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RESUMO

Membranas celulares podem sofrer abertura de poros em sua bicamada fosfolipídica
a partir de estímulos por campos elétricos de curta duração e alta intensidade em um
fenômeno denominado eletroporação. A abertura dos poros causa um aumento de
permeabilidade da membrana, permitindo o transporte de substâncias entre os meios
intra e extra-celulares. A eletroquimioterapia é uma técnica baseada em eletroporação
para catalisar o efeito de quimioterápicos. A segurança e eficácia da eletroquimio-
terapia é auxiliada por protocolos procedurais e simulações numéricas. Simulações
numéricas permitem avaliar as regiões do tecido que serão eletroporadas e a corrente
elétrica associada. Os modelos em eletroporação trazem maior confiabilidade para os
resultados simulados ao incorporarem a variação das propriedades elétricas do meio
devido a ocorrência do fenômeno. Modelos em tecidos geralmente utilizam o domínio
estático, voltados a avaliar apenas o resultado final do protocolo utilizado. No entanto,
variações temporais nos protocolos fazem parte da discussão sobre a eficácia do tra-
tamento e conforto do paciente. Modelos estáticos não carregam informações sobre
variações temporais, indicando uma possível limitação em sua definição. A utilização
de modelos dinâmicos pode ampliar o estudo em relação à diferentes protocolos. Mo-
delos dinâmicos em tecido propostos atualmente possuem limitações, especialmente
na implementação das características dispersivas do tecido. Esse trabalho apresenta
o desenvolvimento de um novo modelo dinâmico de eletroporação em tecidos, cons-
truído com base na dispersão de tecidos biológicos. O trabalho está organizado em
três estudos. No primeiro estudo, verificamos experimentalmente a limitação de três
modelos estáticos em relação à alterações em aspectos temporais. Através de expe-
rimentações com tecidos de ratos Winstar, observou-se um acréscimo na corrente
elétrica ao final de protocolos de eletroporação com frequência de repetição de 1 Hz
e 5 kHz. O acréscimo foi de 10,8 % para fígado, 5,8 % para mucosa oral e 4,7 % para
músculo. Apesar do modelo conseguir prever a corrente para o mesmo protocolo em
que foi desenvolvido (frequência de repetição de 1 Hz), o aumento da frequência de
repetição inviabiliza o modelo. Dessa forma, um novo modelo dinâmico de eletropora-
ção em tecidos é proposto para permitir simulações no domínio temporal. O segundo
estudo apresenta a inserção dos efeitos dispersivos de tecidos biológicos no simulador
por elementos finitos no domínio do tempo através do método de equações diferenciais
auxiliares. Um algoritmo genético é utilizado para parametrização dos efeitos disper-
sivos em multi-polos de dispersão de Debye. Implementação e parametrização são
testados através de estudos experimentais e simulados com tecido vegetal (Solanum
tuberosum). A parametrização da dispersão de Solanum tuberosum entre 40 Hz e
10 MHz pode ser realizada com 4 polos de Debye. Simulações no domínio do tempo
e da frequência permitem avaliar o método de transformação implementado. Os erros
máximos foram de ± 0,01 na magnitude e ± 1,5 na fase ao comparar simulações
no domínio da frequência e do tempo. A comparação com dados experimentais em
um estímulo por trem de pulsos quadrados permitiu confirmar a implementação da
dispersão biológica na simulação no domínio do tempo. No terceiro estudo, um novo
modelo dinâmico de eletroporação é proposto ao extrapolar um modelo de células. O
acréscimo de condutividade ocasionado pela eletroporação é incorporado à dispersão
biológica. Parâmetros do modelo são determinados para o tecido de Solanum tube-
rosum. O modelo é capaz de explicar a dinâmica da condutividade elétrica do tecido
durante um trem de oito pulsos quadrados com 5 kHz de frequência de repetição e



magnitudes de campo elétrico entre 10 kV/m e 100 kV/m. Os erros entre simulação e
dados experimentais foram máximos para os campos de 20 kV/m e 50 kV/m (± 11%
em relação a média), no limite do intervalo de confiança (IC = 95%). Para os demais
campos os erros foram menores que 5% em relação a média. A comparação entre
os resultados experimentais e simulados para tecido vegetal (Solanum tuberosum)
comprova a viabilidade do modelo proposto.

Palavras-chave: Célula. Condutividade. Dispersão de Debye. Método de Elementos
Finitos. Eletroquimioterapia. Membrana Celular. Polarização.



ABSTRACT

Cell membranes can undergo a pore opening in their phospholipid bilayer by applying
short but intense electric fields. This phenomenon is called electroporation. The open-
ing of the pores increases the permeability of the membrane and allows the transport of
substances through the intra- and extracellular environment. Electrochemotherapy is a
medical technology based on electroporation to catalyse the action of chemotherapeu-
tic agents. The success and safety of the technology is based on standard operating
procedures and numerical simulations. Numerical simulations allow us to determine
the regions of electroporated tissue and the associated electric current. Electroporation
models increase the simulation feasibility by including the tissue electric properties
changes depending on electroporation occurrence. Tissue electroporation models are
often developed in the static domain, once the outcome is evaluated only at the end of
the protocol. However, the temporal aspects of the protocol can vary to increase patient
comfort or improve the efficacy of the treatment. Static models do not include the de-
pendence on temporal variations. Changing the protocol time signature could invalidate
the static model. On the other hand, dynamic models could improve studies on protocol
time signature variations. Dynamic models of tissue electroporation proposed to this
date do not consider the tissue biologic dispersion completely. This thesis presents
the development of a new dynamic model of tissue electroporation based on biological
dispersion. The thesis contains three different studies. In the first study, we tested the
limitations of the static model related to changes in the time signature of the protocol.
Animal experiments with Winstar rats show that the electric current increases if only the
repetition rate of a standard protocol is changed from 1 Hz to 5 kHz. The increase was
10,8 % in the liver, 5,8 % in the oral mucosa, and 4,7 % in the muscle. Although the
model succeeds in predicting the current for the same protocol that it was conceived
(1 Hz repetition rate), changing the repetition rate invalidate the model. A new dynamic
model of electroporation in tissues is proposed to allow simulations in the time domain.
The second study presents the implementation of biological dispersion in the finite el-
ement method software in the time domain through the auxiliary differential equation
method. A genetic algorithm is used to parameterise the biological dispersion effect into
a multipole Debye dispersion. The implementation of biological dispersion has been
tested and validated with simulations and experiments using a plant tissue (Solanum
tuberosum). The parameterisation of Solanum tuberosum dispersion between 40 Hz
and 10 MHz can be performed with 4 Debye poles. Simulations in the time and fre-
quency domains confirmed the domain transformation method. The maximum errors
were ± 0,01 in magnitude and ± 1,5 in phase when comparing the simulations in
both domains. In addition, we compared the simulated and experimental data with the
square-wave signal, which confirmed the feasibility of the implementation of biological
dispersion. In the third study, a new dynamic model of electroporation was proposed
with a cell-model extrapolation. The increase in conductivity caused by eletroporation
is added to the biological dispersion. The model parameters for Solanum tuberosum
were defined. The model can explain the dynamics of conductivity increase during a
square-wave pulse train with a repetition rate of 5 kHz and a magnitude between 10
kV/m and 100 kV/m. The errors between simulation and experiments were maximum at
20 kV/m and 50 kV/m (± 11 % related to average), in the upper limit of the confidence
interval (CI = 95 %). The errors were less than 5 % related to average to all other



magnitudes. The comparison between experiments and simulations with plant tissue
(Solanum tuberosum) confirmed the feasibility of the model.

Keywords: Cell. Cell membrane. Conductivity. Debye dispersion. Electrochemtherapy.
Finite Element Method. Polarization.
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E0 Limiar de Campo Elétrico [kV/m]
E1 Limiar de Campo Elétrico [kV/m]
T Período [s] ou Temperatura [K]
cp Capacidade Térmica do Material [J/(kg K)]
k Condutividade Térmica do Material [W/(m K)]
δ Função Delta de Dirac
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1 INTRODUÇÃO

Quando uma célula é submetida a campos elétricos pulsados (PEF – Pulsed
Eletric Fields) de alta intensidade, sua permeabilidade é aumentada em um processo
denominado eletropermeabilização (1, 2, 3). Embora os detalhes de como o processo
ocorre fisicamente ainda não sejam totalmente entendidos, a teoria de abertura de
poros devido a indução de um potencial transmembrana (TMP – Transmembrane Po-
tential) supra-fisiológico é amplamente aceita pela literatura (3). Esse processo é deno-
minado eletroporação. O potencial imposto sobre a membrana celular pode ocasionar
pequenas falhas na bicamada fosfolipídica, gerando uma abertura de característica
hidrofóbica. As falhas na membrana podem se reorganizar gerando uma abertura hidro-
fílica. Essas aberturas de escala nanométrica fornecem pouca resistência a passagem
de íons, fluidos e outras substâncias com dimensões inferiores a dos poros (3, 4). A
Figura 1 exemplifica o processo de abertura de poros hidrofílicos através de três está-
gios: membrana intacta, abertura do poro hidrofóbico (pré-poro) e formação do poro
hidrofílico.

A membrana celular é uma barreira natural altamente seletiva, sendo respon-
sável por um equilíbrio fino denominado homeostase (5, 6). É natural imaginar que a
abertura de poros na membrana seja potencialmente perigosa para a quebra desse
equilíbrio e consequente morte celular. Embora a membrana celular seja capaz de

Figura 1 – Processo de abertura dos poros devido ao potencial transmembrana supra-
fisiológico

(A)

(B)

(C)

(A) Bicamada fosfolipídica intacta. (B) Abertura de poro hidrofóbico. (C) Reorganização da membrana e
abertura de poro hidrofílico.

Fonte: Adaptado de (4).
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retornar ao seu estado inicial após a supressão do estímulo elétrico, essa capacidade
é limitada pela intensidade e tempo do estímulo.

Quatro situações principais podem ocorrer com a célula dependendo da intensi-
dade e do tempo do estímulo. Caso a intensidade do campo esteja abaixo do liminar
necessário para induzir o TMP supra-fisiológico, a célula não sofre a permeabilização.
Em um segundo caso, se a intensidade do campo ou o tempo de exposição forem muito
elevados, a célula acaba morrendo devido a perda de homeostase. Já em casos de
intensidade e tempo extremamente elevados, danos térmicos devido ao aquecimento
por efeito Joule também podem ser observados. Por fim, se estiver em limiares inter-
mediários, a célula sofre a permeabilização, mas a membrana é capaz de voltar ao seu
estado inicial após o cessar do estímulo (7). Os processos de morte celular sem danos
térmicos e permeabilização temporária são denominados eletroporação irreversível e
eletroporação reversível, respectivamente. A Figura 2 mostra graficamente os possí-
veis desfechos do estímulo a partir da relação entre tempo de exposição e magnitude
do campo elétrico. A região indicada (ordem de magnitude de kV/m e duração de µs)
pertence à região de interesse usada no decorrer desse trabalho.

Existem aplicações tanto médicas quanto industriais para os efeitos da eletro-
poração. A eletroporação reversível pode ser utilizada para transportar substâncias

Figura 2 – Representação ilustrativa da relação entre a magnitude do campo elétrico e
o tempo de exposição para ocorrência dos quatro possíveis desfechos ao
estimular células com campos elétricos
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Fonte: Adaptado de (5, 7).
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pela membrana. Transferência genética (8) e catalisação de efeitos medicamentosos,
especialmente quimioterápicos (9), são exemplos de aplicações. Já a eletroporação
irreversível pode ser utilizada como técnica de ablação não-térmica de tecidos (10, 11)
e pasteurização não-térmica de alimentos (12, 13, 14), uma vez respeitados os limites
para evitar ou mitigar danos térmicos associados.

A catalisação de quimioterápicos pelo efeito da eletroporação é denominada
eletroquimioterapia. A técnica foi precursora nos procedimentos médicos por eletropo-
ração, utilizando a eletroporação reversível para aumentar a citotoxicidade dos medi-
camentos ao acelerar seu processo de entrada na célula tumoral (15). Como a eletro-
poração é utilizada de maneira reversível, ela não causa morte tecidual diretamente,
mantendo a alta seletividade de tratamentos por quimioterapia. Uma das vantagens
da técnica é a redução de doses medicamentosas (e consequentemente os efeitos
colaterais) usando a eletroporação como garantidor de que as células tumorais se-
rão expostas ao efeito do quimiotérapico (16). Além disso, a circulação sistêmica do
fármaco por vezes também pode ser substituída por aplicações intra-tumorais (17),
reduzindo ainda mais os efeitos colaterais do tratamento.

Apesar dos benefícios, a eletroquimioterapia também introduz desafios, já que
é necessário assegurar que todo o tecido tumoral seja devidamente eletroporado. Ga-
rantir a exposição de todas as células tumorais a níveis de estímulo mínimos para a
ocorrência de eletroporação não é uma tarefa trivial (18, 19), já que seus efeitos não
são instantaneamente visíveis, especialmente em tecidos animais. Os resultados do
tratamento só são conhecidos horas ou mesmo dias após a aplicação do estímulo (20).
Para mitigar a possibilidade de falhas – que nesse caso se traduzem em regiões tumo-
rais não eletroporadas – são utilizados protocolos procedurais e técnicas de simulação
numérica.

Os Procedimentos Operacionais Padrão em Eletroquimioterapia Europeu
(ESOPE) foram publicados inicialmente em 2006 (21), recebendo uma atualização
em 2018 (22). Os procedimentos reúnem recomendações de eletrodos e tensões que
devem ser utilizados em diferentes casos de tratamento tumoral (23), buscando dimi-
nuir a possibilidade de falhas na cobertura do tumor pela eletroporação. O ESOPE
também define o protocolo de estímulo, indicando que o mesmo deve ser composto
de oito pulsos quadrados (monopolares, bipolares ou alternados) com a tensão reco-
mendada para o eletrodo utilizado. Cada pulso deve ter duração de 100 µs e repetir a
cada 200 µs ou 1 s (o que corresponde a frequências de repetição entre 5 kHz e 1 Hz).
A Figura 3 mostra graficamente dois protocolos do ESOPE. Devido ao seu pioneirismo,
os protocolos do ESOPE serviram de base para as demais técnicas de eletroporação
em tecidos, como, por exemplo, a ablação por eletroporação irreversível, que adota o
mesmo pulso quadrado, mas em sequências de até 50 pulsos.

Além dos procedimentos operacionais, a segurança e desenvolvimento da ele-
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Figura 3 – (A) Trem de pulsos monopolar e (B) trem de pulsos bipolar recomendados
pelo ESOPE
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tp é o tempo do pulso, definido como 100 µs. t r é o tempo de repetição entre cada pulso, que varia de
1 s à 200 µs. np é o número do pulso, sendo n = 8 para o ESOPE.

Fonte: Produzido pelo autor.

troporação se baseiam em simulações numéricas. Simulações numéricas permitem
observar a distribuição do campo elétrico e a densidade de corrente elétrica em ge-
ometrias complexas, permitindo a avaliação de diferentes topologias de eletrodos e
assegurando a segurança de tratamentos através de estudos pré-clínicos (24, 25,
26). No campo da eletroporação em tecidos, simuladores comerciais, em especial o
COMSOL Multiphysics (COMSOL Inc., www.comsol.com), são frequentemente utili-
zados (24, 27, 28, 29), uma vez que a curva de aprendizado é menor em relação a
implementações por código, variações em parâmetros de entrada como geometrias e
malhas são fáceis de implementar e algoritmos de solução numérica são otimizados
para diferentes campos da física (30).

Uma simulação só é confiável se os modelos matemáticos utilizados forem ade-
quados. A eletroporação é um processo intrinsecamente elétrico e sua ocorrência
altera as propriedades do tecido. Quanto maior a incidência de eletroporação, mais
poros são criados e, consequentemente, maior a condutividade da membrana celular,
visto que os poros fornecem pouca resistência ao fluxo de íons (31). Dessa forma,
uma possibilidade de modelagem do fenômeno em tecidos recai sobre observar as
alterações nas propriedades elétricas ocasionadas pelo efeito da eletroporação, prin-
cipalmente a condutividade (32, 33, 34). Como a distribuição de campo elétrico e
a densidade de corrente elétrica dependem das propriedades elétricas do meio, é
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necessário modelar essa alteração para a obtenção de resultados adequados.
Os estudos realizados em escala tecidual visam avaliar primariamente o desfe-

cho do tratamento, observando quais regiões do tecido serão estimuladas com campo
elétrico suficiente para ocorrência do efeito e qual será a corrente necessária (20, 24,
35, 36). Nesses casos não é necessário estudar o comportamento dinâmico, portanto
as simulações são realizadas geralmente em domínio estático. Um modelo estático
representa um instante de tempo fixo nos protocolos de eletroporação. Dessa forma,
os modelos estáticos para eletroquimioterapia relacionam a variação da condutividade
do tecido com a ocorrência da eletroporação baseados nos valores experimentais no
último pulso do protocolo do ESOPE (37, 38, 39). Esses modelos são geralmente
determinados utilizando o protocolo unipolar com 1 Hz de frequência de repetição, que
corresponde ao principal protocolo utilizado no início do desenvolvimento da técnica.

Atualmente, existe uma discussão na literatura sobre qual frequência de repe-
tição deve ser utilizada em procedimentos por eletroquimioterapia. O argumento para
o uso de 5 kHz é baseado no menor desconforto do paciente, já que apenas uma
contração muscular é ocasionada pelo estímulo elétrico (40, 41, 42, 43). Por outro lado,
estudos demonstram que a aplicação com 1 Hz é mais eficaz no tratamento dos tumo-
res (44) e possui menor efeito térmico associado (45). Apesar da discussão ainda ativa,
a utilização da frequência de 5 kHz têm sido amplamente adotada nos tratamentos.

A definição dos modelos estáticos não carrega informações sobre questões tem-
porais do protocolo (37, 38, 39). Dessa forma, alterar a frequência de repetição pode
inviabilizar o modelo, uma vez as propriedades elétricas do tecido e as dinâmicas da
eletroporação são influenciadas pelo protocolo utilizado (46). Apesar disso, os modelos
desenvolvidos com frequências de repetição de 1 Hz passaram a ser empregados em
simulações também para 5 kHz, sem uma avaliação que comprovasse a validade dos
modelos para um protocolo com característica temporal diferente.

Em um primeiro estudo, avaliamos a alteração da corrente elétrica em três
tecidos de origem animal com a mudança da frequência de repetição do protocolo do
ESOPE entre 1 Hz e 5 kHz. O estudo demonstrou um aumento da corrente elétrica para
a frequência de repetição de 5 kHz e potencial erros de predição do modelo estático,
confirmando uma importante limitação desses modelos. Apesar de existirem maneiras
empíricas para a solução parcial do problema, a utilização de modelos dinâmicos
de eletroporação em tecidos parece ser a melhor forma de ampliar os estudos em
eletroquimioterapia e eletroporação tecidual em geral.

Atualmente, existem três propostas de modelos dinâmicos de eletroporação em
tecidos publicadas (47, 48, 49, 50, 51, 52). Apesar dos resultados promissores, os
modelos apresentam algumas limitações, como a concepção baseada em formula-
ções empíricas sem contexto físico (47), a incapacidade de prever um trem de pulsos
(prevendo somente um degrau unitário) (48), ajustes nos parâmetros do modelo depen-
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dendo de variações na entrada (49, 50, 51, 52) e utilização de softwares próprios, sem
ampla disponibilidade acadêmica (49, 50, 51). Além disso, um modelo desconsidera
totalmente (47) e dois modelos consideram apenas parcialmente (48, 49, 50, 51, 52)
as características dispersivas das propriedades elétricas dos tecidos.

Dessa forma, propomos o desenvolvimento de um novo modelo dinâmico de
eletroporação em tecidos, capaz de considerar as propriedades elétricas do tecido e
suas variações devido à ocorrência da eletroporação. O desenvolvimento inicia com o
estudo sobre os efeitos dispersivos de tecidos biológicos no domínio do tempo, apre-
sentando uma forma otimizada de inseri-los nos cálculos por elementos finitos no
software comercial amplamente utilizado na eletroporação (COMSOL). Na sequên-
cia, extrapolamos um modelo dinâmico de células e para escala tecidual e inserimos
as alterações das propriedades elétricas ocasionadas pela eletroporação. Por fim, os
parâmetros do modelo são determinados para tecido de batata inglesa (Solanum tube-
rosum).

1.1 OBJETIVOS

1.1.1 Objetivo Geral

Desenvolver um modelo dinâmico de eletroporação em tecidos implementável
em software de elementos finitos comercial (COMSOL).

1.1.2 Objetivos Específicos

• Inserir os efeitos dispersivos de tecidos biológicos em software comercial
baseado em elementos finitos no domínio do tempo.

• Extrapolar um modelo dinâmico de células para escala tecidual.

• Realizar ensaios em tecidos biológicos para coletar tensão e corrente elé-
trica.

• Avaliar o modelo dinâmico com tecido de origem vegetal.

1.2 ORGANIZAÇÃO DO TRABALHO

O Capítulo 2 apresenta a fundamentação teórica para entendimento dos estudos
realizados na tese. São apresentadas as características dispersivas dos tecidos e
equações para parametrização, as etapas dinâmicas da eletroporação em células, os
modelos estáticos de tecidos (37, 38, 39) e três modelos dinâmicos de tecidos (47, 48,
49).

O Capítulo 3 apresenta as definições metodológicas para as simulações e testes
estatísticos utilizados nos capítulos seguintes.
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O Capítulo 4 apresenta o estudo experimental de aumento de corrente elétrica
dependendo da frequência de repetição utilizada no protocolo do ESOPE. O estudo
elenca a limitação do modelo estático, indicando a necessidade do uso de modelos
dinâmicos.

O Capítulo 5 apresenta o estudo para inserção dos efeitos dispersivos do tecido
no domínio do tempo no COMSOL. A implementação proposta é testada através de
estudos experimentais e simulados.

O Capítulo 6 apresenta o desenvolvimento do modelo dinâmico. O modelo é
determinado para tecido vegetal (Solanum tuberosum) e avaliado no protocolo do
ESOPE com frequência de repetição de 5 kHz.
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2 FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA

Neste capítulo, entenderemos os fundamentos para caracterização das proprie-
dades elétricas de tecidos biológicos, como a dinâmica da eletroporação altera essas
propriedades em nível celular e como os efeitos da eletroporação em tecidos são
modelados nos domínios estático e temporal.

2.1 CARACTERIZAÇÃO ELÉTRICA DE TECIDOS BIOLÓGICOS

As equações de Maxwell considerando o meio de propagação, definem um
material elétrico por três características principais: condutividade (denotada por σ),
permissividade elétrica (ε) e permeabilidade magnética (μ). A condutividade expressa
a facilidade com que o material é capaz de transportar cargas elétricas. A permissivi-
dade reflete a interação do material e dos campos elétricos devido à polarização. A
permeabilidade é similar a permissividade, mas considerando campos magnéticos ao
invés de elétricos.

