Actas del XXVII Congreso Anual de la Sociedad Espafiola de Ingenieria Biomédica

Estudio del Protocolo de Temperatura Constante en Ablacion
Cardiaca por Radiofrecuencia en un Modelo Computacional de
Elementos Finitos

J. Alba Martinezl, M. Truyjillo Guillénz, R. Blasco Gimenez3, E. J. Berjano Zanon'

! Instituto de investigacion e innovacion en Bioingenieria (I3BH), Politécnica de Valencia, Valencia, Espaiia,
{joalmard4@epsg.upv.es, eberjano@eln.upv.es}

? Dpto. Matematica Aplicada. Instituto Universitario de Matematica Pura y Aplicada, Universidad Politécnica de Valencia,
{matrugui@mat.upv.es}

3 Instituto Universitario de Automatica e Informatica Industrial, Universidad Politécnica de Valencia,
{rblasco@upvnet.upv.es}

Resumen

Actualmente la ablacion por radiofrecuencia (RF) esta
siendo empleada para el tratamiento de algunas
arritmias, como es el caso de la Fibrilacion Auricular
(FA). En la clinica se estan utilizando dos tipos de
protocolo: temperatura constante y voltaje constante. El
tipo de protocolo influye en la dimension de la lesion
térmica. En nuestro modelo hemos utilizado un protocolo
de temperatura constante en el que la temperatura es
registrada en el termistor incluido en la punta del
electrodo y partir de esta lectura se modula el voltaje
aplicado. Se ha construido un modelo tedrico
bidimensional mediante el Método de Elementos Finitos
(FEM) acoplando COMSOL y MATLAB. Se ha diseiiado
un controlador PI (Proporcional Integral) y se ha
valorado su comportamiento frente a diferentes
parametros procedimentales y de caracteristicas de los
tejidos.

1. Introduccion

La ablacion por radiofrecuencia (RF) se emplea
actualmente en el tratamiento de algunos tipos de
arritmias cardiacas, como la fibrilacion auricular (FA) [1].
Diferentes tecnologias han sido empleadas para el
incremento de la dimension de la lesion térmica. Para
ello, se han desarrollado catéteres refrigerados (cooled
electrodes), catéteres de irrigacion abierta y catéteres
solidos (secos, dry) [2-3]. Actualmente en la clinica se
esta utilizando dos tipos de protocolo, temperatura
constante 'y voltaje constante. La mayoria de
procedimientos actuales utilizan el primero de los
protocolos mencionados ya que se llevan a cabo mediante
el control de temperatura. Los generadores de RF
comercialmente disponibles emplean un controlador PI
(Proporcional Integral) para realizar el control. Hasta la
fecha no se ha estudiado ni experimental ni tedricamente
el comportamiento de este controlador frente a
variaciones en las caracteristicas de los tejidos (densidad,
calor especifico y conductividad térmica) o
procedimentales (tamafio del electrodo, flujo sanguineo,
profundidad de penetracion del electrodo). La técnica de
modelado por computador proporciona informacion

importante sobre el comportamiento eléctrico y térmico
de la ablacion, de forma rapida y a bajo coste. En
consecuencia, facilitan la evaluacion de la viabilidad de
electrodos con nuevas geometrias y los nuevos protocolos
para la prestacion de energia eléctrica. Por esta razon
decidimos estudiar teéricamente la ablacion cardiaca por
RF controlada por temperatura y en concreto el
funcionamiento del controlador PI utilizando un
modelado por computador.

Nuestro objetivo ha sido el estudio del comportamiento
de un controlador PI frente a wvariaciones de las
caracteristicas eléctricas y térmicas del tejido, disefio del
electrodo, profundidad de penetracion del electrodo en el
tejido y flujo de sangre circulante. Para ello se han
empleado técnicas de modelado por computador,
concretamente el Método de los Elementos Finitos
(FEM). Los objetivos especificos de este estudio fueron:
1) Implementar el acoplamiento eléctrico-térmico de
ablacion cardiaca con el programa COMSOL
Multiphysics; 2) Implementar un protocolo de
temperatura constante mediante un controlador PI; 3)
Estudiar el comportamiento de este controlador frente a
variaciones en las caracteristicas de los tejidos y
procedimentales.

