Celem obliczei byto oszacowanie roéznic
w rozkltadach temperatury, jakie pojawia sie w przypadku przyjecia statych

i zmiennych z temperatura parametréw termofizycznych.

Tabela 3.1. Wartosci parametrow wykorzystane w obliczeniach [60, 84, 126]

Symbol Wartos¢ | Jednostka
Temperatura poczatkowa T, 37 °C
Temperatura krwi w aorcie T, 37 °C
Promien D 0.005 m
Brzegowy strumien ciepla qQ 53 kW /m?
Wspolezynnik przewodzenia ciepla A 0.5 W/(m K)
Wspélczynnik przewodzenia ciepta
Np 0.488 W/(m K)
(krew)
Objetosciowe ciepto wlasciwe
c 3770-4000 | J/( m3K)
(tkanka)
Cieplo wlasciwe (krew) Ch 3770 J/(kg K)
Skladnik metaboliczny Qmet 245 W/m3
Wspolezynnik perfuzji krwi Wy 0.5 kg /(m3 s)
Czas relaksacji] Tyg 4 S
Czas termalizacji T 2 S
Czynnik pre-ekspotencjalny A 7.39-10% 1/s
Energia aktywacji
E 2.58-10° J/mol
(tabela 2.1 — watroba)
Stala gazowa R, 8.314 J/(mol K)
Czas obserwacji tob 150 S
Czas ekspozycji text 120 S
Krok czasu At 0.0005 S
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W  pierwszej kolejnosci przeprowadzono obliczenia dla statych parametrow
termofizycznych tkanki, a mianowicie wspolczynnika przewodzenia ciepta A = A(T})
(rownanie (2.22)), objetosciowego ciepta wlasciwego C' = C(T},) (réwnanie (2.23)),
predkosci perfuzji krwi w=w(T,)=wyn=0.5 kg/(m3s) (rownanie (2.30)), sktadnika
metabolicznego Qmet = Qmet (Tp) = Qmo = 245 W/m? (rownanie (2.31)).

Nastepnie sformulowany problem rozwiazano uwzgledniajac zmienne
z temperatura parametry termofizyczne (wzory (2.22), (2.23), (2.30), (2.31)). Na
rysunku 3.3 pokazano przebiegi temperatury w punktach A(0.0002 m, 0) oraz
B(0.004 m, 0) dla obu modeli.

110

100 o
., i, N

— / PunktA -
U * ’Q.
— 80
o »
s gLy eeerTeRtiiaEe T~ ’x
& 70 RN
o Punkt B ™SO A
o

60
N

50

40 /,// ----- parametry zalezne od temperatury |

—— state parametry

] ] l
3QO 30 60 90 120 150

Czas [s]

Rys. 3.3. Przebiegi temperatury w punktach A i B dla stalych i zaleznych

od temperatury parametrow termofizycznych tkanki (g=53 kW /m?, t, =120 s)

Jak nalezalo oczekiwaé, w poczatkowym etapie procesu nagrzewania przebiegi
temperatury pokrywaja sie, poniewaz wartosci A(7T) i C(T) dla nizszych temperatur
sa prawie stale (rys. 2.2, 2.3), a parametry w(7T) i Qme (1) maja niewielki wplyw na

rozktady temperatury. Istotne réznice pojawiaja sie, gdy temperatura przekracza
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90°C i siegaja one nawet 6°C. W przypadku stalych wartosci parametrow
temperatury sa wyzsze. Na etapie chtodzenia réznice maleja.

Sprawdzono réwniez, jaki wplyw na rozklady temperatury ma predkos$é perfuzji
krwi i sktadnik metaboliczny. W tym celu przeprowadzono obliczenia dla zerowych
wartosci tych parametrow w = 0, Qmer = 0, dla zmiennych wraz z temperatura w( T),
Qmet (T) (zaleznosci (2.30), (2.31)), a nastepnie dla wartosci zaleznych od catki
Arrheniusa w(y), Qme (v) (wzory (2.32), (2.34)). Przyjeto, ze wspodlczynnik
przewodzenia ciepta oraz objeto$ciowe ciepto wlasciwe sa zalezne od temperatury
(zaleznosci (2.23), (2.24)). Wartosci parametréow wystepujacych w calce Arrheniusa
(wzor (2.33)) przedstawiono w tabeli 3.1. W tabeli 3.2 zebrano maksymalne wartosci
temperatury w punktach A i B dla trzech wariantéw obliczen. Okazuje sie, ze

w przypadku hipertermii wysokotemperaturowej wpltyw tych parametréow na

przebiegi temperatury jest niewielki. W dalszych obliczeniach przyjeto zaleznosci

w(y) oraz Quet (V).

Tabela 3.2. Poré6wnanie maksymalnych temperatur

Maksymalna Maksymalna
temperatura w punkcie | temperatura w punkcie
A B

w =0, Qmnet =0 93.3 73.57
w(T), Qmet (T') -
rownania (2.30), 92.89 72.8

(2.31)
w(y), Qmer () —
rownania (2.32), 93.16 73.26

(2.34)
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Na rysunku 3.4 pokazano rozktady temperatury i calki Arrheniusa w obszarze
tkanki po czasie 60 i 150 sekund. Jak wida¢, podobszar tkanki biologicznej, ktora
ulegta destrukcji jest stosunkowo niewielki.

Istotnym problemem jest przyjecie odpowiednich wartosci czaséw relaksacji 1,4
i termalizacji tr wystepujacych w réwnaniu z dwoma czasami opdznien. Wartosci
tych czaséw podawane w literaturze znacznie sie réznia miedzy soba. Na przyktad
w pracach [55, 61] sa to wielkosci rzedu 10 s, natomiast w artykule [143] podano, ze
te czasy sa bliskie siebie i naleza do przedziatu [0.464 s, 6.825 s]. Zapewne potrzebne
sa dalsze badania eksperymentalne zwigzane z doktadniejszym wyznaczeniem czasé6w
opOZnien.

Czas: 60 s Czas: 60 s

/ %/ ’ 63%

EEl 99%

N v
Qs

CzaS' 150 s Czas: 150 s

63%
EEl 99%

\

Rys. 3.4. Rozklady temperatury i calki Arrheniusa po czasie 60 i 150 sekund
(q0=53 kW /m?, t, =120 s)
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3.5. Model parowania wody zawartej w tkance

Jedli tkanka biologiczna osiggnie temperature ok. 100°C, to w modelu
matematycznym procesu nagrzewania nalezy uwzglednié¢ zjawisko parowania wody
zawarte] w tkance [92]. Do rownania z dwoma czasami opdznien wprowadza sie
wowczas dodatkowy sktadnik zrodlowy zwiazany z parowaniem Qepap( 1), ktory ma
nastepujaca postaé [139]

ow dW or

0,,[T)=L =" dT = (3.35)

gdzie L oznacza objetosciowe utajone ciepto parowania wody, W jest udzialem wody

w tkance. Zatem

00,,(T) _ dw T L{dzw(aTT L 82T} (3.36)
q

)+ _ oy  dvor
oy D7, aT o art\ar ) T ar o

Po wprowadzeniu zaleznosci (3.35) i (3.36) do rownania z dwoma czasami

op6znien (3.1) otrzymuje sie

C(T)— +1,C()

aT dC(T)(a_szz
g dr \ ot

diV[K(T)gradT]Jreriv{X(T)grad[%—fﬂ+ w(T)e, (T, -T)+0,.(1)+0, + (3.37)

5
Ty (T -TV+0 (y+0 1+ oay 4w
g ar[w( ), (T, =)+ Qe (1) + Q.. d Ylar o ) Tar o

dw oT de(ﬁT 2+dW o°T
T ot ‘¢

lub

[C(T) Ld—W}a—T {C(T) Ld_W}az_zﬂ [dC(T) Pras }(aTj
dT | ot dr | o 9| 4T arz |\ 2

diV[X(T)gradT] + tTdiV{X(T)grad(aa—Y;ﬂ +w(T)c, (T T)+ 0,.M0M+0, + (3.38)

& S L6, (7, -T)+0,. (1) +0..]



3. Modelowanie hipertermii wysokotemperaturowej z wykorzystaniem nieliniowego réwnania z dwoma 592
czasami op6zniefi

albo

ot K ot’ ot

C(T)(aT 62T]+T"di§"T)(a_T}:

div[MT)gradT |+ eriv{MT)grad(%fﬂ +w(T)e, (T, -T)+0,.,(T)+0,. + (3.39)

[w(ncb (T,-T)+0,.(1+0, ]
gdzie

dw
C=C(T)- Lo (3.40)

jest tzw. zastepcza (efektywna) pojemnoscia cieplna.

Po wyznaczeniu pochodnych wzgledem czasu réwnanie (3.39) ma postac

{C(T)+r [W(T)e, ~v(T)c, (T, ~T)~ me,(T)]}

O’T  dCM)(eTY ..
C(T)t Iy +1, d(T )(Ej = div[MT)gradT |+ (3.41)
TrdiV{K(T)grad(aa—fﬂ +w(D)e, (T, -T)+0,, (T +0,, +1, %

gdzie v(T)=dw(T)/dT oraz Pme(T) = dQmel(T)/dT.

Jak wida¢, z formalnego punktu widzenia rownanie (3.41) jest takie samo, jak
rownanie (3.11), jedyna réznica polega na zastapieniu pojemnosci cieplnej tkanki
C(T) efektywna pojemnoscia cieplna (3.40). W zwiazku z tym nie zmienia si¢
algorytm obliczen, nalezy tylko wprowadzi¢ procedure wyznaczania efektywnej
pojemnosci cieplnej. Jest to mozliwe, jesli znany jest przebieg funkcji W(T). Funkcje
te, wyznaczong na podstawie badan eksperymentalnych mozna znalezé w literaturze

[15, 139] i ma ona nastepujaca postac

l—exp(T_106j T<103°C

3.42
W(T)=0.778 S(T) 103°C <T<104°C (3.42)
_(T_8O) 0
exp| ————= T7>104"C
34.37

gdzie
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S(Ty=a,+aT +a,T* +a,T’ (3.43)

Wspblcezynniki ag, a1, a2 1 a3 wyznaczono na podstawie ponizszego ukladu rownan

S(103)=w (103)
S(104)=w (104)
ds(7T) _|am(7) (3.44)
L dT AT=103 L dT AT=103
ds(T)| [ dw(T)]
L dT AT=104 L dT AT=104

Jak wida¢ na rys. 3.5, zawarto$¢ wody w tkance miekkiej wynosi okoto 77.8%
objetosci i jest prawie stala az do osiggniecia temperatury przemiany. Wraz
z dalszym wzrostem temperatury, zawarto$¢ wody stopniowo maleje do ok. 20%

objetosci w temperaturze 130°C.

0.8

0.7 N\

0.1

O'%O 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130
T[°C]

Rys. 3.5. Zawarto$¢ wody w tkance miekkiej w zaleznosci od temperatury

Wystepujaca w rownaniu (3.40) pochodna funkcji W(T) przyjmuje nastepujaca

postac
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_ exp r-106 T7<103°C
3.42 3.42
47 _ 0778 a5 103°C< T <104°C (3.45)
dTr dTr
—(T-80
__ 1 exp ( ) T>104°C
34.37 34.37

We wzorze (3.36) wystepuje jeszcze druga pochodna funkcji W(T) wzgledem

temperatury, czyli

S : exp[T_106) 7<103°C
(3.42) 3.42
2 2
W _0.778 as 103°C<T<104°C (3.45)
d7? dr’
—(T-80
! S €Xp ( ) T>104"C
(34.37) 34.37

Przebieg pochodnej funkcji W(T) przedstawiono na rysunku 3.6, natomiast drugiej

pochodnej funkcji na rysunku 3.7.

0.00 —
\ L
—0.02 r
E—0.04
=
o
—0.06 \
—0.08
30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130
T[°C]

Rys. 3.6. Pochodna funkcji W(T)



3. Modelowanie hipertermii wysokotemperaturowej z wykorzystaniem nieliniowego réwnania z dwoma 55
czasami op6zniefi

0.18

0.15

0.12

0.09

d2W(T)
dT?

0.06

0.03

0.00
—

N

_0'0330 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130
T[°C]

Rys. 3.7. Druga pochodna funkcji W(T)

Obliczenia uwzgledniajace proces parowania przeprowadzono dla wickszej
wartosci brzegowego strumienia ciepta, a mianowicie go=80 kW /m?, t, =120 s (wzor
(3.12)). Wymiary rozpatrywanego obszaru, siatka roznicowa, krok czasu, czasy
opoznieri sa takie same, jak poprzednio. W pierwszym wariancie przyjeto state
wartosci A = A(7T}) (rownanie (2.22)) i C = C(T)) (réwnanie (2.23)), a w drugim
zmienne wraz z temperatura wartosci tych parametrow. W obu przypadkach
sktadnik metaboliczny oraz wspolczynnik perfuzji byty zalezne od caltki Arrheniusa.
Na rysunkach 3.8 i 3.9 pokazano krzywe nagrzewania w punktach A i B. Na tych
rysunkach umieszczono réwniez wyniki dla przypadkow, kiedy nie uwzgledniono
procesu parowania. Jak nalezalo oczekiwaé¢ (rys. 3.8) nieuwzglednienie procesu
parowania powoduje uzyskanie znacznie wyzszych temperatur. Przemiana fazowa
wymaga wydzielenia sie utajonego ciepta parowania, ktore wynosi L=2257 MJ/m3
(wzor (3.35)), co skutkuje znacznie wolniejszym wzrostem temperatury i nizsza
koricowa jej wartoscia. W przypadku zmiennych wraz z temperatura parametrow
termofizycznych (rys. 3.9) proces parowania spowalnia wzrost temperatury, ale po

czasie 80 sekund temperatury w punkcie A sa prawie takie same.
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130, — Bez procesu parowania —
—-- Z procesem parowania //
110 / S —-_‘/-—-—-
o Punkt A
//
U 90 / s
=

Punkté
oS _
/

50 //

30

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90
t [s]

Rys. 3.8. Krzywe nagrzewania w punktach A i B z uwzglednieniem i bez

uwzglednienia procesu parowania — state parametry A i C

[ [ [ [
—— Bez procesu parowania —

1107 —.- Z procesem parowania J /" Punkt A

_~
90 /

/
_— Punkt B
70 / ’/

T[°Cl]

~

50 =

d

300 10 20 30 40 50 60 70 80 90
t [s]

Rys. 3.9. Krzywe nagrzewania w punktach A i B z uwzglednieniem i bez

uwzglednienia procesu parowania — zmienne parametry A(7) i C(7)
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Na rys. 3.10 pokazano krzywe nagrzewania w punktach A i B dla stalych
i zmiennych wraz z temperaturg parametréow termofizycznych dla modelu, ktory
uwzglednia proces parowania. W punkcie A widoczne jest wyrazne spowolnienie
wzrostu temperatury spowodowane przemiang fazowa, w przypadku, gdy wzieto pod
uwage zmienne wraz z temperaturg parametry termofizyczne. Jednak po zakoriczeniu
tej przemiany, temperatury dla obu przypadkéw sa prawie takie same. Nalezy
podkresli¢, ze zalezno$ci parametréw termofizycznych od temperatury zostaty
okreslone na podstawie badan eksperymentalnych publikowanych w pracy [76],
w ktorej autorzy wyraznie zastrzegli, ze dla przedziatu temperatury [99°C, 101°C]
eksperyment nie powiéd! sie. To moze byé powodem, ze dla czaséw powyzej 70 s
nastepuje istotny wzrost temperatury w modelu ze zmiennymi parametrami
termofizycznymi, co skutkuje takimi samymi temperaturami dla modelu ze statymi

1 zmiennymi parametrami.