Tecidos biológicos são estruturas extremamente complexas, com características
únicas dependendo da sua função. Em comum, todos os tecidos são constituídos
por células, que são as estruturas fundamentais de todos os organismos conhecidos.
Do ponto de vista elétrico, tecidos são geralmente organizados em três ambientes
principais: os meios intra e extracelulares, de característica primariamente resistiva,
e a membrana celular, de característica primariamente capacitiva. Por essa razão,
é comum encontrarmos na literatura representações de caracterização elétrica de
tecidos biológicos com um circuito elétrico equivalente. A Figura 4 exemplifica essa
relação.

Embora o circuito apresentado na Figura 4B represente a característica capa-
citiva predominante em tecidos, ele não consegue refletir toda a complexidade do
sistema. Primeiramente porque circuitos elétricos são representações adimensionais
para cálculos elétricos, enquanto tecidos são estruturas tridimensionais. Cálculos elé-
tricos em estruturas tridimensionais envolvem a solução diretamente das equações de
Maxwell. Outro ponto refere-se as características dos meios intra e extra-celulares, já
que eles não são puramente resistivos devido a efeitos de polarização iônica. Quando
medições de impedância em frequência são realizadas em tecidos, as características
dos três ambientes elétricos e suas interações é refletida em uma dispersão dielétrica
de alta complexidade (53, 54).

Denominamos dispersão dielétrica a variação em frequência das características
elétricas de um meio. De maneira geral e em termos de propriedades elétricas equiva-
lentes, os tecidos são pouco condutivos e muito permissivos em baixas frequências,
com o acréscimo da condutividade e decréscimo da permissividade para frequências
mais altas. Vale ressaltar que a permeabilidade magnética de tecidos biológicos não é
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Figura 4 – Circuito elétrico equivalente para um modelo de célula com condutividade
interna constante e polarização desprezível imersa em suspensão eletrólita
de condutividade constante e polarização desprezível
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(A) Modelo gráfico da célula. (B) Representação em circuito elétrico.
Fonte: Produzido pelo autor.

expressiva (55) e portanto não será considerada no contexto desse trabalho. É possível
caracterizar quatro bandas de dispersão principais na faixa de frequências entre Hz e
GHz a partir de medições de impedância realizadas em tecidos, são elas as bandas
α, β, δ e γ (53, 54, 55, 56, 57, 58). Cada banda de dispersão possui diferentes causas
principais. Embora normalmente denotadas separadamente, é importante notar que
as bandas são naturalmente sobrepostas e interdependentes, e a separação serve
apenas como forma de estudar os diferentes efeitos causadores.

A banda de dispersão α ocorre na faixa de frequência de 10 Hz à 10 kHz sendo
geralmente associada aos processos de polarização iônica, em grande parte causadas
pela resposta da atmosfera de contra-íon existente próximo à superfície da célula
carregada. A atmosfera de contra-íon surge quando íons atraem íons de carga oposta
diminuindo a mobilidade iônica na região (teoria de Debye-Hückel) (59). A presença
de alguns tipos de organela, como o retículo sarcoplasmático em células musculares,
também são associadas a forte dispersão α. Além disso, as membranas celulares
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contêm canais iônicos com condutâncias variando nessa faixa de frequência, conforme
previsto pelas equações de Hodgkin-Huxley (56, 57).

A banda de dispersão β usualmente ocorre na faixa de 10 kHz à 10 MHz estando
relacionada principalmente à estrutura do tecido, com membranas celulares pouco
condutivas que separam os meios intra e extra-celulares. Quando estimuladas por um
campo elétrico, as membranas celulares sofrem um carregamento similar ao efeito de
um capacitor, ocasionando uma polarização interfacial (efeito Maxwell-Wagner). Há
também contribuições menores caracterizadas principalmente no final da banda de
frequência da dispersão β, como a relaxação de proteínas e resíduos de aminoácidos
de pequena extensão, além de efeitos Maxwell-Wagner de menor intensidade causa-
dos pelas organelas no interior da célula, especialmente núcleo e mitocôndrias (56,
57).

A banda de dispersão γ ocorre principalmente acima da frequência de 1 GHz
e está relacionada à polarização da molécula de água. A molécula de água possui
frequência de relaxação próxima à 20 GHz. Esse efeito é visível em uma grande gama
de tecidos biológicos com tempo de relaxação muito similar, visto que as estruturas
biológicas apresentam grandes concentrações de água. Um efeito dispersivo de menor
intensidade, caracterizado pela banda δ, pode ser observado entre 10 MHz à alguns
GHz, proveniente da ligação das moléculas de água com proteínas. Os efeitos da

Tabela 1 – Bandas de dispersões dielétricas relacionadas a diferentes meios e estrutu-
ras biológicas

Água e eletrólitos γ
Macromoléculas Biológicas:

Aminoácidos δ + γ
Proteínas β + δ + γ
Ácidos nucleicos α + β + δ + γ

Vesículas, sem carga superficial β + γ
com carga superficial α + β + γ

Células com membranas:

+ fluidos sem proteínas β + γ
+ proteínas β + δ + γ
+ carga superficial α + β + γ
+ relaxação da membrana α + β + γ
+ organelas β + δ + γ
+ sistema tubular α + β + γ

Células com membranas, cargas
superficiais, organelas e proteínas

α + β + δ + γ

Fonte: Adaptado de (57).



Capítulo 2. Fundamentação Teórica 33

Figura 5 – Dispersão dielétrica de tecido muscular com as respectivas bandas de dis-
persão
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Fonte: Dados de músculo (54).

banda δ se sobrepõe aos efeitos citados anteriormente característicos do final da banda
β (56, 57). A Tabela 1 mostra resumidamente as bandas de dispersão relacionadas
com cada meio biológico. A Figura 5 apresenta a dispersão dielétrica de músculo de
origem ovina com as respectivas bandas de dispersão (54).

O processo de caracterização das propriedades elétricas de tecidos biológicos
envolve a medição da resposta em frequência através de um analisador de impedân-
cias e sua parametrização em modelos matemáticos. Nas próximas seções, estudare-
mos matematicamente as origens da dispersão dielétrica com base nas equações de
Maxwell. Com isso, chegaremos aos modelos para parametrizar os dados experimen-
tais.

2.1.1 Polarização não-instantânea

Os estímulos de campo elétrico induzem mudanças na distribuição das cargas
elétricas, formam e reorientam os dipolos presentes no material. As mudanças nas
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características elétricas do material devido ao estímulo de um campo elétrico externo
são conhecidas como polarização. Dessa forma, a permissividade do material é um
indicativo da capacidade do material de se polarizar.

Se o material é um dielétrico linear e a polarização é supostamente instantânea,
a relação entre o vetor densidade de polarização (P⃗) e o campo elétrico aplicado (E⃗) é
dada por

P⃗ = ε0χE⃗ 2.1

onde ε0 é a permissividade do vácuo e χ a susceptibilidade do material.
As equações de Maxwell definem um vetor campo de deslocamento (D⃗), tam-

bém denominado indução elétrica, de forma que

D⃗ = ε0E⃗ + P⃗ 2.2

Substituindo 2.1 em 2.2

D⃗ = ε0 (1 + χ) E⃗ 2.3

E utilizando a relação entre susceptibilidade e permissividade, tem-se

D⃗ = ε0εr E⃗ 2.4

onde ε0 é a permissividade do vácuo e εr a permissividade relativa do material. Note
que a susceptibilidade está diretamente relacionada com a permissividade através da
relação εr = (1 + χ).

O equacionamento apresentado considera que a polarização do material é ins-
tantânea, ou seja, o vetor densidade de polarização (P⃗) atinge seu valor máximo sem
qualquer atraso em relação ao campo elétrico (E⃗). Na prática, materiais elétricos apre-
sentam efeitos de polarização por diversas causas, como polarização eletrônica, iônica,
dipolar e interfacial (60).

Quando o material está em estado de equilíbrio elétrico e de repente é estimu-
lado por um campo elétrico, leva-se um tempo finito e não-nulo para que a polarização
atinja seu valor máximo. De maneira semelhante, leva-se um tempo finito e não-nulo
para o material retornar ao estado de equilíbrio quando o estímulo é interrompido.
Denominamos esse efeito como relaxação dielétrica. Uma constante de tempo τ é
utilizada para definir a constante de tempo da dinâmica do processo de relaxação (61).

De fato, o processo de polarização é entendido por duas frações principais, P⃗1
resultante de processos eletrônicos e atômicos e P⃗2 resultante dos demais processos
(62). Dessa forma, a equação 2.1 pode ser adaptada para

P⃗ = P⃗1 + P⃗2 2.5
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P⃗1 normalmente possui constante de tempo τ desprezível e P⃗2 possui um atraso
relativo ao campo elétrico aplicado.

2.1.2 Polarização e dispersão de Debye

Debye (63) teorizou o fenômeno de polarização orientacional em gases de baixa
pressão. A teoria relata que o processo de polarização do material pela indução de um
campo elétrico aplicado compete com a ação de entropia causado pela agitação das
moléculas por efeito térmico. Se o material é composto por um único tipo de dipolos
que não interagem entre si e for estimulado com um campo elétrico E⃗ , os vetores
densidade de polarização P⃗1 e P⃗2, segundo Debye, obedecem a seguintes equações

P⃗1 = ε0χ1E⃗ 2.6

τdP⃗2
dt

= ε0χ2E⃗ – P⃗2 2.7

P⃗1 é definido conforme a Equação 2.6, acompanhando instantaneamente o
valor do campo elétrico E⃗ . Já P⃗2 possui um atraso de constante de tempo τ em relação
ao campo aplicado. O valor limite para P⃗2 é definido como ε0χ2E⃗ . Para entendermos
melhor o fenômeno, podemos avaliar a resposta ao degrau unitário (u(t)). Se E⃗ = E0u(t)
e P⃗2(0) = 0, o vetor densidade de polarização elétrica tem solução

P⃗(t) =
[
χ1 + χ2

(
1 – e– t

τ
)]

ε0E0 2.8

A Figura 6 mostra graficamente a evolução do campo P⃗(t) em função do tempo.
É possível notar que existe uma parcela instantaneamente polarizada no momemento
t = 0, seguido de um crescimento exponencial até o valor máximo de polarização.

Para analisarmos a resposta de um sistema, podemos generalizar a expressão
utilizando a sua resposta ao impulso. Calculando a resposta ao impulso de um campo
elétrico do vetor densidade de polarização temos

hP⃗ = ε0

(
χ1 +

χ2
τ e

–t
τ
)

2.9

Por fim, calculamos a resposta ao impulso do campo deslocamento elétrico

hD⃗ = ε0

(
1 + χ1 +

χ2
τ e

–t
τ
)

2.10

Usando a relação ε1 = χ1 + 1 e calculando a resposta para qualquer campo
elétrico

D⃗(t) = ε0

(
ε1 +

χ2
τ e

–t
τ
)
∗ E⃗(t) 2.11
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Figura 6 – Aumento do vetor densidade de polarização no tempo após o estímulo de
um campo elétrico E⃗0 constante em t = 0 (degrau unitário)
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Fonte: Produzido pelo autor.

Podemos, então, utilizar a propriedade que a convolução torna-se uma multipli-
cação na frequência. Realizando a transformada de Fourier do campo de deslocamento
elétrico (F(D⃗(t)) = D⃗(ω)) obtemos

D⃗(ω) = ε0

ε∗r (ω)︷ ︸︸ ︷(
ε1 +

χ2
1 + jωτ

)
E⃗(ω) 2.12

O que gera uma permissividade relativa complexa em função da frequência, ou
seja, a polarização não-instantânea no tempo é refletida na dispersão em frequência.

Para facilitar o compreendimento da equação, Debye sugere calcularmos a
permissividade complexa para altas frequências (ε∞ = ε∗r (ω → ∞)) e estática (εs =
ε∗r (ω → 0)), dessa forma, temos

ε∞ = limω→∞

(
ε1 +

χ2
1 + jωτ

)
= ε1 2.13

εs = limω→0

(
ε1 +

χ2
1 + jωτ

)
= ε1 + χ2 2.14

Assim, podemos redefinir a permissividade relativa complexa considerando que
ε1 = ε∞ e χ2 = εs – ε∞ = Δε, resultando na dispersão de Debye

ε∗r (ω) = ε∞ +
Δε

1 + jωτ 2.15

O desenvolvimento apresentado considera apenas um efeito de polarização não
instantâneo no tempo, refletido em um polo de dispersão na frequência. Um material
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pode ser constituído de N diferentes polos de dispersão. A expansão da equação de
Debye para multipolos resulta em

ε∗r (ω) = ε∞ +
N∑

k=1

Δεk
1 + jωτk

2.16

onde k representa cada polo de dispersão, Δεk é a variação da permissividade refe-
rente ao polo e τk é o tempo de relaxação do polo.

2.1.3 Dispersão de Debye completa

Uma outra forma de representar a dispersão de Debye é utilizá-la para carregar
toda a informação do material, incluindo a parcela da condutividade. A equação de
Maxwell-Ampère no domínio da frequência é definida da seguinte forma

J⃗ = σE⃗ + jωε0εr E⃗ 2.17

Note que podemos reorganizar a equação acima de forma que

J⃗ = jωε0

( σ
jωε0

+ εr

)
E⃗ 2.18

εr foi definida como a dispersão de Debye apresentada nas equações 2.15 e
2.16, mas é possível redefini-la de forma que

ε∗r (ω) =
σs

jωε0
+ ε∞ +

N∑

k=1

Δεk
1 + jωτk

2.19

Note que definimos σ = σs pois consideramos que essa é a parcela estática da
condutividade, isto é, independente da frequência. Com isso, chegamos a uma equa-
ção de dispersão que carrega todas as características elétricas do material. Na próxima
seção discutiremos como a dispersão de Debye afeta individualmente a permissividade
e a condutividade do material.

2.1.4 Efeito da dispersão de Debye na condutividade e permissividade

Um dos efeitos importantes da polarização do material, refletida na dispersão
em frequência, é a variação da condutividade devido a ocorrência do fenômeno. A pola-
rização não altera diretamente o número de cargas livres relacionadas à condutividade
do material, mas componentes da corrente de indução podem ser interpretadas como
uma contribuição na corrente de condução.

Para observar analiticamente o aumento da condutividade do material devido a
dispersão dielétrica, podemos definir que um polo de dispersão de Debye, represen-
tado na Equação 2.19, pode ser separado em duas componentes, uma real e uma
imaginária, de forma que
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ε∗ = ε′ – jε′′ 2.20

Dessa forma, podemos calcular as partes reais e imaginárias correspondendo a

ε′ = ℜ
(ε∗r (ω)

)
= ℜ

( σs
jωε0

+ ε∞ +
Δε

1 + jωτ
)

= ε∞ +
Δε

1 + ω2τ2 2.21

ε′′ = –ℑ
(ε∗r (ω)

)
= –ℑ

( σs
jωε0

+ ε∞ +
Δε

1 + jωτ
)

=
σs
ωε0

+ ωτ Δε
1 + ω2τ2

Considerando agora a Lei de Maxwell-Ampère no domínio da frequência, apre-
sentada na Equação 2.17, suprimindo a parcela da corrente de condução (visto que
adicionamos ela na definição da dispersão) e substituindo a dispersão de Debye pelas
suas componentes reais e imaginárias apresentadas na Equação 2.20, temos

J⃗(ω) = jωε0
(ε′ – jε′′) E⃗(ω) 2.22

Realizando a distributiva

J⃗(ω) =

σ(ω)︷ ︸︸ ︷(ωε0ε′′
)

E⃗(ω) + jωε0ε′E⃗(ω) 2.23

Se considerarmos uma frequência muito acima da frequência fundamental do
polo de dispersão, podemos calcular o acréscimo de condutividade total relativo àquele
polo de dispersão de Debye, de forma que

limω→∞σ(ω) = limω→∞ωε0ε′′ 2.24

Substituindo ε′′ e calculando o limite

limω→∞σs + ω2τ ε0Δε
1 + ω2τ2 = σs +

ε0Δε
τ = σ∞ 2.25

Assim, considerando que o acréscimo da condutividade é dada pela relação
Δσ = σ∞ – σs, temos

Δσ =
ε0Δε
τ 2.26

onde Δσ representa o acréscimo da condutividade relativo à condutividade estática do
material para um polo de dispersão de Debye.

De maneira geral, podemos definir o aumento de permissividade e condutivi-
dade dependentes da frequência devido a dispersão de Debye como

ε(ω) = ε∞ +
Δε

1 + ω2τ2 2.27
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σ(ω) = σs + ω2τ2 Δσ
1 + ω2τ2

A Figura 7 mostra graficamente o aumento da condutividade e a diminuição da
permissividade relativa em função da frequência devido a uma dispersão de Debye
com tempo de relaxação τ = 100 µs. Note que, como o gráfico está indicado através
da frequência em Hertz, é necessário realizar a conversão ω = 2πf .

O desenvolvimento do modelo de dispersão de Debye proporcionou a capaci-
dade de parametrizar os resultados práticos observados. O processo de caracterização
elétrica de um material envolve a medição de sua impedância com relação a frequência
através de um analisador de impedâncias. Esses dados podem ser então parametri-
zados em um modelo matemático. No entanto, conforme discutido anteriormente, as

Figura 7 – Exemplo gráfico da diminuição da permissividade relativa (A) e do aumento
da condutividade (B) em função da frequência devido a um polo de disper-
são de Debye com tempo de relaxação de 100 µs
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σs e σ∞ são as condutividades estáticas e para altas frequências, respectivamente. εs e ε∞ são as
permissividades em baixa e alta frequência. Δσ e Δε são as variações de condutividade e

permissividade do polo de dispersão.
Fonte: Produzido pelo autor.
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medições em tecidos biológicos resultam em uma dispersão de alta complexidade. A
parametrização com o modelo de Debye provou-se complexa para esses casos. Para
facilitar o processo de parametrização, diversos modelos de dispersão foram propostos
a partir do modelo de Debye.

2.1.5 Dispersão de Cole-Cole

O estudo dos irmãos Cole (64, 65) propôs uma generalização do modelo pro-
posto por Debye adicionando empiricamente um fator λ1 no expoente da constante de
relaxação complexa, conforme mostrado na equação a seguir

ε∗r (ω) = ε∞ +
Δε

1 + (jωτ)1–λ 2.28

onde λ é um número entre 0 e 1.
Assim como o modelo de Debye, o modelo de Cole-Cole pode ser extrapolado

para diversos polos e apresentado de forma completa com a adição da condutividade
estática, conforme a equação abaixo.

ε∗r (ω) =
σs

jωε0
+ ε∞ +

N∑

k=1

Δεk

1 + (jωτk )1–λk
2.29

A adição de um novo parâmetro permite ajustar a curva de dispersão dielétrica
com menores erros em relação as bandas de Debye. Note que para o caso específico
onde λ = 0, as dispersões de Cole-Cole e Debye são iguais. Ao variar λ o formato da
curva na frequência é esticado, permitindo um maior controle na geração do modelo.
A Figura 8 mostra graficamente a diferença entre λ = 0 (dispersão de Debye), λ = 0,2 e
λ = 0,5 na permissividade relativa do mesmo exemplo mostrado na Figura 7.

Gabriel et al. (53, 54) realizaram medições de dispersão dielétrica em diversos
tecidos biológicos e parametrizaram os dados utilizando o modelo de Cole-Cole. Os
tecidos são caracterizados por quatro polos de Cole-Cole, cada um representando
as principais bandas discutidas anteriormente: α, β, δ e γ. Como os erros entre os
dados experimentais e as representações por quatro polos de Cole-Cole são pequenos,
tornou-se padrão a representação de tecidos biológicos através do modelo de Cole-
Cole (55).

Dessa forma, é possível representar matematicamente as características elé-
tricas de um material biológico através dos modelos de Cole-Cole. No entanto, a
eletroporação altera a estrutura celular e suas propriedades elétricas, especialmente a
condutividade da membrana celular. Na seção seguinte, estudaremos a dinâmica do
processo de abertura de poros e sua influência na condutividade da membrana celular
e do tecido.
1 Usualmente se utiliza α para denotar o fator de Cole-Cole, como α também é utilizado para descrever

uma banda de dispersão, λ foi adotado no caso do modelo.
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Figura 8 – Exemplo gráfico da diminuição da permissividade relativa em função da
frequência devido a um polo de dispersão de Cole-Cole para diferentes
parâmetros empíricos
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Tempo de relaxação é de 100 µs para as três curvas. λ é o parâmetro empírico da dispersão de
Cole-Cole. Δε é a variação de permissividade do polo de dispersão.

Fonte: Produzido pelo autor.

2.2 ELETROPORAÇÃO EM CÉLULAS

A membrana celular é uma barreira capaz de opor-se ao natural deslocamento
de cargas elétricas e concentrações químicas causadas por difusão e osmose. Através
de um complexo sistema de canais de entrada e saída, ela é responsável por man-
ter o equilíbrio homeostático, condição essencial para manutenção da vida (6). Há,
naturalmente, uma diferença de potencial sobre a membrana – a qual denominamos
potencial transmembrana (ou TMP, da sigla em inglês) – causada pela diferença de
concentração de íons no meio intra e extra celulares. Usualmente o valor do TMP per-
manece na faixa de –40 mV à –70 mV para células eucarióticas quando referenciado
ao ambiente extra celular (6). A membrana é capaz de suportar esse potencial até
um determinado limiar fisiológico, mas a indução de potenciais supra-fisiológicos pode
causar mudanças em sua estrutura (31).

A eletroporação ocorre quando o potencial transmembrana atinge níveis supra-
fisiológicos (> 200 mV) devido ao estímulo de um campo elétrico externo. Embora o
fenômeno não seja visualmente observável devido as dimensões e intervalos de tempo
para sua ocorrência serem extremamente reduzidos, uma possibilidade discutida na
literatura é de que o TMP supra-fisiológico induza uma entortamento do fosfolipídio,
ocasionando uma falha na membrana de característica hidrofóbica, por vezes denomi-
nada de pré-poro. Em escala temporal, a abertura dos pré-poros ocorre nos primeiros
nanosegundos após o estímulo elétrico, aumentando rapidamente a condutividade da
membrana (3, 66, 67, 68, 69). Com a persistência do estímulo, os fosfolipídios adja-
centes à falha acabam se reorganizando por processos elétricos e químicos, criando
poros de característica hidrofílica. Esse processo ocorre na escala de microssegundos,
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aumentando a permeabilidade (seleção de substâncias que entram e saem da célula)
da membrana, o que também resulta em um novo acréscimo na condutividade (3, 67,
68, 69, 70). Com o cessar do estímulo, a membrana inicia um processo de recupera-
ção, onde a condutividade e a permeabilidade apresentam uma queda inicial brusca
(microssegundos para condutividade e milissegundos para permeabilidade), estabili-
zando em um determinado valor que ainda permite a difusão de íons e moléculas (3,
67, 69, 71). A membrana, então, gradualmente recupera seu nível fisiológico de per-
meabilidade nos próximos segundos à minutos (a menos que o dano seja irreversível,
causando a perda da viabilidade celular) (3, 69, 72, 73, 74, 75). Mesmo após o com-
pleto fechamento dos poros, a célula ainda pode exibir alterações em suas funções
fisiológicas, até finalmente retornar completamente ao seu estado normal (3, 76, 77).