2. Métodos

2.1 Situacion fisica

En nuestro modelo hemos consideramos un electrodo
activo de 4 mm de longitud y 7 Fr de diametro hecho de
platino-iridio. Nuestro modelo fue mas realista que otros
anteriormente publicados [4] en la medida que se
considerd la zona del termistor y la resina que lo
envuelve, tal y como se construyen los electrodos
utilizados en la practica clinica. Construimos un modelo
teorico en dos dimensiones y para su resolucion
empleamos el software COMSOL Multiphysics basado en
la aplicacion del Método de Elementos Finitos. En la
Figura 1 se muestra la geometria del modelo teorico
propuesto. La insercion del electrodo en el tejido cardiaco
es de P=1.25 mm [5].
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2.2 Ecuaciones de gobierno

Las ecuaciones que rigen los fendomenos fisicos del
calentamiento eléctrico-térmico en ablacion por RF
vienen dadas por la ecuacion de transferencia de calor en
tejidos biologicos y la ecuacion de Laplace. La expresion
de la primera de estas ecuaciones es

eV +g-0,+0,

donde prepresenta la densidad del material, ¢ el calor
especifico, T la temperatura, k£ la conductividad térmica y
q, Ow 'y O, fuentes de calor interno. En nuestro problema
los términos O, y O,, los consideramos despreciables ya
que por un lado la generacion de calor metabdlico Q,,
resulta ser insignificante en ablacion y las pérdidas de
calor por perfusion sanguinea (), resultan ser
generalmente despreciable en ablacion cardiaca [6]. De
esta forma sdlo tendremos en cuenta la fuente de calor
distribuida g (pérdidas por efecto Joule) que viene dada
por: g=JE. Los valores de estos dos vectores se

obtienen por medio de la ecuacion de Laplace:
VoVd =0 2)

donde o es la conductividad eléctrica. La combinacion de
las ecuaciones (1) y (2) da la soluciéon en temperaturas
del problema eléctrico-térmico.

Poliuretano
L

Resina
" | |Electrodo

Termistor

Tejido
D Cardiaco

W2 e

R

Figura 1.- Modelo de dos dimensiones propuesto. La
punta del electrodo activo estd insertada en el tejido
cardiaco a una profundidad P=1.25 mm. Las longitudes
de R, Z y L son obtenidas mediante andlisis de
sensibilidad. Se introduce el diserio del electrodo el
termistor, la resina, el electrodo activo y el poliuretano.
Los parametros para evaluacion de la lesion son W/2, D y
la isoterma a 50°C.

23 Condiciones iniciales y contorno

Inicialmente se suponen todos los materiales a una
temperatura inicial de 37 °C. Las condiciones de contorno
eléctricas son de corriente nula I=0 A en el eje de
simetria y en la interfaz sangre-tejido, y voltaje fijo en el
electrodo activo V=30 V y en el electrodo de dispersion
V=0 V. Las condiciones de contorno térmicas son flujo
térmico nulo en el eje de simetria y temperatura constante
en electrodo de dispersion y el extremo externo de la
sonda de plastico. Mediante la ley de enfriamiento de
Newton se modela la condiciéon de contorno producida
por el efecto de la circulacion del flujo sanguineo en la
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superficie del electrodo y en la del tejido cardiaco. Para
ello se han utilizado dos coeficientes de conveccion
diferentes para cada uno de los materiales: /e ¥ Aigjido-
Los valores de /e Y hijiao S€ han obtenido de estudios
experimentales anteriores medidos en diferentes
localizaciones de la camara cardiaca. En nuestro trabajo
estudiamos el efecto de tres valores de coeficiente térmico
por convencion /g, ¥ .. para tres niveles de flujo: alto,
medio y bajo (Tabla 1).

Tabla 1.- Valores de los coeficientes térmicos por
conveccion hyee v hysse usados en este estudio. Todos los
valores de h estin en W/m’K.

Flujo Bajo Flujo Medio Flujo Alto
Retec 44 708 1417
hiejiao 721 3636 5446
24 Caracteristicas fisicas de los materiales

En la tabla 2 se muestra el valor de la densidad (p), calor
especifico (c¢) conductividad térmica (k) y conductividad
eléctrica (o) que se utilizan en el modelo. Estos valores
fueron evaluados a 37°C y se recogen de estudios
experimentales previos [8]. Ademads, consideramos en el
tejido cardiaco un cambio con la temperatura de la
conductividad eléctrica de +1.5%°C™" de la conductividad
térmica de +0.001195 K™ [7].