[ [ [ [
— State parametry

130+
— = Zmienne parametry
110 _— /" Punkt A

el i

90 /

/ - =7 "TPunkt B
70 / -~
~

~

T[°C]

50 //

30

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90
t [s]

Rys. 3.10. Krzywe nagrzewania w punktach A i B z uwzglednieniem procesu

parowania — stale i zmienne parametry A i C
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Rozktad temperatury i calki Arrheniusa po czasie 90 sekund dla stalych
parametrow A i C'z uwzglednieniem procesu parowania przedstawiono na rysunku
3.11. Te same rozktady, lecz dla zmiennych parametréw umieszczono na rysunku

3.12. Jak widaé, po czasie 90 sekund rozktady te sa bardzo podobne.

63%
El 99%

\001 —]
08 —
09 —

Rys. 3.11. Rozklad temperatury i catki Arrheniusa po czasie 90 sekund —

stale parametry A i C'

7

2 2 El 99%

Rys. 3.12. Rozklad temperatury i catki Arrheniusa po czasie 90 sekund —

zmienne parametry A(T) i C(T)
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3.6. Podsumowanie

Znaczacy wzrost temperatury tkanek biologicznych wplywa na zmiane ich
wlasnosci termofizycznych. Przeprowadzone obliczenia wykazaly, ze w przypadku
hipertermii wysokotemperaturowej konieczne jest uwzglednienie zmiennych wraz
z temperaturg parametrow termofizycznych tkanki.

Przedstawiono réwniez model parowania wody zawartej w tkance i pokazano
wyniki obliczen zaréwno dla przypadku, kiedy proces ten jest uwzgledniony jak

1 pominiety.



4. Modelowanie hipertermii $redniotemperaturowej
z uwzglednieniem istotnego termicznie naczynia
krwionosnego

4.1. Wstep

Obecnosé naczyn krwiono$nych w tkance miekkiej jest uwzgledniona w sktadniku
zwigzanym z perfuzja krwi wystepujacym w réwnaniu z dwoma czasami opdznieni.
Niestety, rownanie to (podobnie jak réwnanie Pennesa i Cattaneo-Verotte’a) nie
bierze pod uwage oddzialywania duzych, istotne termicznie naczyn krwiono$nych,
czyli naczyn o Srednicy wiekszej od 200 ym, ktére w znaczacy sposéb wpltywaja na
przebieg procesu hipertermii [25, 118, 119]. Uwzglednienie istotnych termicznie
naczyn krwiono$nych wymaga rozszerzenia modelu matematycznego o réwnanie
Fouriera-Kirchhoffa opisujace rozktad temperatury krwi w naczyniach krwionosnych
i zawierajace skladnik zwiazany z predkoscia krwi [49]. Te dwa rownania, czyli
rownanie z dwoma czasami opoOznienn (tkanka miekka) i réwnanie Fouriera-
Kirchhoffa (naczynia krwionosne) nalezy uzupelni¢ warunkami idealnego kontaktu
na $ciankach naczyn krwiono$nych oraz pozostalymi warunkami brzegowo-
poczatkowymi.

W niniejszym rozdziale rozpatruje sie pojedyncze naczynie krwionosne otoczone
tkanka mickka 2z wyréznionym podobszarem nowotworu. Ze wzgledu na
niejednorodna strukture krwi, do opisu rozkladu temperatury w naczyniu

krwiono$nym zaproponowano uogoélnienie réwnania Fouriera-Kirchhoffa, w ktérym
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pojawiaja sie czasy opodznien. W pierwszym wariancie obliczenn zatozono stala
temperature podobszaru nowotworowego réwng 45°C, a w drugim przyjmowano
rozne wartosci zrodla ciepta Qe rowniez tylko w podobszarze nowotworu. Nie
wnikano, w jaki sposob ciepto jest dostarczane do podobszaru nowotworowego (laser,
ultradzwieki, pole elektromagnetyczne). Modelowano hipertermie
sredniotemperaturowa i w zwiazku z tym zalozono stale parametry termofizyczne

tkanki jak i krwi.

4.2. Rownanie Fouriera — Kirchhoffa z czasami opdézZznien

Rownanie Fouriera—Kirchhoffa jest rozszerzeniem dobrze znanego réwnania
Fouriera (2.3) o czlon zwigzany z polem predkosci. Przyjmuje ono nastepujaca

postac [118]
c(T)p(T) ( )+wgradT(X ) |=—divq(X, )+ 0(X,t) (4.1)

gdzie w jest wektorem pola predkosci.

Ze wzgledu na niejednorodng strukture krwi zaproponowano uwzglednienie
w powyzszym réwnaniu uogédlnionego prawa Fouriera (2.1) i jego rozwiniecie
w szereg Taylora (2.2).

Wprowadzajac do rownania (4.1) zaleznos¢ (2.5) otrzymuje sie

+div| M(T)gradT (X, ) |+

adiv q( X,
c(T)p(T){—aTgf’t) il (i) qt( )

+ w-gradT(X,t)} =1,

8[gradT(X,t (4.2)

ot

eriV{X(T) )]}+Q(X,t)

Z rownania (4.1) wynika, ze
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divq(X, )= —c(T)p(T)FT((% ) +w-grad7'(X, t)}+Q(X t) (4.3)
Po wprowadzeniu zaleznosci (4.3) do (4.2) otrzymuje sie

c(T)p (T){aT( 1) +w-gradT(X,t)} =

T, %{—c(T)p(T) {% +w- gradT(X,t)} + Q(X,t)} + (4.4)

8[gradT(X,t
ot

div[ MT)gradT (X, 1) |+ eriV{MT) )J} +O(X,1)

czyli

OT(X,1)
ot

c(T)p (T){ +W~gradT(X,t)} +

tq%[c(T)p(T){aT gj D | w. gradT (X, :)H (4.5)

6[g adT

div[ M(T)gradT (X,t) |+ 1,div {x(r) aQ(a)t( 1)

:I}+Q(X 1)+t

Dla stalych parametrow termofizycznych réwnanie (4.5) ma postac

2 O|w-gradT(X,t¢
cl{—a]wé)t(’t)+W~1¢.,.’r'c1dT(X,t)JrTqa T, t)+r [W grad7( ’)]}=

ot I ot

Adiv] gradT (X,1) ]+ rTxdiV{a[gradaTt (X ,t)]} O+, aQ(a)t( )

4.3. Sformulowanie problemu

Na rysunku 4.1 pokazano fragment naczynia krwiono$nego otoczonego tkanka
biologiczna, w ktorej znajduje sie nowotwor [85, 123]. Zadanie potraktowano jako

oslowosymetryczne.
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nowotwor /

= R } | \\ t
naczynie
tkanka krwiono$ne  \
r=R1
z=/

yr

Rys. 4.1. Rozpatrywany obszar

Ze wzgledu na jednokierunkowy przeplyw krwi w naczyniu krwionosnym, wektor
predkosci w ma posta¢ w = [0 v 0], gdzie v jest predkoscia krwi w kierunku osiowym.
W zwigzku z tym, rownanie Fouriera-Kirchhoffa z dwoma czasami opdznieri jest

nastepujace (por. rownanie (4.6))

2 2
0<r<R: C{%—T;’+v% rqbaa]j+rqbv§t§’J:
z t z

A, div(grad7, )+t div {grad (%ﬂ +0. .

gdzie Cy =cppp jest pojemnoscig cieplng krwi, A; wspotczynnikiem przewodzenia
ciepla krwi, 1ty to czas relaksacji, T, czas termalizacji, Qmes » jest sktadnikiem

metabolicznym, natomiast

div(gradl})):li[

ror

2 2 2
raTbj+87}’ —laTb+a%+8E’ (4.8)

or ) 82 raor art 87
oraz Ty = Ty(r, 2, t) oznacza temperature krwi w naczyniu krwionosnym. Jak widac,
dodano indeks b dla odréznienia podobszaru krwi od podobszaru tkanki
Z nowotworem.

Rozktad temperatury w tkance z nowotworem opisano réwnaniem z dwoma

czasami opoOznien, zakladajac state parametry termofizyczne (por. rownanie (3.1))

oT o*T ) ) oT o0Q
R<r<R: C|—+1 =\div(gradT )+ At,.div| grad| — | |+ O+1 — 4.9
T {at ’ aﬁJ (grad) e, {g (az ﬂ 0+, 5, 49)
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gdzie

Q=w,0 (T, =T)+ Qe + Qe (4.10)
oraz T = T(r, 2z, t), C=cp, Qest jest sktadnikiem zwigzanym z zewnetrznym zrodtem
ciepta.

Na powierzchni styku naczynia krwiono$nego i tkanki zalozono warunek idealnego

kontaktu

T,=T
(r,z)el’,: (4.11)
4, =9
Na pobocznicy analizowanego obszaru zadano stala temperature o wartosci 1 =
37°C. Na powierzchniach z = 0 oraz z = Z przyjeto zerowy strumien ciepla.
W przypadku modelu z dwoma czasami opdznien, warunek idealnego kontaktu

(4.11) w poréwnaniu z modelem Pennesa ma bardziej skomplikowana postac,

a mianowicie [46, 77|

T,=T
d(n-grad7,) 0 (n-grad7)) (4.12)
(r,z)el’.: {—-A,n-gradT, -, (th +1:q)T—kb1:qtrbT =
o(n-gradT 0> (n-gradT
—ln-gradT—k(rT+rqb)%—mqbq%
Przyjeto nastepujace warunki poczatkowe
oT T o7, e
t=0: T=T, _:Q( 1’), T,=T, _b:& (4.13)
ot C ot C,

gdzie T, jest temperatura poczatkowa tkanki biologicznej i krwi.

4.4. Metoda rozwigzania

Przedstawiony problem rozwigzano z wykorzystaniem niejawnego schematu

metody réznic skoriczonych [85]. Wygenerowano siatke réznicowa o wymiarach

m wierszy i n kolumn (rys. 4.2). Przyjeto, ze ];/; =T(r,z;, fA) gdzie At jest krokiem
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czasu, r; = th, zj = jk oraz f= 0, 1,..., F. Z warunku poczatkowego (4.13) wynika,

ze temperatura krwi w pierwszym kroku czasu wynosi T, 1}, =T, 40,

0 _
At/C,, T" =T,

natomiast w podobszarze tkanki: 7! =T + |:Wb c, (7:1 -T, ) +0,.,+0., J At/ (C +T,W,C, )

v

> S
o T

m,

3
=

Rys. 4.2. Siatka réznicowa

W celu obliczenia temperatury krwi w nastepnych krokach czasu, dokonano

aproksymacji rownania (4.7) z wykorzystaniem odpowiednich ilorazow réznicowych,

czyli
I+l S S+l S S
c L, -1, . T —205+T
b T b Yab -
At ’ (At)
A AL+, a AT
b( o~ )dlv(gradT )f A div(gradTb)fj +0,..,— (4.14)
At -
Cov(ar+, )(FEA-T05)  Grpv(Tha=T)n)
2kAt 2kAt
gdzie (por. wzor (4.8))
Tk . —TF 7 —2Tp+Tp T*. —2T +T7
div(gradT )p . :L i+l,j i-1,j " i+l,j i,j-1 i,j+1 (415>
Pl 2h h2 k2

przy czym p = falbo p = f+1.

Po przeksztalceniach réwnania (4.14), otrzymuje sie
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T _ A, (AH—’E”)( 1 7/ _7:{1+; . 77{:; LTS s +Tf~+1]
Lo B

i+l,j i+l,j i,j-1 i,j+1
2 + 2
DAt |r, 2h h k

s S s s S s
7;-1,,' _27;,/‘ +7;+1,j n 7;,]‘—1 _27;»1‘ +7;,j+1 J+ Qmetb _

S S
AyTry (L T, —T,

+
DAt\r,  2h h’ k* D (4.16)
CbV(At +Tqb)(]—;5:11 _T;/;tll) N C, Tqb"(];;;u _];;;71)
2kAtD 2kAtD
Cb(At+21:qb)Tf_ Gty
p(ary " Dp(ary Y
gdzie
ClAt+1 20, (At+7 20, (At+7
5 Glbi+ty) 20 (Ar+vy) 20 (Ar+r,) o

(A1)’ h*At At
W podobny sposéb dokonano aproksymacji rownania (4.9) opisujacego rozktad

temperatury w tkance z nowotworem

/7 -1/ T/ =2T/ +T/7 AM(At+1 +
(C+ T,W,C, )—l"’ “+Crt,—~ - = ( 1) div(gradT)f -
At (Ar) At "
X (4.18)
T, .. f ¥ S+l
L rdiv(gradT)] e, (T, T )+ 0 +(0u),
Po przeksztalceniach otrzymano
T/~ X(At + TT) L T,ffi —T,ffj 4 T,ffj +]:{1+; + ];f/j + Zcij B
" EAt n 2h " k*
S S S S / A S S
My | 1T, -1, N Loy 205+ T, + T =2, 4T + (4.19)
EAt\r,  2h K k?
(C+ ’L'quCb )Af +2C Tq Tf 3 CTq = N WbeTa + Qmet + (Q@Ct )zf;rl
E(Ar) YOE(me) Y E
gdzie
C+ At+C
E:( TquCb) T, +2X(At+rr)+2k(At+TT)+Wbe (4.20)

(At)z WAt KAt
Zaproponowano nastepujaca aproksymacje wzgledem czasu drugiej czesci

warunku brzegowego (4.12)
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" 1 . .
_xb(n-gradﬂj)f 1 -\, (Trb +tq)A—t[(n-grad7;)f 1 —(n~grad7}7)q—

%[(n .gradT,)"" ~2(n-gradT,)’ +(n-grad7, )HJ =

(At

—?L(n-gradT)f+1 —X(rr +rqb)Ait[(n'gradT)f+l —(n-gradT)'f}— (4.21)

kbthTb

AT, T, ;2[(n-g1radT)f+1 —2(n~gradT)f +(n-gradT)H}

(At

czyli
A (n-gradT,) " - 4, (n-grad T,)" + 4, (n-grad7,) "' = (4.22)
A, (n-gradT) " — 4, (n-gradT)" + 4, (n-gradT)"" '
gdzie
Py (At)2 +At(rTh +rq)+1:qub - }L(At)z +At(rT +th)+TquT
1 b 2 ’ 2 2
(Ar) (Ar)
At(rTb +Tq)+2rqrfb At(TT +rqb)+2rqbrT (4.23)
A3 = b P s A4 = )\' 2
(Ar) (A1)
T,T T,T
A 27\‘ q "Th , — qb*T
5 b (A[)Z 6 (At)2
Niech (s, 7), =1, 2, ..., n—1 oznacza wezly lezace na styku naczynia krwionosnego

z tkanka. Po wprowadzeniu do zaleznosci (4.22) odpowiednich ilorazéw roéznicowych
otrzymuje sie

S+l S+l S S f-1 -1
Tsj _Tflj 4 Ts,j_ s—1,j Ts,j _7;4,/’_

A
4 L =T A Loy =T Ty =T
X — 4, + A

h h o h

czyli

e B (z/,-1/,,)- 4 (71,-7))
S, J A]+A2 s—1,j A1+A2 s+1,j A1+A2 S,J s—1,j A1+A2 s+1,j S,J

_ As /-t _mpf- % S _pf-
YRR GO Leypery ORI

(4.25)
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Na powierzchniach z = 0 oraz z = Z przyjeto zerowy strumieni ciepta (por. wzor

(3.11))
o(mn-gradT
n-gradT+rT(g—):0 (4.26)
ot
Aproksymacja po czasie ma postac
. [+l T_T . [+ _ . ya _ 4 27
(n-VT) o (n-grad7)  —(n-gradT) |=0 (4.27)
t
Dla weztow (i, 0), i=0, 1, ..., m otrzymuje sie
A, TN TR o BT (4.28)
At k Atk
stad
’E .
=7 -—L (T -T! 4.29
i,0 il At+TT ( il 1,0) ( )
natomiast dla weztow (i, n), i=0, 1, ..., m
Mt T =T o T =T (430)
At k Atk '
czyli
T =T+ (T~ T (431)
’ ’ At+t, ’

Jak wspomniano wczesniej, w weztach lezacych na pobocznicy walca zadano stata
temperature 7'
Dla kazdego przejscia ¢/ — ¢t 1 (f > 1) uktad rownan (4.16), (4.19), (4.25), (4.29)

i (4.31) rozwiazywany jest iteracyjnie.