Os processos descritos anteriormente são geralmente separados em cinco fa-
ses: iniciação, com a abertura dos pré-poros; expansão, com a criação dos poros
hidrofílicos; recuperação parcial, que ocorre assim que o estímulo é interrompido; se-
lamento, com o fechamento total dos poros; e memória, com efeitos fisiológicos que
podem durar horas. O estudo em células isoladas busca modelar esse processo dinâ-
mico da abertura dos poros. Como observar diretamente a abertura dos poros não é
possível, a eletroporação é geralmente avaliada pelos seus efeitos, principalmente no
aumento da condutividade da membrana. Modelos matemáticos ajudam a entender o
fenômeno e explicar os resultados experimentais (31).

2.2.1 Modelo cinético de eletroporação celular

O modelo cinético é especialmente útil para prever parâmetros elétricos e de
difusão em escala celular (31). Sua formulação utiliza quatro passos cinéticos para
modelar o problema, de acordo com a relação abaixo

C
k1⇌
k–1

C1
k2⇌
k–2

P1
k3⇌
k–3

P2 2.30

onde o estado C corresponde a célula estável, C1 corresponde ao estado de entor-
tamento dos fosfolipídios pelo estímulo elétrico, P1 é o estado de ruptura inicial da
membrana e P2 o estado de formação final dos poros. Os coeficientes k1, k2 e k3 são
denominados coeficientes de formação do poro. k–1, k–2 e k–3 são os coeficientes de
fechamento dos poros.

As relações diferenciais de taxa de variação para cada passo cinético apresen-
tado na Equação 2.30 são dadas por (78)

d
[
C (⃗r ,t)

]

dt
= –k1

[
C (⃗r ,t)

]
+ k–1

[
C1(⃗r ,t)

]
2.31

d
[
C1(⃗r ,t)

]

dt
= –k2

[
C1(⃗r ,t)

]
– k–1

[
C1(⃗r ,t)

]
+ k1

[
C (⃗r ,t)

]
+ k–2

[
P1(⃗r ,t)

]
2.32
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d
[
P1(⃗r ,t)

]

dt
= –k3

[
P1(⃗r ,t)

]
– k–2

[
P1(⃗r ,t)

]
+ k2

[
C1(⃗r ,t)

]
+ k–3

[
P2(⃗r ,t)

]
2.33

d
[
P2(⃗r ,t)

]

dt
= –k–3

[
P2(⃗r ,t)

]
+ k3

[
P1(⃗r ,t)

]
2.34

onde t representa o tempo e r⃗ é um vetor representando a posição na membrana. [C],
[C1], [P1] e [P2] representam a distribuição normalizada de cada estado da membrana
em relação ao valor inicial com todos os poros fechados

([
C (⃗r ,0)

])
.

Os coeficientes k1, k2 e k3 dependem do tempo e posição na membrana, dessa
forma, são coeficientes dependentes da intensidade de campo elétrico e tempo de
estímulo. Já os coeficientes k–1, k–2 e k–3 são considerados constantes (73).[

C (⃗r ,0)
]

=
[
C0
]

é um valor constante para o sistema celular que está sendo
analisado e independe da intensidade e magnitude do campo elétrico aplicado (73). É
possível também definir que no instante de tempo inicial, considerando que a célula
estava em repouso, a seguinte relação é verdadeira (78)

[
C1(⃗r ,0)

]
=
[
P1(⃗r ,0)

]
=
[
P2(⃗r ,0)

]
= 0 2.35

Também é possível definir o aumento da condutividade da membrana a partir
das distribuições normalizadas de cada estado, de forma que (78)

σm (⃗r ,t) = σm0 + σC1

[
C1(⃗r ,t)

]
+ σP1

[
P1(⃗r ,t)

]
+ σP2

[
P2(⃗r ,t)

]
2.36

como o simples entortamento dos lipídios sem a ruptura da membrana (representada
pelo estado

[
C1(⃗r ,t)

]
) não fornece aumento da condutividade, consideramos σC1

= 0,
resultando na simplificação da equação anterior para (78)

σm (⃗r ,t) = σm0 + σP1

[
P1(⃗r ,t)

]
+ σP2

[
P2(⃗r ,t)

]
2.37

onde σm0 é a condutividade inicial da membrana (em repouso), σP1
é o aumento da

condutividade relacionada ao estado de abertura de poros hidrofóbicos e σP2
é o

aumento da condutividade relacionada ao estado de abertura de poros hidrofílicos.
A Equação 2.36 também pode ser adaptada para representar a permeabilidade2

de membrana para determinada substância, conforme a relação abaixo (78)

Mm (⃗r ,t) = Mm0 + MP1

[
P1(⃗r ,t)

]
+ MP2

[
P2(⃗r ,t)

]
2.38

onde Mm0 representa a permeabilidade natural da membrana para a estrutura (e.g.
no caso da bleomicina Mm0 = 0 (79)), MP1

o aumento da permeabilidade devido a
abertura de poros hidrofóbicos e MP2

o aumento da permeabilidade devido a abertura
de poros hidrofílicos.
2 Nesse caso, a permeabilidade denota a capacidade de determinado material passar pela membrana,

é importante não confundir com permeabilidade magnética (μ).
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2.2.2 Efeito da eletroporação em tecidos

Quando estudamos eletroporação em tecidos, a estrutura da célula não é direta-
mente considerada. Dessa forma, perde-se a possibilidade de avaliar as componentes
de posição. Assim, os estudos precisam modelar as etapas cinéticas da eletroporação
sem considerar a componente posicional, isto é, avaliando o efeito médio. Além disso,
o estado do poro geralmente é calculado dependendo da TMP em modelos para célu-
las. Em contra partida, essa dependência é geralmente modificada para a magnitude
local do campo elétrico (E) no modelo macroscópico de tecidos, visto que a TMP é
relacionada ao campo elétrico e a espessura da membrana.

Alguns trabalhos observaram os efeitos da eletroporação diretamente na disper-
são biológica (14, 80). As espectroscopias de impedância antes e após a estimulação
por PEF revelam um acréscimo na condutividade do tecido ao longo de todo o espec-
tro. A permissividade também é afetada, mas em menor intensidade. A variação das
características elétricas do tecido devido ao fenômeno da eletroporação é um tema
recorrente de estudo na literatura. Para que os resultados simulados sejam confiáveis,
torna-se necessária a modelagem das alterações nas propriedades elétricas dos teci-
dos devido a eletroporação. Diversos modelos foram sugeridos no decorrer das últimas
décadas. Podemos separá-los, essencialmente, no domínio em que se deseja estudar,
sendo eles o estático e o dinâmico (temporal). Nas seções seguintes, apresentaremos
como os efeitos da eletroporação são modelados em ambos os domínios.

2.3 MODELOS ESTÁTICOS DE ELETROPORAÇÃO

Um modelo estático representa um instante de tempo fixo nos protocolos de
eletroporação. De maneira geral, o modelo é construído baseado na corrente e tensão
do último pulso do protocolo, onde pressupõe-se que o tecido já está em um nível
saturado de eletroporação para aquele estímulo (81). O modelo é realizado pelo ma-
peamento da condutividade dependendo da magnitude do campo elétrico em que o
tecido é exposto, o que reflete o nível de eletroporação causado no tecido.

Em termos físicos, ao desprezarmos a componente temporal, deixamos de
considerar os fenômenos de polarização dinâmicos e, portanto, a corrente de desloca-
mento prevista nas equações de Maxwell. Dessa forma, a representação é baseada
apenas na corrente de condução, representada pela condutividade do material. Com
isso, a dispersão do tecido discutida no início do capítulo passa a ser resumida em
um valor de condutividade aparente. Já a dinâmica da eletroporação passa a ser
incorporada adicionando-se a dependência dessa condutividade ao campo elétrico.

O primeiro modelo de variação de condutividade em tecido devido a eletropora-
ção foi proposto por Sel et al. (37), sendo amplamente utilizado em simulações clínicas
para eletroquimioterapia e servindo como base para modelos de outras aplicações. O
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conjunto de equações a seguir apresenta o modelo.

σ (E) = σ0 +
σ1 – σ0

1 + De– E–A
B

2.39

A =
(E1 + E0)

2
B =

(E1 – E0)
C

onde σ representa a condutividade do tecido e E é a magnitude do campo elétrico. σ0
e σ1 representam respectivamente a condutividade do tecido sem sofrer eletroporação
e a condutividade máxima que pode ser atingida. E0 e E1 são os limiares de campo
elétrico necessários para ocorrência eletroporação. D e C são parâmetros que ajustam
a forma da função.

O formato da função representa uma sigmoide com valor inicial em σ0, a me-
dida que o tecido é estimulado por campos elétricos de intensidade maior que o limiar
E0, sua condutividade aumenta devido a abertura dos poros. Uma condutividade má-
xima, definida como σ1 é atingida devido a morte celular por eletroporação irreversível,
causada em intensidades maiores que E1. Essa condutividade máxima pode ser en-
tendida como a limitação ocasionada pela condutividade do eletrólito que envolve a
célula. A Figura 9A mostra o gráfico da Equação 2.39 considerando C = 8 e D = 10.

Os valores de C e, consequentemente, de B alteram o aclive da função, B e C
são inversamente proporcionais, quanto maior o valor de C (e, portanto, menor o valor
de B), mais acentuada é a curva. É possível observar os efeitos da alteração de C na
Figura 9B.

A constante A representa o valor central da função sigmoide, onde o parâmetro
D realiza um deslocamento desse centro. Quanto maior D, mais a direita a curva é
deslocada. Quanto menor D, mais a esquerda a curva é deslocada. Quando D = 1 a
curva fica centrada no valor de A. A Figura 9C exemplifica esse deslocamento com

Figura 9 – Gráfico do modelo estático de eletroporação em tecidos
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C e D são parâmetros de ajuste do modelo. σ0 e σ1 são os valores inicial e máximo da condutividade.
E0 e E1 são os limiares de eletroporação.

Fonte: Modelo proposto por Sel et al. (37). Gráficos produzidos pelo autor.
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diferentes valores de D. Note que o valor de deslocamento causado por D está ligado
ao valor de C. Quanto menor C, maior será o deslocamento causado por D. Se D for
mantido fixo e C for variado, as curvas sempre terão o mesmo valor no ponto A.

A definição dos parâmetros σ0, σ1, E0, E1, C e D para cada tecido é realizada
através da parametrização de dados experimentais. Para isso, o tecido de interesse
é submetido a um protocolo específico de eletroporação variando o nível de campo
elétrico (usualmente iniciando em 10 kV/m e terminando em 100 kV/m com passos
de 10 kV/m). O valor da condutividade aparente é estimado pela relação de corrente-
tensão direta. Por fim, a curva experimental é parametrizada com o modelo matemático
sigmoidal. O protocolo de eletroporação utilizado nos modelos estáticos normalmente
corresponde ao protocolo unipolar do ESOPE, com oito pulsos retangulares de 100 µs
e 1 Hz de frequência de repetição.

Outros autores desenvolveram modelos estáticos com formas sigmoides seme-
lhante ao modelo proposto por Sel et al. Pode-se destacar, por exemplo, o modelo de
eletroporação em tubérculo (Solanum tuberosum) desenvolvido por Ivorra et al. que
utiliza a função de Gompertz para parametrizar a forma sigmoide (82). O modelo em
tubérculo permitiu uma verificação visual ao efeito da eletroporação, visto que esse
vegetal apresenta uma alteração na coloração algumas horas após exposto ao estí-
mulo. A alteração na cor ocorre devido a oxidação ocasionada pela abertura dos poros.
A utilização de tubérculos para uma resposta visual da eletroporação permite avaliar
a confiabilidade do modelo, visto que é possível comparar visualmente os resultados
simulados e experimentais. A utilização de tubérculos também é benéfica no desenvol-
vimento de novas topologias de eletrodos, bem como avaliação das topologias atuais,
permitindo avaliar e entender a sua distribuição de campo elétrico (25, 26).

Também existem modelos adaptados para outros tratamentos baseados em
eletroporação, como o modelo de Garcia et al. (83) para ablação não-térmica utili-
zando eletroporação irreversível. O modelo incorpora uma ideia similar ao de Sel et
al., mas considera também o aumento da condutividade pelo aumento da temperatura,
que embora pequena (unidades de ◦C) não pode ser totalmente desconsiderada em
aplicações de eletroporação irreversível.

É importante salientar que os modelos estáticos possuem limitações em sua de-
finição relacionadas principalmente aos parâmetros temporais do protocolo de pulsos
aplicado (84). Os modelos não incorporam a dependência da condutividade em mu-
danças na forma, duração e tempo de repetição dos pulsos. As diferentes aplicações
de tecnologias baseadas em eletroporação (e.g., eletroquimioterapia, ablação, trans-
ferência genética, vacinas) possuem diferentes protocolos de estímulo, o que pode
impossibilitar a compatibilidade dos modelos estáticos para esses casos.

Embora existam estudos com relação a eficácia da eletroporação e suas aplica-
ções para diferentes protocolos (40, 41, 42, 43, 44, 45), a confiabilidade de modelos es-
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táticos para protocolos diferentes daqueles em quem foram concebidos não é testada.
No decorrer dessa tese, testaremos essa hipótese através de um estudo prático avali-
ando se os modelos desenvolvidos com frequência da repetição de 1 Hz permanecem
válidos em aplicações com frequência de repetição de 5 kHz. Uma forma de contornar
essa possível limitação dos modelos estáticos está no desenvolvimento de modelos
dinâmicos, que incorporem a dependência tanto da dispersão do tecido, quanto das di-
nâmicas da eletroporação. Na seção seguinte, apresentamos três modelos dinâmicos
propostos no decorrer da última década.

2.4 MODELOS DINÂMICOS DE ELETROPORAÇÃO

Apesar das primeiras modelagens dinâmicas de eletroporação em tecidos data-
rem da mesma época em que os modelos estáticos foram desenvolvidos (85), a alta
complexidade computacional foi uma barreira para sua implementação, principalmente
em simulações clínicas. Na última década, três grupos de pesquisa de diferentes partes
do mundo publicaram propostas de modelos dinâmicos de eletroporação.

2.4.1 Modelo de Langus et al.

Langus et al. (47) apresentaram, em 2016, um modelo dinâmico de aumento
de condutividade devido a eletroporação. O modelo é composto por três contribuições
principais: a condutividade do tecido sem eletroporação (σ0), o aumento da conduti-
vidade devido a eletroporação (σpor ) e o aumento da condutividade devido a efeitos
térmicos (σT ). As Equações 2.40 – 2.46 apresentam o modelo.

σ =
(σ0 + σpor

)
(σT ) 2.40

σpor = (σ1 – σ0) ρpor

(
1 – ασe

–
( θστσ

))
2.41

ρpor = max

(
E – E0
E1 – E0

, ρpor
t–1e

–
(

Δt
τpor

))
2.42

θσ = αθσEΔt + θt–1σ e
–
(

Δt
τpor

)
2.43

σT = 1 + αT log (1 + θT ) 2.44

θT = αθT EΔt + θt–1
T e

–
(

Δt
τT
)

2.45

J⃗C =
αC
RC

(E⃗ – E⃗
t–1

)e
–
(

Δt
RCC

)
2.46
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Onde ρpor t–1, θt–1σ , e θt–1
T são os valores das respectivas funções no passo

de tempo anterior. E⃗
t–1

é o valor do campo elétrico no passo de tempo anterior. J⃗C
é a densidade de corrente elétrica capacitiva. A descrição dos demais parâmetros é
apresentada na Tabela 2.

A inclusão dos modelos no simulador por elementos finitos é realizada conside-
rando a lei de conservação de cargas elétricas. O termo da corrente de deslocamento
é considerado nulo e a densidade de cargas é igualada a densidade de corrente capa-
citiva apresentada na Equação 2.46, constituindo a seguinte relação

∇⃗·
(
σE⃗
)

=
αC
RC

(E⃗ – E⃗
t–1

)e
–
(

Δt
RCC

)
2.47

onde σ corresponde a condutividade do tecido apresentado na Equação 2.40.
Não há desenvolvimento algébrico ou explicações físicas sobre as razões que

levaram a escolha dessas funções em particular para explicar o fenômeno. Os autores
argumentam que equações similares são encontradas em outros modelos biológicos.

Nos anos seguintes, duas novas propostas foram apresentadas para explicar
a dinâmica de eletroporação em tecidos. Tanto o modelo de Voyer et al. (48) quanto
o modelo de Ramos e Weinert (49) são baseados em circuitos elétricos equivalentes,

Tabela 2 – Descrição dos parâmetros das funções do modelo porposto por Langus et
al. (47)

Parâmetro Descrição Unidade

σ0 Condutividade inicial do tecido S/m

σ1 Condutividade final do tecido S/m

E0 Limite mínimo de magnitude do campo elétrico no modelo de condutividade
linear

V/m

E1 Limite máximo de magnitude do campo elétrico no modelo de condutividade
linear

V/m

ασ Amplitude do modelo de crescimento de poros 1

αθσ Amplitude do modelo de dano da eletroporação m/V

αT Amplitude do modelo térmico 1

αθT Amplitude do modelo de dano térmico m/V

αC Amplitude do modelo capacitivo 1/m2

τσ Tempo específico do modelo de crescimento de poros s

τpor Tempo específico de relaxamento da eletroporação s

τT Tempo específico de difusão térmica s

RC Resistência no modelo capacitivo Ω

C Capacitância no modelo capacitivo F

Δt Passo de tempo da simulação s
Fonte: Adaptado de (47).
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conectados a modelos de eletroporação para células.

2.4.2 Modelo de Voyer et al.

O modelo de Voyer et al. (48) utiliza um circuito elétrico equivalente derivado de
um modelo de célula única. O circuito é constituído de dois ambientes resistivos ideais
representando os eletrólitos dos meios intra e extra-celulares, e a membrana celular
como um capacitor não ideal. A Figura 10 mostra o circuito elétrico equivalente.

A partir das Leis de Kirchhoff, é possível calcular a corrente i como a somatória
das componentes icel e iec , construindo a seguinte relação

(
1 +

Ric
Rm

)
icel + CmRic

dicel
dt

= RecCm
diec
dt

+
Rec
Rm

iec 2.48

iec = RecV

A transformação da Equação 2.48 para ambiente volumétrico pode ser realizada
utilizando as as relações apresentadas no conjunto de Equações 2.49

J⃗ =
i
S

∇φ = E⃗ =
V
ℓ

R =
ℓ

σS
G =

1
R

C =
εS
ℓ

2.49

Substituindo essas relações em 2.48, tem-se

(σic + σm) J⃗cel + εm
dJ⃗cel

dt
= σicσm∇φ + σicεm

d∇φ
dt

2.50

J⃗ec = σec∇φ

Figura 10 – Circuito elétrico equivalente utilizado por Voyer et al. para o desenvolvi-
mento do modelo dinâmico

R ic

CmRm

icel iec

Rec

i

2V m

Fonte: Adaptado de (48).
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A inserção do efeito da eletroporação é feita diretamente sobre a condutividade
da membrana celular (σm). O modelo utiliza uma aproximação do aumento de condu-
tividade da membrana proposto por Leguèbe et al. (79), apresentado no conjunto de
equações a seguir.

σm (t , V m) = σm0 + σm1P1 + σm2P2 2.51

dP1
dt

=

{β1(V m)–P1τ1
se β1(V m) > P1

0 caso contrário
2.52

dP2
dt

=

{β2(P1)–P2τ2
se β2(P1) > P2

0 caso contrário
2.53

β1 (V m) =
1
2

[
1 + tanh

(
k1

(
V 2

m
V 2

th
– 1

))]
2.54

V m = dc

∣∣∣∣∣
1
2

(
∇φ –

J⃗cel
σic

) ∣∣∣∣∣ 2.55

β2 (P1) =
1
2

[
1 + tanh

(
k2

(
P1

2

Xth
2 – 1

))]
2.56

A Equação 2.51 mostra a relação de dependência da condutividade da mem-
brana baseada na condutividade inicial (σ0) e da primeira (σm1P1) e segunda (σm2P2)
dinâmicas da eletroporação, que podem ser interpretadas respectivamente como a
criação dos poros e a mudança no lipídios da membrana (expansão dos poros). As
Equações 2.52 e 2.53 apresentam a equação diferencial no tempo de ambas as di-
nâmicas, onde τ1 e τ2 são as constantes de tempo características para a abertura e
expansão dos poros, respectivamente. A Equação 2.54 é uma função sigmoidal que
conecta a magnitude do campo elétrico e a ocorrência da eletroporação, onde k1 é
uma constante do modelo e V th é o limiar de TMP para ocorrência da eletroporação.
A conexão entre campo elétrico e TMP é realizada através da Equação 2.55, que
descreve uma forma simplificada de calcular o TMP baseado no diâmetro da célula
(dc), a magnitude do campo elétrico, a densidade de corrente elétrica da célula e a
condutividade do meio intra-celular. A Equação 2.56 é uma função sigmoidal conec-
tando a criação dos poros e a mudança nos lipídios da membrana, onde k2 e Xth são
parâmetros do modelo.

2.4.3 Modelo de Ramos e Weinert

O Modelo de Ramos e Weinert (49) adota a dispersão elétrica como modelagem
básica dos tecidos biológicos, adicionando o aumento da condutividade da membrana
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na condutividade estática do tecido. A implementação do modelo dispersivo, no entanto,
não é realizada através de método de elementos finitos. Os autores desenvolveram um
software próprio, que utiliza conceitos de circuitos elétricos equivalentes como aproxi-
mação de cálculo em malhas (86). A Figura 11 mostra o circuito elétrico equivalente
da dispersão biológica utilizado no desenvolvimento do modelo de Ramos e Weinert.

A fim de incluir os efeitos de eletroporação na condutividade do tecido, Ramos
e Weinert utilizaram a aproximação proposta por Neu e Krassowska para cálculo da
densidade de poros em uma célula (87). O modelo de Neu e Krassowska assume que
todos os poros possuem o mesmo tamanho (mesmo raio) e, portanto, a mesma condu-
tância. Dessa forma, o aumento da condutância da membrana pode ser calculada em
termos da densidade de poros. A conexão da escala tecidual com o modelo de célula
foi desenvolvida empiricamente, com adição de novos parâmetros. As Equações 2.57 –
2.59 apresentam o modelo proposto.

σ = σs + σp 2.57

dσp
dt

=
σeq – σp

τmin + τpe–(E/Ep2)2[σt/(σt + σp
)]2 2.58

σeq =
σ0σt

σ0 + σte–(E/Ep1)2[σt/(σt + σp
)]2 2.59

A Equação 2.57 mostra a condutividade do tecido em termo das condutividades
estática (σs) e da eletroporação (σp). A Equação 2.58 apresenta a equação diferencial
para calcular σp, onde τmin e τp são tempos de relaxação, E é o campo elétrico
aplicado e Ep2 é um limiar de campo elétrico. A Equação 2.59 mostra a relação entre a

Figura 11 – Circuito elétrico equivalente utilizado por Ramos e Weinert para simular os
efeitos dispersivos em tecidos biológicos

V n

inm
C∞

V m

is Gs

iα Gα Cα

iβ Gβ Cβ

iγ Gγ Cγ

As componentes α, β, γ representam cada uma das bandas de dispersão de Cole-Cole.
Fonte: Adaptado de (49).
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condutividade da membrana inicial (σ0) e máxima (σt ), onde Ep1 é um limiar de campo
elétrico.