Tabla 2. Caracteristicas de los materiales usados en el
modelo. Estas caracteristicas fueron evaluadas a 37°C.
Los valores estimados fueron recogidos de estudios
experimentales previos [7].

Material o (S/m) P (Kg/m’) c (J/KgK)  k(W/mK)

Tejido 0.541 1060 3111 0.531
Cardiaco
Pt-Ir 4x10° 21.5x 10° 132 71.1
Resina 10° 32 835 0.038
Termistor 10° 32 835 0.038
Poliuretano 1x10° 70 1045 0.026
2.4 Construccion del modelo numérico

Usamos COMSOL Multiphysics (Stockholm, Sweden),
para la creacion de la geometria del modelo, introduccion
de las ecuaciones de gobierno, asignacion de condiciones
eléctricas y térmicas, mallado, resoluciéon y post-
procesado de los resultados. Seguidamente hemos
exportado la estructura FEM a MATLAB (The
MathWorks, MA, USA), donde se ha implementado el
algoritmo de control PI (ver Fig. 2). Las dimensiones R,
Z y L (Fig. 1) se estimaron por medio de un analisis de
sensibilidad con el fin de evitar efectos de contorno.

COMSOL

Algoritmo de Control

MATLAB
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Figura 2.- Construccion del modelo numérico.
2.5 Protocolo de entrega de energia de RF

Hemos considerado el algoritmo de entrega de energia de
RF con control de temperatura. Este algoritmo se basa en
un circuito de lazo cerrado. La temperatura objetivo fue
55°C. La duracion de la ablacion fue en todos los casos de
120 s. Un controlador PI corrige el error entre un valor
medido (T,,.,) y el valor que se quiere obtener (T,,.). La
seflal de error es utilizada por cada uno de los dos
componentes del controlador PI. El error serd: e = T~

Thea, (Fig. 3).

H(s) Gp(s)

Telec +~ e | Controlador u Sli_gtenﬁla Tmed
\__/ PI Inea
1 (FEM)

Figura 3.- Diagrama de bloques del control de lazo
cerrado para el generador de RF en ablacion cardiaca.

El controlador PI nos calcula en cada instante la tension
que debemos aplicar en el tejido para mantener el control
de la temperatura. Para ello, éste necesita el error y los
parametros Kp y Ki relacionandolos mediante la siguiente
expresion:

uzKp-e+Ki-Ie(T)dT (3)

0

donde u representa el voltaje a aplicar. Kp y Ki son las
constantes de la parte proporcional e integral,
respectivamente, calculadas a partir del controlador PI.
Para el disefio de este controlador se empleo la
herramiente ident y sisotool de MATLAB.

2.6 Descripcion de los casos analizados

Se realizé un controlador PI tomando como caracteristicas
de los materiales los descritos anteriormente. Este caso
fue denominado caso control. A continuacién se
estudiaron otros casos que podemos clasificar en dos
bloques segun lo que pretendiamos estudiar en cada uno
de ellos: 1) funcionamiento del controlador PI frente a
variaciones en las caracteristicas de los tejidos y 2)
funcionamiento del controlador PI frente a variaciones
procedimentales (ver Tabla 3)

Tabla 3. Descripcion de los casos estudiados.

Variaciones de los tejidos Variaciones procedimentales
Caso 1 6 150% Caso 7 Flujo 1
Caso 2 c [50% Caso 8 Flujo |
Caso 3 k 1100% Caso 9 P=0.75mm
Caso 4 k 150% Caso 10 P=2.5mm
Caso 5 ¢ 1100% Caso 11 Electro 8Fr
Caso 6 ¢ |50% Caso 12 Vmax=100V

2.7 Parametros valorados

El tamafio de la lesion en el miocardio ocurre cuando la
temperatura es aproximadamente 50°C [2]. Hemos
utilizado la isoterma de 50°C para valorar el contorno de
la lesion térmica en todos los casos. Hemos comparado
los maximos de anchura y profundidad de las lesiones
térmicas W y D, respectivamente (ver Fig. 1), y la
maxima temperatura en el tejido (T,4)-

Para estudiar la respuesta de nuestro controlador
consideramos el tiempo que tarda la respuesta del
controlador en llegar a 55°C es decir el tiempo de subida
(Tsuwida)- La interpretacion de la grafica de la evolucion de
la temperatura en la punta del electrodo activo fue
mediante la observacion de anomalias en la grafica.