4.5. Wyniki obliczent — stala temperatura nowotworu

Rozwazano naczynie krwiono$ne o wymiarach R = 0.001 m, Z = 0.02 m.
Zewnetrzny promien obszaru tkanki i naczynia krwionosnego wynosi R; = 5R [85].

Potozenie nowotworu opisane jest przez wspolrzedne: 1.5R< r < 2.5R, 1.57/4< z <
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3Z/4 (rys. 4.1). Wartosci parametrow wykorzystanych w obliczeniach zestawiono

w tabeli 4.1.

Tabela 4.1. Wartosci parametrow wykorzystane w obliczeniach [9, 62, 118§]

Symbol Wartos¢ | Jednostka
Temperatura poczatkowa v 37 °C
Temperatura krwi w aorcie . 37 °C
Predkosé krwi w naczyniu
v 0.2 m/s
krwionosnym
Wspbtczynnik
przewodzenia ciepla A 0.5 W/(m K)
(tkanka)
Wspbtczynnik
b 0.488 W/(m K)
przewodzenia ciepta (krew)
Objetosciowe ciepto
C 3770-4000 | J/( m3K)
wlasciwe (tkanka)
Objetosciowe ciepto
Chy 3770-1060 | J/( m3K)
wlasciwe (krew)
Sktadnik metaboliczny
Qmetb, Qmet 245 W/m3
(krew, tkanka)
Wspolezynnik perfuzji krwi Wy 0.5 kg /(m3 s)
Czas relaksacji (tkanka,
Tg, Tgb 3 S
krew)
Czas termalizacji
T, TTh 1 S
(tkanka, krew)
Czas obserwacji tob 5 S
Krok czasu At 0.005 S
Temperatura poczatkowa tkanki i krwi jest rowna 71, = 37°C, taka sama

temperature przyjeto na pobocznicy walca: Tp = 37°C.

Obliczenia przeprowadzono dla siatki o wymiarach m=>50, n=200. Polozenie

nowotworu: m;=15, me=25, n;=50, np=150 (rys. 4.2). Krok siatki: ~=k=0.0001 m.
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W  pierwszym wariancie obliczen przyjeto stala temperature w weztach

potozonych w podobszarze nowotworu, czyli

7:’/ =45°C, i=m,,m +1,...m,, j=n,n +1,..,n, (4.32)
Ze wzgledu na zadanie stalej temperatury w miejscu nowotworu, w roéwnaniu (4.10)
przyjeto Qest = 0.

Na rysunku 4.3 pokazano potozenie izoterm po czasie 5 sekund. Jak mozna
zauwazy¢, krew w naczyniu krwiono$nym prawie si¢ nie nagrzewa. Rysunek 4.4
ilustruje krzywe nagrzewania w punktach A(0.0014 m, 0.01 m), B(0.003 m, 0.01 m)
lezacych w podobszarze tkanki. Dla poréwnania pokazano przebiegi krzywych przy
zalozeniu, ze czasy relaksacji i termalizacji sa rowne zero, tzn. rozktad temperatury
w tkance z nowotworem jest opisany réwnaniem Pennesa, a rozktad temperatury
krwi klasycznym réwnaniem Fouriera Kirchhoffa. Ten drugi model w skrécie bedzie
nazywany modelem Pennesa. Roéznice w przebiegach krzywych sa bardzo duze.
Nizsze temperatury w przypadku modelu z dwoma czasami opdzZznieri sa
spowodowane niezerowymi warto$ciami czasow relaksacjii termalizacji. Po

osiagnieciu stanu ustalonego, co jest zrozumiate, krzywe prawie sie pokrywaja (punkt

A).

| | | | | | | | | | | | | | | | | |
0.001 — 38°C
—0.002= 40°Cm
e 42°C
:'0.003 - — 44°C =
0.004 = =
0 005 [ | [ | [ | [ | [ | [ | [ | [ | [ |
0.002 0.004 0.006 0.008 0.01 0.012 0.014 0.016 0.018 0.02
z [m]

Rys. 4.3. Rozktad temperatury po 5 sekundach

Na rysunkach 4.5 i 4.6 przedstawiono rozktady temperatur w kierunku
promieniowym (z = 0.01 m — przekroj centralny) uzyskane odpowiednio dla modeli
DPL oraz Pennesa. Jak wida¢, w naczyniu krwionosnym (r < 0.001 m) temperatura
krwi wzrosta tylko w poblizu jego Scianki. Temperatura 45°C odpowiada zatozonej,

stalej temperaturze nowotworu. W punkcie (0.003 m, 0.01 m) w pierwszej sekundzie
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temperatura dla modelu DPL jest rowna 37.8°C (rys. 4.5), natomiast dla Pennesa
39.3°C (rys. 4.6). W drugiej sekundzie temperatura wyniosta 39.3°C i 40.5°C
odpowiednio dla modeli DPL i Pennesa. Roznice te maleja wraz z uptywem czasu.
Poczatkowa roznica spowodowana jest dzialaniem czaséw opdznien, wystepujacych
w modelu DPL. W momencie uzyskania stanu ustalonego (¢t =5 s), rozbieznosé¢

miedzy temperaturami jest znikoma.
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Rys. 4.4. Przebieg temperatury w punktach A i B (podobszar tkanki) — linie ciagte:

model DPL, linie przerywane: model Pennesa

46 T T T T T T T T

—t=1s

N
N

IN
N

Temperatura [°C]
N
o

w
oo

36 | | | | | | | | |
0 0.5 1 1.5 2 25 3 3.5 4 4.5 5
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Rys. 4.5. Rozklad temperatury w kierunku promieniowym (2=2/2) — model DPL
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Rys. 4.6. Rozklad temperatury w kierunku promieniowym (2=2/2) — model

Pennesa

Zmiana temperatury Scianki naczynia krwionosnego (wzdluz osi z) zostala
przedstawiona na rysunku 4.7. Oddzialtywanie wyzszej temperatury nowotworu
powoduje nagrzewanie podobszaru krwi w jego okolicy, lecz poza nim temperatura

nie przekracza 38°C. Po pieciu sekundach otrzymano stan ustalony.

395 T T T T T T T T
—t=1s
—t=2s
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Rys. 4.7. Rozktad temperatury $cianki naczynia krwionosnego
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Nalezy jeszcze sprawdzié, jaki wplyw na wyniki obliczeri ma zaproponowane
w niniejszej pracy rownanie Fouriera-Kirchhoffa z dwoma czasami opo6znien,
opisujace rozklad temperatury w podobszarze krwi. W tym celu obliczenia
przeprowadzono dla czasu relaksacji t, =1 s, czasu temalizacji Tr=0.5 s (podobszar
tkanki z nowotworem) oraz czaséw opdznient Ty =0.3 s, T, =0.2 s (podobszar krwi)
i wyniki poréwnano dla tych samych czasow dla podobszaru tkanki z nowotworem
i zerowych czasow dla podobszaru krwi. Na rysunku 4.8 pokazano wpltyw czasoéw
opézniern na przebiegi temperatury. Mozna zauwazyé, ze przyjecie niezerowych
czasOw opOznien w  podobszarze krwi powoduje obnizenie temperatury
w rozpatrywanym obszarze.

Rysunek 4.9 ilustruje rozklad temperatury $ciany naczynia krwionosnego
w kierunku osiowym po pierwszej i drugiej sekundzie. Otrzymane réznice temperatur
miedzy modelami DPL i Pennesa sa niewielkie, szczegoélnie po 5 sekundzie, gdy

uzyskano stan ustalony.
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Rys. 4.8. Temperatura w punktach A i B,
linia ciagla - 14 =1s, 17 =0.5 s, 1y =0.3 s, T1p =0.2 s;

linia przerywana — v, =1 s, 7 =0.5s, 19 =0, T =0
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Kolejne obliczenia przeprowadzono dla tkanki biologicznej, nie uwzgledniajac
naczynia krwionos$nego. Innymi slowy, rozpatrywano obszar tkanki mickkiej
z wyréznionym podobszarem nowotworu, ktéory utrzymywany jest w stalej
temperaturze 45°C. Wszystkie dane dotyczace wymiaréw, parametrow tkanki, siatki
roznicowej (rys. 4.2) sa takie same jak poprzednio. Na rysunku 4.10 pokazano
rozktad temperatury wyznaczony dla czaséw opdznien g = 75 = 3 s, iy = =1 .
Poréownujac rysunki 4.3 i 4.10 wyraznie widaé, ze w przypadku samej tkanki
nagrzany obszar jest wickszy i ma wyzsza temperature. Naczynie krwiono$ne chroni
tkanke przed wzrostem temperatury, czyli petni role ochtadzalnika, co potwierdzaja
doniesienia literaturowe np. [25, 119]. Nalezy wiec sformutowaé¢ dodatkowy wniosek,
ze w modelowaniu hipertermii onkologicznej nie mozna pominaé istotnych termicznie
naczyn krwionosnych (jesli takie wystepuja w tkance), poniewaz przewidywane

temperatury beda zawyzone.
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Rys. 4.9. Temperatura $ciany naczynia krwiono$nego (wzdtuz osi 2) po 11 2s;
linia ciagla - 14 =1s, 17 =0.5 s, 1¢p =0.3 s, T =0.2 s;

linia przerywana - 1, =1s, 17 =0.5s, T =0, T3 =0
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] ] ] ] ] ] ] L ]
0.001p — 38°C
L 40°C |
g0 I
'~ 0.003 — 44°Cm
0.004p =
0005 [ ] [ ] [ ] [ ] [ ] [ ] [ ] [ ] [ ]
0.002 0.004 0.006 0.008 0.01 0.012 0.014 0.016 0.018 0.02
z [m]

Rys. 4.10. Rozklad temperatury w tkance bez naczynia krwiono$nego po 5 s

4.6. Wyniki obliczenn — Zrédlo ciepta Qext

Kolejne obliczenia przeprowadzono dla przypadku, w ktéorym w obszarze
nowotworu zadano stata wartosé funkcji zrodta Qg (wzor (4.10)) i ktora dziata przez

czas teg, czyli (por. wzor (4.19))

(Q.)

o {Qex,, i=m,m +1,...m,, j=n,n +1,..,n,, t<t,, (4.33)

b 0, t>t,

Rozpatrywane warianty obliczern umieszczono w tabeli 4.2. Jak mozna zauwazy¢,

iloczyn Qegt 1 teyt nie zmienia sie 1 wynosi Qe text = 240 MWs/m3.

Tabela 4.2. Parametry funkcji zrodta Qeut

Gestosé mocy Qegt [MW /m3] Czas nagrzewania tey [s]
Wariant 1 120 2
Wariant 2 60 4
Wariant 3 30 8
Wariant 4 20 12

Obliczenia przeprowadzono dla danych zawartych w tabeli 4.1, z doktadno$cia
107, natomiast czas obserwacji wyniost 20 s. Wybor tej doktadnosci wyjasniony
bedzie w dalszej czesci rozdzialu. Stopien zniszczenia nowotworu zostal oszacowany

na podstawie calki Arrheniusa (wzor (2.33)), ktora obliczono przyjmujac



4. Modelowanie hipertermii éredniotemperaturowej z uwzglednieniem istotnego termicznie naczynia 76
krwiono$nego

P

3.1.10% 1/s, E = 6.28 -10° J/mol [117, 118]. Najwyzsze temperatury

w Srodkowym punkcie nowotworu oraz czas ich osiggniecia zestawiono w tabeli 4.3.

Tabela 4.3. Maksymalne temperatury

Temperatura [°C]| Czas osiagniecia s
Wariant 1 65.6375 4.575
Wariant 2 64.6605 5.913
Wariant 3 61.7229 9.0975
Wariant 4 57.4498 12.417

Rysunki 4.11-4.14 przedstawiaja izotermy w chwili osiggniecia najwyzszej
wartosci temperatury (tabela 4.3). Na ponizszych rysunkach zauwazalny jest
charakterystyczny niebieski pas, oznaczajacy strefe o temperaturze 38°C.
Wspomniany obszar jest wynikiem nagrzania krwi oraz rozprowadzeniem ciepta
wzdtuz $cianki naczynia. Co ciekawe, najwickszy obszar wysokich temperatur
otrzymano w ostatnim wariancie (rys. 4.14). Najwyzsza temperatura w tym
przypadku wyniosta 57.4498°C (tab. 4.2), a dtuzszy czas ekspozycji przyczynit sie do

nagrzania wiekszej objetosci tkanki.

39°
40°
41°
42°
43°

Poooooon

Rys. 4.11. Rozklad temperatury w obszarze. Wariant 1:
Qezt = 120 MW/m37 tezt =2s
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38°
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40°
41°
42°
43°

38°
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43°

38°
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41°
42°
43°
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B0 0o0o0o0

C

Rys. 4.12. Rozklad temperatury w obszarze. Wariant 2:

Rys. 4.13. Rozklad temperatury w obszarze. Wariant 3:

Rys. 4.14. Rozklad temperatury w obszarze. Wariant 4:
Qext = 20 MW /m3, toy = 125

Rozktady calki Arrheniusa przedstawiono na rysunkach 4.15 — 4.18. Linig

przerywana zaznaczono obszar nowotworu, ktéry docelowo mial zostaé zniszczony.

Analizujac ponizsze rozktady mozna zauwazyé, ze wraz z wydluzeniem czasu

nagrzewania, maleje objeto$é zniszczonego nowotworu. Podobne rozklady catki

Arrheniusa uzyskano w pierwszym (rys. 4.15) i drugim (rys. 4.16) wariancie

nagrzewania. Najmniej satysfakcjonujacy wynik uzyskano dla Qe = 20 MW /m3, teyy

= 12 s (rys. 4.18) — w tym przypadku nowotwor nie ulegt destrukcji. Podsumowujac,
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najbardziej korzystnym wariantem jest krotki czas nagrzewania f.; i duza gestosé

mocy Qext

63%
HE 99%

Rys. 4.16. Rozklad calki Arrheniusa. Wariant 2: Qepr = 60 MW /m?3, topy = 4 s

———————————————————————————————————————

63%
HE 99%

Rys. 4.17. Rozktad calki Arrheniusa. Wariant 3: Qe;t = 30 MW /m3, tpy = 8 s

———————————————————————————————————————

63%
HE 99%

Rys. 4.18. Rozktad calki Arrheniusa. Wariant 4: Qe;x = 20 MW /m3, tepy = 12's
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Na rysunku 4.19 pokazano przebiegi temperatury w centralnym punkcie
nowotworu. W przypadku krotkiego czasu nagrzewania temperatura rosnie szybciej

i osiaga wieksze wartosci w poréwnaniu do dlugiego czasu nagrzewania.
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Rys. 4.19. Przebiegi temperatury w centralnym punkcie nowotworu

4.7. Badanie doktadnosci przeprowadzonych obliczen

Obliczenia numeryczne obarczone sa miedzy innymi bledem wynikajacym
z przyjetej metody rozwigzania ukladu réwnan rézniczkowych. W przypadku
metody roéznic skoniczonych btad ten jest zwiazany z przyjeta siatka réznicowa oraz
zalozonym krokiem czasu. W obliczeniach omawianych w rozdziale trzecim
wykazano znaczacy wplyw gestosci siatki na otrzymywane temperatury.
W przypadku stosowania jawnego schematu réznic skoniczonych warto$é kroku czasu
mozna latwo oszacowaé korzystajac z kryterium stabilnosci [89] i jest on stosunkowo
malty. Schemat niejawny metody roéznic skoniczonych, ktory jest schematem
bezwarunkowo stabilnym, dopuszcza przyjecie wiekszych wartosci kroku czasu.