O modelo foi aprimorado por duas vezes nos anos seguintes à sua publicação.
A primeira melhoria foi incluir efeitos de memória, permitindo ao modelo prever um
trem de pulsos em vez de um único pulso (50). A inclusão foi possível alterando
dinamicamente σt e Ep2 após o pulso inicial. Em seu último trabalho, os autores
avaliaram o desempenho do modelo em tecidos de coelhos, inclusive comparando
os resultados do seu próprio software de circuitos equivalentes com o COMSOL (51).
Entretanto, a dispersão do tecido não foi adicionada ao software de elementos finitos,
o que levou a erros em frequências de repetição elevadas.

2.4.4 Discussão sobre os modelos

Em termos da corrente elétrica, os três modelos explicam dinamicamente a
eletroporação em escala tecidual. Pela comparação entre os dados experimentais e
simulados, aparentemente os modelos podem ser validados. Entretanto, aspectos na
construção e validação precisam ser discutidos.

O modelo de Langus et al. foi construído inteiramente de forma empírica, sem
contextos físicos que levaram a escolha das funções utilizadas. Por exemplo, o efeito
térmico associado ao aumento da condutividade não foi construído utilizando uma
equação de difusão térmica e efeito Joule conforme prática recorrente na literatura (88).
Pelo contrário, o efeito térmico foi adicionado através de uma conexão direta entre a
magnitude do campo elétrico e um termo de tempo de relaxação (Equação 2.44), o
que é repetido por outros autores.

Além disso, o modelo é baseado em um tempo discretizado, tornando-o primari-
amente dependente do passo de tempo de simulação, o que pode levar a erros se o
passo de tempo não for escolhido com cuidado. Outro fator preocupante da construção
do modelo de Langus et al. é o tecido animal utilizado. O fígado utilizado foi comprado
em um açougue local, não houve controle sobre o tempo de morte do animal, tempera-
turas de armazenamento ou outros fatores que podem danificar a estrutura do tecido
e conflitar com os efeitos da eletroporação.

O modelo de Voyer et al. utiliza uma versão simplificada do modelo de célula
isolada de Leguèbe et al. para fazer a conexão entre o tecido e o efeito de eletroporação
em células. É possível notar que as Equações 2.52 e 2.53 são estritamente crescentes
uma vez que as derivadas no tempo de P1 e P2 não assumem valores negativos
por condição imposta. Essa propriedade torna o modelo não adequado para prever a
relaxação entre os pulsos no caso de um estímulo de trem de pulsos, ficando restrito
a análises de estímulo por degrau unitário. A limitação foi citada pelos autores do
trabalho, indicando que novas propostas poderiam ser feitas no futuro para lidar com o
efeito de relaxamento. No entanto, nenhuma proposta foi realizada até o momento de
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escrita dessa tese.
É importante notar que o circuito equivalente utilizado na modelagem de Voyer

et al. não é uma representação completa do efeito dispersivo em tecidos biológicos dis-
cutidos no início do capítulo. Apesar da presença de um elemento capacitivo introduzir
uma dispersão em frequência, este é relacionado apenas a banda β, ainda de forma
incompleta devido a falta da superposição das demais bandas de dispersão. O circuito
equivalente proposto por Voyer et al. é derivado diretamente de um modelo de célula
única, porém é necessária cautela ao extrapolar para uma escala tecidual, visto que a
complexidade do tecido pode inviabilizar a equivalência.

Por outro lado, a dispersão completa dos tecidos foi estudada por Ramos e Wei-
nert, sendo implementada através de um software próprio para cálculo das densidades
de corrente e campo elétrico. Os autores citam que ignoraram as bandas α e γ na
versão final implementada no software pois não observaram relevância significativa
para ambas as bandas. No entanto, é reportado que cerca de 90% da potência do
sinal de eletroporação encontra-se na faixa da banda α (84). Ignorar essa faixa de
frequência pode ter influenciado no resultado do modelo, sendo necessário incluir as
variações relativas a dispersão no próprio modelo de eletroporação do tecido.

O modelo de eletroporação de Ramos e Weinert também utilizou um modelo
de eletroporação de célula isolada, criando uma conexão entre a célula e o efeito de
eletroporação em tecidos. A conexão foi criada de forma empírica, uma vez que o
modelo utilizado de Neu e Krassowska foi criado para prever a densidade de poros
na membrana, não a dinâmica do aumento da condutividade. Os autores precisaram
incluir novos parâmetros para que as curvas de corrente elétrica simuladas pudessem
ser igualadas as experimentais. Apesar do trabalho inicial utilizar um estímulo de único
pulso, um segundo estudo (50) foi publicado com ajustes dinâmicos de parâmetros
para lidar com o efeito de relaxação. No entanto, os ajustes parecem ter sido removidos
num terceiro estudo (51), onde o modelo foi testado em diferentes tecidos de coelho.

Conforme comentado na apresentação do modelo, Ramos e Weinert utilizaram
um software próprio para simulação dos efeitos dispersivos no tecido. Infelizmente o
software não é abertamente disponibilizado para a comunidade acadêmica, o que im-
possibilita que outros grupos de pesquisa realizem as simulações. No último trabalho
publicado sobre o modelo (51), os autores incluíram uma comparação de resultados
utilizando também o software comercial COMSOL Multiphysics, porém sem a inserção
dos efeitos dispersivos. O software comercial apresentou erros significativos em proto-
colos com taxas de repetição elevados, atribuídos pelos autores a falta da inclusão de
dispersão.

É importante salientar que os três modelos propostos possuem alterações signi-
ficativas de parâmetros com base nas variações de dependências de entrada. Não está
claro quais valores de parâmetros devem ser usados em uma geometria de eletrodo
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ou tecido diferente, bem como em tensões de entrada diferentes daquelas usadas na
construção do modelo. Embora os modelos de Voyer et al. e Ramos e Weinert tragam
ideias promissoras na modelagem dinâmica da eletroporação em tecidos, entendemos
que os modelos possuem limitações em sua concepção. O modelo de Voyer et al. não
considera os efeitos dispersivos de tecido, e o modelo de célula extrapolado para es-
cala tecidual consegue prever a corrente em apenas um pulso. O modelo de Ramos e
Weinert, embora considere os efeitos dispersivos, ignora a faixa de frequência relativa
a banda α, além de possuir mudanças significativas em parâmetros dependendo da
tensão aplicada ou tipo de eletrodo utilizado, além disso, utiliza um software próprio
que não está disponibilizado para a comunidade acadêmica.

No decorrer dessa tese, utilizaremos conceitos e ideias proposta pelos mode-
los dinâmicos já publicados para propor um novo modelo dinâmico, construído com
base na dispersão biológica. Para sua ampla disponibilidade, todos os métodos se-
rão desenvolvidos com um simulador comercial, com a descrição de todos os passos
necessários para sua implementação.
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3 DEFINIÇÕES METODOLÓGICAS: SIMULAÇÃO E ESTATÍSTICA

Neste capítulo, definimos algumas metodologias que são comuns aos três estu-
dos que serão apresentados, como as definições do simulador e dos testes estatísticos.
As metodologias particulares para cada estudo encontram-se em seus respectivos ca-
pítulos.

3.1 SIMULAÇÕES NUMÉRICAS

A escolha de um software comercial possuí uma série de vantagens em relação
a soluções customizadas. O software comercial possui uma curva de aprendizado
menor, permite facilmente alterações em parâmetros de entrada como geometrias e
malhas e é otimizado para trabalhar com modelos de alta complexidade. No âmbito da
eletroporação, o software comercial COMSOL Multiphysics é amplamente utilizado. O
COMSOL é uma suíte de simulações físicas por método de elementos finitos (FEM –
Finite Element Method) e fluidodinâmica computacional (CFD – Computational Fluid
Dynamics). Essa suíte possui diversos módulos com físicas pré-programadas (elé-
trica, acústica, óptica, transferência térmica, deslocamento de partículas, etc) para
simulações em domínios estáticos, temporais e em frequência.

No âmbito dessa tese, as simulações foram realizadas utilizando as físicas
presentes no módulo de elétrica (AC/DC) para cálculo de campos elétricos e correntes
elétricas (Electric fields and currents), utilizando a biblioteca de correntes elétricas
(Electric Currents). Os três domínios foram utilizados: estático, dependente do tempo e
dependente da frequência. As simulações fornecem como resultado a distribuição dos
campos elétricos e das densidades de corrente elétrica. Dessa forma, é possível utilizar
os valores simulados e compará-los com os resultados experimentais para otimizar os
modelos e, após validados, utilizar esses modelos pra predição de resultados.

3.1.1 Equacionamento

O módulo AC/DC utiliza as equações de Maxwell para resolver problemas em
elementos finitos (30). A biblioteca Electric Currents resolve Equação de Continuidade
(ou conservação local) apresentada na Equação 3.1.

∇⃗·J⃗ = –
∂ρ
∂t

3.1

onde J⃗ corresponde a densidade de corrente elétrica e ρ é a densidade total de carga.
As componentes da densidade de corrente elétrica (J⃗) são obtidas pela equação

de Maxwell-Ampère. Caso o domínio seja temporal, J⃗ é definida por

J⃗ = σE⃗ +
∂D⃗
∂t

+ J⃗e 3.2
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onde σE⃗ é definida como a corrente de condução, com σ sendo a condutividade do
meio. J⃗e uma corrente externa arbitrária, sendo zero por padrão, mas podendo ser
alterada pelo usuário. ∂D⃗

∂t é a corrente de deslocamento (ou indução), que pode ser
definida de diferentes maneiras dependendo da escolha do usuário, por padrão D⃗ é
descrito por

D⃗ = ε0εr E⃗ 3.3

onde ε0 representa a permissividade elétrica do vácuo e εr a permissividade relativa
do meio.

No caso de domínio de frequência, a Equação 3.2 é transformada para

J⃗ = σE⃗ + jωD⃗ + J⃗e 3.4

com jω sendo a frequência angular complexa. D⃗ é definido da mesma forma que o
domínio temporal, conforme Equação 3.3.

Se considerarmos que estamos trabalhando com frequências baixas e despre-
zarmos o acoplamento dos campos elétrico e magnético, podemos usar a relação
entre campo elétrico e diferença de potencial

E⃗ = –∇φ 3.5

onde φ é a diferença de potencial elétrico.
No caso de simulações estáticas (independentes do tempo), é possível sim-

plificar as equações apresentadas anteriormente. Como o tempo deixa ser variável,
as derivadas temporais são nulas. Assumindo que ∂ρ

∂t e ∂D⃗
∂t são nulos para domínio

estático e substituindo 3.2 em 3.1, temos

∇⃗·
(
σE⃗ + J⃗e

)
= 0 3.6

Assumindo que o usuário não adotou nenhuma corrente elétrica arbitrária (J⃗e =
0), e substituindo a relação da Equação 3.5 em 3.6

–∇⃗· (σ∇φ) = 0 3.7

definindo assim a equação de continuidade estática.

3.1.2 Condições de Contorno

Em problemas geométricos de duas e três dimensões, duas condições de con-
torno são adicionadas para estabelecer os limites do universo da simulação, sendo um
procedimento padrão no simulador. As superfícies externas são consideradas isolan-
tes, ou seja, a componente normal da densidade de corrente elétrica nas superfícies
externas é nula. O que corresponde a condição de contorno de Neumann.
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J⃗ · n̂ = 0 3.8

As superfícies de contato entre os eletrodos (terminais) e os domínios adjacen-
tes são modeladas pela condição de contorno de Dirichlet. Assim, o valor de tensão
nas superfícies de contato entre o eletrodo e os domínios adjacentes é igual ao valor
definido pelo usuário como entrada do modelo.

V = V a 3.9

3.1.3 Geração do Pulso Quadrado no Tempo

Os PEF utilizados na eletroporação são geralmente trem de pulsos quadrados.
A geração desse tipo de sinal deve ser criada com cuidado particular em simulações
no tempo.

Conforme demostrado na Equação 3.2, existem componentes dependentes
da derivada no tempo do campo elétrico, este relacionado a diferença de potencial
(aplicada como condição de contorno na superfície dos eletrodos) pela Equação 3.5.
Portanto, é importante garantir que o sinal de entrada possua derivada contínua para
todo instante de tempo. Esse tipo de precaução facilita a convergência da simulação,
evitando erros por problemas nos parâmetros de entrada, e não no modelo simulado
em si.

O COMSOL possui uma opção para geração de sinais quadrados, definindo o
tempo de transição (tempos de subida e descida) e a quantidade de derivadas contí-
nuas da função. Definimos, na realização dos estudos dessa tese, a função quadrada
como tendo duas derivadas contínuas no tempo. Para geração desse sinal quadrado, o
COMSOL utiliza uma função denominada flc2hs. A função flc2hs é definida como uma
função de degrau suavizada (smoothed Heaviside function) com segunda derivada
contínua e sem overshoot. A definição da função flc2hs é dada a seguir.

flc2hs(t ,s) =





0 se t ≤ –s
1 se t ≥ s

0.5 + 0.9375
(

t
s

)
– 0.625

(
t
s

)3
+ 0.1875

(
t
s

)5
caso contrário

3.10

Assim, para definir um pulso quadrado suavizado em um tempo de transição t ts
de duração entre os instantes a e b, podemos escrever

flc2hs(t – a, 0.5t ts) – flc2hs(t – b, 0.5t ts) 3.11
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3.1.4 Geometria e Malha

A geometria é construída baseada no problema a ser simulado. No geral, as
geometrias foram criadas utilizando as próprias ferramentas disponíveis no COMSOL.
As ferramentas permitem definir as dimensões do ambiente e criar formas geométricas
básicas, como blocos, esferas, cones, cilindros, etc.

Cada forma geométrica inserida no modelo recebe uma definição, agrupando
uma ou mais formas em domínios específicos. Cada domínio é então relacionado a um
material, contendo as propriedades elétricas, como condutividade e permissividade.

Por fim, a malha é gerada utilizando o algoritmo do próprio software, especifi-
cando a biblioteca física utilizada. A geração da malha é criada de forma inteligente,
aumentando a quantidade de elementos em regiões críticas, como o contato entre dife-
rentes domínios. É possível especificar a resolução da malha em valores pré-definidos.
As simulações estáticas utilizaram a resolução Finer, enquanto simulações no domínio
do tempo e da frequência adotaram a resolução Fine.

3.1.5 Cálculo da corrente elétrica injetada pelos terminais

O simulador fornece como resultado a distribuição do campo elétrico e da densi-
dade de corrente elétrica. O valor de corrente elétrica injetada pelos terminais (I) pode
ser calculada definindo uma superfície de integração sobre os terminais e integrando
o valor de densidade de corrente elétrica nessa superfície, conforme Equação 3.12.

I =
∮

S
J⃗ · dS 3.12

3.2 ESTATÍSTICA

Como padrão, optou-se pela definição de um intervalo de confiança (IC) de 95%
e um nível de significância de 5% (α = 0,05), dessa forma, o limiar de rejeição da
hipótese nula (p-valor) é 0,05.

Primeiramente, os grupos de dados foram submetidos a testes de normalidade
através do teste de Shapiro-Wilk, recomendado para espaços amostrais com menos
de 50 amostras (n < 50). O teste de Shapiro-Wilk possui a hipótese nula (H0) de
normalidade dos dados, i.e., caso p-valor > 0,05 aceita-se H0 (os dados são normais).

Em caso de normalidade dos dados, o teste padrão de diferenciação estatística
adotado foi o teste T de Student para médias de duas amostras. Em caso de dados
não-pareados, foi utilizado o teste T para amostras independentes (two sample t-test),
observando-se também a necessidade do teste de variância para a adequação do
teste T (correção de Welch). Já no caso de dados pareados, foi utilizado o teste T pa-
reado (paired t-test). A definição das hipóteses testadas é por padrão a verificação por
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qualquer diferença (teste bicaudal). Como todos os testes foram de comparação entre
dois grupos, não houve necessidade de aplicação da análise de variância (ANOVA).

Para dados sem normalidade, tenta-se atingir a normalidade através da trans-
formação de dados Box-Cox e posterior novo teste de normalidade Shapiro-Wilk, utili-
zando os dados transformados para os testes estatísticos caso a normalidade tenha
sido verificada. Caso não seja possível garantir a normalidade com a transformação
dos dados, foi definida a utilização do teste não paramétrico de Wilcoxon.

O diagrama apresentado na Figura 12 sintetiza os processos da metodologia
estatística deste trabalho.

Figura 12 – Diagrama síntese da metodologia estatística
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Fonte: Produzido pelo autor.

Os testes estatísticos foram realizados em linguagem de programa-
ção R (The R Foundation, www.r-project.org) com a biblioteca R Commander
(cran.r-project.org/web/packages/Rcmdr). Os cálculos de erros percentuais entre mo-
delos e dados experimentais foram realizados utilizando o Excel, presente na suíte
Microsoft Office (Microsoft, www.microsoft.com).

3.3 EQUIPAMENTO UTILIZADO

O eletroporador utilizado durante os experimentos foi desenvolvido durante a
dissertação de mestrado de Pintarelli (89). O eletroporador fornece pulsos elétricos
quadrados unipolares em diferentes frequências de repetição (entre 1 Hz e 5 kHz). A
amplitude dos pulsos é definida por uma fonte externa, variando entre 0 V e 650 V. A
corrente máxima nominal dos transistores de potência utilizados no equipamento é de
20 A. A corrente nominal do equipamento não foi excedida em nenhum experimento
realizado no decorrer da tese.
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Simulações, tratamento dos dados experimentais e testes estatísticos foram
realizados utilizando um computador pessoal com processador AMD Ryzen 3800X, 8
cores / 16 threads à 4,2 GHz, placa gráfica AMD Radeon 5700XT, 16 GB de memória
RAM, rodando o sistema Operacional Windows 11. Simulações utilizaram a versão 5.1
do COMSOL Multiphysics. Cálculos dos testes estatísticos utilizaram a versão 4.0.2 do
R.
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4 EFEITOS DA FREQUÊNCIA DE REPETIÇÃO NA CORRENTE ELÉTRICA E A
VALIDADE DE MODELOS ESTÁTICOS

Os resultados e imagens presentes nesse capítulo fazem parte do artigo publi-
cado na revista Bioelectrochemistry intitulado “Effects of pulse repetition rate in
static electrochemotherapy models” em co-autoria com os professores Guilherme
Brasil Pintarelli, Fátima Regina Mena Barreto Silva e Daniela Ota Hisayasu Suzuki. A
utilização dos resultados ou imagens é permitida, desde que referenciados ao artigo
original conforme política de privacidade e uso de dados da Elsevier. Para acessar o
artigo, utilize o link https://doi.org/10.1016/j.bioelechem.2023.108499.

Conforme introduzido no Capítulo 2, os modelos estáticos são desenvolvidos
considerando um instante de tempo fixo ao final de um protocolo de eletroporação.
Na eletroquimioterapia, padronizada pelo ESOPE, esses modelos são desenvolvidos
estimando-se a dependência da condutividade do tecido com o campo elétrico no oi-
tavo (último) pulso. É esperado que a eletroporação já tenha atingido um nível saturado
no final do protocolo, permitindo ao modelo avaliar o desfecho final da aplicação.

Os modelos de eletroporação são geralmente desenvolvidos utilizando o pro-
tocolo com a frequência de repetição de 1 Hz na definição dos parâmetros, mas os
procedimentos passaram a adotar principalmente a frequência de repetição de 5 kHz.
Com a mudança prática do protocolo, esses modelos passaram a ser empregados em
estudos para ambas as frequências de repetição sem uma avaliação que comprovasse
a validade dos modelos para um protocolo com diferente característica temporal.

Neste capítulo, desenvolvemos um estudo experimental comparando o valor de
corrente elétrica ao final do protocolo unipolar do ESOPE com frequências de repetição
de 1 Hz e 5 kHz, afim de estudar o impacto do uso da frequência de repetição de 5 kHz
nos modelos desenvolvidos em 1 Hz. Os modelos foram avaliados através de resulta-
dos experimentais e simulados com três modelos estáticos de tecidos desenvolvidos
com 1 Hz de frequência de repetição: fígado (37), mucosa oral (38) e músculo (39). A
Tabela 3 apresenta os parâmetros de cada modelo testado no decorrer do capítulo.

Tabela 3 – Parâmetros de Eletroporação para modelos estáticos de fígado, mucosa
oral e músculo

Tecido σ0 [S/m] σ1 [S/m] E0 [kV/m] E1 [kV/m] C D

Fígado 0,067 0,241 46 70 8 10

Mucosa Oral 0,23 0,8 20 80 8 10

Músculo (transversal) 0,135 0,34 20 80 8 10
Para os dados de músculo, C e D foram considerados de acordo com o valor do artigo de

desenvolvimento do modelo (37) já que a referência para os dados do tecido (39) não indica seus
valores.

Fonte: Fígado (37), Mucosa Oral (38), Músculo (39).

https://doi.org/10.1016/j.bioelechem.2023.108499
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4.1 EXPERIMENTAÇÃO

Ratos albinos da linhagem Winstar com 50–55 dias de idade e pesando entre
180 e 210 g foram eutanasiados utilizando dióxido de carbono (CO2). Fígado, mucosa
oral e músculo foram cuidadosamente extraídos ou expostos utilizando instrumentos
cirúrgicos.

Para a aplicação dos pulsos de eletroporação, um eletrodo de agulhas foi desen-
volvido utilizando duas agulhas hipodérmicas comerciais (0,7 mm de diâmetro, 0,35 mm
de diâmetro interno, 1,5 mm de comprimento do bisel conforme Figura 13C) posicio-
nadas a 4,5 mm de distância (de borda interna à borda interna) fixadas com resina
isolante num conector plástico. Cada uma das agulhas foi eletricamente conectada ao
terminal do um gerador de pulsos elétricos (eletroporador) desenvolvido pelo grupo
de pesquisa no Instituto de Engenharia Biomédica (IEB) da UFSC (89). As agulhas
foram inseridas paralelamente no tecido para o estímulo elétrico. A inserção no tecido
foi de 5 mm para o fígado, 3 mm para a mucosa oral e 10 mm para o músculo (trans-
versalmente à direção da fibra). Dois protocolos de eletroporação foram utilizados nos
experimentos (ver Seção 4.1.1). A Figura 13A mostra uma peça de fígado com as
agulhas inseridas.

Toda a manipulação e experimentação foi realizada em menos de quatro horas
após a eutanásia do animal para evitar mudanças nas propriedades elétricas pela
necrose do tecido (90). Os experimentos foram realizados em temperatura controlada
a 20 ◦C. Os experimentos seguiram os protocolos da Comissão de Ética no Uso de
Animais (CEUA) da Universidade Federal de Santa Catarina (UFSC) (Protocolo CEUA-
UFSC 2119-2803/17).

