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1. Wprowadzenie

Choroby nowotworowe stanowia jedng z glownych przyczyn zgonéw w Polsce i na
catym $wiecie, dlatego istnieje ciggla potrzeba poszukiwania nowych metod leczenia raka,
ktére beda stanowily alternatywe lub uzupehienie tradycyjnego leczenia. Obserwowany
w ostatnich latach gwaltowny rozwoj technologiczny i wzrost wiedzy o wilasciwos$ciach
terapeutycznych pol elektromagnetycznych stat si¢ punktem wyjscia dla rozwoju hipertermii
onkologicznej, w ktorej patologiczne tkanki rakowe poddawane sg dziataniu wysokiej tempe-
ratury z zakresu 40 — 45°C. Hipertermia znajduje coraz szersze zastosowanie praktyczne w
leczeniu guzéw nowotworowych. Moze by¢ stosowana samodzielnie, jednak przeprowadzone
badania wykazaty, ze jej skuteczno$¢ znaczaco wzrasta w polaczeniu z innymi metodami

leczenia takimi jak radioterapia, chemioterapia, immunoterapia czy terapia genowa.

Problem modelowania zjawiska hipertermii elektromagnetycznej, poruszony w niniej-
szej rozprawie, jest zagadnieniem interdyscyplinarnym, ktory posiada olbrzymie znaczenie
w hipertermii onkologicznej i leczeniu guzéw nowotworowych. W rozprawie dokonano
obszernego przegladu literatury krajowej i zagranicznej oraz usystematyzowano podstawowe
pojecia dotyczace hipertermii. Poshugujac si¢ metoda elementéw skonczonych (MES) przeba-
dano rézne modele aplikatorow, w tym dwu- i troj-wymiarowe uzywane w hipertermii
o czgstotliwosci radiowej 1 mikrofalowej. Ponadto, autor rozprawy zaproponowal wykorzy-
stanie wieloszczelinowej anteny mikrofalowej do leczenia §rddmigzszowa hipertermig mikro-
falowa. Dzigki takiej antenie mozliwe jest zwigkszenie terapeutycznego dzialania temperatu-
ry, a co za tym idzie leczenie guzéw nowotworowych o wigkszych rozmiarach. W rozprawie
sformutowano podstawowe rownania opisujace zjawiska polowe w hipertermii elektro-
magnetycznej. Dodatkowo, w pracy zostaty przeprowadzone wstegpne badania eksperymen-
talne in vitro hipertermii cieczy magnetycznej. Co wigcej, autor zaproponowat pewne modele
upraszczajace do wyznaczenia wspotczynnika absorpcji wilasnej (SAR) wodnej zawiesiny
nanoczasteczek magnetytu o $rednicy 15 nm. Dzigki zaproponowanym modelom wyznacza-
nie podstawowych parametrow grzewczych ferrofluidu ulega znacznemu przy$pieszeniu,
a przy tym blad, jaki jest popetniany, jest niewielki. Warto podkresli¢, Ze hipertermia cieczy
magnetycznej stanowi stosunkowo nowe zagadnienie, ktore jest intensywnie rozwijane

w osrodkach badawczych na catym $wiecie i1 ktore wymaga prowadzenia dalszych badan.



Cel i tezy pracy

Celem rozprawy doktorskiej jest udowodnienie tez pracy, ktore autor sformutowat

W nastepujacy sposob:

e metoda elementéw skonczonych (MES) jest uniwersalnym i skutecznym narz¢dziem
modelowania zagadnienia sprz¢zonego pola elektromagnetycznego i pola temperatury

w hipertermii elektromagnetycznej,

e metoda ta umozliwia efektywne szacowanie rozkladu temperatury oraz pola elektro-
magnetycznego w strukturach bioelektromagnetycznych, pochodzacych od réznego

rodzaju aplikatorow uzywanych w terapii cieptem,

e wykorzystanie modeli dwuwymiarowych znacznie upraszcza analiz¢ numeryczng
zjawiska hipertermii elektromagnetycznej — skraca czas obliczen przy jednoczesnym
zachowaniu podobnej doktadno$ci obliczen w stosunku do analogicznych modeli

trojwymiarowych,

e istnieje mozliwos$¢ skutecznego wyznaczania wspdlczynnika absorpcji wlasnej (SAR)
wodnej zawiesiny magnetytu na podstawie pomiaréw temperatury cieczy magne-

tycznej, w oparciu o pewne modele upraszczajace.