W przypadku zadan 2D i 3D (a tutaj rozpatrywano problem osiowo-symetryczny)
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schemat ten wymaga dodatkowo zastosowania metody iteracyjnej rozwigzywania
uktadu réwnan algebraicznych. W niniejszej pracy, jak wspomniano wczesniej, uktad
rownan (4.16), (4.19), (4.25), (4.29), (4.31) rozwiazywano za pomoca iteracyjnej
metody Gaussa-Seidla.

Metoda Gaussa-Seidla, jak kazda metoda iteracyjna, wymaga przyjecia tzw.

kryterium zatrzymania obliczen, czyli takiej wartosci €, dla ktorej

(1) ()"

Dobér odpowiedniej doktadnosci iteracyjnego rozwiazywania uktadu réwnan

<e.

algebraicznych czesto oparty jest na metodzie a priori, wynikajacej z wczedniejszego
doswiadczenia. Logiczne wydaje sie dobieranie doktadnosci jak najblizszej zeru, lecz
ze wzgledu na ograniczenia mocy obliczeniowej komputera, zbyt mata wartosé¢ moze
znaczaco wplynacé na czas obliczen i btedy zaokraglenn. W niniejszej pracy wszystkie
uktady rownan rozwigzywano metoda iteracyjna, w zwiazku z tym zdecydowano sie
przeprowadzi¢ badanie majace na celu okreslenie optymalnej doktadnosci obliczen
przy zachowaniu stosunkowo krotkiego czasu obliczen.

Obliczenia przeprowadzono na komputerze o nastepujacej specyfikacji:

e Procesor: AMD Ryzen 5 3600 6-core

e Pamie¢ RAM: 16 GB

e Karta grafiki: Nvidia RTX 2070 SUPER

Przyjeto siedem réznych wartosci €, a obliczenia dotycza czwartego wariantu
nagrzewania, czyli Qe = 20 MW /m3 oraz te; = 12 s. Wyniki wraz z bledem
wzglednym zestawiono w tabeli 4.4. Za warto$¢ doktadna postuzyly temperatury
otrzymane dla zalozonej doktadnosci 109. Przebiegi temperatury dla wskazanych
dokladnosci przedstawiono na rysunku 4.20. Temperature dla dokladnosci 103
pominieto na wykresie, ze wzgledu na brak zbiezno$ci wynikéw w kolejnych

iteracjach.



4. Modelowanie hipertermii éredniotemperaturowej z uwzglednieniem istotnego termicznie naczynia 81

krwiono$nego

Tabela 4.4. Por6wnanie btedu bezwzglednego w punkcie (0.002 m, 0.01m), ¢t = 20 s

Czas obliczen
Doktadnosé . Temperatura [°C|] | Blad wzgledny [%]
103 — Brak zbieznosci
104 4156 67.4418 41.81
105 5262 49.4229 3.92
106 10007 50.5843 6.36
107 11310 47.5249 0.0069
108 13717 47.5539 0.00008
10 17160 47.5577

Wyniki obarczone najwickszym bledem otrzymano dla dokladnosci 107%. Jak

mozna zauwazy¢ na rysunku 4.20, temperatura w tym przypadku rosnie do ok.

dwunastej sekundy i utrzymuje sie na podobnym poziomie do koinca czasu

obserwacji. Temperatury dla doktadnosci 10 oraz 106 rowniez cechujg sie duzym

btedem, widocznym szczegoélnie w  koncowej fazie obliczen. Najbardziej
satysfakcjonujgce wyniki otrzymano dla doktadnosci wiekszych od 10°7.
70
— 107%
65, 10-5 / /—
. —— 107° /
60
U - 10_7 / //"\
° | -8 >
© 55 10 ~
Ei ol 109 .
o 2071 T
g p o
c45
o
® 4o /
35
3 0O 5 10 15 20

Czas [s]

Rys. 4.20. Przebieg temperatury w punkcie (0.002 m, 0.01m)

dla réznej doktadnosci obliczen
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W przeprowadzonej analizie wykazano, ze przyjeta w niniejszej pracy doktadnosé
obliczenn 10® gwarantuje wyniki obarczone bledem ponizej 0.01%. W przypadku
checi skrocenia czasu obliczeri, mozliwe jest zmniejszenie doktadnosci do 107, gdyz

zmiana ta nie wplynie znaczaco na otrzymywane temperatury.

4.8. Podsumowanie

Rozpatrywano istotnie termicznie naczynie krwiono$ne otoczone tkanka, w ktorej
znajduje sie nowotwor. Problem opisano dwoma réwnaniami, a mianowicie
rownaniem Fouriera Kirchhoffa z czasami opéznienn (podobszar krwi) i rownaniem
DPL (podobszar tkanki). Zalozono stala temperature poczatkowa obu podobszarow.
Na $ciance naczynia krwionosnego przyjeto warunek idealnego kontaktu, a na
powierzchni zamykajacej obszar (pobocznica walca) zalozono stata temperature. Na
powierzchniach z = 0 oraz z = Z przyjeto zerowy strumien ciepta.

Obliczenia przeprowadzono z uzyciem wlasnego programu, ktoéry bazuje na
niejawnym schemacie metody réznic skoniczonych. W pierwszym wariancie zalozono
stala temperature nowotworu 45°C, a w drugim przyjmowano rézne wartosci gestosci
mocy Qe+ 1 czasy nagrzewania tey. Stwierdzono, ze najbardziej korzystnym
wariantem destrukcji nowotworu jest krotki czas nagrzewania t.; i duza gestosé
mocy Qe Wykazano réwniez, ze w modelowaniu hipertermii onkologicznej nie
mozna pomingé istotnych termicznie naczyn krwionosnych.

W  celu zweryfikowania poprawnosci wynikow, poréwnano temperatury
otrzymane dla réznego stopnia zatozonej doktadnosci rozwiazania. W analizowanym
przypadku wykazano, ze przy iteracyjnym rozwiazaniu uktadu rownan zalecane jest

wykonanie obliczeri dla dokladno$ci co najmniej 10 7.



5. Modelowanie destrukcji nowotworu za pomoca
wigzki lasera

5.1. Wprowadzenie

W rozdziatach trzecim i czwartym przedstawiono metody modelowania hipertermii
bazujace na rownaniu (réwnaniach) z dwoma czasami opdznieri. Nagrzewanie tkanki
symulowano poprzez przyjecie odpowiedniej wartosci brzegowego strumienia ciepta
albo skladnika zrodlowego wystepujacego w réwnaniu z dwoma czasami opdznieri.
Innymi stowy, nie wnikano, w jaki sposéb ciepto jest dostarczane do obszaru tkanki
biologicznej zaatakowanej nowotworem.

W niniejszym rozdziale dokonano analizy stopnia destrukcji nowotworu za
pomoca wiazki laserowej. Zabiegi niszczenia tkanki nowotworowej z wykorzystaniem
wigzki lasera, znajduja zastosowanie np. przy usuwaniu zmian onkologicznych
w watrobie za pomoca metody laparoskopowej [26]. Proces ten mozna zamodelowaé
za pomocg wspomnianego wielokrotnie réwnania z dwoma czasami opdznien. W tym
przypadku réwnanie to uzupelnia sie sktadnikiem zZréodlowym uwzgledniajacym
oddziatywanie lasera na tkanke biologiczna. Aby wyznaczyé¢ ten sktadnik nalezy
wybraé¢ odpowiedni model matematyczny opisujacy propagacje swiatlta w tkankach
biologicznych [8, 30, 53, 99, 127, 134, 135]. Takim modelem jest rownanie transportu
(transferu) promieniowana (ang. radiative transport equation) [48, 95]. W niektorych
przypadkach mozliwe jest przyblizenie réwnania transportu promieniowania

rownaniem dyfuzji optycznej [31, 32, 33, 34, 38, 45, 59, 63]. Poniewaz w tkankach
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miekkich dla dlugosci fal pomiedzy 650 a 1300 nm rozpraszanie dominuje nad
pochtanianiem, wiec w pracy zastosowano rownanie dyfuzji optyczne;j.

W  literaturze mozna znalezé¢ wiele artykulow poswieconych modelowaniu
oddziatywan lasera na tkanki biologiczne. Zdecydowana wickszo$é z nich dotyczy
zastosowania rOéwnania Pennesa  sprzezonego z réwnaniem  transportu
promieniowania lub z réwnaniem dyfuzji optycznej np. [31, 33, 34, 59, 63, 58].
Stosunkowo rzadko pojawiaja sie artykuly, w ktorych wykorzystuje sie rownanie
z dwoma czasami opoznien (3, 31, 57, 87, 144, 145, 146]. Ponadto, najczesciej
przyjmuje sie stale parametry termofizyczne i optyczne tkanek biologicznych.

W niniejszej pracy do modelowania oddzialywan lasera na tkanki biologiczne
zastosowano rownanie z dwoma czasami opéznien sprzezone z réwnaniem dyfuzji
optycznej oraz uwzgledniono zmienne wraz z temperatura parametry termofizyczne

tkanki i zmienne wraz z catka Arrheniusa parametry optyczne tkanki biologicznej.

5.2. Funkcja Zrodla zwigzana z dzialaniem lasera

Jak wspomniano wczesniej, w przypadku silnie rozpraszajacych tkanek (a takimi
sa tkanki miekkie tutaj rozpatrywane) nagrzewanie laserem jest opisane poprzez
wewnetrzny sktadnik zZrodtowy Qe.r, wystepujacy w roéwnaniu z dwoma czasami
op6znien (por. rownanie 3.1)), a na nagrzewanej powierzchni przyjmuje sie zerowy
strumien ciepla [3, 87].

Rozpatrywano osiowo-symetryczny fragment tkanki (por. rys. 3.1) poddany
dzialaniu lasera. Sktadnik zrodlowy Qes = Qeu(7, 2, t) ma nastepujaca postac

O (r,2,8) =1, 4(r, 2) p(t) (5.1)
gdzie p, jest wspotczynnikiem absorpcji, ¢(r, z) jest catkowita fluencja (,,dawka’)
Swiatta oraz p(t) jest rowne 1, jesli laser jest wlaczony i 0, jesli laser jest wylaczony.

Calkowita fluencja swiatla ¢(r, z) jest suma czesci skolimowanej ¢ (r, 2) i czesci

rozproszonej ¢q (1, z) [32, 38, 53, 58, 87, 134]

0(r,2)=9,(r,2) +¢,(r,2) (5:2)
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W przypadku tkanek miekkich, czesé rozproszona ¢4 (7, 2) catkowitej fluencji
Swiatta mozna wyznaczyé rozwigzujac rownanie dyfuzji optycznej dla stanu

ustalonego

(r,z) eQ: diV[Dgradd)d (r, z)] -1, 0, (r,2)+1 ¢.(r,2)=0 (5.3)

gdzie

(5.4)

T3, +(1-g)n, ]
oraz D oznacza wspdlczynnik dyfuzji optycznej, p! =(1-g)u, jest efektywnym
wspolczynnikiem rozpraszania, przy czym s jest wspolczynnikiem rozpraszania,
natomiast g jest wspotczynnikiem anizotropii.

Roéwnanie (5.3) uzupetnia sie warunkami brzegowymi

0, (r,z)
r,z)el': —Dn-gradd, (r,z)=—"——
( ) grad¢, (r,z) > (5.5)
(r,z)eT,: —Dn-grad¢,(r,z)=0
gdzie I'y oznacza o§ walca i I' powierzchnie zewnetrzna walca.
Czes¢ skolimowana ¢.(r, z) wyznacza sie z zaleznosci [39]
7"2
¢.(r,z) = I, exp(—1, z) eXp(—r—z] (5.6)
D

gdzie I [W/m?| jest irradiancja powierzchniowa lasera, rp oznacza promieni wigzki
laserowej oraz ! [1/m]| jest wspotczynnikiem tiumienia
=K, + R (5.7)

Nalezy podkreslié, ze parametry optyczne tkanki sa zalezne od stopnia jej
uszkodzenia, ktérego miara jest catka Arrheniusa. Tak wiec

B, (W) =exp(-w)u,, +[1-exp(=y) |u,.

B () =exp(-v)n,, +[1-exp(-w)Ju,, (5-8)

g=g(\v)=eXp( )g, +[1-exp(-v)]g.

gdzie indeksy n oraz c¢ oznaczaja odpowiednio tkanke w stanie naturalnym

i skoagulowanym.
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W réwnaniu (5.3):

diV(Dgrad)=lai(rD(z&J+a ( %(bd] (5.9)

Wyznaczajac odpowiednie pochodne otrzymuje sie

2
dlv(Dgrad) ad)d P (Dad)d j+ oD %, +Da b0 _
r

r 8r or 0z Oz 0z’
2 2
1D8¢d+6D 8¢d+D8 (1)2d+8D 8¢d+D8 d)zd:
r Or Or Or or 0z Oz 0z
2 2
ID%+D a¢2d+a¢£, +6D 8¢d+8D od,
r Oor or 0z or or 0Oz 0z

(5.10)

7 matematycznego punktu widzenia, wspotczynnik dyfuzji jest funkcja trzech
zmiennych g, psoraz g, te trzy zmienne sg zalezne od catki Arrheniusa (2.33), catka
Arrheniusa jest zalezna od temperatury, a temperatura od wspolrzednych i czasu.

W zwiazku z tym mozna napisaé

oD _ dD op, oy aT oD op, oy 6T oD og oy oT _
or 6ua oy oT ar 8us oy oT or ag oy oT or

(5.11)
oD u, , 0D ow, 0D dg |y oT _ ,oT
ou, Oy oOp, oy 0Ogowy )oT or or
Analogicznie
oD ( éD oy, 6D 6;45 oD og 8\|/8T 8_T (5.12)
oz ou, oy Gu oy Gg oy )0T 0z oz
gdzie
_| oD éua+8D 8uS+GD og oy (5.13)
op, 0y Op, oy 0goy)oT

Wystepujace w powyzszych zaleznosciach pochodne mozna wyznaczy¢ analitycznie,
czyli

i

N :AJ. Ezexp _E dt (5.14)
oT o R, T R, T
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oD 3
- 2
oH, 9[ua+(1—g)pS]
oD _ 3(1—g) (5.15)
> .
Ou, 9[ua+(l—g)uS]
oD 3,
- 2
0g 9[u,+(1-g)n, ]
% =—exp(~y)H,, +exp(—y)K,.
% =—exp(-w)m,, +exp(-y)u,, (5.16)
i =—exp(—v)g, +exp(-v)g,
Ostatecznie rownanie (5.3) mozna zapisa¢ nastepujaco

100, (%, 0% oT 84, . OT 0
-D—4+D dy— |+ p| ——L——F |- +ul . =0 5.17
o or [arz oz ) \orar Taz oz J bt 17

Jak mozna zauwazyé¢, w przypadku zmiennych parametréw optycznych tkanki,
réwnanie dyfuzji optycznej jest sprzezone z réwnaniem z dwoma czasami op6znien,
poniewaz aby je rozwiaza¢, nalezy zna¢ rozktad temperatury w rozwazanym
obszarze. W zwiazku z tym, jest ono rozwiazywane w kazdej petli czasowej.