4.1.1 Protocolos de Eletroporação

Dois protocolos de aplicação de eletroporação foram desenvolvidos para a ex-
perimentação animal. Ambos os protocolos seguiram as recomendações do ESOPE
com um trem de oito pulsos unipolares de 100 µs e tensão para geração de uma re-
lação tensão-distância de 100 kV/m (21, 22, 23), o que corresponde a 450 V devido a
separação de 4,5 mm entre as agulhas. Os protocolos diferem na maneira como os
dados foram obtidos.

• Protocolo não-pareado: As agulhas são inseridas no tecido e um único
trem de pulsos é aplicado. Após o estímulo, as agulhas são removidas e
re-inseridas em uma região intacta do tecido para uma nova aquisição.

• Protocolo pareado: As agulhas são inseridas no tecido e dois trens de pul-
sos são aplicados. Cada trem possui diferentes frequências de repetição. A
ordem da frequência de repetição é alternada entre cada amostra. Amos-
tras com números pares recebem um acréscimo na frequência de repetição
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Figura 13 – (A) Peça de fígado com eletrodo de agulhas posicionado e (B, C) geometria
inserida no simulador
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Fonte: Produzido pelo autor.

(frequência baixa primeiro), enquanto amostras ímpares recebem um de-
créscimo na frequência de repetição (frequência alta primeiro). O tempo de
aplicação entre os protocolos foi de aproximadamente 30 s, correspondente
ao tempo para salvar os dados, alterar a configuração do eletroporador e
aplicar o protocolo subsequente.

O fígado recebeu ambos os protocolos. O protocolo não-pareado foi utilizado
para aquisição da corrente em frequências de repetição de 1 Hz e 5 kHz (n = 25). No
caso do protocolo pareado, as mesmas frequências (1 Hz e 5 kHz) foram estudadas
para o fígado (n = 33), a mucosa oral (n = 25) e o músculo (n = 28).

Os dados foram adquiridos utilizando um osciloscópio Tektronix DPO2012B
(Tektronix Inc., www.tek.com). Tensão e corrente foram medidas utilizando as ponteiras
Tektronix TPP0100 e Tektronix A622, respectivamente. Um script em Python (Python
Software Foundation, www.python.org) foi desenvolvido para calcular a corrente mé-
dia no último pulso do protocolo. O cálculo considera 90 % do tempo sobre o pulso,
desconsiderando os 5 % iniciais e finais para evitar as regiões de transição.
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4.1.2 Simulação Numérica

A configuração do simulador seguiu a metodologia apresentada na Seção 3.1,
com o simulador configurado para o domínio estático. A geometria do modelo foi cons-
truída para representar a experimentação animal. O tecido foi inserido como um bloco
de 25x25x10 mm. As agulhas foram criadas da forma mais realista possível. O modelo
consiste em duas agulhas com 0,7 mm de diâmetro separadas por 4,5 mm entre as
bordas internas. Um cilindro com metade do diâmetro (0,35 mm) foi subtraído da por-
ção interior das agulhas para criar um formato tubular. Por fim, a base da agulha foi
cortada diagonalmente para formar o comprimento do bisel de 1,5 mm. A altura da agu-
lha foi baseada na experimentação animal (5 mm para o fígado, 3 mm para a mucosa
oral e 10 mm para o músculo). A Figura 13B mostra o modelo geométrico com agulha
de 5 mm de altura. A condutividade dos tecidos foi inserida conforme apresentado na
Equação 2.39 e parâmetros da Tabela 3 (modelos definidos utilizando frequência de
repetição de 1 Hz). A condutividade do eletrodo foi definida como 1,75 MS/m.

4.2 RESULTADOS

O resumo dos resultados de experimentação pode ser observado na Figura 14.
Os pontos pretos indicam o valor simulado. Os dados experimentais são apresentados
em um digrama boxplot (valor mínimo, primeiro quartil, mediana, terceiro quartil e valor
máximo). Os dados de medidas com protocolo pareado também foram adicionados,
com cada par conectado por linhas coloridas. As linhas azuis representam amostras
com frequência de repetição decrescente, enquanto as linhas vermelhas representam
amostras com frequência de repetição crescente. No caso do protocolo não-pareado,
apenas o diagrama boxplot é mostrado.

Os grupos foram testados para averiguar sua normalidade, a Tabela 4 mostra
os p-valores de cada um dos testes. Todos os grupos possuem distribuição normal de
acordo com o teste de normalidade de Shapiro-Wilk. A Tabela 5 traz os resultados dos
testes de diferença estatística entre frequências de repetição para cada tecido. Todos
os testes revelaram que existe diferença significativa entre as correntes utilizando
frequência de repetição de 1 Hz e 5 kHz.

O aumento percentual da corrente elétrica entre as duas frequências de repeti-
ção para o protocolo pareado foi de 10,8% para fígado, 5,8% para mucosa oral e 4,7%
para músculo. No caso do protocolo não-pareado, o aumento percentual para o fígado
foi de 11,2%, similar ao protocolo pareado.

4.3 DISCUSSÃO

A experimentação com tecidos animais mostrou alteração significativa na cor-
rente elétrica entre os grupos de frequência de repetição de 1 Hz e 5 kHz (conforme
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Figura 14 – Resumo dos resultados da experimentação animal
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Fonte: Produzido pelo autor.

Tabela 4 – Resultados do teste de normalidade de Shapiro-Wilk para os protocolos

Grupo de Frequência p-valor Normalidade n

Fígado não-pareado 1 Hz 0,6441 Sim 25

Fígado não-pareado 5 kHz 0,0835 Sim 25

Fígado pareado 1 Hz 0,2616 Sim 33

Fígado pareado 5 kHz 0,3900 Sim 33

Mucosa Oral pareado 1 Hz 0,1518 Sim 25

Mucosa Oral pareado 5 kHz 0,2024 Sim 25

Músculo pareado 1 Hz 0,1185 Sim 28

Músculo pareado 5 kHz 0,8013 Sim 28
P-valor acima de 0,05 indica normalidade dos dados. A coluna n indica o número de amostras do grupo.

Fonte: Produzido pelo autor.
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Tabela 5 – Resultados dos testes de comparação entre diferentes grupos

Diferença Testada Teste p-valor Diferença Significativa Razão

Fígado não-pareado (5 kHz para 1 Hz) Não-pareado < 0,0001 Sim 1,112

Fígado não-pareado vs Pareado (1 Hz) Não-pareado 0,7109 Não -

Fígado não-pareado vs Pareado (5 kHz) Não-pareado 0,8435 Não -

Fígado pareado (5 kHz para 1 Hz) Pareado < 0,0001 Sim 1,108

Mucosa Oral pareado (5 kHz para 1 Hz) Pareado < 0,0001 Sim 1,058

Músculo pareado (5 kHz para 1 Hz) Pareado < 0,0001 Sim 1,047
Razão corresponde ao aumento relativo entre as médias de cada grupo. P-valor menor que 0,05 indica

diferença significativa.
Fonte: Produzido pelo autor.

apresentado na Tabela 5). Apesar do acréscimo de corrente elétrica de 10,8% no
fígado, a mucosa oral e o músculo apresentaram mudanças na casa dos 5%. Os resul-
tados estatísticos se baseiam pela definição do método pareado, que reduz diferenças
de medidas devido à inserção da agulha no tecido e anisotropia. Como a eletroporação
apresenta efeitos de memória (52) e nós aplicamos dois protocolos na mesma região,
foi necessário testar a possibilidade de enviesamento dos dados. Assim, comparamos
os resultados dos dados pareados com um experimento não-pareado para o tecido
de fígado. A análise estatística revelou que não há diferença significativa entre os
grupos pareado e não-pareado para cada frequência de repetição (linhas 3 e 4 da
Tabela 5). Dessa forma, assumimos que o método pareado não enviesa as medidas.
Para mitigar ainda mais um possível enviesamento, também alternamos a frequência
de repetição da primeira e segunda aplicação, garantindo assim uma alteração mínima
nos resultados dependente da memória da eletroporação durante as medidas.

Existem três parâmetros que determinam a corrente que flui através de um
tecido sob efeito da eletroporação: a dispersão dielétrica do tecido, a dinâmica da
eletroporação, e o aumento da temperatura por efeito Joule. Consideramos que cada
um desses parâmetros influenciam no motivo para observarmos correntes elétricas
maiores em frequências de repetição elevadas.

Os PEF utilizados no protocolo de eletroquimioterapia possuem uma densidade
espectral de potência ampla. A mudança na frequência de repetição altera a frequência
fundamental do trem de pulsos e, portanto, sua frequência harmônica e distribuição
espectral. A Tabela 6 mostra os resultados em faixas de frequência para o protocolo
unipolar com frequências de repetição de 1 Hz e 5 kHz (veja os Apêndices A e B
para detalhes do cálculo). Nos modelos estáticos, o efeito dispersivo é sumarizado
na condutividade inicial (σ0 na Equação 2.39). A frequência de repetição de 5 kHz
desvia a densidade espectral para frequências mais altas, o que pode resultar em uma
condutividade inicial maior para o modelo.
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Tabela 6 – Percentual de potência do sinal do protocolo unipolar do ESOPE para cada
intervalo de frequência

f r 0 – 5 5 – 10 10 – 20 20 – 30 30 – 40 40 – 50 50 – 100 Acima de 100

1 Hz 77,77% 12,98% 4,74% 1,66% 0,84% 0,51% 1,01% 0,51%

5 kHz 42,24% 40,41% 9,25% 2,86% 1,58% 0,90% 1,87% 0,95%
f r é a frequência de repetição. Os intervalos em frequência para os cálculos percentuais estão em kHz.

Fonte: Produzido pelo autor.

Outro fator que pode influenciar nas diferenças observadas nos experimentos é
a dinâmica da eletroporação. No intervalo entre os pulsos, os poros iniciam as fases de
recuperação e selamento. Durante o protocolo do ESOPE, os campos pulsados promo-
vem as dinâmicas de abertura e fechamento dos poros oito vezes. Apesar do aumento
na frequência de repetição não refletir em um aumento no tempo para formação dos
poros (os pulsos possuem a mesma duração), a diferença de tempo entre os pulsos
altera o tempo de recuperação e selamento. Assim, a intensidade da formação dos
poros é maior em frequências de repetição elevadas, resultando em condutividades
maiores no final do protocolo. No modelo estático, o aumento da condutividade durante
a eletroporação depende da condutividade final do tecido (σ1 na Equação 2.39), dos
limiares de campo elétrico (E0 e E1 na Equação 2.39), e dos parâmetros de ajuste (C
e D na Equação 2.39).

O efeito térmico é geralmente estudado para técnica de ablação por eletropo-
ração irreversível (88), mas considerado negligenciável nos protocolos de eletroquimi-
oterapia por causa do menor número de pulsos. O aumento da temperatura também
causa o aumento da condutividade do tecido, uma vez que a dispersão biológica é
dependente da temperatura (91). O aumento de temperatura foi reportado como me-
nos expressivo na frequência de repetição de 1 Hz (45). O tempo mais espaçado entre
os pulsos permite a dissipação de calor, resultando em temperaturas menores no úl-
timo pulso. Apesar do aumento da temperatura ser considerado baixo para ambas as
frequências de repetição, é importante notar que o modelo estático não possui depen-
dência explícita na temperatura. Dessa forma, essa dependência está incluída nas
condutividades inicial e final do tecido (σ0 e σ1 na Equação 2.39).

Modelos estáticos de eletroporação em tecidos foram validados ao decorrer da
última década e utilizados em estudos para desenvolvimento de novas tecnologias e
garantia de sucesso de tratamento. De fato, os modelos estáticos conseguiram prever
a corrente elétrica para a frequência de repetição de 1 Hz em nossos experimentos,
conforme mostrado na Figura 14, o que comprova sua validade quando utilizados para
o mesmo protocolo em que foram desenvolvidos.

Uma possibilidade levantada para corrigir a diferença dos valores simulados
de corrente elétrica em frequências de repetição elevadas seria a inclusão de um
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fator de correção ao modelo, forçando um aumento percentual da condutividade. A
implementação de um fator de correção é capaz de reduzir os erros para menos de
1% ao multiplicar os modelos de fígado, mucosa oral e músculo por, respectivamente,
1,165, 1,04 e 1,035 (detalhes no Apêndice C). No entanto, esse fator de correção é
uma solução de adaptação para o ajuste da corrente elétrica, sem uma explicação
física comprovada para sua implementação. Além disso, estes valores não seguem
uma regra geral. Portanto, outras adaptações necessitam novos experimentos. É im-
portante notar que não há qualquer ponderação em relação aos efeitos de dispersão
e dinâmica da eletroporação em sua concepção, podendo gerar conclusões erradas
em estudos que o utilizem. Não há garantias que o fator ajustaria as simulações para
outros protocolos, com outras frequências de repetição ou mudanças no formato dos
pulsos.

Guo et al. (92) propõe uma forma de implementar a dispersão do tecido man-
tendo os modelos de eletroporação estáticos. A implementação sugerida incorpora no
simulador dois polos de Debye no domínio do tempo representando a beta β. Embora
auxilie numa definição mais assertiva em relação aos efeitos dispersivos, a manuten-
ção do modelo de eletroporação estático não explica as variações de condutividade
causadas pelos efeitos dinâmicos do fenômeno, como abertura e selamento dos poros.

A utilização de modelos dinâmicos de eletroporação baseados na dispersão
tecidual é o caminho lógico para aperfeiçoar as simulações numéricas de eletroporação
em tecidos para diferentes protocolos, permitindo a implementação e discussão de
todas as dinâmicas envolvidas. No próximo Capítulo, iniciaremos o desenvolvimento
de um modelo dinâmico de eletroporação em tecidos a partir da inserção da dispersão
de tecidos biológicos no simulador comercial.
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5 IMPLEMENTAÇÃO DAS PROPRIEDADES ELÉTRICAS DE TECIDOS EM MÉ-
TODO DE ELEMENTOS FINITOS NO DOMÍNIO DO TEMPO

Os resultados e imagens presentes nesse capítulo fazem parte do artigo pu-
blicado na revista Scientific Reports intitulado “Biological dispersion in the time
domain using finite element method software” em co-autoria com a doutoranda
Daniella de Lourdes Luna Santana de Andrade e os professores Guilherme Brasil
Pintarelli e Daniela Ota Hisayasu Suzuki. A utilização dos resultados ou imagens
é permitida, desde que referenciados ao artigo original conforme política de pri-
vacidade e uso de dados da Nature Portfolio. Para acessar o artigo, utilize o link
https://doi.org/10.1038/s41598-023-49828-1.

O primeiro passo para o desenvolvimento de um modelo dinâmico de eletro-
poração em tecidos é a inclusão das propriedades elétricas do tecido no simulador.
No Capítulo 2, apresentamos as funções para parametrizar os dados experimentais
das propriedades elétricas em frequência. Apesar de análises em frequência serem
úteis em diversos campos de análises elétricas, elas não permitem observar os efeitos
transitórios no material estimulado. O modelo de eletroporação está intrinsecamente re-
lacionado a fenômenos transitórios na membrana. Dessa forma, é necessário calcular
e utilizar as propriedades elétricas do tecido no domínio do tempo.

A transformada de Fourier inversa da dispersão de Cole-Cole, amplamente
utilizada para parametrização de tecidos biológicos, introduz derivadas não-inteiras,
tornando sua implementação trabalhosa no domínio do tempo (61, 93, 94, 95). No
entanto, uma dispersão contínua sempre pode ser representada como um somatório
de dispersões de primeira ordem (95, 96, 97, 98). Dessa forma, podemos realizar a
parametrização dos dados experimentais de tecidos diretamente com a dispersão de
multipolos de Debye e então implementar no simulador em domínio temporal. Existem
três métodos principais que permitem a adição da dispersão de Debye no domínio do
tempo: a convolução recursiva, o método por equações diferenciais auxiliares (EDA)
e a transformada-Z (61, 92, 99, 100, 101, 102, 103). Apesar da transformada-Z ser
frequentemente descrita como uma metodologia simples e efetiva, sua implementação
exige operações discretas que não são performáticas nem facilmente implementáveis
no COMSOL, uma vez que não possuímos acesso as variáveis internas utilizadas pelo
simulador. Por outro lado, o COMSOL permite ao usuário a possibilidade de incorporar
equações diferenciais ordinárias (EDO) na simulação. Por esse motivo, escolhemos o
método de EDA para realizar a transformação e implementação.

A parametrização da dispersão em multi-polos de Debye pode ser realizada
através de um algoritmo para otimizar os melhores valores para os parâmetros da
função. Diversas técnicas são discutidas na literatura para realizar a parametrização
em multi-polos de Debye, como, por exemplo, otimização de mínimos quadrados para

https://doi.org/ 10.1038/s41598-023-49828-1
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enxame de partículas (94), eliminação iterativa e substituição reversa (97), método de
ajuste de mínimos quadrados ponderados (104), estimativa dos parâmetros utilizando
técnicas de projetos de filtros (105) e aproximação de mínimos por algoritmos genéticos
(106, 107). No âmbito desta tese, a técnica escolhida foi a aproximação utilizando
algoritmos genéticos.

No decorrer desse capítulo, apresentaremos o método de EDA e uma forma
otimizada de implementá-lo no COMSOL. Em seguida, implementamos um algoritmo
genético para parametrização da propriedades elétricas de materiais biológicos. Por
fim, parametrizamos as propriedades elétricas de batata inglesa (Solanum tuberosum)
e testamos as implementações propostas através de estudos simulados e experimen-
tais.

5.1 IMPLEMENTANDO A DISPERSÃO DE DEBYE NO DOMINÍO DO TEMPO

Conforme introduzido no Capítulo 2, a dispersão de Debye é dada por

ε∗r (ω) =
σs

jωε0
+ ε∞ +

N∑

k=1

Δεk
1 + jωτk

5.1

Para realizar a transformação pelo método de EDA (99), tomamos a Lei de
Maxwell-Ampère no domínio da frequência e substituímos a dispersão de Debye, inici-
almente considerando um único polo

J⃗(ω) = jωε0

( σs
jωε0

+ ε∞ +
Δε

1 + jωτ
)

E⃗(ω) 5.2

Realizando a distributiva

J⃗(ω) = σsE⃗(ω) + jωε0ε∞E⃗(ω) + jωε0
Δε

1 + jωτ E⃗(ω) 5.3

Note que as componentes σsE⃗(ω) e jωε∞E⃗(ω) representam um material com
polarização instantânea, denotados por uma única permissividade ε∞ e condutividade
σs, sendo facilmente transformadas para domínio do tempo.

Por outro lado, a componente jωε0
Δε

1+jωτ E⃗(ω) pode ser entendida como uma
densidade de corrente causada pela polarização não instantânea do material. Pode-
mos definir J⃗n(ω) de forma que

J⃗n(ω) = jωε0
Δε

1 + jωτ E⃗(ω) 5.4

Agora, multiplicando ambos os lados da equação por (1 + jωτ) e realizando a
distributiva, temos

J⃗n(ω) + jωτJ⃗n(ω) = jωε0ΔεE⃗(ω) 5.5
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Podemos, então, realizar a transformada inversa de Fourier(
F–1(J⃗n(ω)) = J⃗n(t)

)
, chegando a EDA para cálculo da densidade de corrente

elétrica devido a polarização não instantânea

J⃗n(t) + τdJ⃗n(t)
dt

= ε0ΔεdE⃗(t)
dt

5.6

Dessa forma, a transformada completa de todas as componentes da densidade
de corrente do material, representada na Equação 5.3, pode ser descrita como

J⃗(t) = σsE⃗(t) + ε0ε∞dE⃗(t)
dt

+ J⃗n(t) 5.7

onde J⃗n(t) é calculada conforme Equação 5.6.
Embora o equacionamento anterior considere apenas um polo de dispersão

de Debye, é possível extrapolar as equações para um número N de polos (veja o
Apêndice E), de forma que o resultado final será

J⃗(t) = σsE⃗(t) + ε0ε∞dE⃗(t)
dt

+
N∑

k=1

J⃗k (t) 5.8

onde cada uma das componentes J⃗k corresponde a um polo de dispersão de Debye
definida pela equação

τk
∂J⃗k
∂t

+ J⃗k = ε0Δεk
∂E⃗
∂t

5.9

Por conveniência, podemos adotar um campo auxiliar e⃗k de forma que a se-
guinte relação seja constituída (30)

J⃗k ≡ ε0Δεk
∂e⃗k
∂t

5.10

Substituindo 5.10 em 5.9, temos

τkε0Δεk
∂2e⃗k
∂t2 + ε0Δεk

∂e⃗k
∂t

= ε0Δεk
∂E⃗
∂t

5.11

Simplificando a equação pelo termo comum (ε0Δεk ) e integrando uma vez em
relação ao tempo considerando que os campos iniciais são nulos (portanto a constante
é nula)

τk

∫
∂2e⃗k
∂t2 dt +

∫
∂e⃗k
∂t

dt =
∫

∂E⃗
∂t

dt 5.12

a equação então é simplificada para a equação diferencial ordinária (EDO) a seguir

τk
∂e⃗k
∂t

+ e⃗k = E⃗ 5.13
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Reorganizando a equação de forma a isolar o termo da derivada parcial, obte-
mos a seguinte relação

∂e⃗k
∂t

=

(
E⃗ – e⃗k

)

τk
5.14

Retornando para a definição inicial da somatória das correntes de polarização
apresentada na Equação 5.8, podemos calcular o somatório de J⃗k pela definição da
Equação 5.10, resultando em

N∑

k=1

J⃗k =
N∑

k=1

ε0Δεk
∂e⃗k
∂t

5.15

Substituindo agora a relação apresentada em 5.14, temos o seguinte equacio-
namento para a corrente de polarização

N∑

k=1

J⃗k =
N∑

k=1

ε0Δεk
τk

(
E⃗ – e⃗k

)
5.16

Dessa forma, para introduzir cada uma das dispersões de Debye no modelo si-
mulado, basta resolver a EDO apresentada na Equação 5.14 para cada componente k .
A somatória de correntes de polarização J⃗k apresentada na Equação 5.16 pode ser in-
cluída como uma densidade de corrente arbitrária dentro do simulador (J⃗e apresentado
na Equação 3.2).

É importante notar que a densidade de corrente de polarização J⃗k , o campo
elétrico E⃗ e o campo auxiliar e⃗k são vetores, sendo definidos para cada uma das
dimensões do problema analisado. A adição da EDO deve ser aplicada para cada
uma dessas dimensões, sendo utilizada uma equação matricial conforme apresentado
abaixo.