Przedstawiona dysertacja moze stanowi¢ cenne zrddlo informacji dla badaczy powiazanych

z r6znymi dziedzinami nauki, ktorych szczegodlnie interesuje zagadnienie hipertermii.
2. Podstawowe rownania

Podstawowe rownania pola elektromagnetycznego uzywane w terapii cieplem zostaty
wyprowadzone z rdwnan Maxwella oraz znanych zalezno$ci materialowych wykorzystujac
formalizm zespolony dla po6l harmonicznych oraz zakladajac, ze analizowane o$rodki sa
jednorodne, liniowe 1 izotropowe . W przypadku hipertermii o czgstotliwosci radiowe;]

obowigzuje nastgpujace roOwnanie:
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gdzie A stanowi magnetyczny potencjat wektorowy [Wb/m], a J jest gestoscig pradu

wymuszajacego [A/m’], ktory traktowany jest jako zrédlo pola elektromagnetycznego.



Pozostate wielko$ci posiadaja swoje tradycyjne znaczenia. Ponadto, dla hipertermii mikro-
falowej obowigzuja nastgpujace rOwnania:

Vx[ 2, VxH |- o’ ,uH=0 2)
lub

Vx| i, VXE]-0’e,e 1,E=0 3)

gdzie H i E sa odpowiednio natgezeniami pola magnetycznego [A/m] i elektrycznego [V/m],
a & jest wzgledna przenikalno$cig elektryczng danego osrodka zdefiniowang jako:
g(@) =g j& =&, ~ j—— )
0,
Czgs¢ rzeczywista zespolonej wzglednej przenikalnosci elektrycznej &' nosi nazwe stalej
dielektrycznej 1 jest zwigzana z magazynowaniem energii, natomiast cz¢$¢ urojona & to tzw.
wspolczynnik strat dielektrycznych, ktory okresla straty energii w dielektryku na skutek

zjawiska polaryzacji dielektryczne;.

W analizie zjawiska hipertermii elektromagnetycznej réwnanie PEM jest sprz¢zone
ztzw. réwnaniem Pennesa, okreslajacym przeptyw ciepta w strukturach biologicznych
zgodnie z rOwnaniem:

oT
pCE + V (—kVT) = pbcba)b(]—;, _T) + Qext +Qmet +Qnan0 (5)

akumulacja ciepta przewodzenie ciepla straty ciepla spowodowane perfuzjq generacja ciepla

gdzie: t to czas [s], T — temperatura [K], 7, — temperatura krwi [K], &£ — przewodnos¢ cieplna
tkanki [W/(m'K)], p — gestos¢ tkanki [kg/m’], p, — gestos¢ krwi [kg/m’], C — cieplo wlasciwe
tkanki [J/(kg'K)], C, — ciepto wiasciwe krwi [J/(kg K)], w, — przeptyw krwi przez tkanke
(perfuzja) [1/s]. Ponadto, Qe = 0.5 oer |Ef* [W/m’] oznacza moc wytworzona przez
zewnetrzne zrodla pola elektromagnetycznego, Ome [W/m’] jest moca generowang przez
procesy metaboliczne komorek oraz Quano [W/m’] to moc wytworzona w nanoczasteczkach
magnetycznych. Powyzsze rownanie zostalo wyprowadzone z klasycznego prawo przewod-
nictwa cieplnego Fouriera. Podstawowym ograniczeniem rownania Pennesa jest zalozenie,
7e wymiana ciepta migdzy krwig a tkanka odbywa si¢ wylacznie na drodze perfuzji kapilarne;j

zaniedbujac wymiang ciepta pochodzaca od wickszych naczyn krwionosnych.

Rownania (1) —(5) wraz z odpowiednimi warunkami brzegowymi i poczatkowymi
rozwigzano za pomoca metody elementéw skonczonych (MES). Wszystkie stale materialowe

zaczerpnieto z biezacej literatury przedmiotu.