3 Resultados

Las dimensiones de nuestro modelo son R=Z=70 mm y
L=10 mm. El mallado automatico fue el 6ptimo y el
incremento temporal utilizado fue de 1 s.

3.1 Variacion de caracteristicas y procedimientos
de ablacion

La Figura 4 muestra la temperatura modulada por el
voltaje en el termistor del electrodo activo. Se aprecia que
el tiempo de subida es de 30.5 s y se estabiliza alrededor
de 55 °C.

Termperatura (°C)

. .
<] 80 100 120
Tiermpo (s)

Figura 4.- Evolucion de la temperatura del electrodo
durante la ablacion por RF a una temperatura de 55 °C
para el caso de control.

En la respuesta del controlador frente cambios en las
caracteristicas de los tejidos no se observaron anomalias
en la mayoria de los casos. Existieron dos casos donde se
producen oscilaciones Caso 1 (o 150%) y Caso 6 (c
150%) (ver Fig. 5). La temperatura maxima no alcanza
los 100°C en ninguno de los casos, esto es importante
debido a que a esa temperatura se producen
sobrecalentamientos. En la respuesta del controlador
frente a cambios del flujo sanguineo y de profundidad del
electrodo activo no existe ninguna oscilacion. La
temperatura maxima no alcanza en ninguno de los casos
los 100 °C.
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33 Controladores especificos

Para solucionar estas oscilaciones hemos disefiado un
controlador especifico para cada caso. El disefio
especifico de Kp y Ki soluciond tales problemas y no
aparecieron oscilaciones.
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Figura 5.- Comparacion de la respuesta de los
controladores. La curva verde representa la respuesta del
controlador  frente a wuna disminucion de una
caracteristica del tejido (calor especifico). La curva azul
nos muestra el resultado de un diserio especifico para este
caso.

4 Discusion

Aunque los controladores especificos funcionaron mejor
que el controlador estandar que se empleo en todos los
casos, el estudio realizado muestra un comportamiento
del controlador PI estandar correcto en la mayoria de los
casos. Esto demuestra la influencia de los parametros Kp
y Ki en el funcionamiento del controlador PI frente a
variaciones en las caracteristicas de los tejidos y
procedimientos de ablacion. El tiempo que necesitd el
controlador para llegar a 55°C fue de 18 a 34 s en todos
los casos excepto uno en el que tardo 104 s. La
disminucion de un 50% de la conductividad eléctrica
provocé que la respuesta del controlador se viera saturada
en aplicacion de voltaje provocando como consecuencia
que tardara 104 s en llegar a 55°C. Este caso necesito un
voltaje V,,; mayor. Cuando empleamos V,,;,=100 V el
tiempo de subida es menor pero introduce oscilaciones.

Este trabajo no es comparable con los resultados que
obtuvieron Haemmerich y Webster [9] ya que ellos
utilizaron un modelo de ablacion hepatica y otro software
diferente. Las lesiones obtenidas en nuestro estudio
siguen la misma relacion que estudios anteriores [8], pero
no son comparables debido a los diferentes protocolos de
ablacion empleados en este trabajo.

5 Conclusion

El estudio realizado muestra que la implementacion del
acoplamiento  eléctrico-térmico con el programa
COMSOL Multiphysics es posible y eficiente. La
implementacion del protocolo de temperatura constante
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mediante un controlador PI fue posible en MATLAB y
los resultados mostraron un funcionamiento correcto. El
estudio del comportamiento del controlador frente a
variaciones en las caracteristicas de los tejidos y
procedimentales fue correcto en la mayoria de los casos
estudiados. Los resultados mostraron que el diseflo
especifico de cada caso funciona mejor que un
controlador PI estandar, evitando las oscilaciones que
aparecen en casos concretos.
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