τk 0 0
0 τk 0
0 0 τk


 ∂

∂t




ekx

eky

ekz


 +




ekx

eky

ekz


 =




Ex

Ey

Ez


 5.17

Note que os vetores são decompostos com base nas dimensões do problema,
nesse caso em coordenadas cartesianas x, y e z. A matriz de tempos de relaxamento é
diagonal pois considera-se que não há contribuições entre os eixos do sistema. Dessa
forma, cada polo de Debye pode representar até três equações diferencias no domínio
do tempo. O custo computacional está diretamente relacionado ao número de EDOs.
Manter o número de polos no menor possível pode diminuir o custo computacional do
modelo.
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5.2 ALGORÍTMO GENÉTICO PARA PARAMETRIZAÇÃO EM MULTI-POLOS DE
DEBYE

Um algoritmo genético (AG) é uma técnica de otimização poderosa, especial-
mente na busca de soluções onde os parâmetros podem assumir uma grande gama de
valores (108). De maneira geral, o funcionamento do AG inicia com definição de uma
população de possíveis soluções. Cada uma das soluções é testada através de uma
função de custo definida pelo usuário. Parâmetros de diferentes soluções são avaliados
aleatoriamente em grupos e os que produzirem os melhores resultados são seleciona-
dos como parâmetros pais. Os parâmetros pais são então combinados (cruzados) para
criação de novos parâmetros, denominados filhos. A criação dos parâmetros filhos é
realizada combinando aleatoriamente um percentual de cada um dos parâmetros pais.
Por fim, há uma última etapa de mutação com probabilidade de ocorrência definida
pelo usuário. A mutação realiza uma pequena alteração aleatória nos valores dos parâ-
metros filhos. O novo conjunto de população gerado através de todo o processo repete
os passos descritos anteriormente criando um algoritmo iterativo, onde cada iteração
recebe o nome de geração (106).

Para realização do ajuste das curvas experimentais com multi-polos de Debye,
utilizamos os parâmetros sugeridos por Clegg e Robinson (106). O tamanho da po-
pulação foi definido em 1000. O tamanho do grupo de seleção de parâmetros pais
foi definido como 20. A probabilidade de ocorrência de mutação foi definida como 0,1
(10%). O número máximo de gerações foi definido como 2000.

Os parâmetros a serem otimizados pelo algoritmo são a condutividade estática
(σs), a permissividade para altas frequências (ε∞) e as componentes para cada polo
de dispersão (Δεk e τk ). Um fator importante no uso de AGs é a inserção de intervalos
possíveis de soluções, isto é, indicar para o algoritmo os valores máximos e mínimos
que cada parâmetro pode assumir. Além de auxiliar na convergência, isso evita prin-
cipalmente que inconsistências físicas sejam resultados possíveis (e.g., a definição
de um ε∞ < 1 ou um τ < 0). No caso de dispersões em tecidos biológicos, os valo-
res de permissividade, condutividade e constantes de tempo de relaxação possuem
um intervalo de valores extremamente elevado em escala linear. A permissividade,
por exemplo, pode variar de centenas de milhares em frequências próximas de zero
à poucas unidades em frequências na faixa de GHz. Por esse motivo, é importante
denotar os seus valores em escala logarítmica. A Equação 5.18 mostra o intervalo de
valores possíveis sugeridos por Clegg e Robinson (106) dos parâmetros de dispersão
de Debye inseridos no AG para frequências até GHz.

log10 Δεk ∈ (–3; 8) 5.18

log10 τk ∈ (–12; 1)
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log10 σs ∈ (–4; 0)

log10 ε∞ ≥ 0

Apesar da definição dos intervalos de valores, não há qualquer condicionamento
em relação aos valores exatos que cada polo pode ou deve assumir, sendo sua de-
terminação um resultado da própria otimização. Assim, não estamos particionando a
dispersão em bandas α, β, δ e γ, mas considerando uma dispersão contínua em todo
o espectro, onde o próprio AG definirá o melhor conjunto de polos possível.

A Equação 5.19 mostra a forma como o modelo de Debye é implementado
considerando a escala logarítmica e frequência em Hz.

ε∗r (f ) =
10log10 σs

j(2πf )ε0
+ 10log10 ε∞ +

N∑

k=1

10log10 Δεk

1 +
(

j(2πf )10log10 τk
) 5.19

A função de custo foi definida conforme sugerido por Krewer e O’Halloran (107),
também na escala logarítmica. A Equação 5.20 mostra a função de custo utilizada.

CAG =
∑

f

(
log10 Er (f ) – log10 Dr (f )

)2 +
(
log10 Ei (f ) – log10 Di (f )

)2 5.20

onde
∑

f representa a soma de todo o espectro de interesse, Er (f ) e Ei (f ) represen-
tam respectivamente a parte real e imaginária do dado experimental condicionado à
representação de Debye. Dr (f ) e Di (f ) representam respectivamente a parte real e
imaginária da dispersão de Debye.

O algoritmo foi implementado utilizando o MATLAB 2018a (MathWorks,
www.mathworks.com), o código completo encontra-se no Apêndice F.

5.2.1 Dispersão biológica de Solanum tuberosum parametrizada em multi-polos
de Debye

Para realização dos estudos experimentais e simulados, realizamos a parame-
trização dos dados experimentais de tecido de batata inglesa (Solanum tuberosum).
Os tubérculos foram adquiridos de produtores locais (Caore Orgânicos, Rio Grande
do Sul). O produtor é certificado para cultivo de produtos orgânicos pelos Organismos
Participativos de Avaliação da Conformidade Orgânica (OPAC), registrados sob o Mi-
nistério da Agricultura e Pecuária (MAPA). Os espécimes pesavam em torno de 100 g
e não possuíam brotos. As batatas foram lavadas e cortadas ao meio utilizando uma
faca de aço inoxidável. Uma incisão cilíndrica foi realizada em cada metade utilizando
um removedor circular de aço inoxidável com 18,50 mm de diâmetro. Os fragmentos
cilíndricos foram então cortados em amostras de 5 mm (± 0,2 mm) de altura. Essas
amostras foram armazenadas envoltas em papel toalha para mantê-las secas e reduzir
o processo natural de oxidação. A temperatura do laboratório foi controlada em 20 ◦C.
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As amostras foram posicionadas entre duas placas quadradas folheadas à ouro
e cuidadosamente fixadas com um grampo plástico. Cada amostra foi submetida à
avaliação das propriedades dielétricas por varredura em frequência. Os eletrodos fo-
ram conectados ao analisador de impedâncias Agilent 4294A Precision Impedance
Analyzer (Agilent Technologies, www.agilent.com). A Figura 15 mostra o aparato ex-
perimental utilizado. O analisador realizou a medição em frequência da condutância e
susceptância de cada amostra entre 40 Hz e 10 MHz, 20 pontos por década. Essa faixa
de frequência está nos limites operacionais do equipamento e eletrodo utilizados. Os
dados foram armazenados em planinhas e então processados. O tempo máximo entre
o corte das amostras e a varredura em frequência foi de 30 min. No total, 15 amostras
foram submetidas à varredura em frequência (n = 15). Os dados foram sumarizados
em média e intervalo de confiança (IC = 95 %). Durante a parametrização, os valores
de referência utilizados pelo AG foram as médias experimentais.

Ao realizarmos a medição com o analisador de impedâncias, obtemos os dados

Figura 15 – Aparato experimental para varredura em frequência das propriedades elé-
tricas de Solanum tuberosum

Os eletrodos são mostrados em destaque no quadro superior esquerdo.
Fonte: Produzido pelo autor.
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experimentais de admitância (Y ), constituída pela condutância (G) e susceptância
do material (B). Esses dados estão relacionados geometricamente à condutividade e
permissividade de acordo com as Equações 5.21 e 5.22.

σ(ω) = G(ω)
ℓ

A
5.21

εr (ω) =
B(ω)
ωε0

ℓ

A
5.22

onde ℓ e A são o comprimento e a área da seção transversal da amostra.
A dispersão de Debye é constituída pela representação das características di-

elétricas de um material através de uma função de permissividade relativa complexa.
Dessa forma, antes de comparar os dados experimentais e parametrizados, é neces-
sário condicioná-los a uma mesma representação física. As contribuições de conduti-
vidade e permissividade da dispersão de Debye foram apresentadas na Equação 2.23.
Dessa forma, podemos relacionar os dados experimentais de acordo com as equações
abaixo.

σ(ω) = ωε0ε′′ =⇒ ℑ
(ε∗r (ω)

)
= –

σ(ω)
ωε0

= –
G(ω)
ωε0

ℓ

A
5.23

εr (ω) = ε′ =⇒ ℜ
(ε∗r (ω)

)
= εr (ω) =

B(ω)
ωε0

ℓ

A
5.24

Após o condicionamento dos dados, a parametrização foi realizada utilizando
de 1 à 8 polos de Debye. A Tabela 7 apresenta os resultados da parametrização para
2, 4 e 6 polos de Debye. A Figura 16 mostra graficamente esses mesmos resultados.
Embora mostramos apenas três resultados para a melhor visualização, os resultados
para os demais números polos podem ser encontrados no Apêndice G.

A curva experimental das propriedades dielétricas de Solanum tuberosum, mos-
tradas na Figura 16 demonstram a presença das duas primeiras bandas de dispersão
apresentadas no Capítulo 2 (bandas α e β). Essas bandas são mais evidentes no grá-
fico de permissividade (Figura 16A), já que a condutividade é pouco afetada pela banda
de dispersão α. Por outro lado, a condutividade é fortemente afetada pela banda β.
Isso ocorre principalmente pelo fato de células vegetais possuírem, além da membrana,
uma parede celular. A parede celular atua como uma segunda camada não-condutiva
em baixas frequências (109).

A presença das bandas de dispersão também pode ser confirmada pelo resul-
tado de definições de polos do AG. A frequência dos polos foram determinadas pelo
AG em 82 Hz e 380 kHz no caso de otimização com 2 polos, 42 Hz, 6,8 kHz, 158 kHz
e 960 kHz para 4 polos, e 31 Hz, 446 Hz, 6,4 kHz, 42 kHz, 264 kHz e 1,1 MHz para 6
polos. Note que, mesmo sem um condicionamento explícito para alocação dos polos,



Capítulo 5. Implementação das Propriedades Elétricas de Tecidos em Método de Elementos Finitos no
Domínio do Tempo 77

Tabela 7 – Resultado da parametrização da dispersão dielétrica de Solanum tubero-
sum para 2, 4 e 6 polos de Debye

Paramêtro N = 2 N = 4 N = 6

CF Valor Mín 1,750 5,174 × 10–2 9,006 × 10–3

ε∞ 3,463 × 102 1,747 × 102 1,621 × 102

σs 2,508 × 10–2 2,159 × 10–2 2,087 × 10–2

Δε1 1,104 × 106 2,251 × 106 3,198 × 106

τ1 (s) 1,932 × 10–3 3,783 × 10–3 5,067 × 10–3

Δε2 3,308 × 104 2,918 × 104 3,321 × 104

τ2 (s) 4,181 × 10–7 2,309 × 10–5 3,563 × 10–4

Δε3 1,836 × 104 1,968 × 104

τ3 1,005 × 10–6 2,495 × 10–5

Δε4 1,053 × 104 1,048 × 104

τ4 (s) 1,658 × 10–7 3,775 × 10–6

Δε5 1,548 × 104

τ5 (s) 6,013 × 10–7

Δε6 7,628 × 103

τ6 (s) 1,403 × 10–7

CF Valor Mín é o valor mínimo atingido pela função de custo. N corresponde ao número de polos
utilizado na parametrização.
Fonte: Produzido pelo autor.

o AG encontrou o melhor resultado sempre com metade dos polos em cada banda de
dispersão (α e β).

Em relação a qualidade de parametrização, é possível que a partir de 4 polos
de Debye os dados parametrizados já estão completamente contidos no intervalo de
confiança dos dados experimentais. Na seção seguinte iremos discutir como imple-
mentar a dispersão de Debye no domínio do tempo, o que levará a implementação de
equações diferenciais para cada polo de dispersão. É importante manter a parametri-
zação com o menor número de polos possível. Como forma de avaliar a qualidade da
parametrização, definimos que um modelo está satisfatoriamente parametrizado se o
resultado da parametrização estiver contido dentro do intervalo de confiança do dado
experimental. Com essa condição, a parametrização dos dados dispersivos de batatas
entre 40 Hz e 10 MHz está satisfatoriamente parametrizada com 4 polos de dispersão
de Debye, conforme demostrado na Figura 16.
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Figura 16 – Resultado gráfico da parametrização da dispersão dielétrica de Solanum
tuberosum para 2, 4 e 6 polos de Debye
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(A) Permissividade. (B) Condutividade. Média Exp é a média dos dados experimentais. IC é o intervalo
de confiança (95%).

Fonte: Produzido pelo autor.

5.3 EXPERIMENTAÇÃO E SIMULAÇÃO DOS EFEITOS DISPERSIVOS NOS DOMÍ-
NIOS DA FREQUÊNCIA E DO TEMPO

Testamos a implementação proposta no decorrer do capítulo através de dois
estudos. O primeiro estudo testa diretamente a conversão entre domínios da frequência
e do tempo, para isso simulamos a dispersão parametrizada no domínio da frequência
e comparamos os resultados com sinais senoidais simulados no domínio do tempo.
Em um segundo teste, realizamos experimentos com pulsos quadrados em amostras
de tubérculo e comparamos os resultados experimentais com simulações no domínio
do tempo.

A geometria da amostra utilizada para ambos os estudos segue o mesmo padrão
da utilizada na parametrização, a qual consiste em amostras cilíndricas com 18,5 mm
de diâmetro e 5 mm de altura. O eletrodo, nesse caso, são discos de aço inoxidável
com 30 mm de diâmetro e 1 mm de espessura fixados em um paquímetro. A amostra
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foi posicionada entre os eletrodos para aplicação dos campos pulsados. A Figura 17A
mostra o arranjo experimental.

Figura 17 – Amostra e geometria gerada a partir da rotação do modelo axi-simétrico
2D para simulação de amostras de batata (Solanum tuberosum)
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Fonte: Produzido pelo autor.

No simulador, podemos implementar um modelo axi-simétrico 2D devido a si-
metria geométrica em coordenadas polares da amostra. No modelo axi-simétrico, a
amostra pode ser representada por um retângulo com 9,25 mm de comprimento e
5 mm de altura rotacionado em 360◦. Da mesma forma, os eletrodos podem ser repre-
sentados por retângulos com 15 mm de comprimento e 1 mm de altura, posicionados
na parte superior e inferior da amostra. A Figura 17 mostra a geometria após rotação
do modelo axi-simétrico 2D.

As propriedades elétricas foram inseridas conforme os modelos apresentados
durante o Capítulo. No domínio da frequência, o modelo de Debye apresentado na
Equação 5.1 pode ser implementado de maneira direta. No domínio do tempo, foram
seguidas as Equações 5.16 e 5.14 através do método de EDA. Em ambos os domínios,
a implementação utilizou os dados de parametrização com 4 polos de Debye, conforme
apresentado na Tabela 7. Para o eletrodo (aço-inoxidável 316L), a condutividade foi
definida como 1,75 MS/m e a permissividade relativa como 1. No caso das simulações
no domínio do tempo, o passo de tempo utilizado foi definido dinamicamente através do
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método α-generalizado (Generalized-α method) com passos de tempo do solucionador
intermediários. Isso significa que o algoritmo pode diminuir o passo de tempo para
atingir a convergência, mas nunca aumentá-lo. O passo de tempo máximo foi definido
para cada estudo conforme apresentado abaixo.

O primeiro estudo foi realizado apenas por simulações, afim de comparar os
resultados de magnitude e fase em ambos os domínios. Definimos a amplitude do
sinal em 50 V, correspondente a uma amplitude de campo de 10 kV/m, onde não são
esperados danos ao tecido (82). No domínio da frequência, a frequência foi varrida
entre 40 Hz e 10 MHz, 100 pontos por década. No domínio do tempo, simulamos
cinco períodos de sinais senoidais com frequência de 1 kHz, 100 kHz e 1 MHz. O valor
máximo do passo de tempo foi definido como um centésimo do período do sinal.

No estudo com pulsos quadrados, uma sequência de oito pulsos com 100 µs
repetidos a cada 200 µs (5 kHz de frequência de repetição) foi aplicada nas amostras
de tubérculo. Amostras receberam pulsos com amplitude de 50 V (n = 12) e 100 V
(n = 12). Os dados foram adquiridos utilizando um osciloscópio Tektronix DPO2012B
(Tektronix Inc., www.tek.com). Tensão e corrente foram medidas utilizando as ponteiras
Tektronix TPP0100 e Tektronix A622, respectivamente. Os valores de média e intervalo
de confiança (95 %) foram calculados através de um script em Python (Python Software
Foundation, www.python.org).

Para a simulação, o sinal de entrada foi implementado com tempo de transição
(tempo de subida e descida em cada pulso) de 8 µs. Para fins de comparação, também
foram simulados casos onde a dispersão não é implementada, considerando a conduti-
vidade constante e igual a condutividade estática. O valor máximo do passo de tempo
foi definido em 0,1 µs nos momentos de transição do pulso e 1 µs nos momentos sobre
os pulsos e intervalos entre pulsos.

5.3.1 Simulação da Dispersão na Frequência e no Tempo

As Figuras 18 e 19 mostram os resultados para simulação no domínio da
frequência e do tempo, respectivamente. A Figura 19 também mostra o valor da mag-
nitude encontrada no domínio da frequência para facilitar a comparação. A Tabela 8
mostra a resposta em magnitude e fase para os sinais de 1 kHz, 100 kHz e 1 MHz nos
domínios da frequência e do tempo.

As simulações em magnitude e fase podem ser comparadas se o sinal no domí-
nio do tempo atinge o regime permanente senoidal. Podemos ver na Figura 19 que o
sinal senoidal atinge o regime permanente após um ou dois períodos. A Tabela 8 per-
mite observar que tanto a magnitude do sinal quanto sua fase seguem valores próximos
em ambos os domínios simulados. Os erros máximos foram de ± 0,01 na magnitude
e ± 1,5 na fase. Os erros entre os valores simulados em cada domínio podem estar
relacionados as aproximações numéricas utilizadas pelo simulador. Acreditamos que a
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Figura 18 – Simulação no domínio da frequência da dispersão dielétrica de Solanum
tuberosum parametrizada com 4 polos de Debye
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Tabela 8 – Resultados da simulação para magnitude e fase nos domínios da frequência
e do tempo em 1 kHz, 100 kHz e 1 MHz

Domínio da Frequência Domínio do Tempo

Frequência Magnitude (A) Fase (◦) Magnitude (A) Fase (◦)

1 kHz 0,073 7,395 0,073 6,000

100 kHz 0,451 57,494 0,452 57,600

1 MHz 1,703 39,535 1,706 39,600
Fonte: Produzido pelo autor.

convergência entre os resultados é uma primeira verificação da viabilidade do modelo
proposto no decorrer do capítulo, confirmando que o método de EDA é adequado para
transformação entre o domínio da frequência e do tempo.

5.3.2 Experimentação e Simulação com Trem de Pulsos Quadrados

A Figura 20 apresenta o resultado para o experimento com os pulsos quadra-
dos. Os dados experimentais foram sumarizados em média e intervalo de confiança
(IC = 95 %). A precisão da simulação é uma segunda verificação da viabilidade do
modelo proposto. Apesar de diferenças nos momentos de transição do pulso (em 0 µs
e 100 µs e assim sucessivamente), a simulação com a dispersão implementada segue
a média dos dados experimentais. As diferenças nos momentos de transição podem
ser explicadas, em parte, pelas indutâncias e capacitâncias parasitas do aparato ex-
perimental e acoplamento das ponteiras de tensão e corrente. Dessa forma, os picos
de sinal em direção oposta (negativo na subida e positivo na descida) não ocorrem
devido a dispersão do tecido, mas são um efeito parasita do aparato experimental.
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Figura 19 – Simulação no domínio do tempo da dispersão dielétrica de Solanum tube-
rosum parametrizada com 4 polos de Debye
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Os resultados também permitem observar que ao remover a dispersão e considerar
a condutividade constante (igual a condutividade estática), não apenas a magnitude
da corrente elétrica é subestimada, como o formato de onda difere do observado na
prática.

Em relação ao sinal com amplitude de 100 V (Figura 20C), é possível observar
um comportamento diferente da corrente elétrica. Ivorra et al. (82) indicam que o limiar
para ocorrência da eletroporação em Solanum tuberosum está em torno de 20 kV/m.
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Figura 20 – Simulação no domínio do tempo com pulsos quadrados da dispersão die-
létrica de Solanum tuberosum parametrizada com 4 polos de Debye
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Como a amostra possuí 5 mm de espessura, o campo elétrico equivalente para 100 V é
de 20 kV/m. Ao contrário da experimentação com tensão menor, a corrente tem tendên-
cia de crescimento sob o pulso e ao decorrer deles. Esse fenômeno está relacionado
à ocorrência de eletroporação. O modelo dispersivo, portanto, consegue explicar fiel-
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mente a corrente até um determinado limiar de tensão (e consequentemente campo
elétrico). Para explicar o fenômeno que ocorre quando o tecido é estimulado com cam-
pos elétricos acima de determinado limiar, precisamos incorporar ao modelo os efeitos
de eletroporação.
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6 MODELO DINÂMICO DE ELETROPORAÇÃO BASEADO NA DISPERSÃO BIO-
LÓGICA

A partir da implementação das propriedades elétricas do tecido discutida no
Capítulo 5, podemos implementar os acréscimos de condutividade por ocorrência da
eletroporação. Conforme apresentado no Capítulo 2, a dinâmica da eletroporação é
normalmente estudada em nível celular. Por esse motivo, assim como proposto pelos
modelos dinâmicos de Voyer et al. (48) e Ramos e Weinert (49), definimos as dinâmicas
da eletroporação em tecidos extrapolando um modelo dinâmico de células.

6.1 MODELO DE ELETROPORAÇÃO EM TECIDOS

Leguèbe et al. (79) propuseram um modelo capaz de prever a concentração de
poros e a expansão da permeabilidade dinamicamente. O estudo traz comprovações
experimentais dos cálculos realizados. Esse modelo é o mesmo utilizado por Voyer et
al. (48) na sua formulação do modelo de eletroporação em tecidos, embora desconsi-
deradas as parcelas de selamento dos poros, o que limita o modelo a prever um único
pulso.

Descrevemos o modelo dinâmico de eletroporação em tecidos baseados em
uma modificação do modelo proposto por Leguèbe et al. (79). Modelamos a eletropo-
ração no tecido utilizando três estados dinâmicos: pré-poros (P0), poros inicias (P1) e
poros expandidos (P2). Cada estado contribui de forma específica para o aumento da
condutividade. Conforme proposto por Leguèbe et al., todas as concentrações crescem
e decrescem exponencialmente. No modelo tecidual, P0 e P1 são função da magnitude
do campo elétrico e P2 é função de P1. As Equações 6.1 – 6.3 apresentam o modelo
proposto. As notações entre chaves indicam a concentração dos estados de poros.

d[P0]
dt

=
β0(E) – [P0]

τ0
6.1

d[P1]
dt

=
β1(E) – [P1]

τ1
6.2

d[P2]
dt

=
[P1] – [P2]

τ2
6.3

τ0 é uma constante de tempo. Os tempos característicos τ1 e τ2 dependem se
a função está em fase crescente ou decrescente, conforme as condições apresentas
nas Equações 6.4 e 6.5. β0 e β1 são apresentadas nas Equações 6.6 e 6.7, as funções
descrevem os valores máximos que as concentrações dos estados P0 e P1 podem
atingir dependendo da magnitude do campo elétrico. Isso significa que ambas as
funções podem variar entre zero e um. Zero significa que nenhum pré-poro (β0) ou
poro (β1) é formado. Um significa que o tecido atingiu a saturação para cada fenômeno.
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A saturação não significa necessariamente que novos pré-poros ou poros não serão
formados, mas que a partir de um determinado limiar, não há contribuição significativa
no aumento da condutividade do tecido. O número máximo de poros ainda é um tema
discutido em eletroporação de células isoladas. O modelo assintótico (87), por exemplo,
não define um valor limite para a densidade de poros.