Dla stalych parametrow optycznych rownanie (5.17) ma postaé

2 2
}D%w@j’; +aaj;]—ua¢d 1, =0 (518)

i nie jest sprzezone z polem temperatury. W tym przypadku wystarczy je rozwiazac
raz przed petla czasowa, zwiazana z rozwigzywaniem réwnania z dwoma czasami

opOZnien.
5.3. Metoda rozwigzania ré6wnania dyfuzji optycznej

Rownanie dyfuzji optycznej (5.17) rozwiazano za pomoca metody roznic
skoniczonych. Dla weztéow wewnetrznych (i, j), i=1, 2, ..., m—1, j=1, 2, ..., n—1 (rys.

3.2) zaproponowano nastepujaca aproksymacje roznicowa tego rownania
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f f f f f
1 Df ¢d,i+l,j_¢d,i—1,j +Df ¢d,i—1,j_2¢d,i,j+¢d,i+1,j "

r, 2h + n
b =20, 0, T, =T/ . 0,0, . =,
Dl-/l- d,i,j-1 d;,] d,i,j+1 +Pi/ i+l,j i-1,j d,i+l,j d,i-l,j + (519>
k h i 2h 2h
T/ ~T/ &, . —d, . . , .
i,j+1 i,j-1 Yd,i,j+l d,i,j-1 f f rf —
F, _Ha,i,jd)d,i,j + M (I)c,i,j =0

h 2h 2h
czyli

f S f f
f ¢d i+l,j (I)d i-1,j f d)d,i—l,j +¢d,i+],j +¢d,i,j—l +(I)d,i,j+1 +

d)dlj_r i,j

3 2hG/, v WG/,
;o T/ f ; (5.20)
f 771+1/ i-1,j ¢d,‘i+l,j _d)d,i—l,j +Pf ]: j+1 lj 1 ¢d i+l d)d i-1,j +H’s,i,j N
Y 2hG 2h " 2hG/, 2h G/
gdzie
D/
S = LJ S
Gi,j _4h_2+ua,i,j (521)
Nalezy jeszcze przedstawi¢ sposob aproksymacji warunkéw brzegowych (5.5).
Dla j = 0 (i=1, 2, ..., m—1) otrzymuje sie
A S S
Df ¢d,i,j+1 _d)d,i,j _ ¢d,i,j (5‘22>
b h 2
stad
. 2D/,
f
bl =g el (523)
Dla j = n (i=1, 2, ..., m—1):
A f f
_Dif< (I)d,i,j _(I)d,i,j—l _ (I)d,i,j (5‘24>
h 2
stad
2D/,
S
(I)d,i,j 2Df +h ¢d i,j-1 (525>

Dla i =0 (=1, 2, ..., n—1) — oS symetrii:

0y, = ¢d,'if+1,j (5.26)
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Dla i=m (=1, 2, ..., n—1):

f f /
—Dl.fj ¢d’i’j _(I)dai—l,./' _ (I)d,i,j

p 5 (5.27)
stad
: 2D/
¢d,{, = f—wd)d,{—l, ' (5.28)
/ 2D, + h !

Podsumowujac algorytm, w kazdym kroku czasu oblicza sie wartosci parametrow
optycznych zalezne od calki Arrheniusa, wyznacza sie cze$é skolimowang fluencji
swiatta (wzor (5.6)) i czes¢ rozproszona poprzez rozwiazanie ukladu rownan (5.20),
(5.23), (5.25), (5.26), (5.28). Uktad ten rozwigzano metoda iteracyjna. Nastepnie, ze
wzoru (5.1) oblicza sie¢ sktadnik Zrodtowy Qe. Rozklad temperatury wyznacza sie
na podstawie algorytmu przedstawionego w podrozdziale 3.3. Na rysunku 5.1
przedstawiono algorytm obliczeri dla przypadku, kiedy rozpatruje sie zmienne wraz
z calky Arrheniusa parametry optyczne.

Jak wspomniano wczeéniej, w przypadku stalych parametréw optycznych funkcje

zrodta Qe wyznacza sie tylko raz, przed petla gtowna obliczen.

5.4. Wyniki obliczen

Podobnie jak w rozdziale 3, rozpatrywano cylindryczny obszar tkanki
o wymiarach R = 0.02 m, Z = 0.02 m (rys. 3.1). Przyjeto zmienne wraz
z temperaturg objetosciowe ciepto wlasciwe (wzoér (2.23)) i wspolczynnik
przewodzenia cieplta (wzor (2.22)) oraz zmienne wraz z catka Arrheniusa predkosé
perfuzji krwi (wzor (2.32)) i sktadnik metaboliczny (wzor (2.34)). Wartosci statych
termofizycznych oraz innych parametréow wykorzystanych w obliczeniach zestawiono

w tabeli 5.1.
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Rys. 5.1. Algorytm obliczen
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Tabela 5.1. Wartosci parametréw wykorzystane w obliczeniach

Symbol Wartosé¢ | Jednostka
Temperatura poczatkowa T, 37 °C
Czas relaksacji Tq 4 S
Czas termalizacji T 2 S
Czas obserwacji tob 150 S
Brzegowy strumieri ciepla qb 0 W /m?
Wspbtczynnik absorbcji
Ka,n 195 1 / m
(tkanka natywna)
Wspbtczynnik absorbcji
Ha,c 13 1/m
(tkanka skoagulowana)
Wspblczynnik rozpraszania
Ws,n 4350 1/m
(tkanka natywna)
Wspblczynnik rozpraszania
us,(j 30590 1/m
(tkanka skoagulowana)
Wspéltczynnik anizotropii
In 0.931 1/m
(tkanka natywna)
Wspéltczynnik anizotropii
Je 0.9165 1/m
(tkanka skoagulowana)

Wartosci  parametrow optycznych dla tkanki w stanie naturalnym
i skoagulowanym (tabela 5.1) wykorzystano do wyznaczenia charakterystyk
nieliniowych funkcji p,, ps oraz g (wzory (5.8)). Obliczenia przeprowadzono dla siatki
roznicowej m = n = 100 z krokiem czasu At=0.0005 s do chwili osiggniecia czasu
obserwacji top. Funkcje ¢4 i temperature T;; f*! wyznaczono w sposob iteracyjny
z dokladnoscig odpowiednio 102 oraz 10°7.

W pierwszym wariancie przyjeto moc lasera Iy = 1.33-10° W/m? oraz czas
ekspozycji ter = 120 s. Promient wiazki laserowej wynosi rp =0.001 m (wzor (5.6)).
Przeprowadzono obliczenia zar6wno dla zmiennych parametréw optycznych tkanki

jak i dla statych, czyli p, = pa (0), s =ps(0) oraz g = ¢(0).
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Na rysunku 5.2 przedstawiono rozklad funkcji Qe+ w réznych chwilach przy
zalozeniu zmiennych parametrow optycznych. Z kolei rysunki 5.3 i 5.4 ilustruja
rozktad temperatury po czasie 15, 30, 120 i 150 sekund. Obserwujac potozenie
izotermy 38°C mozna zauwazy¢, ze w miare trwania procesu nagrzewania (¢ < 120 s)
powieksza sie obszar o podwyzszonej temperaturze. Po wylaczeniu dziatania lasera
(t > 120 s) temperatury w obszarze spadaja, ale ciepto nadal przenika w glab tkanki.
Nalezy podkreslié, ze w rozwazanym przypadku warto$¢é calki Arrheniusa nie

przekroczyta 2, czyli nie nastapito zniszczenie tkanki.

Czas: 15s 1e7 Czas: 30 s 1e7

2.8

2.4

2.0

- 1.6

1.2

0.8

0.4

0.0

Czas: 120 s
9.0

7.5

6.0

- 4.5

3.0

1.5

0.00 0.0

Rys. 5.2. Rozktad funkcji Qe+ w wybranych chwilach
I() = 1.33~105 W/mz, te;,;t =120 s
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Czas: 15 s Czas: 30 s

ST =
_/

Rys. 5.3. Rozklad temperatury w 15130 s, Iy = 1.33-10° W/m?, t.,y = 120 s

Czas: 120 s Czas: 150 s

777 ) 7]
=4 =
—

/

e

_/

Rys. 5.4. Rozklad temperatury w 120 1 150 s, Iy = 1.33-10° W/m?, e = 120 s

Przeprowadzono réwniez obliczenia dla wiekszych mocy lasera, czyli Iy = 2-10°
W/m? oraz Iy = 2.5-10°> W/m? zachowujac ten sam czas ekspozycji. Na rysunkach
5.5 — 5.8 przedstawiono rozktady temperatury dla wymienionych mocy lasera. Jak
mozna byto sie spodziewaé, przy wickszych mocach lasera uzyskano wickszy obszar
wyzszych temperatur w poréwnaniu do poprzedniego przypadku (rysunki 5.3, 5.4).
Zauwazy¢ mozna natomiast w obu wariantach obliczen bardzo podobna objetosé¢

obszaru o podwyzszonych temperaturach ograniczonego izotermsg 38°C.
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Rys. 5.5. Rozklad temperatury w 15130 s, Iy = 2:10° W/m?, te = 120 s

Czas: 120 s

7777
/ |

Rys. 5.6. Rozklad temperatury w 1201 150 s, Iy = 2-10° W/m?, t.;y = 120 s

Czas: 15 s

s/

_/
L3

Czas: 30 s

94

b4

T
—

38

_/

Czas: 150 s

—

Czas: 30 s

_/38

Rys. 5.7. Rozklad temperatury w 15 i 30 sekundzie, Iy = 2.5-10° W/m?, te,y = 120 s



5. Modelowanie destrukeji nowotworu za pomoca wigzki lasera 95

Czas: 120 s

_/6340/\?/ / / Czas: 150 s
L - v % %
— —"
_/43 . %

£

- 7

Rys. 5.8. Rozklad temperatury w 120 1 150 s, Iy = 2.5-10° W/m?, te;y = 120 s

Poréwnanie wynikéw dla statych i zmiennych parametréw optycznych pokazano

na rysunku 5.9 w postaci przebiegdw temperatury w punkcie o wspotrzednych

(0.0002 m, 0.0002 m).

80
/
/ \
70 —
o
‘T 60
>
©
8
250 ~
Q
|_
40
/ — s (W), ts (), 9(y)
— HMa, Ms, g = coOnst
30 l :
0 30 60 90 120 150

Czas [s]
Rys. 5.9. Przebieg temperatury w czasie dla statych i zmiennych parametrow

optycznych, Iy = 1.33-10° W/m?, t.;; = 120 s — punkt (0.0002 m, 0.002 m)
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Jak wida¢, w przypadku zmiennych parametréow optycznych otrzymano znacznie
nizsza temperature. Jest to spowodowane istotna zmiang wartosci wspotczynnikow
rozpraszania i absorbcji dla tkanki w stanie skoagulowanym i naturalnym. Réznica
miedzy temperaturami jest duza. Nalezy wiec sformutowac¢ wniosek, ze w przypadku
hipertermii wysokotemperaturowej nalezy koniecznie uwzgledni¢é zmienne wraz
z catkag Arrheniusa parametry optyczne tkanki. W przeciwnym razie otrzymuje sie
zawyzone temperatury, co moze skutkowaé¢ blednym przewidywaniem stopnia
destrukcji tkanki.

Na rysunkach 5.10 i 5.11 pokazano przebiegi funkcji @Qe;x oraz temperatury
w analizowanym punkcie dla réznych mocy lasera i zmiennych parametrow

optycznych.

5 le7 ‘
lo = 1.33:10°

. \ — lp=210° |

— g = 2.5'10°

w

Qext[W/m3]

N
1 W >
\ ———

0 30 60 90 120 150
Czas [s]

Rys. 5.10. Przebieg wartosci funkcji Qe,+ w czasie — punkt (0.0002 m, 0.0002 m)

~

Najszybszy spadek funkcji Qe+ zaobserwowano dla Iy = 2.5-10° W/m?. Dla tego
wariantu obliczen Q. po okoto 25 sekundzie jest na stalym poziomie do korica

nagrzewania. Jest to wynik szybkiego zniszczenia tkanki, czyli procesu wptywajacego
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w glownej mierze na warto$é¢ funkcji zwigzanej z laserem. Dla mocy lasera Iy = 2-10°

W /m? funkcja zrodla Qe przyjmuje wartosé statag po 60 sekundach.

80
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) ‘////’
© 60
-]
©
850/
= N
(O]
I_
— Ip = 1.33'10°
40+ s
—_ [y =210
— [y =2.5-105
30 :
0 30 60 90 120 150

Czas [s]
Rys. 5.11. Przebieg temperatury w czasie dla réznych mocy lasera —
punkt (0.0002 m, 0.0002 m), czas ekspozycji 120 s
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— o = 1.33:10°

— [y = 2-10° ™
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150

Rys. 5.12. Przebieg wartosci catki Arrheniusa w czasie dla réznych mocy lasera —

punkt (0.0002 m, 0.0002 m), czas ekspozycji 120 s
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Rysunek 5.12 ilustruje przebiegi catki Arrheniusa w punkcie (0.0002 m, 0.0002 m)
dla réznych mocy lasera. Co oczywiste, im wicksza moc lasera, tym wicksza wartosé
tej catki. Po 120 sekundach (jest to czas ekspozycji) wartos¢ tej calki stabilizuje sie.

Na rysunkach 5.13 — 5.15 przedstawiono rozklad catki Arrheniusa
w rozpatrywanym obszarze po czasie 90 sekund dla réznych mocy lasera. Mozna
zauwazy¢, ze w przypadku Iy = 1.33-10° W/m? nie uzyskano 99% szansy na
destrukcje, gdyz wartos¢ catki Arrheniusa nie przekroczyta 4.6. Najbardziej
satysfakcjonujacy wynik otrzymano dla Iy = 2.5:10° W/m?, gdzie 99% szansy
zniszczenia nastapi juz po okoto 35 sekundach. Obszar tkanki, ktory ulegt destrukeji

jest stosunkowo niewielki.

Czas: 90 s Czas: 120 s

63% 63%
N 99% N 99%

Rys. 5.13. Rozktad catki Arrheniusa, Iy = 1.3-10° W/m?, e = 120 s

Czas: 90 s Czas: 120 s

F 63% F 63%

. 99% N 99%

Rys. 5.14. Rozktad calki Arrheniusa, Iy = 2:10° W/m?, t.y = 120 s
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Czas: 90 s Czas: 120 s

F 63% F 63%

N 99% N 99%

Rys. 5.15. Rozktad catki Arrheniusa, I = 2.5:10° W/m?, e = 120 s

Na rysunku 5.16 przedstawiono wyniki dla Iy = 2105 W/m? oraz Iy = 2.5-10°
W /m? po czasie 60 sekund. Mozna zauwazy¢, ze otrzymane rozklady funkcji Qe sa

scisle powiazane z rozktadami catki Arrheniusa.

Czas: 60 s Czas: 60 s

63% 63%
. 99% . 99%

Czas: 60 s le6 o o Czas: 60 s 1e6

7.5

6.0

4.5

3.0

1.5

0.0 -0

Rys. 5.16. Rozklad catki Arrheniusa oraz funkcji Q.. dla réznych mocy lasera

(lewy — Iy = 2-10° W/m?, toy = 120, prawy — Iy = 2.5:10° W/m?, t.; = 120 s)
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5.5. Nagrzewanie tkanki z uwzglednieniem procentowego
udzialu wody

W rozdziale 3 przedstawiono funkcje W(T) (wzér (3.42)) uwzgledniajaca
procentowy udzial wody w tkance. Jak wykazano w przeprowadzonych obliczeniach
opisanych w podrozdziale 3.5, obecnos$é¢ funkcji W(7T) wplywa w znaczny sposob na
przebieg temperatury w nagrzewanej tkance. We wspomnianym przypadku przyjeto
brzegowy strumieri ciepta, nagrzewajacy jedng z podstaw cylindra rozpatrywanego
obszaru.