3. RF hipertermia

Jako przyktad zastosowania hipertermii o czgstotliwosci radiowej rozwazono terapie
guza umiejscowionego w udzie czlowieka, jak to pokazuje Rys. 1. Dla uproszczenia, problem
wymiany ciepta jest rozpatrywany w dwodch wymiarach dla pdiieskoniczonego modelu

tkanek, stanowigcego przekrdj poprzeczny przez udo ludzkie.
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Rys. 1. Anatomiczny przekroj przez udo cztowieka (po lewej) oraz jego model geometryczny
z uwzglednieniem guza i cewki wymuszajacej (po prawe;j).

Wyniki symulacji zostaly przedstawione na rysunkach 2 — 4.
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Rys. 2. Rozktady magnetycznego potencjatu wektorowego 4. (po lewej)
oraz nat¢zenia pola elektrycznego E. (po prawej) wzdtuz obwodu uda cztowieka
z uwzglednieniem czgsci rzeczywistych, urojonych i modutow.
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Rys. 3. Rozktady temperatury wewnatrz uda czlowieka (po lewej) oraz zalezno$¢ temperatury
od czasu w centralnym punkcie guza (po prawe;j).

Strumien ciepta q = k grad(7)
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Rys. 4. Wykres wektorowy strumienia ciepta w obrgbie tkanki nowotworowe;.

Najwyzsze warto$ci temperatury wystepuja w modelowanym guzie, ze wzgledu na specy-
ficzne wlasciwosci elektro-cieplne tkanki nowotworowej. Rozktad temperatury w guzie nie
jest jednorodny. Najbardziej intensywnie cieplo jest odprowadzane w poblizu brzegu guza, co
powoduje nadmierne obnizenie jego temperatury w tym obszarze. RF hipertermia najbardziej
odpowiada leczeniu guzoéw zlokalizowanych w odlegtosci od 6 — 7 cm pod powierzchnig
skory. Leczenie glebszych guzow wymaga uzycia wyzszych mocy, co moze si¢ wigzac z nie-
bezpieczenstwem przegrzania powierzchni skory. Utrzymanie stalej temperatury w leczonej

tkance w czasie calego zabiegu stanowi powazne wyzwanie wspotczesnej hipertermii.



4. Srédmiaiszowa hipertermia mikrofalowa

Srédmigzszowa hipertermia mikrofalowa jest metoda inwazyjng, ktéra polega na
grzaniu guzéw nowotworowych gleboko umiejscowionych w ciele czlowieka, przy uzyciu
specjalnych sond wytwarzajacych mikrofale, ktore wbija si¢ bezposrednio w miejsce patolo-
gicznych tkanek. Przykladem takiego aplikatora moze by¢ wieloszczelinowa wspdtosiowa
antena mikrofalowa (patrz Rys. 5). Cieplo utrzymywane na odpowiednim wysokim poziomie
moze doprowadzi¢ do martwicy komoérek nowotworowych znajdujacych si¢ w odleglosci
1-2 cm od zrodia ciepta. Dla uproszczenia problem wymiany ciepla w czasie $rdédmigzszowej
hipertermii mikrofalowej jest rozpatrywany w dwoch wymiarach dla osiowosymetrycznego

modelu antena-tkanka. Model 3D otrzymano przez obrét modelu 2D wokot osi symetrii.
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Rys. 5. Schemat wieloszczelinowej anteny wspotosiowej (po lewej)
oraz jej przekrdj poprzeczny (po prawej).

W przeprowadzonych symulacjach zalozono, Ze antena dziala na czestotliwosci /= 2,45 GHz
a moc wejsciowa anteny na wejsciu dielektryka wynosi P, =1 W. Analizie poddano model
dwuwymiarowy (2D) itréjwymiarowy (3D) o tych samych parametrach siatki elementow
skonczonych oraz model dwuwymiarowy (2D") z dwukrotnie zageszczona siatka elementow.
Zalozono, ze model 3D stanowi model odniesienia, w stosunku do ktérego odnoszono
pozostale modele. Wyniki przeprowadzonych symulacji dla tkanki ptuc przedstawiono
na Rys. 6, a szczegdly zestawiono w Tabeli 1. Symulacja potwierdzita przypuszczenia, ze
mniejsze bledy obliczen wystepuja dla modelu 2D" z dwukrotnie zageszczona siatka elemen-
tow skonczonych. Ze wzglgedu na symetri¢ modelu, zaleca si¢ wykorzystanie dwuwymiaro-
wych modeli osiowosymetrycznych, ktére pozwalajag na zmniejszenie mocy obliczeniowej