τ1 =

{
τ1G(1 – 0,5[P0]) se β1(E) – [P1] ≥ 0

τ1D caso contrário
6.4

τ2 =

{
τ2G se [P1] – [P2] ≥ 0
τ2D caso contrário

6.5

β0(E) =
1

1 + e–(|E |–E0)/ΔE0
6.6

β1(E) =
1

1 + e–(|E |–E1)/ΔE1
6.7

onde E0 e E1 são os valores centrais das funções logísticas. ΔE0 e ΔE1 moldam o
aclive de cada função. τ1G e τ2G são os tempos característicos para crescimento
dos estados [P1] e [P2]. τ1D e τ2D são os tempos de relaxação para decaimento dos
estados [P1] e [P2].

O acréscimo no número de poros (P1) deveria diminuir o número de pré-poros
(P0), já que os pré-poros migram para o próximo estado (P0 → P1). O mesmo deveria
ocorrer entre as formações final e inicial (P1 → P2). Decidimos não incluir esse efeito
no modelo pois estamos calculando concentrações ao invés de números absolutos.
Não é esperado que todos os pré-poros deem origem a um poro e que todos os
poros expandam. De acordo com (110), apenas 2% dos poros devem expandir. É
difícil definir a relação proporcional de transição entre cada estado. Acreditamos que
a implementação do efeito de transição traria pouca influência no resultado final do
modelo, ao mesmo tempo que aumentaria o número de parâmetros.

6.1.1 Eletroporação na Dispersão Biológica

As espectroscopias de impedância antes e após a estimulação por PEF revelam
um acréscimo na condutividade do tecido ao longo de todo o espectro (14, 80). A
permissividade também é afetada, mas em menor intensidade. Mais estudos são ne-
cessários para compreender exatamente como cada uma das propriedades é alterada
pela eletroporação. Por questões de complexidade de implementação, consideramos
a alteração apenas na componente de condutividade no desenvolvimento do modelo
dessa tese. Para aumentar a condutividade ao longo do espectro, podemos alterar a
condutividade estática da dispersão (σs) de acordo com a Equação 6.8.
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σP = σs + σP0
[P0] + σP1

[P1] + σP2
[P2] 6.8

onde σs é a condutividade estática obtida através da análise da dispersão biológica.
σP0

, σP1
, e σP2

são, respectivamente, os coeficientes de acréscimo de condutividade
para os estados de eletroporação P0, P1 e P2. As concentrações [P0], [P1] e [P2] são
calculadas através das Equações 6.2 – 6.3.

6.1.2 Análise Térmica

A condutividade de tecidos biológicos aumenta com a temperatura (91). A cor-
rente elétrica que fluí através do tecido gera calor devido ao efeito Joule. Por esse
motivo, incluímos simulações de aumento de temperatura na amostra durante o trem
de pulsos. A equação para a difusão térmica com efeito Joule é apresentada na Equa-
ção 6.9 (111)

ρcp
∂T
∂t

– ∇ · (k∇T ) = J⃗ · E⃗ 6.9

onde T é a temperatura, ρ é a densidade do material, cp é o calor específico do
material em pressão constante e k é a condutividade térmica (a dependência da
condutividade térmica com a temperatura não foi considerada). J⃗ e E⃗ são os vetores de
densidade de corrente elétrica e campo elétrico calculados através das Equações 3.1
e 3.2 apresentadas no Capítulo 3.

As propriedades termo-físicas da batata (Solanum tuberosum) (112) e do ele-
trodo utilizado no experimento (aço inoxidável 316L) (113) são apresentadas na Ta-
bela 9. A influência na condutividade foi implementada na condutividade da eletropora-
ção, pois os efeitos térmicos alteram a propriedade de todos os componentes do tecido.
O coeficiente condutividade-temperatura foi definido como χ = 1,7 × 10–2 [1/K] (88).
Logo, a condutividade é adaptada conforme Equação 6.10.

σT = σP (1 + χ(T – T0)) 6.10

onde T0 é a temperatura inicial.

Tabela 9 – Propriedades termo-físicas à 20 ◦C (293,15 K) dos materiais utilizados no
estudo

Material ρ [kg/m3] Cp [J/(kg K)] k [W/(m K)]

Solanum tuberosum 1053 4410 0,56

Aço Inox 316L 8000 480 13,50

Fonte: Solanum tuberosum (112). Aço Inox 316L (113).
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Após incluir os efeitos térmicos e de eletroporação, a Equação 5.8 é adaptada
para Equação 6.11 e utilizada para descrever a condutividade no simulador. As demais
componentes são calculadas conforme apresentado no Capítulo 5.

J⃗(t) = σT E⃗(t) + ε0ε∞
∂E⃗(t)
∂t

+
N∑

k=1

J⃗ek (t) 6.11

6.2 MODELO DINÂMICO DE ELETROPORAÇÃO DE SOLANUM TUBEROSUM

Para avaliar a qualidade e viabilidade do modelo proposto, realizamos experi-
mentações com tecido de Solanum tuberosum. A metodologia para preparação das
amostras seguiu a mesma proposta apresentada no Capítulo 5, com amostras cilín-
dricas de 18,50 mm de diâmetro e 5 mm de altura. As amostras foram posicionadas
entre dois eletrodos de aço inoxidável de 30 mm de diâmetro e cuidadosamente fixadas
utilizando um grampo plástico (Figura 17A). Cada amostra foi submetida a um único
protocolo de PEF de acordo com o ESOPE com frequência de repetição de 5 kHz e
então substituída. Foram aplicados campos elétricos com amplitude de 50 V à 250 V
(50 V de passo) e de 300 V à 500 V (100 V de passo). Devido ao espaçamento en-
tre os eletrodos ser 5 mm, essas tensões representam campos elétricos de 10 kV/m à
50 kV/m (10 kV/m de passo) e de 60 kV/m à 100 kV/m (20 kV/m de passo). Cada tensão
(e respectivo campo elétrico) foi avaliada em 10 amostras (n = 10). Os dados foram ad-
quiridos utilizando um osciloscópio Tektronix DPO2012B (Tektronix Inc., www.tek.com).
Tensão e corrente foram medidas utilizando as ponteiras Tektronix TPP0100 e Tektronix
A622, respectivamente. Os dados coletados foram sumarizados em média, intervalo de
confiança (95 %) e desvio padrão, calculados através de um script em Python (Python
Software Foundation, www.python.org).

Assim como nas simulações realizadas no Capítulo 5, utilizamos a simetria da
amostra para realizar a simulação em 2D axi-simétrico. Nessa configuração, a amostra
pode ser representada por um retângulo de 9,25 mm de comprimento e 5 mm de altura
e o eletrodo por um retângulo de 15 mm de comprimento e 1 mm de altura, ambos rota-
cionados em 360◦ (veja na Figura 17B, C e D). A dispersão biológica foi implementada
conforme Equações 5.16 e 5.14. Utilizamos novamente os dados de parametrização
com 4 polos de Debye, conforme apresentado na Tabela 7, mas substituindo a com-
ponente de condutividade estática pela relação apresentada na Equação 6.10. Para
o eletrodo, a condutividade foi definida como 1,75 MS/m e a permissividade relativa
como 1. No caso do cálculo numérico da difusão térmica, as superfícies externas do
problema foram consideradas isolantes térmicas (sem irradiação para o meio externo)
e todos os componentes (tecido e eletrodos) foram considerados como fontes de calor
causado pelo efeito Joule. A temperatura inicial do modelo foi definida como 293,15 K
(20 ◦C).
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O sinal de entrada nas simulações foi implementado conforme o sinal experi-
mental. Os tempos de transição do pulso (tempo de subida e descida em cada pulso)
foram fixados em 8 µs. Os passos de tempo da simulação foram definidos através do
método α-generalizado (Generalized-α method) com passos de tempo do soluciona-
dor intermediários. Isso significa que o algoritmo pode diminuir o passo de tempo para
atingir a convergência, mas nunca aumentá-lo. Com isso, definimos os limites máximos
de passo de tempo como 1 µs com em sinal em baixa ou alta e 0,1 µs nos momentos
de transição do pulso.

6.2.1 Resultados

Os parâmetros do modelo dinâmico de eletroporação de Solanum tuberosum
são apresentados na Tabela 10. A Figura 21 apresenta graficamente as funções β0 e
β1. A determinação dos parâmetros do modelo foram inicialmente estimadas através de
uma análise dos resultados experimentais (detalhes no Apêndice H) e posteriormente
otimizadas por simulações. Durante a otimização por simulações, buscou-se melhorar
as estimativas iniciais através de mudanças nos valores estimados por tentativa e erro
para minimizar os erros simulados em relação aos dados experimentais.

Tabela 10 – Parâmetros do modelo dinâmico de eletroporação para Solanum tubero-
sum

Parâmetro Valor Parâmetro Valor Parâmetro Valor

E0 43 kV/m τ0 0,5 µs σP1 0,11 S/m

ΔE0 5,5 kV/m σP0 0,375 S/m τ2G 500 µs

E1 22 kV/m τ1G 40 µs τ2D 1 s

ΔE1 2,7 kV/m τ1D 150 µs σP2 0,04 S/m

Fonte: Produzido pelo autor.

Figura 21 – Forma sigmoidal das funções β0 e β1
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As Figuras 22 e 23 mostram os resultados experimentais e simulados para todos
os campos elétricos (10 à 100 kV/m). Os dados experimentais foram sumarizados em
média, intervalo de confiança (95%) e desvio padrão.

Figura 22 – Correntes elétricas experimentais e simuladas de eletroporação em Sola-
num tuberosum para magnitude de campo elétrico entre 10 kV/m e 40 kV/m
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Fonte: Produzido pelo autor.
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Figura 23 – Correntes elétricas experimentais e simuladas de eletroporação em So-
lanum tuberosum para magnitude de campo elétrico entre 50 kV/m e
100 kV/m
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Fonte: Produzido pelo autor.
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Para analisar o modelo, avaliamos a evolução dos estados dinâmicos da eletro-
poração e do aumento térmico no centro da amostra. A evolução dos estados dinâmi-
cos [P0], [P1] e [P2] para 20 kV/m e 100 kV/m são apresentadas na Figura 24 (para
outros campos elétricos, veja o Apêndice I). O gráfico mostra um aumento maior na
concentração das dinâmica P1 e P2 em relação à P0 para o limiar de 20 kV/m. Por
outro lado, os estados tendem à saturação em 100 kV/m.

O aumento da temperatura para todas as tensões (consequentemente para
todos os campos elétricos) é mostrado na Figura 25. O aumento da temperatura

Figura 24 – Concentração dos estados dinâmicos da eletroporação para 20 kV/m e
100 kV/m no centro da amostra
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[P0], [P1] e [P2] são as concentrações de cada estado dinâmico da eletroporação.
Fonte: Produzido pelo autor.

Figura 25 – Aumento da temperatura por efeito Joule no centro da amostra
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Fonte: Produzido pelo autor.
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Figura 26 – Condutividade estática com influências da eletroporação e do aumento da
temperatura no centro da amostra
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Fonte: Produzido pelo autor.

(ΔT = T – T0) após os oito pulsos foi de 0 K, 0,004 K, 0,025 K, 0,074 K, 0,1822 K,
0,3046 K, 0,5647 K e 0,8862 K para, respectivamente, 10 kV/m, 20 kV/m, 30 kV/m,
40 kV/m, 50 kV/m, 60 kV/m, 80 kV/m e 100 kV/m. A variação máxima de temperatura
(0,8862 K) representa um acréscimo de condutividade na ordem de 1,5 %.

A Figura 26 apresenta a evolução da condutividade estática para todos os
campos elétricos no centro da amostra. A curva é calculada através da Equação 6.10,
onde as contribuições de cada estado da eletroporação e aumento da temperatura
são consideradas. Para estímulos até 30 kV/m o aumento da condutividade é causado
principalmente pelo aumento da concentração do estado P1. Já para campos acima
de 30 kV/m, P0 é responsável pela maior parcela de acréscimo da condutividade.

A Tabela 11 mostra o erro percentual médio da corrente em cada pulso. O
cálculo do erro percentual médio considera o desvio do sinal simulado em relação
à média do sinal experimental. O cálculo foi realizado sob cada pulso, considerando
90% do tempo do pulso (descontamos os 5% iniciais e finais para evitar enviesamento
devido as regiões de transição). Note que consideramos apenas o desvio em relação
a média, não considerando o desvio padrão ou intervalo de confiança.

6.3 DISCUSSÃO

Modelar sistemas biológicos complexos é uma tarefa desafiadora devido a inte-
rações complexas, dinâmica não linear, demanda computacional e incertezas inerentes
a esses sistemas. Uma das dificuldades está em abordar parâmetros que se corre-
lacionam com os processos microfísicos. Estudos em células isoladas possibilitam o
cálculo dos efeitos diretamente sobre a estrutura da membrana celular. Por outro lado,
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Tabela 11 – Erro percentual médio da corrente elétrica simulada para cada pulso

E Pulso 1 Pulso 2 Pulso 3 Pulso 4 Pulso 5 Pulso 6 Pulso 7 Pulso 8

10 kV/m 3,65% 2,92% 2,42% 1,87% 1,23% 0,83% 0,56% 0,34%

20 kV/m 14,60% 7,39% 2,45% –0,58% –2,36% –3,71% –4,91% –5,79%

30 kV/m 3,21% 1,52% –0,39% –1,39% –1,98% –2,42% –2,89% –3,28%

40 kV/m 4,67% 4,22% 3,24% 2,75% 2,51% 2,26% 2,03% 1,89%

50 kV/m 13,25% 12,17% 11,60% 11,39% 11,25% 11,27% 11,28% 11,35%

60 kV/m 0,15% –0,51% –1,19% –1,09% –1,04% –0,95% –0,80% –0,71%

80 kV/m –0,72% –0,62% –0,80% –0,71% –0,57% –0,36% –0,18% 0,15%

100 kV/m –0,64% 0,12% 0,26% 0,55% 0,85% 1,24% 1,57% 1,95%

E é o campo elétrico aplicado.
Fonte: Produzido pelo autor.

estudos em escala tecidual conseguem calcular apenas efeitos macroscópicos. Na
eletroporação, o aumento na condutividade da membrana (e consequentemente na
condutividade do tecido) é um dos principais efeitos observados. O modelo dinâmico
proposto divide a complexa dinâmica da eletroporação em três estados principais: P0,
P1 e P2, que se correlacionam com hipóteses de criação e expansão de poros em
nível celular. Evidências encontradas em estudos de células isoladas também sugerem
a existência de três estados de eletroporação. Esses estados diferem entre o tempo
característico e de relaxação, a contribuição no acréscimo da condutividade e a depen-
dência com o campo elétrico aplicado (114, 115). Apesar do modelo ter sido construído
com base no modelo de células de Leguèbe et al. (79), nossa proposta traz uma abor-
dagem diferente. Conforme comentado, nosso modelo é dividido em três estados ao
invés das duas originalmente propostas. Na nossa definição, P0 considera o aumento
instantâneo da condutividade associado à rápida abertura de poros hidrofóbicos (cha-
mados de pré-poros), P1 considera a formação inicial dos poros hidrofílicos (chamados
de poros iniciais) e P2 a formação final dos poros. Por esse motivo, a relação entre os
estados também é diferente do proposto no modelo de células. P0 e P1 dependem da
magnitude do campo elétrico e P2 depende diretamente de P1.

É importante ressaltar que as dinâmicas da eletroporação não são completa-
mente compreendidas (116), e existem diversas teorias de como o fenômeno de fato
ocorre (110, 117, 118, 119, 120). Em escala tecidual, possuímos os resultados de
efeitos médios, o que limita nossa capacidade de realizar conclusões sobre efeitos
na membrana. Apesar de considerarmos que cada estado é explicado principalmente
pelas razões acima, pode ocorrer uma sobreposição dos efeitos em cada um dos esta-
dos. Por exemplo, a formação de poros também pode ocorrer durante o estado P2, o
mesmo vale para a expansão do poro durante o estado P1. Estudos futuros devem ser
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realizados para validar as correlações entre efeitos de tecido e membrana para cada
estado.

As diferenças entre as curvas na Figura 21 mostram que a saturação de β1
ocorre em limiares de campos elétricos menores que os limiares de β0. Acreditamos
que β1 é saturado em limiares menores devido à distribuição espacial da formação
dos poros iniciais e finais na membrana celular. Pré-poros são menos estáveis e ne-
cessitam menor energia para formar. Poros, por outro lado, demandam mais energia
para serem formados. Dessa forma, poros possuem maior probabilidade de ocorrer
nas regiões da célula onde o campo elétrico atinge perpendicularmente a estrutura (4,
110). Em estímulos elétricos de baixa intensidade, tanto pré-poros quanto poros pos-
suem maior probabilidade de se formarem nessas regiões. Sob essas condições, a
razão de formação de poros tende a ser maior, e uma pequena quantidade de pré-
poros é suficiente para saturar o número de poros inciais. Aumentar a intensidade do
campo elétrico leva a um consequente aumento no número de pré-poros ao longo da
célula. No entanto, a diferença de limiar enérgico necessário para o poro se formar
dificulta sua concepção ao longo da estrutura celular. Isso poderia explicar por que
aumentar a magnitude do campo elétrico após um determinado limiar continua au-
mentando a condutividade no início do pulso, mas não afeta o acréscimo ao decorrer
do mesmo. Como mencionado anteriormente, as mecânicas da eletroporação celular
ainda não são completamente compreendidas e as conclusões sobre sua causa são
especulativas, especialmente analisando-as em escala tecidual.

Os poros finais causam individualmente falhas maiores na membrana do que os
pré-poros ou poros iniciais. Como a membrana é um material pouco condutivo, é natural
esperarmos que pré-poros sejam menos condutivos que poros inicias e finais. De fato,
estudos em suspensões celulares indicam um aumento temporal na condutividade
elétrica da membrana durante o estímulo, o que é consistente com o aumento da
condutividade relacionado aos poros finais (121). Existem poucas informações na
literatura sobre a condutividade anterior à formação dos poros. Pré-poros acontecem
espontaneamente, mesmo com a célula em repouso de potencial elétrico (114). No
entanto, nosso modelo considera a concentração de cada estado ao invés de valores
absolutos. Essa consideração explica o motivo do coeficiente de condutividade dos
estados de pré-poros (σP0

) ser maior do que a condutividade dos estados de poros
iniciais (σP1

) e sua formação final (σP2
). Em números absolutos, podemos esperar que

a quantidade de pré-poros é muito superior a de poros (P0 ≫ P1 ≫ P2), mas a análise
por concentração normaliza essas quantidades. Dessa forma, o aumento médio na
condutividade é refletido em um valor superior para o coeficiente de condutividade dos
pré-poros (σP0

) em relação aos poros iniciais (σP1
) e finais (σP2

).
Um maior número de pré-poros formados nos instantes inicias do pulso acele-

ram a formação dos poros iniciais. Esse efeito pode estar relacionado à teorias de que
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poros podem ser formados a partir da convalescença de pré-poros (122, 123). Dessa
forma, uma alta concentração de P0 levaria a um acréscimo rápido de P1, conforme
introduzido pela Equação 6.4. Também observamos uma dependência direta entre os
estados P1 e P2. Nesse caso, estamos considerando que a expansão dos poros está
proporcionalmente relacionada à concentração de poros iniciais. A diferença é que os
poros finais demoram mais para expandir e fechar. O tempo de abertura e fechamento
dos poros também é um tema incorporado ao modelo. Existem diferenças nos meca-
nismos para abertura e fechamento (124). O mecanismo de fechamento dos poros é
usualmente mais lento que o de abertura. As Equações 6.4 e 6.5 ajustam o tempo
característico dos estados P1 e P2 dependendo se a função é crescente (formação)
ou decrescente (fechamento).

As Figuras 22 e 23 mostram que o modelo proposto consegue descrever a
dinâmica da corrente elétrica durante a eletroporação para todas as tensões aplicadas.
A fundação sólida da dispersão biológica pode ser observada quando 10 kV/m (50 V)
é aplicado (Figura 22A). Nesse nível de estímulo, as influências da eletroporação são
pequenas, então a corrente elétrica é explicada principalmente pela dispersão (não
há acréscimo de condutividade conforme mostrado na Figura 26). Essa qualidade da
implementação da dispersão já havia sido verificada no decorrer do Capítulo 5. O
fenômeno da eletroporação começa a ser observado em campos acima de 20 kV/m
(Figura 22B), quando a corrente elétrica desvia da forma natural da dispersão. Esse
limiar para ocorrência de eletroporação em Solanum tuberosum pode ser visualizado
nos plots da Figura 21. A curva β0 é similar ao modelo estático proposto por Ivorra et
al. (82). Os autores desenvolveram o modelo aplicando um pulso de 400 µs e avaliando
a condutividade instantânea em 100 µs. A similaridade observada entre β0 e o modelo
estático é consistente, uma vez que P0 é o estado mais influente no acréscimo da
condutividade do tecido.

Os resultados da simulação térmica mostrados na Figura 25 mostram que o
protocolo ESOPE possuí efeitos térmicos mínimos. Mesmo na maior intensidade de
campo elétrico, o acréscimo de temperatura foi de apenas 0,88 ◦C, o que reflete uma
mudança de aproximadamente 1,5 % na condutividade do tecido. Apesar de não pos-
suirmos dados práticos do aumento da temperatura, os resultados vão ao encontro
dos resultados de outros estudos para os primeiros oito pulsos (45, 125, 126).

A Figura 24 mostra a evolução da dinâmica da eletroporação para três níveis
de estímulo. É possível observar que as concentrações dos estados P1 e P2 possuem
crescimento significativo a partir de 20 kV/m. Como assumimos que P1 e P2 são esta-
dos de formação de poros hidrofílicos, é esperado que esses estados possuam uma
maior influência da permeabilidade do tecido para grandes moléculas. Dessa forma, a
permeabilidade da célula possuí aumento significativo já para limiares iniciais, onde os
efeitos da eletroporação não estão completamente saturados. Esse resultado vai ao
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encontro às conclusões em estudos de pré-tratamento de eletroquimioterapia de que o
aumento de citoxicidade é alcançado com eficiência similar a partir de um certo limiar
de campo elétrico (chamado de limiar de eletroporação reversível) (127, 128, 129, 130,
131). Em trabalhos futuros, pode-se avaliar a relação entre os estados dinâmicos e a
permeabilidade dos tecidos à determinadas moléculas.