W tym rozdziale zdecydowano si¢ przeprowadzi¢ ponownie obliczenia dla tkanki
nagrzewanej laserem, przy uwzglednieniu funkcji W(7T) w objetosciowym cieple
wlasciwym C(T). Decyzja ta byla umotywowana checia przeanalizowania
zachowania modelu po przekroczeniu temperatury 100 °C oraz uzyskanego stopnia
zniszczenia tkanki.

Na wstepie przeprowadzono obliczenia dla tych samych danych, co w poprzednim
podrozdziale, z ta réznica, ze uwzgledniono udzial funkcji W(T). Uzyskane przebiegi
temperatur oraz calki Arrheniusa w punkcie kontrolnym A (0.0002 m, 0.0002 m)
przedstawiono na rysunkach 5.17 oraz 5.18.

Przebiegi temperatury oznaczone na rysunku 5.17 linig przerywang odnosza sie
do modelu z funkcja W(T) w objetosciowym cieple wlasciwym, natomiast linia ciagla
odnosi sie do modelu bez funkcji uwzgledniajacej procentowy udziat wody w tkance.
Jak mozna zauwazyé, przy malej mocy lasera roéznice miedzy otrzymanymi
temperaturami nie wystepuja. Rozbieznosci narastaja jednak wraz ze wzrostem I.
Najwieksze roznice wystepuja w kluczowym momencie, czyli w chwili osiggniecia
maksymalnej temperatury. W poézZniejszym etapie trwania procesu temperatury

ponownie pokrywaja sie.
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Rys. 5.17. Przebieg temperatury w czasie dla réznych mocy lasera

z uwzglednieniem funkcji W(7T) — punkt (0.0002 m, 0.0002 m), czas ekspozycji 120 s
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Rys. 5.18. Przebieg wartosci catki Arrheniusa w czasie dla r6znych mocy lasera — punkt

(0.0002 m, 0.0002 m), czas ekspozycji 120 s

Podobna tendencje mozna zaobserwowaé¢ w przebiegach catki Arrheniusa

(rys. 5.18). Ponownie, przy malej mocy lasera roznice nie sg zauwazalne, lecz przy
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wzroscie mocy poglebiaja sie. Szczegodlnie zauwazalna rozbieznosé wystepuje przy
Iy = 2.5:10° W/m? — dla modelu z funkcja W(T) wzrost calki jest wolniejszy,
a roznica miedzy maksymalnymi wartosciami wynosi okoto 2.

W przedstawionych powyzej przyktadach, przy zatozonych mocach lasera nie
nastapilo zjawisko parowania wody zawartej w tkance. W zwiazku z tym, aby je
zaobserwowaé, kolejne obliczenia przeprowadzono dla wiekszych mocy, a mianowicie
Iy = 510° W/m2, Iy = 10-10° W/m?2, Iy = 15-10° W/m2, ) = 20-10° W/m? i I, —
25-10° W/m? oraz niezmienionym czasie ekspozycji rownym 120 s.

Jak podkre$lono w rozdziale 3, przemiana fazowa ujeta jest w tzw. zastepczej
pojemnosci cieplnej (wzor (3.40)) zawierajacej funkcje W(T). Otrzymane przebiegi
temperatur pokazano na rysunku 5.19. Zgodnie z oczekiwaniami, wraz ze wzrostem
mocy lasera ros$nie maksymalna temperatura w obserwowanym punkcie. Sposrod
zaprezentowanych przebiegow nalezy wyrozni¢é dwa — dla mocy Iy = 20-10° W /m?
oraz Iy = 25-10° W/m?, w ktoérych temperatura przekroczyta 100 °C, czyli wystapito
zjawisko parowania. W szczegolnosci, dla Iy = 25-10° W/m? wida¢ wyrazne
spowolnienie wzrostu temperatury w przedziale [100°C, 105°C| spowodowane
wydzielaniem sie¢ utajonego ciepta parowania i gwaltowna zmiang przebiegu
pochodnych funkcji W(T) (por. rysunki 3.6 i 3.7).

Nalezy jeszcze wyjasni¢ zaobserwowany w wickszo$ci przypadkow spadek
temperatury w poczatkowym etapie trwania procesu, po okoto 5 sekundzie. Jest on
zwigzany z przebiegiem funkcji Qe+ przedstawionym na rysunku 5.20. Wtasnie
w okolicach 5 sekund w wickszo$ci wariantow wartosé tej funkcji spada, a nastepnie
utrzymuje sie na stalym poziomie do czasu 120 sekund, czyli chwili wytaczenia
lasera.

Na rysunku 5.21 pokazano przebiegi temperatur w punktach A (0.0002 m,
0.0002 m) oraz B (0.004 m. 0.0002m) dla dwoéch mocy lasera. W punkcie B
potozonym gtebiej, nie nastepuje charakterystyczny wzrost i spadek temperatury
w poczatkowym etapie procesu, jaki zaobserwowano w punkcie A. Widaé¢ wiec, ze
zniszczenie tkanki w tym miejscu nastepuje wolniej i nie wplywa ono w znaczacy

sposob na warto$¢ funkcji Qe,r zwiazanej z moca lasera. Roéznice w przebiegach
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temperatury zauwazy¢ mozna réwniez w fazie stygniecia. Po 120 sekundach

temperatura w punkcie B spada wolniej niz w punkcie A.
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Rys. 5.19. Przebieg temperatury w czasie dla réznych mocy lasera

z udziatem funkcji W(T) — punkt (0.0002 m, 0.0002 m), czas ekspozycji 120 s
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Rys. 5.20. Przebieg wartosci funkcji Qerx w czasie dla réznych mocy lasera

z udziatem funkcji W(T)- punkt (0.0002 m, 0.0002 m)
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Rys. 5.21. Przebieg temperatury w czasie dla r6znych mocy lasera z udziatem

funkcji W(T) w dwoch punktach — czas ekspozycji 120s

Na rysunkach 5.22 i 5.23 pokazano rozktady temperatury w obszarze po czasie 60
i 120 sekund. Wyboér tych chwil jest podyktowany momentem przekroczenia
temperatury 100 °C w punkcie A.

Jak wida¢ na rysunkach 5.24 i 5.25, obszar zniszczenia jest wiekszy niz
w poprzednich wariantach. Przedstawiony na rysunku 5.26 przebieg caltki
Arrheniusa dla réznych wariantow dobrze obrazuje dynamike zmian zniszczenia,
ktore zachodzi w badanym punkcie kontrolnym. Przy Iy = 20-10° W/m? i I = 25-10°
W/m? wzrost jest na tyle gwaltowny, ze koagulacja zachodzi juz w pierwszych

sekundach trwania procesu.
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Czas: 60 s Czas: 120 s
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Rys. 5.22. Rozktad temperatury w 60 1 120 s, Iy = 20-10° W/m?, te, = 120 s

Czas: 60 s Czas: 120 s
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Rys. 5.23. Rozktad temperatury w 60 1 120 s, Iy = 25-10° W/m?, te,y = 120 s
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Rys. 5.24. Rozktad catki Arrheniusa w 60 i 120 s, Iy = 20-10° W/m?2, t.,y = 120 s
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Czas: 60 s Czas: 120 s

63% 63%
. 99% . 99%

Rys. 5.25. Rozktad catki Arrheniusa w 60 i 120 s, Iy = 25-10° W/m?2, te;y = 120 s
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Rys. 5.26. Przebieg wartosci catki Arrheniusa w czasie dla r6znych mocy lasera

z udzialem funkcji W(7T) — punkt (0.0002 m, 0.0002 m), czas ekspozycji 120 s

5.5. Podsumowanie

Przedstawiono spos6b modelowania oddziatywan lasera na tkanke biologiczng

bazujacy na réwnaniu z dwoma czasami opdznien sprzezonym z rOwnaniem dyfuzji
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optycznej. Uwzgledniono zmienne wraz z temperatura parametry termofizyczne
tkanki i zmienne wraz z catka Arrheniusa parametry optyczne tkanki biologicznej.
Pokazano, ze w przypadku modelowania wysokotemperaturowej hipertermii
konieczne jest zastosowanie zmiennych parametréw optycznych tkanki.
Zastosowanie stalych parametréw optycznych powoduje otrzymanie zawyzonych
temperatur co moze doprowadzi¢ do niedoktadnego oszacowania stopnia zniszczenia
tkanki biologicznej, a tym samym blednego zaplanowania zabiegu sztucznej
hipertermii.

[stotnym elementem algorytmu obliczen jest uwzglednienie procentowego udziatu
wody zawartej w tkance. Wprowadzenie funkcji W(T) do definicji efektywnego
ciepla wlasciwego (zastepczej pojemnosci cieplnej) pozwala na modelowanie procesu
parowania, ktory zachodzi w temperaturze powyzej 100°C. Odparowywanie wody
i innych plynéow z tkanki w istotny sposéb wplywa na otrzymane wartosci

temperatury, a tym samym na wielko$¢ szacowanego obszaru zniszczenia.



6. Uwagi i wnioski konncowe, kierunki dalszych badan

Rozwazania teoretyczne oraz wyniki obliczen numerycznych prezentowane

w niniejszej rozprawie doktorskiej pozwalaja na sformulowanie nastepujacych

wnioskow:

1.

Sformutowano nieliniowe réwnanie z dwoma czasami opdznien, w ktorym
uwzglednia sie zmienne wraz z temperaturg parametry termofizyczne tkanki.
Zaleznosci  opisujace zmiany wspolczynnika przewodzenia  ciepta,
objetosciowego ciepta wlasciwego, predkosci perfuzji krwi i sktadnika
metabolicznego zaczerpnieto z literatury.

Wykazano, ze w przypadku modelowania hipertermii wysokotemperaturowej
konieczne jest uwzglednienie zmiennych parametréow termofizycznych
tkanki.

Modelowanie procesu parowania wody zawartej w tkance miekkiej wymaga
wprowadzenia do rownania z dwoma czasami opodZnien zastepczej
(efektywnej) pojemnosci cieplnej, w ktorej uwzglednia sie funkcje opisujaca
ilos¢ wody zawartej w tkance w zaleznosci od temperatury.

W przypadku, gdy w tkance wystepuje istotne termicznie naczynie
krwiono$ne, réwnanie z dwoma czasami opdznienn dla podobszaru tkanki
nalezy uzupelni¢ réwnaniem Fouriera-Kirchhoffa opisujacym rozktad
temperatury krwi. Aby uwszgledni¢ niejednorodna strukture krwi,
zaproponowano wprowadzenie do réwnania Fouriera-Kirchhoffa czasow

opdznien.
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W przypadku modelowania nagrzewania tkanki wiazka laserowa, rownanie
z dwoma czasami op6znien nalezy uzupelni¢ o sktadnik Zréodtowy zwiazany
z dziataniem lasera. W tym skladniku wystepuje catkowita fluencja swiatta.
Czesé rozproszong catkowite] fluencji Swiatta wyznaczono z rownania dyfuzji
optycznej. W modelu uwzgledniono zmienne parametry termofizyczne
i optyczne tkanki biologiczne;j.

Opracowane algorytmy i programy komputerowe bazowaly na schemacie
niejawnym metody roéznic skoriczonych, ktory jest schematem stabilnym.
Uktady rownan algebraicznych rozwiazywano metodami iteracyjnymi.
Wykazano, ze przyjeta dokladnos$é¢ rozwiazywania tych uktadéw ma duzy

wplyw na otrzymywane wyniki.

Zrealizowanie pracy doktorskiej pozwala okresli¢c dalsze kierunki badan,

a mianowicie

1.

Zastosowanie opracowanych algorytméw i programéw komputerowych
w zagadnieniach identyfikacji np. mocy lasera zapewniajacej zniszczenie
docelowego podobszaru tkanki z wykorzystaniem metod gradientowych lub
inspirowanych biologicznie.

Zaimplementowanie zaproponowanej metodologii do rozwigzania zagadnienia
za pomoca metody elementéw skonczonych lub brzegowych.

W  przyktadach ograniczono sie¢ gléwnie do analizy procesé6w cieplnych
zachodzacych ~w  osiowo-symetrycznym  obszarze tkanki (watroba).
Zaproponowang metode mozna rozszerzy¢ na modelowanie hipertermii
wysokotemperaturowej zwiazanej z nowotworami tkanki skornej (np.
czerniak). W tym przypadku nalezy uwzgledni¢ wielowarstwowa budowe skory
i rozpatrywaé¢ uktad réwnan z dwoma czasami opOznienn uzupelniony
odpowiednim warunkiem brzegowym na styku warstw oraz pozostalymi

warunkami brzegowo-poczatkowymi.



Bibliografia

[1]

2]

3]

[4]

[5]

(6]

7]

Abdo J., Cornell D. L., et al. Immunotherapy Plus Cryotherapy: Potential
Augmented Abscopal Effect for Advanced Cancers, Frontiers In Oncology, 8,
(2018), https://www.frontiersin.org/articles/10.3389/fonc.2018.00085 /full
(dostep 03.05.2023).

Abraham J., Sparrow E., A thermal-ablation bioheat model including liquid-
to-vapor phase change, pressure-and necrosis-dependent perfusion, and
moisture-dependent properties, International Journal of Heat and Mass

Transfer, 50(13-14), (2007), pp. 2537-2544.

Afrin N.; Zhou J., Zhang Y., Tzou D. Y., Chen J. K., Numerical simulation of
thermal damage to living biological tissues induced by laser irradiation based
on a generalized dual phase lag model, Numerical Heat Transfer, Part A:

Applications, 61(7), (2012) pp. 483-501.

Agah R., Pearce JA., Welch AJ., Motamedi M., Rate process model for arterial
tissue thermal damage: Implications on vessel photocoagulation, Lasers in

Surgery and Medicine, 15, (1994), pp. 176-184.

Altintas G., Akduman I., Janjic A., Yilmaz T., A Nover Approach on
Microwave Hyperthermia, Diagnostics (Basel), 11(3): 493, (2021).

Anderson M. W., Reynolds S. H., You M., Maronpot R. M. Role of proto—
oncogene activation in carcinogenesis. Environmental Health Perspectives, 98,

(1992), pp. 13-24.

Antaki P. J., New interpretation of non-Fourier heat conduction in processed

meat, Journal of Heat Transfer, 127, (2005) pp. 189-193.



Bibliografia 111

8]

19]

[10]

[11]

[12]

[13]

[14]

[15]

[16]

Ashley J., Welch M., Optical-thermal response of laser-irradiated tissue,
Plenum Press, New York, 1995.

Askarizadeh H., Ahmadikia H., Analytical analysis of the dual-phase-lag model
of bioheat transfer equation during transient heating of skin tissue, Heat and

Mass Transfer, 50, (2014), pp. 1673-1684.

Barnoon P., Bakhshandehfard F. Thermal management in a biological tissue

in order to destroy tissue under local heating process. Case Studies in Thermal

Engineering, 26, (2021), 101105.

Bazhdar N. M., Dilshad S. I., A Computational Model for Temperature
Monitoring During Human Liver Treatment by Nd: YaG Laser Interstitial
Thermal Therapy (LITT), The Scientific Journal of Koya University, 10(2),
(2022), pp. 38-44.

Bak B. et al. Nowoczesne metody radioterapii — tomoterapia. Inzynier i Fizyk

Medyczny, 6(3), (2014), pp. 333 —338.

Behrozukia Z., et al. Hyperthermia: How Can It Be Used? Oman Medical
Journal, 31(2) (2016), pp. 89-97.

Bianchi L., Cavarzan F., Ciampitti L., Cremonesi M., Grilli F., Saccomandi P.
Thermophysical and mechanical properties of biological tissues as a function of
temperature: a systematic literature review, International Journal of

Hyperthermia, 39(1), (2022), pp. 297-340.