komputera, a tym samym umozliwiaja skrdcenie czasu obliczen.
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Rys. 6. Rozktady temperatury wewnatrz tkanki pluc na przekroju y = 0 modelu 3D (po lewej) oraz
poréwnanie rozktadow temperatury w stanie ustalonym wzdtuz $ciezki z = 16 mm dla modeli 2D, 2D
13D uwzgledniajace btad wzglgdny miedzy modelami (po prawej) dla /= 2,45 GHz oraz P, = 1 W.

Tabela 1. Ilosciowe poréwnanie mi¢dzy analizowanymi modelami.

Parametry modelu model 2D model 2D model 3D
stacjonarny model Pennesa
$redni czas rozwigzania [s] 9,30 32,80 263,80
. . o model
sredni btad wzgledny  [%] 0,66 0,11 odniesicnia
niestacjonarny model Pennesa

$redni czas rozwigzania [s] 51,60 130,80 1 464,70
. . o model
sredni btad wzgledny  [%] 0,60 0,10 odniesicnia

W celu poprawy parametrow terapeutycznych hipertermii niezbedne jest wyznaczenie
wartos$ci granicznych mocy wejsciowych anteny mikrofalowej, dla ktorych grzanie tkanek nie
przekracza zakresu terapeutycznego temperatury przy leczeniu hipertermia, czyli 40 —45°C.

Algorytm postgpowania ilustruja kolejne wykresy przedstawione na Rys. 7.
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Rys. 7. Zaleznosci temperatury od mocy wejsciowej anteny wyznaczone na styku antena-tkanka
(r4=0.895 mm, z,,) dla réznych czestotliwosci pracy anteny (po lewej) oraz rozktady temperatury
dla f=915 MHz (po prawej) pochodzace od anteny trojszczelinowej umieszczonej w tkance mozgu.
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Wyniki symulacji dla r6znych czgstotliwosci pracy anteny i réznych leczonych tkanek dla

wczesniej ustalonych wartos$ci granicznych P, zestawiono na Rys. 8.
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Rys. 8. Przykladowe zaleznosci temperatury od czasu w punkcie (74, zy,) pochodzace od anteny troj-
szczelinowej umieszczonej w tkance piersi dla roznych czestotliwosci pracy i granicznych wartosci
mocy wejsciowe] anteny (po lewej) oraz podobne rozktady temperatury dla r6znych tkanek i wartosci
mocy P, oraz dla czestotliwosci pracy anteny mikrofalowej f'= 2,45 GHz (po prawe;j).

Na przedstawionych wykresach wida¢, ze temperatura najszybciej osigga stan ustalony
w przypadku tkanki nerki, a najwolniej dla tkanki piersi. Co wigcej, dla pojedynczej czesto-
tliwos$ci 1 wewnatrz tej samej modelowanej tkanki réznice w akumulacji ciepta sg pomijalne
mate, co objawia si¢ nalozeniem rozktadow 7(7) dla réznych czestotliwosci anteny mikrofa-

lowej z tg samg liczbg szczelin powietrznych.
S. Hipertermia cieczy magnetycznej

Najnowsze trendy w onkologii klada szczegdlny nacisk na wykorzystanie nano-
technologii w leczeniu guzow nowotworowych. Tak zwana hipertermia cieczy magnetycznej
(ang. magnetic fluid hyperthermia) budzi wielkie nadzieje 1 jest obecnie w czasie intensyw-
nych badan. W rozdziale przedstawiono wstepne wyniki badan eksperymentalnych in vitro

cieczy magnetycznej stanowigcej wodng zawiesing czasteczek magnetytu o $rednicy 15 nm.
Definicja podstawowych wielkosci

Podstawowa wielkoscig okre$lajaca narazenie obiektéow biologicznych na pola
elektromagnetyczne wysokich czgstotliwosci jest tzw. wspolczynnik absorpcji wilasnej
(SAR — specific absorption rate), ktory okresla ilos¢ energii elektromagnetycznej pochio-
nigtej przez jednostkowa mas¢ ciala w jednostkowym czasie. Poniewaz pochlonigta przez

obiekt energia elektromagnetyczna zamieniana jest na cieplo, dlatego w badaniach do$wiad-



czalnych wspotczynnik SAR czgsto okresla si¢ metoda kalorymetryczng mierzac przyrost

temperatury obiektu w czasie, zgodnie ze wzorem:

W
i ®

gdzie C oznacza ciepto wilasciwe obiektu [J/(kg-K)], T —temperatur¢ [K], #—czas [s],

SAR = Cd—T
dt

a d7/d#,-,» nachylenie krzywej 7(f) w chwili poczatkowej f#). Przy wyznaczaniu SAR
dla cieczy magnetycznej (indeks MF) nalezy uwzgledni¢ udziat wagowy elementu magne-
tycznego (indeks Fe) badanej probki ¢, :

sar=c, AT L (7)

At ¢Fe

gdzie Cyr oznacza wypadkowe ciepto wilasciwe ferrofluidu [J/(kg'K)], a AT oraz At odpo-
wiednie przyrosty temperatury i czasu, dla ktérych krzywa 7(¢) przebiega w sposob liniowy
poczawszy od chwili poczatkowej #. Poniewaz, ze wzgledu na niska zawarto$¢ materiatu
magnetycznego w probce, wypadkowe ciepto wilasciwe ferrofluidu jest zblizone do jego

odpowiednika dla wody, dlatego mozna przyjaé, ze:

SAR" ~C,, AT 1 (8)

At ¢Fe
Opis badania in vitro
Wydajnos¢ cieplng ferrofluidu uzytego w do$wiadczeniu oceniono w r6znych warun-

kach ekspozycji na zmienne pole elektromagnetyczne w uktadzie pomiarowym, ktdrego

schemat przedstawiono na Rys. 9.
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Rys. 9 Schemat uktadu pomiarowego i zmierzone przebiegi temperatury badanych probek
dla r6znych czgstotliwos$ci wymuszajacego pola.
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Badaniu poddano pig¢ probek cieczy magnetycznej (patrz Rys. 9). Regulujac nastawami
elementow L i C zmieniano wartosci czgstotliwosci rezonansowej obwodu, a tym samym
wplywano na wypadkowe pole w $rodku cewki. Szukane warto$ci wspdlczynnika absorpcji

wlasnej SAR zestawiono w Tabeli 2.

Tabela 2. Parametry ferrofluidu wyznaczone na podstawie pomiarow.

Pomiar SAR [W/kg] SAR" [W/kg] Osn [%]
1 30 777 30 896 0,3886
2 31236 31358 0,3886
3 48 412 48 600 0,3886
4 22791 22 880 0,3886
5 9810 9848 0,3886

Model podstawowy (bez *) jest najdoktadniejszy, ale wymaga znajomosci udzialdéw objeto-
sciowych i masowych poszczegdlnych sktadnikéw ferrofluidu. Model pierwszy (*) prowadzi
do uzyskania wyzszych warto$ci szukanych parametréw SAR, co wynika bezposrednio
z przyjecia za wypadkowe ciepto wlasciwe ferrofluidu, pojemnosci cieplnej wody Cyr = Ch.0
o wyzszej wartosci. Blad, jaki popeliamy przy takim postgpowaniu jest niewielki

i nie przekracza dy, = 0,39 %.
Zakonczenie

W ramach prac badawczych zwigzanych z powstaniem niniejszej dysertacji autor

zrealizowal nastepujace zadania:

e dokonat obszernego przegladu literatury dotyczacej zjawiska hipertermii,

e zapoznal si¢ z biologicznymi mechanizmami hipertermii oraz znaczeniem terapii
cieplem w leczeniu guzow nowotworowych,

e dokonat numerycznej analizy wybranych przypadkéw hipertermii o czg¢stotliwosci
radiowej 1 mikrofalowej,

o sformulowal rownania opisujace zjawiska polowe w hipertermii elektromagnetycznej,
e porownat otrzymane wyniki symulacji dla wybranych modeli 2D 13D,
e przeprowadzit wstgpne badania eksperymentalne in vitro cieczy magnetyczne;j.

Poniewaz przedstawione we wstgpie pracy tezy rozprawy zostaly udowodnione,

tym samym mozna uznaé, ze cel pracy zostal osiggnigty.
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