Blauth S., Hiibner F., Leithduser Ch., Siedow N., Vogl T. J., Mathematical
modeling of vaporization during laser-induced thermotherapy in liver tissue,

Journal of Mathematics in Industry, (2020), pp. 10 —16.

Brace Ch. Thermal Tumor Ablation in Clinical Use. IEEE Pulse, 2(5), (2011),
pp. 28-38.



Bibliografia 112

[17]

[18]

[19]

[20]

[21]

[22]

23]

[24]

[25]

[26]

[27]

Cabrera R. G., et al. Radiofrequency ablation: a review of current knowledge,
therapeutic perspectives, complications, and contraindications, International

Journal of Biosensors & Bioelectronics, 4(2), (2018), pp. 56-58.

Cattaneo M.C., A form of heat conduction equation which eliminates the
paradox of instantaneous propagation, Compte Rendus, 247, (1958), pp. 431-
433.

Charny C. K., Mathematical Models of Bioheat Transfer, Advances in Heat
Transfer, 22, (1992), pp. 19-155.

Cheng Yi, et. Al. The Role of Hyperthermia in Multidisciplinary Treatment of
Maligant Tumors. Integrative Cancer Therapies, 18: 1534735419876345,
(2019).

Chevallay M., et al. Laparoscopic Surgery for Gastric Cancer: The European
Point of View. Journal of Oncology, (2019), 101105.

Chial H. Procto—oncogenes to oncogenes to cancer. Nature Education, 1(1): 33,

(2008).
Cichon Cz., Metody obliczeniowe. Wybrane zagadnienia, Kielce, 2005.

Ciesielski M., Duda M., Mochnacki B., Comparison of bio-heat transfer
numerical models based on the Pennes and Cattaneo-Vernotte equations,
Journal of Applied Mathematics and Computational Mechanics, 15(4), (2016),

pp- 33-38.

Crezee J., Lagendijk J. W., Temperature uniformity during hyperthermia: the
impact of large vessels, Physics in Medicine and Biology, 37, (1992), pp. 1321
1337.

D.B. Ellebrecht, et al. Analysis of laparoscopic laser liver resection in

standardized porcine model, Surgical Endoscopy, 32, (2018), pp. 4966-4972.

Daszkiewicz M. Kampanie spoleczne o tematyce zdrowotnej — analiza tresci

i form przekazow komunikacyjnych, Zdrowie i style zycia. Wyzwania



Bibliografia 113

28]

[29]

[30]

[31]

[32]

[33]

[34]

[35]

ekonomiczne i spoteczne, E-Wydawnictwo. Prawnicza i Ekonomiczna
Biblioteka Cyfrowa. Wydzial Prawa, Administracji i Ekonomii Uniwersytetu
Wroctawskiego, 2019.

Davis L. E., Shalin S. C., Tackett A. J. Current state of melanoma diagnosis
and treatment. Cancer Biology And Therapy, 20(11), (2019), pp. 1366-1379.

De Mendoza A. M., et al., Mathematical model for the thermal enhancement
of radiation response: thermodynamic approach, Scientific Reports, 11(1):

5503, (2021).

Dombrovsky L.A., Baillis D., Thermal Radiation in Disperse Systems: An
Engineering Approach, Begell House, New York, 2010.

Dombrovsky L.A., Randrianalisoa J.H., Lipinski W., Timchenko V., Simplified
approaches to radiative transfer simulations in laser induced hyperthermia of
superficial tumors, Computational Thermal Sciences, 5(6), (2013), pp. 521—
530.

Dombrovsky L.A., The use of transport approximation and diffusion-based
models in radiative transfer calculations, Cancer Biology And Therapy, 4 (4)

(2012), pp. 297-315.

Dombrovsky L.A., Timchenko V., Jackson M., Indirect heating strategy of laser
induced hyperthermia: an advanced thermal model, International Journal of

Heat and Mass Transfer, 55(17-18), (2012), pp. 4688-4700.

Dombrovsky L.A., Timchenko V., Jackson M., Yeoh G.H., A combined
transient thermal model for laser hyperthermia of tumors with embedded gold
nanoshells, International Journal of Heat and Mass Transfer, 54, (2011), pp.
5459-5469.

Dutta J., Kundu B. Theoretical evaluation of bio-thermal response in human
tissue subjected to pulse-laser induced hyperthermia therapy for cancer

treatment, International Journal of Thermal Sciences, 172, (2022), 107346.



Bibliografia 114

[36]

[37]

[38]

[39]

[40]

[41]

[42]

[43]

Fabre AJ. Le cancer dans i'antiquité. Les enseignements de Celse [Cancer in
antiquity. Lessons of Celsus|. History of Science and Medicine Library, 42(1),

(2008), pp. 63-70.

Fahmy M.A., A new boundary element algorithm for a general solution of
nonlinear space-time fractional dual-phase-lag bio-heat transfer problems
during electromagnetic radiation, Case Studies in Thermal Engineering, 25,

(2021), 100918.

Farrel T.J., Patterson M.S., Wilson B., A diffusion theory model of spatially
resolved, steady state diffuse reflectance for the non-invasive determination of

tissue optical properties in vivo, Medical Physics, 19(4), (1992), pp. 879-888.

Fasano A., Homberg D., Naumov D., On a mathematical model for laser-
induced thermotherapy, Applied Mathematical Modelling, 34(12), (2010), pp.
3831-3840.

Feddersen T.V., et all. Clinical Performance and Future Potential of Magnetic

Resonance Thermometry in Hyperthermia, Cancers, 13(1):31, (2020).

Fijuth J., Dziadiuszko R. Nowotwory osrodkowego ukladu nerwowego,
Zalecenia postepowania diagnostyczno-terapeutycznego w nowotworach

ztosliwych, Via Medica, Gdansk, 2013.

Foster J., et al. Individual Responses to Heat Stress: Implications for
Hyperthermia and Physical Work Capacity. Frontiers in Physiology, 11,
(2020), https://www.frontiersin.org/articles/10.3389 /fphys.2020.541483 /full
(dostep 03.05.2023)

Gambin B., Kruglenko E., Ultrasonic specific absorption rate in nanoparticle-
mediated moderate hyperthermia, Bulletin of the Polish Academy of Sciences,

Technical Sciences, 69(3), (2021) pp. 1-18.



Bibliografia 115

[44]

[45]

[46]

[47]

48]

[49]

[50]

[51]

Giglio M. C., et al. Laparoscopic Versus Open Thermal Ablation of Colorectal
Liver Metastases: A Propensity Score-Based Analysis of Local Control of the
Ablated Tumors. Annals of Surgical Oncology, 27, (2020), pp. 2370-2380

Guo Z., Wan S.K., Kim K., Kosaraju Ch., Comparing diffusion approximation
with radiation transfer analysis for light transfer in tissues, Optical Review,

10(5), (2003), pp. 415-421.

Ho J. R., Kuo C. P., Jiaung W. S., Study of heat transfer in multilayered
structure within the framework of dual-phase-lag heat conduction model using

lattice Boltzmann method, International Journal of Heat and Mass Transfer,

46, (2003), pp. 55-69.

Hobiny A., Alzahrani F., Abbas I. Analytical Estimation of Temperature in
Living Tissues Using the TPL Bioheat Model with Experimental Verification,
Mathematics, 8(7): 1188, (2020).

Howell J.R., Siegel R., Mengiic M.P., Thermal Radiation Heat Transfer,
CRCPress, NewYork, 2010.

Hristov  J., Bio-Heat Models Revisited:  Concepts, Derivations,
Nondimensalization and Fractionalization Approaches, Frontiers in Physics, 7,
(2019), https://www.frontiersin.org/articles/10.3389 /fphy.2019.00189 /full
(dostep 10.04.2023).

Hsieh Ch., Cologne K. G. Laparoscopic Approach to Rectal Cancer — The New
Standard? Frontiers in Oncology, 10, (2020),
https://www.frontiersin.org/articles/10.3389/fonc.2020.01239/full (dostep
18.03.2023).

Huang Q., Xu W., Argon-Hellium Cryoablation for Cutaneous Squamous Cell
Carcinoma in the Elderly, Frontiers in Oncology, 11: 788490, (2021).



Bibliografia 116

[52]

[53]

[54]

[55]

[56]

[57]

[58]

[59]

[60]

[61]

Ijaz J., Wrobel L.C., Hribersek M., Marn J., Numerical modelling of skin
tumour tissue with temperature-dependent properties for dynamic

thermography, Computers in Biology and Medicine, 112, (2019), 103367.

Jacques S.L., Pogue B.W., Tutorial on diffuse light transport, Journal of
Biomedical Optics, 13(4), (2008), pp. 1 — 19.

Jamil M., Ng E. Y. K., Ranking of parameters in bioheat transfer using Taguchi

analysis, International Journal of Thermal Sciences, 63, (2013) pp.15-21.

Jamshidi M., Ghazanfarian J. Blood flow effects in thermal treatment of three-
dimensional non-Fourier multilayered skin structure, Heat Transfer

Engineering, 42(11), (2020), pp. 929-946.

Jasinski M. Modelling of thermal damage in laser irradiated tissue, Journal of

Applied Mathematics and Computational Mechanics, 14(4), (2015), pp. 67-78.

Jasinski M., Majchrzak E., Turchan f.. Numerical analysis of the interactions
between laser and soft tissues using dual-phase lag model, Applied

Mathematical Modeling, 40 (2), (2016) pp. 750-762.

Jasinski M., Modelowanie matematyczne procesu uszkodzenia tkanki
wywolanego oddzialywaniem zewnetrznych zrodet ciepta, Wyd. Pol. Slaskiej,

2016.

Jaunich M., Raje S., Kim K., Mitra K., Guo Z., Bio-heat transfer analysis
during short pulse laser irradiation of tissues, International Journal of Heat

and Mass Transfer, 51, (2008), pp. 5511-5521.

Jiang Y., Mulier S., et al. Formulation of 3D finite elements for hepatic
radiofrequency ablation, International Journal of Modelling, Identification and

Control, 9(3), (2010), pp. 225 — 235.

Kaminski W., Hyperbolic heat conduction equation for materials with
a nonhomogeneous inner structure, Journal of Heat Transfer, 112, (1990), pp.

955-9560.



Bibliografia 117

[62]

[63]

[64]

[65]

[66]

[67]

[68]

[69]

Kengne E., Mellal I., Hamouda M. B., Lakhssassi A., A Mathematical Model
to Solve Bio-Heat Transfer Problems through a Bio-Heat Transfer Equation
with Quadratic Temperature-Dependent Blood Perfusion under a Constant

Spatial Heating on Skin Surface, Journal of Biomedical Science and

Engineering, 7(9), (2014), pp. 721-730.

Kim K., Guo Z., Multi-time-scale heat transfer modeling of turbid tissues
exposed to short-pulsed irradiations, Computer Methods and Programs in

Biomedicine, 86, (2007), pp. 112-123.

Kishore P., Kumar S., Analytical investigation of non-Fourier bioheat transfer
in the axisymmetric living tissue exposed to pulsed laser heating using finite
integral transform technique, Journal of Heat Transfer, 143(12): 121201,
(2021), 14 pages.

Kita A. Koordynacja jako element nowoczesnej opieki nad pacjentem
onkologicznym. Specyfika aktywnosci zawodowej koordynatoréow. Zdrowie

Publiczna i Zarzadzanie, 17(2), (2019), pp. 74 — 80.

Kok H.P., Kotte A.N.T. J., Crezee J., Planning, optimisation and evaluation
of hyperthermia treatments, International Journal of Hyperthermia, 33(6),

(2017) pp. 593-607.

Korczak A., Jasinski M., Modelling of biological tissue damage process with
application of interval arithmetic, Journal of Theoretical and Applied

Mechanics, 57(1), (2019) pp. 249-261.

Kumar M., et al. Mathematical modelling and simulation of three phase lag
bio-heat transfer model during cancer treatment, International Journal of

Thermal Sciences, 184, (2023), 108002.

Kumar R., Vashishih A.K., Ghangas S., Phase-lag effects in skin tissue during
transient heating, International Journal of Applied Mechanics and Engineering,

24 (3), (2019), pp. 603-623.



Bibliografia 118

[70]

[71]

[72]

73]

[74]

[75]

[76]

[77]

78]

Kumari T., Singh S. K., A numerical study of space-fractional three-phase-lag
bioheat transfer model during thermal therapy, Heat Transfer, 51(1) (2021),
pp. 470-489.

Kuo-Chi. Liu, Han-Taw Chen, Investigation for the dual phase lag behavior of
bioheat transfer, International Journal of Thermal Sciences, 49, (2010) pp.
1138-1146.

Kwak K., Yu B., Lewandowski RJ., Kim DH., Recent progress in cryoablation
cancer therapy and nanoparticles mediated cryoablation. Theranostics, 12(5)

(2022), pp. 2175-2204.

Lener E. C., Edwards R. M., et al. Laser ablation: Heating up the anti-tumor
response in the intracranial compartment, Advanced Drug Delivery Reviews,

185, (2022), 114311,

Li X., Li Ch., Xue Z., Tian X., Investigation of transient thermo-mechanical
responses on the triple-layered skin tissue with temperature dependent blood
perfusion rate, International Journal of Thermal Sciences, 139, (2019) pp. 339—
349.

Li Z., Ji J. Application of laparoscopy in the diagnosis and treatment of gastric

cancer. Annals of Translational Medicine, 3(9):126, (2015).

Lopresto V., Argentieri A., Pinto R., Cavagnaro M., Temperature dependence
of thermal properties of ex vivo liver tissue up to ablative temperatures, Physics

in Medicine and Biology, 64(10): 105016, (2019).

Majchrzak E., Katuza G., Analysis of thermal processes occurring in the heated
multilayered metal films using the dual-phase lag model, Archives of

Mechanics, 69(4-5), (2017) pp. 275-287.

Majchrzak E., Mochnacki B., Dziewonski M., Jasiniski M., Numerical modelling
of hyperthermia and hypothermia processes, Advanced Materials Research,

268-270 (2011), pp. 257-262.



Bibliografia 119

[79]

[80]

[81]

[82]

[83]

[84]

[85]

[36]

[87]

Majchrzak E., Mochnacki B., Implicit scheme of the finite difference method
for 1D dual-phase lag equation, Journal of Applied Mathematics and
Computational Mechanics, 16(3), (2017), pp. 37-46.

Majchrzak E., Mochnacki B., Metody numeryczne, Podstawy teoretyczne,

aspekty praktyczne i algorytmy. Wyd. Politechniki Slaskiej, Gliwice, 2004.

Majchrzak E., Mochnacki B., Modelling of thin metal film heating using the
dual-phase lag equation with temperature-dependent parameters, International

Journal of Heat and Mass Transfer, 209, (2023), 124088.

Majchrzak E., Numerical solution of dual phase lag model of bioheat transfer
using the general boundary element method, CMES: Computer Modeling in
Engineering & Sciences, 69(1), (2010), pp. 43-60.

Majchrzak E., Paruch M., Identification of electromagnetic field parameters
assuring the cancer destruction during hyperthermia treatment, Inverse

Problems in Science and Engineering, 19(1), (2011), pp. 45-58.

Majchrzak E., Stryczynski E., Numerical analysis of biological tissue heating
using the dual-phase lag equation with temperature-dependent parameters,
Journal of Applied Mathematics and Computational Mechanics, 21(3), (2022),

pp- 85-98.

Majchrzak E., Stryczynski M., Dual-phase lag model of heat transfer between
blood vessel and biological tissue, Mathematical Biosciences and Engineering,

18 (2), (2021), pp. 1573-1589.

Majchrzak E., Turchan Y., Dziatkiewicz J., Modeling of skin tissue heating
using the generalized dual-phase lag equation, Archives of Mechanics, 67(6),

(2015), pp. 417-437.

Majchrzak E., Turchan L., Jasiniski M., Identification of laser intensity assuring
the destruction of target region of biological tissue using the gradient method

and generalized dual-phase lag equation, Iranian Journal of Science and



Bibliografia 120

[33]

[89]

[90]

[91]

[92]

(93]

[94]

[95]

Technology - Transactions of Mechanical Engineering, 43(3), (2019), pp. 539-
548.

Majchrzak E., Turchan ¥.., The general boundary element method for 3D dual-
phase lag model of bioheat transfer, Engineering Analysis with Boundary

Elements, 50, (2015) pp. 76-82.

Matolepszy T., Metody badania stabilnosci schematéw roznic skoriczonych dla
rOwnania przewodnictwa cieplnego, Oficyna wydawnicza Uniwersytetu

Zielonogorskiego, 2004.

Mantso T., et al. Hyperthermia induces therapeutic effectiveness and
potentiates adjuvant therapy with non-targeted and targeted drugs in an in
viitro model of human malignant melanoma. Scientific Reports, 8, (2018),

10724.

Mittal G., Kulkarni V., Fractional order triple-phase-lag thermoelasticity in
the context of two-temperature theory, Partial Differential Equations in

Applied Mathematics, 5, (2022), 100372, 11 pages.

Mochnacki B., Dziewonski M., Evaporation effect in domain of tissue subjected
to a strong external heat source, Scientific Research of the Institute of

Mathematics and Computer Science, 7(1), (2008), pp. 149-154.

Mochnacki B., Majchrzak E., Numerical model of thermal interactions between
cylindrical cryoprobe and biological tissue using the dual-phase lag equation,

International Journal of Heat and Mass Transfer, 108, (2017), pp. 1-10.

Mochnacki B., Piasecka-Belkhayat A., Numerical modeling of skin tissue
heating using the interval finite difference method, MCB: Molecular & Cellular
Biomechanics, 10 (3), (2013) pp. 233-244.

Modest M.F., Radiative Heat Transfer, second ed., Academic Press, New York,
2003.



Bibliografia 121

[96] Mohammadi A., Bianchi L., Asadi S., Saccomandi P., Measurement of ex vivo
liver, brain and pancreas thermal properties as function of temperature,

Sensors, 21, (2021), 4236, 15 pages.

[97] Mohammadi A., Bianchi L., Korganbayev S., De Landro M., Saccomandi P.,
Thermomechanical Modeling of Laser Ablation Therapy of Tumors: Sensitivity
Analysis and Optimization of Influential Variables, IEEE Transactions on

Biomedical Engineering (2021), pp. 302 — 313.

[98] Nakayama, A., Kuwahara, F., A general bioheat transfer model based on the
theory of porous media, International Journal of Heat and Mass Transfer, 51,

(2008), pp. 3190-3199.

[99] Niemz M.H., Laser — Tissue Interaction: Fundamentals And Applications,
Springer-Verlag, Berlin, Heidelberg, New York, 2007.

[100] O’neill D. P., Peng T., Stiegler P., Mayrhauser U., Koestenbauer S.,
Tscheliessnigg K., Payne S. J. A three-state mathematical model of
hyperthermic cel death, Annals of Biomedical Engineering, 39(5), 2011, pp.70—
79.

[101] Patel A. Benign vs Meligant Tumors. JAMA Oncology Patient Page, 2020.

[102] Paulides M. M., et. Al., Simulation techniques in hyperthermia treatment
planning, International Journal of Hyperthermia, 29(4), (2013) pp. 346-357.

[103] Penela D., Cappato R., How effective is cryablation in the treatment of atrial
fibrillation? European Heart Journal Supplements, 23(Suppl E), (2021), pp.
51-54

[104] Peng W., Qi Z., He T., Nonlocal dual-phase-lag thermoviscoelastic response of
a polymer microbeam incorporating modified couple stress and fractional
viscoelastic theories, The Journal of Strain Analysis for Engineering Design,
(2022), https://journals.sagepub.com/doi/10.1177/03093247221122691 (dostep
07.01.2023).



Bibliografia 122

[105] Pennes H. H., Analysis of tissue and arterial blood temperatures in the resting

human forearm, Journal of Applied Physiology, 1, (1948), pp. 93-122.

[106] Pierwsza w Polsce laserowa termoablacja gleboko polozonego guza mozgu
u dziecka, https://www.czd.pl/aktualnosci/pierwsza-w-polsce-laserowa-

termoablacja-gleboko-polozonego-guza-mozgu-u-dziecka (dostep 05.04.2023).

[107] Potrykowska A., Strzelecki Z., Szymborski J., Witkowski J. Zachorowalnosé
i umieralno$¢ na nowotwory a sytuacja demograficzna Polski, Rzadowa Rada

Ludnosci, Warszawa, 2014.

[108] Qian K., et al. Image-Guided Radiofrequency Hyperthermia (RFH)-Enhanced
Direct Chemotherapy of Hepatic Tumors: The Underlying Biomolecular
Mechanisms, Frontiers in Oncology, 10 (2021), 61054.

[109] Rai K. N., Rai S. K., Heat transfer inside the tissues with a supplying vessel
for the case when metabolic heat generation and blood perfusion are

temperature dependent, Heat and Mass Transfer, 35, (1999), pp. 345-350.

[110] Raouf I., et al., A review on numerical modeling for magnetic nanoparticle
hyperthermia: Progress and challenges, Journal of Thermal Biology 91, (2020),
pp- 1-12.

[111] Riadh W. Y. Habash, et. al., Thermal therapy, part 1: an introduction to
thermal therapy, Critical Reviews in Biomedical Engineering, 34 (6), (2006)
pp- 459-489.

[112] Ringe K. I., Panzica M., von Falck C. Thermoablation of Bone Tumors, R6Fo
- Fortschritte auf dem Gebiet der Rontgenstrahlen und der bildgebenden
Verfahren, 188 (6), (2016), pp. 539 —550.

[113] Sapareto S.A., Dewey W.C. Thermal dose determination in cancer therapy,
International Journal of Radiation Oncology Biology Physics, 10 (6), 1984, pp.
787-800.



Bibliografia 123

[114] Schootman M., et al. Differences in effectiveness and use of laparoscopic surgery

in locally advanced colon cancer patients, Scientific Reports, 11(1), (2021), 9
pages.
[115] Schuster H., Kopf H. Thermoablation: a new treatment option to replace

surgical intervention, Magazine of European Medical Oncology, 8, (2015), pp.
242 — 246.

[116] Shanbhag S. Hodgkin Lymphoma: a review and update on recent progress. A
Cancer Journal for Clinicans, 68 (2), (2018), pp. 116 — 132.

[117] Sharama S., Kumar D., A Study on Non-linear DPL Model for Describing Heat
Transfer in Skin Tissue during Hyperthermia Treatment, Entropy, 22(4):481,
(2020), 23 pages.

[118] Shih T. C., Horng T. L., Huang H. W., Ju K. C., Huang T. C., Chen P. Y., et
al., Numerical analysis of coupled effects of pulsatile blood flow and thermal
relaxation time during thermal therapy, International Journal of Heat and

Mass Transfer, 55, (2012), pp. 3763-3773.

[119] Shih T. C., Liu H. L., Horng T. L., Cooling effect of thermally significant blood
vessels in perfused tumor tissue during thermal therapy, International

Communications in Heat and Mass Transfer, 33, (2006), pp. 135-141.

[120] Silva N. P., Bottiglieri A., Concei¢ao R.C., O’Halloran M., Farina L.,
Characterisation of ex vivo liver thermal properties for electromagnetic-based

hyperthermic therapies, Sensors, 20, (2020), 14 pages.

[121] Singh S., Melnik R. Thermal ablation of biological tissues in disease treatment:
A review of computational models and future directions, Electromagnetic

Biology and Medicine, 39 (2), (2020), pp. 49-88.

[122] SJTP PWN; SO PWN; M. Rak, Na bezrybiu i rak ryba. Jezykowo-kulturowy

obraz raka w polszczyznie, ,Etnolingwistyka” 29/2017.



Bibliografia 124

[123] Stryczyniski M., Majchrzak E., Chapter 3: Modeling of oncological
hyperthermia using dual-phase lag equations, in: Recent advances in
computational oncology and personalized medicine, Eds. S. Bajkacz and Z.
Ostrowski, Vol. 1: Here and Now!, Wyd. Pol.Sl. Gliwice, 2021, ISBN 978-83-
7880-800-8, pp. 37-45.

[124] Szasz A., Szasz N., Szasz O. Oncothermia: Principles and Practices, Springer,
2011.

[125] Tang Y., Flesch R.C.C., Jin T., He M., Computational evaluation of malignant
tissue apoptosis in magnetic hyperthermia considering intratumoral injection

strategy, International Journal of Heat and Mass Transfer, 178, (2021).

[126] Torvi, D. A., and Dale, J. D., A Finite Element Model of Skin Subjected to a
Flash Fire, The Journal of Biomechanical Engineering, 116(3), (1994), pp. 250
255.

[127] Tuchin V.V., Tissue Optics: Light Scattering Methods and Instruments for
Medical Diagnosis, vol. PM 166, second ed., SPIE Press, Bellingham, WA,
2007.

[128] Turchan L. Analiza numeryczna sztucznej hipertermii z wykorzystaniem
roznych  modeli przeptywu biociepta, Politechnika Slaska, Wydziat

Mechaniczny Technologiczny, Gliwice, 2014.

[129] Tzou D. Y., Macro- to Microscale Heat Transfer: The Lagging Behavior, Taylor
and Francis, Washington, DC, 1996.

[130] Tzou D. Y., A unified field approach for heat conduction from macro- to micro-

scales, Journal of Heat Transfer, 117 (1), (1995) pp. 8-16.

[131] Vernotte P., Les paradoxes de la theorie continue de l'equation de la chaleur,

Compte Rendus, 246, (1958), pp. 3154-3155.

[132] Vodanovich D. A. Soft-tissue Sarcomas. Indian Journal of Orthopaedics, 52
(1), (2018), pp. 35-44.



Bibliografia 125

[133] Walecki J., Jurkiewicz E. Diagnostyka obrazowa nowotworéw osrodkowego

uktadu nerwowego. Polski Przeglad Neurologiczny, 3(3), (2007), pp. 155-171.

[134] Welch A.J., The thermal response of laser irradiated tissue, IEEE Journal of
Quantum Electronics, 20(12), (1984), pp. 1471-1481.

[135] Welch A.J., van Gemert (Eds.) M.J.C., Optical-Thermal Response of Laser

Irradiated Tissue, Springer, 2011.

[136] Wieckowska B., Maciejczyk A. Innowacyjna onkologia. Wydawnictwo
Lekarskie, Warszawa, 2020.

[137] Wilczyniska J.R., Nowak M., Wilczynski M. Terapia celowana przeciwciatami
monokloalnymi — czy obserwujemy postep w leczeniu nowotworéw zenskich
narzadow plciowych? Postepy Higieny i Medycyny Doswiadczalnej, 72, (2018),
pp- 192 — 204.

[138] Wray J. K., Dixon B., Radiofrequency Ablation, StatPearls (2022),
https://www.ncbi.nlm.nih.gov/books/NBK482387/ (dostep 04.04.2023).

[139] Yang D. Converse M.C., Mahvi D.M., Webster J.G., Expanding the bioheat
equation to include tissue internal water evaporation during heating, IEEE

Transactions on Biomedical Engineering, 54 (8), (2007) pp. 1382-1388.

[140] Yero D.D., Gonzalez F. D., Troyen D. V., Vandenbosh G. A. E., Modeling of
RF thermal ablation taking into account the temperature dependence of the
tissue properties, Revista de Ingeieria Electronica Automatica y

Comunicaciones, 40(1), (2019), pp. 81-95.

[141] Zhang L., Shang X., An integral transform solution for bioheat transfer in
skin tissue subjected to surface laser irradiation, International Journal of Heat

and Mass Transfer, 180: 121706, (2021).

[142] Zhang Q., Sun Y., Yang J. Bio-heat response of skin tissue based on
three-phase-lag model, Scientific Reports, 10: 16421, (2020), 14 pages.



Bibliografia 126

[143] Zhang Y. Generalized dual-phase lag bioheat equations based on
nonequilibrium heat transfer in living biological tissues, International Journal

of Heat and Mass Transfer, 52(21), (2009), pp.4829-4834.

[144] Zhang Y., Chen B., Li D., Non-Fourier effect of laser-mediated thermal
behaviors in bio-tissues: A numerical study by the dual-phase-lag model,
International Journal of Heat and Mass Transfer, 108, Part B (2017), pp. 1428-
1438.

[145] Zhou J., Chen J. K., Zhang Y., Dual-phase lag effects on thermal damage to
biological tissues caused by laser irradiation. Computers in Biology and

Medicine, 39(3), (2009), pp. 286-293.

[146] Zhou J., Zhang Y., Chen J. K., An axisymmetric dual-phase lag bio-heat model
for laser heating of living tissues, International Journal of Thermal Sciences,

48(8), (2009) pp. 1477-1485.



Modelowanie hipertermii onkologicznej
z wykorzystaniem rownan z dwoma czasamsi

opoznien

Streszczenie

Jedng 2z metod wspomagajacych leczenie nowotworowe jest sztuczna
hipertermia, czyli miejscowe nagrzewanie guza w celu jego destrukcji. Praca
doktorska dotyczy modelowania hipertermii wysokotemperaturowej. Model
matematyczny bazuje na rownaniu z dwoma czasami op6znient, w ktorym wystepuja
zmienne wraz z temperatura parametry termofizyczne tkanki.

Nagrzewanie tkanki biologicznej realizowano poprzez przyjecie odpowiedniego
warunku brzegowego albo wprowadzenie do réwnania z dwoma czasami opdzZniert
funkcji Zrodta. Rozpatrywano roéwniez nagrzewanie tkanki za pomoca wigzki
laserowej. W tym przypadku uwzgledniono zmienne wraz z catka Arrheniusa, ktora
jest miara stopnia zniszczenia tkanki, parametry optyczne tkanki. Analizowano
rowniez rozktady temperatury i stopienn zniszczenia tkanki z nowotworem
uwzgledniajac obecno$é istotnego termicznie naczynia krwionosnego.

Zadania rozwiazywano za pomoca niejawnego schematu réznic skonczonych.
Opracowano algorytmy i autorskie programy komputerowe w jezyku C++ (solver)
oraz Python (post processing). Przedstawiono wyniki obliczenn numerycznych dla
roznych wariantow nagrzewania analizowanego obszaru. W koricowej czesci pracy

sformutowano wnioski oraz wskazano kierunki dalszych badan.



Modelling of high-temperature hyperthermia using the

dual-phase lag equation

Summary

One of the methods supporting cancer treatment is artificial hyperthermia, i.e.
local heating of the tumor in order to destroy it. The doctoral thesis concerns the
modeling of high-temperature hyperthermia. The mathematical model is based on
a dual-phase lag equation, in which the thermophysical parameters of the tissue vary
with temperature.

The heating of the biological tissue was carried out by adopting the appropriate
boundary condition or by introducing the source function into the dual-phase lag
equation. Tissue heating with a laser beam is also considered. In this case, the
variability of optical parameters is taken into account using the Arrhenius integral,
which is a measure of the degree of tissue destruction. Temperature distributions
and the degree of destruction of the tumor tissue were also analyzed, taking into
account the presence of a thermally significant blood vessel.

The tasks have been solved using the implicit finite difference scheme. Algorithms
and self-written computer programs in C++ (solver) and Python (post-processing)
were developed. The results of numerical computations for different variants of
heating the analyzed domain are also presented. In the final part of the work the

conclusions and also the directions for further research are formulated.