O aumento da condutividade estática do tecido causado pela dinâmica de aber-
tura dos poros é mostrado na Figura 26. Através dos gráficos, é possível observar uma
maior influência de P1 e P2 no aumento de condutividade para limiares até 30 kV/m,
enquanto P0 passa a influenciar no aumento de condutividade significativamente para
limiares acima de 40 kV/m. Conforme discutido anteriormente, esse fenômeno pode
estar relacionado à formação de pré-poros ao longo da estrutura celular que não
possuem energia suficiente para formação de um poro final em estímulos de maior in-
tensidade. Dessa forma, os estados P1 e P2 determinam o aumento da condutividade
para limiares abaixo de 30 kV/m, enquanto P0 possui maior influência para estímulos
a partir de 40 kV/m.

Em nossa busca pelos melhores parâmetros, encontramos valores para os tem-
pos característicos das duas primeiras dinâmicas similar ao encontrado por Voyer et
al. (48). Conforme comentado no Capítulo 2, o modelo de Voyer el at. analisa a corrente
elétrica apenas durante o primeiro pulso, utilizando um conjunto de equações similares
para descrever as duas primeiras dinâmicas. Como apenas um pulso foi analisado,
eles não implementaram o tempo de relaxação entre os pulsos ou a terceira dinâmica,
limitando o modelo para análises de degrau unitário. Em termos de acréscimo de con-
dutividade, nossos valores estão na mesma magnitude dos valores encontrados por
Ivorra et al. (82) no modelo estático de Solanum tubersum e por Weinert et al. (51) no
modelo dinâmico em tecidos de coelho. Weinert et al. condensaram todas as dinâmicas
da eletroporação em uma única equação diferencial. Suspeitamos que essa condensa-
ção resultou na necessidade de ajustes de parâmetros do modelo para variações de
tensão de entrada. Aliás, conforme discutido no Capítulo 2, um fator comum entre os
três modelos dinâmicos propostos até hoje é o ajuste de parâmetros dependendo de
variações de entrada (47, 48, 49, 50, 51). Nesse sentido, nosso modelo consegue des-
crever de maneira fidedigna a corrente elétrica para uma gama de tensões de entrada
com um mesmo conjunto de parâmetros.

As principais diferenças entre a média experimental e os resultados simulados
ocorrem em 20 kV/m (Fig. 22B) e 50 kV/m (Fig. 23A). A diferença em 20 kV/m ocorre
pois o acréscimo de condutividade simulado está mais rápido que o observado expe-
rimentalmente. É possível implementar uma nova função para o tempo característico
de P1 para ajustar essa dependência. No entanto, essa função iria introduzir novos
parâmetros para ajustar a curva em apenas dois pulsos de uma tensão aplicada. Por
simplicidade, decidimos não incluir essa consideração no modelo. A diferença em 50
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kV/m ocorre por uma superestimação do valor de β0 para esse campo elétrico. Em 50
kV/m, a curva de β0 está numa região de transição, onde pequenas alterações nos
parâmetros resultam em diferenças significativas. É possível melhorar o ajuste em 50
kV/m, o que desviaria o resultado em outros campos elétricos. Como o resultado em
50 kV/m está próximo do limiar superior do desvio padrão e a simulação para os outros
campos elétricos está próxima da média experimental, consideramos que os parâme-
tros escolhidos fornecem o melhor resultado. Os erros percentuais apresentados na
Tabela 11 demonstram a qualidade do modelo para previsão da corrente elétrica no
tecido. Apesar dos erros mais expressivos para 20 e 50 kV/m, todos os demais campos
elétricos possuem erros ≤ 5%. Vale ressaltar que o percentual de variação do intervalo
de confiança (IC = 95%) está próximo de ± 10%. Dessa forma, o próprio desvio expe-
rimental é um fator importante a ser considerado. As curvas simuladas encontram-se,
na maior parte dos pulsos, dentro dos intervalos de confiança experimentais.

É importante notar que nessa primeira avaliação do modelo dinâmico, avaliamos
a corrente elétrica utilizando apenas a taxa de repetição de 5 kHz. Isso dificultou nossa
definição para o tempo de relaxação de P2, uma vez que não conseguimos avaliar
experimentalmente o decaimento do efeito. Assim, definimos o tempo de relaxação de
P2 de acordo com Leguèbe et al. (79). Análises futuras com frequências de repetição
mais baixas podem auxiliar num ajuste ótimo para esse parâmetro.
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7 CONCLUSÃO

No decorrer dessa tese, avaliamos, compreendemos e implementamos diversos
aspectos da modelagem de tecidos biológicos e dinâmica da eletroporação com foco
na utilização de elementos finitos no domínio do tempo.

O primeiro estudo permitiu observar que os modelos estáticos de eletropora-
ção são limitados aos protocolos em que eles foram desenvolvidos. Utilizar aspectos
temporais diferentes daqueles utilizados no desenvolvimento do modelo introduz erros,
podendo inviabilizar o modelo e, assim, a simulação como um todo. Essa limitação
motivou o desenvolvimento de um modelo dinâmico da eletroporação, iniciando através
da inclusão dos efeitos dispersivos dos tecidos no domínio do tempo.

A inclusão dos efeitos da dispersão biológica no domínio do tempo foi realizada
através do método de equações diferenciais auxiliares, que transforma dispersões de
primeira ordem do domínio da frequência para o tempo. A necessidade de parametrizar
os dados de espectroscopia do tecido em modelos de primeira ordem foi superada ao
utilizar um algoritmo genético, sendo possível representar com fidelidade a dispersão
de Solanum tuberosum de 40 Hz à 10 MHz com quatro polos de Debye. A implemen-
tação da polarização no domínio do tempo foi validada através de comparações com
simulações no domínio da frequência.

O modelo de eletroporação proposto foi desenvolvido utilizando a base do mo-
delo de dispersão dielétrica do tecido. Um modelo cinético para células foi utilizado
para explicar as três principais dinâmicas da eletroporação: a abertura de pré-poros, a
formação inicial dos poros e a sua formação final, refletidas no aumento de condutivi-
dade da membrana celular e, consequentemente, do tecido. A inserção do aumento
da condutividade foi realizada na dispersão do tecido, alterando a condutividade em
todo o espectro.

Os resultados práticos exemplificam a qualidade do modelo, sendo possível pre-
ver com fidelidade diversas tensões de entrada para o mesmo conjunto de parâmetros.
A análise térmica permitiu avaliar e comprovar que os protocolos de eletroquimiote-
rapia possuem efeitos térmicos mínimos. Consideramos que o modelo apresenta um
avanço importante em relação aos modelos já publicados na literatura. O modelo pro-
posto ainda não está completamente finalizado, e deve continuar sendo aprimorado
em trabalhos futuros.

7.1 TRABALHOS FUTUROS

A primeira abordagem com o modelo dinâmico proposto demonstra que as três
dinâmicas conseguem explicar a evolução da corrente elétrica em um tecido vegetal
submetido à eletroporação. O modelo utiliza apenas um grupo de parâmetros, sem
necessidade de ajustes para corrigir variações da tensão de entrada. Entretanto, outros
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pontos podem ser aprimorados no futuro, visto que o modelo permite que avanços
continuem sendo incorporados. Entre as possibilidades de estudos futuros, sugere-se:

• Validação do modelo para outros tipos de eletrodos (especialmente eletrodos
de agulha).

• Desenvolvimento de análises para relacionar os estados P1 e P2 com a
ocorrência de eletroporação irreversível.

• Desenvolvimento de análises para relacionar os estados P1 e P2 com o
aumento de permeabilidade do tecido.

• Estudar a relação da dispersão biológica com a ocorrência da eletroporação.

• Definição dos parâmetros de eletroporação para tecidos de origem animal.

• Avaliação do modelo para diferentes protocolos de PEF (bipolares, alterna-
dos, e diferentes taxas de repetição).

• Avaliação do modelo para outras técnicas de eletroporação, como eletropo-
ração irreversível e transferência genética.
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APÊNDICE A – ESPECTRO EM FREQUÊNCIA DO PULSO MONOPOLAR

A função quadrada em um período T pode ser definida como

x(t) =

{
A para – tp/2 ≤ t ≤ tp/2
0 caso contrário

A.1

onde A é a amplitude do pulso e tp é a largura do pulso.
Se x(t) é periódica em T , podemos calcular a série de Fourier de x(t), encon-

trando os seguintes coeficientes

a0 = Ad
ak = 2A

kπ sin(kπd)
bk = 0

A.2

onde d é o percentual de ciclo ativo da função quadrada definido por

d =
tp
T

= tpf r A.3

e f r é a frequência de repetição.
x(t) pode então ser definida em termos da série de Fourier como

x(t) = Ad +
∞∑

k=1

2A
kπ sin(kπtpf r ) cos(2πf r tk ) A.4

Podemos então realizar a transformada de Fourier do sinal x(t) no domínio do
tempo (F(x(t)) = x(f )). No domínio da frequência, a função quadrada é definida como
uma série de pulsos harmônicos cuja frequência harmônica é igual a frequência de
repetição da função quadrada.

X (f ) = 2πA

(
dδ(f ) +

∞∑

k=1

2
kπ sin(kπtpf r ) (δ(f – kf r ) + δ(f + kf r ))

)
A.5

No entanto, o protocolo de eletroquimioterapia não é periódico uma vez que o
mesmo possui um número limitado de pulsos. A limitação no número de pulsos pode
ser incluída no desenvolvimento analítico multiplicando-se o sinal x(t) por uma função
retangular com largura igual ao tempo total do protocolo.

y (t) = rect
(

t
τ
)

x(t) A.6

com τ sendo a duração da função retangular.
A função retangular tem transformada de Fourier igual a função sinus cardinalis

(sinc). Então, Y (f ) pode ser definida como a convolução da função sinc com a série de
pulsos harmônicos de X (f ) apresentado na Equação A.5.
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Y (f ) = τ · sinc(f τ) ∗ 2πA

(
tpf rδ(f ) +

∞∑

k=1

2
kπ sin(kπtpf r ) (δ(f – kf r ) + δ(f + kf r ))

)
A.7

Considerando que o trem de pulsos está centrado em t = 0 e que a frequência
de repetição é 5 kHz, os pulsos estão contidos entre t = –800 µs e t = 800 µs, com
isso define-se τ = 800 µs. A frequência de repetição é 5 kHz e o tempo do pulso
100 µs, dessa forma podemos substituir os valores na Equação A.7 e encontrar a
densidade espectral do protocolo de eletroporação. Da mesma forma, para o protocolo
de frequência de repetição de 1 Hz, podemos definir τ = 4 s, f r = 1 Hz e tp = 100 µs.

A Figura 27 mostra a densidade espectral do sinal periódico x(t), da função
retangular utilizada para realizar o truncamento do sinal e o espectro resultante Y (f )
para o protocolo utilizando f r = 5 kHz.

A Tabela 12 mostra o percentual de potência dos sinais para cada intervalo
de frequência. Os cálculos foram realizados utilizando o MATLAB 2018a (MathWorks,
www.mathworks.com). O código encontra-se disponível no Apêndice D.

Tabela 12 – Percentual de potência do sinal para cada intervalo de frequência

f r 0 – 5 5 – 10 10 – 20 20 – 30 30 – 40 40 – 50 50 – 100 Acima de 100

1 Hz 77,77% 12,98% 4,74% 1,66% 0,84% 0,51% 1,01% 0,51%

5 kHz 42,24% 40,41% 9,25% 2,86% 1,58% 0,90% 1,87% 0,95%
Os intervalos em frequência estão em kHz.

Fonte: Produzido pelo autor.
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Figura 27 – Espectro do protocolo de eletroporação com pulso unipolar de 100 µs e
frequência de repetição de 5 kHz
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(A) Espectro do trem de pulsos quadrado periódico. (B) Espectro do sinal retangular para truncamento
do sinal periódico. (C) Espectro resultante do protocolo de eletroporação.

Fonte: Produzido pelo autor.
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APÊNDICE B – ESPECTRO EM FREQUÊNCIA DO PULSO BIPOLAR

A função bipolar em um período T pode ser definida como

x(t) =





–A para – tp/2 ≤ t ≤ 0
A para0 ≤ t ≤ tp/2
0 caso contrário

B.1

onde A é a amplitude do pulso e tp é a largura do pulso.
Se x(t) é periódica em T , podemos calcular a série de Fourier de x(t), encon-

trando os seguintes coeficientes

a0 = 0
ak = 0

bk = 2A
kπ [1 – cos(kπd)]

B.2

onde d é o percentual de ciclo ativo da função bipolar definido por

d =
tp
T

= tpf r B.3

e f r é a frequência de repetição.
x(t) pode então ser definida em termos da série de Fourier como

x(t) =
∞∑

k=1

2A
kπ
[
1 – cos(kπtpf r )

]
sin(2πtkf r ) B.4

Podemos então realizar a transformada de Fourier do sinal x(t) no domínio do
tempo (F(x(t)) = x(f )). No domínio da frequência, a função bipolar é definida como uma
série de pulsos harmônicos complexos cuja frequência harmônica é igual a frequência
de repetição da função quadrada.

X (f ) = 2πA

( ∞∑

k=1

2
kπ
[
1 – cos(kπtpf r )

]
j (δ(f + kf r ) – δ(f – kf r ))

)
B.5

No entanto, o protocolo de eletroquimioterapia não é periódico uma vez que o
mesmo possui um número limitado de pulsos. A limitação no número de pulsos pode
ser incluída no desenvolvimento analítico multiplicando-se o sinal x(t) por uma função
retangular com largura igual ao tempo total do protocolo.

y (t) = rect
(

t
τ
)

x(t) B.6

com τ sendo a largura da função retangular.
A função retangular tem transformada de Fourier igual a função sinus cardinalis

(sinc). Então, Y (f ) pode ser definida como a convolução da função sinc com a série de
pulsos harmônicos de X (f ) apresentado na Equação B.5.



APÊNDICE B. Espectro em Frequência do Pulso Bipolar 123

Y (f ) = τ · sinc(f τ) ∗ 2πA

( ∞∑

k=1

2
kπ
[
1 – cos(kπtpf r )

]
j (δ(f + kf r ) – δ(f – kf r ))

)
B.7

Considerando tp = 100 µs, τ = 800 µs, f r = 5 kHz e substituindo os valores
na Equação B.7, encontramos a densidade espectral do protocolo de eletroporação
bipolar. A Figura 28 mostra o módulo do espectro da série de Fourier X(f) e o resultado
final do espectro de oito trem de pulsos bipolar. O espectro do sinal retangular é o
mesmo encontrado na Figura 27B.

De maneira similar, calculamos a densidadade de potência em intervalos de
frequência, a Tabela 13 mostra o percentual de potência dos sinais unipolar e bipolar
para frequência de repetição de 5 kHz.

Tabela 13 – Percentual de potência do sinal para trem de pulso unipolar e bipolar com
frequência de repertição de 5 kHz

Pulso 0 – 5 5 – 10 10 – 20 20 – 30 30 – 40 40 – 50 50 – 100 Acima de 100

Unipolar 42,24% 40,41% 9,25% 2,86% 1,58% 0,90% 1,87% 0,95%

Bipolar 34,50% 36,46% 23,45% 3,79% 3,06% 1,25% 3,05% 1,55%
Os intervalos em frequência estão em kHz.

Fonte: Produzido pelo autor.
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Figura 28 – Espectro do protocolo de eletroporação com pulso bipolar de 100 µs e
frequência de repetição de 5 kHz
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APÊNDICE C – FATOR DE CORREÇÃO PARA MODELOS ESTÁTICOS

Introduzimos um fator de correção (k) multiplicando todo o modelo estático. A
Equação C.1 mostra o modelo com o fator de correção.

σ (E) = k
(
σ0 +

σ1 – σ0

1 + De– E–A
B

)
C.1

O valor de k foi determinado numéricamente para cada tecido por simulações
numéricas. Primeiro, testamos k entre 1 e 1,2 com passos de 0,025. Após achar o
melhor intervalo, realizamos uma segunda etapa de otimização com passos de 0,005
para obter a melhor aproximação. O melhor resultado foi obtido com k igual a 1,165
para o fígado, 1,04 para a mucosa oral e 1,035 para o músculo. A Figura 29 mostra os
resultados simulados com e sem fator de correção, o diagram boxplot foi mantido na
imagem para comparação com os dados experimentais.

Figura 29 – Resultado das correntes elétricas experimentais e simuladas com e sem o
fator de correção para (A) fígado, (B) mucosa oral e (C) músculo
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Fonte: Produzido pelo autor.
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A adotação do fator de correção permitiu reduzir o erro entre simulação e expe-
rimento. O erro sem e com aplicação do fator de correção diminuiu de 13,94% para
0,26% no fígado, de 3,79% para 0,15% na mucosa oral e de 3,34% para 0,03% no
músculo. É importante notar que o fator de correção é aproximadamente determinado
pelo valor da razão na Tabela 5. A diferença entre os dois valores ocorre pois nosso
método também compensou pequenos erros do modelo original, conforme pode ser
observado na Figura 29.

O fator de correção é um método simplificado para evitar a subestimação da
corrente elétrica simulada. O fator de correção não leva em conta as variações dos
efeitos dispersivos e de eletroporação que podem resultar da mudança da frequência
de repetição.
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APÊNDICE D – CÓDIGO PARA CÁLCULO DO ESPECTRO DE POTÊNCIA DO
PROTOCOLO DE ELETROPORAÇÃO

1 clc; clear variables;

2

3 step = 1; % 1 is necessary foi f_p = 1 Hz

4 t_p = 100e-6; % Pulse time

5 f_p = 5e3; % Repetition Frequency

6 T_p = 1/f_p; % Repetition Period

7 n = 8; % Number of pulses

8

9 tau = n*T_p/2;

10

11 freq = 200e3;

12

13 f = (-freq:step:freq);

14 f_zero = find(f==0);

15

16 x = zeros(1,length(f));

17

18 for k = 1:(( freq/f_p))

19 x(f_zero - (k*f_p/step)) = 2/(k*pi)*sin(k*pi*t_p*f_p);

20 x(f_zero + (k*f_p/step)) = 2/(k*pi)*sin(k*pi*t_p*f_p);

21 end

22 x(f_zero) = t_p*f_p;

23

24 y = tau*sinc(f*tau);

25

26 out = conv(x, y, ’same’);

27

28 out_2 = out(f_zero:length(f));

29 f_2 = f(f_zero:length(f));

30

31 plot(f_2 ,abs(out_2));

32 %% Power Percentage Calculation

33

34 f_min = 0e3;

35 f_max = 5e3;

36
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37 p_total = sum(abs(out_2).^2);

38 f_range_min = find(f_2==f_min);

39 f_range_max = find(f_2==f_max);

40 p_range = sum(abs(out_2(f_range_min:f_range_max)).^2);

41 p_percentage = p_range/p_total;

42

43 disp(p_percentage);
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APÊNDICE E – EXPANSÃO DO MÉTODO EDA PARA MULTI-POLOS DE DEBYE

A dispersão de Debye é dada por

ε∗r (ω) =
σs

jωε0
+ ε∞ +

N∑

k=1

Δεk
1 + jωτk

E.1

Implementando o multi-polo na equação de Maxwell-Ampère no domínio da
frequência, temos

J⃗(ω) = jωε0


 σs

jωε0
+ ε∞ +

N∑

k=1

Δεk
1 + jωτk


 E⃗(ω) E.2

Realizando a distributiva

J⃗(ω) = σsE⃗(ω) + jωε0ε∞E⃗(ω) + jωε0

N∑

k=1

Δεk
1 + jωτk

E⃗(ω) E.3

Podemos expandir o somatório para N polos

J⃗(ω) = σsE⃗(ω) + jωε0ε∞E⃗(ω) + jωε0
Δε1

1 + jωτ1
E⃗(ω)+

jωε0
Δε2

1 + jωτ2
E⃗(ω) + · · · + jωε0

ΔεN
1 + jωτN

E⃗(ω)
E.4

Dessa forma, cada uma das componentes pode ser definida como uma densi-
dade de corrente elétrica arbitrária

J⃗1 = jωε0
Δε1

1 + jωτ1
E⃗(ω)

J⃗2 = jωε0
Δε2

1 + jωτ2
E⃗(ω)

· · ·

J⃗N = jωε0
ΔεN

1 + jωτN
E⃗(ω)

E.5

Realizando os mesmos passos descritos no decorrer do Capítulo 5, encontra-
mos as EDAs para cada polo de dispersao

J⃗1(t) + τ1
dJ⃗1(t)

dt
= ε0Δε1

dE⃗(t)
dt

J⃗2(t) + τ2
dJ⃗1(t)

dt
= ε0Δε2

dE⃗(t)
dt
· · ·

J⃗N (t) + τN
dJ⃗1(t)

dt
= ε0ΔεN

dE⃗(t)
dt

E.6



APÊNDICE E. Expansão do método EDA para multi-polos de Debye 130

Dessa forma, a contribuição total de todos os polos da dispersão é o somatório
de cada uma dessas correntes

N∑

k=1

J⃗k (t) = J⃗1 + J⃗2 + · · · + J⃗N E.7

Onde cada componente é definida por uma EDA

τk
∂J⃗k
∂t

+ J⃗k = ε0Δεk
∂E⃗
∂t

E.8

Por fim, a equação de Maxwell-Ampère no domínio do tempo, considerando as
componentes dispersivas, é dada por

J⃗(t) = σsE⃗(t) + ε0ε∞dE⃗(t)
dt

+
N∑

k=1

J⃗k (t) E.9



131

APÊNDICE F – ALGORITMO GENÉTICO

Algoritmo genético utilizado para encontrar os melhores parâmetros da disper-
são de Debye para tecidos biológicos.

1 % Experimental data load

2 experimental = readtable(’directory_to_experimental_data ’);

3 experimental = table2array(experimental);

4

5 % -- Experimental data conditioning

6 frequency = experimental (:,1) ’;

7 experimental_cond = experimental (:,2) ’;

8 experimental_perm = experimental (:,3) ’;

9

10 %% Genetic Algorthim Code

11

12 % Number of poles of Debye dispersion

13 n_debye_poles = 6;

14

15 % Constant declaration

16 epsilon_0 = 8.854187817e-12;

17

18 % Frequency conversion

19 f = frequency;

20 w = 2*pi*f;

21

22 % Parameter Limits

23 delta_epsilon_upper_limit = 8;

24 delta_epsilon_lower_limit = -3;

25 tau_upper_limit = -1;

26 tau_lower_limit = -12;

27 epsilon_inf_upper_limit = 10; % Ideally inf , but 10 already

works

28 epsilon_inf_lower_limit = 0;

29 sigma_s_upper_limit = 0;

30 sigma_s_lower_limit = -4;

31

32 % Multipole Debye dispersion model declaration

33 debye_func = @(epsilon_inf , sigma_s , delta_epsilon , tau)...

34 10^ epsilon_inf + 10^ sigma_s ./(1j*w*epsilon_0) + ...
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35 sum ((10.^ delta_epsilon)./(1 + (1j*w.*10.^ tau)));

36

37 % Conversion of Experimental to Debye Real and Imaginary

38 experimental_real = experimental_perm;

39 experimental_imag = (-1)*experimental_cond ./( epsilon_0*w);

40 experimental_func = experimental_real + 1i*experimental_imag;

41

42 % Number of variables of the Debye parameterization

43 n_variables = 2 + 2* n_debye_poles;

44

45 % Parameter limits vector initialization

46 lb = zeros(1, n_variables);

47 ub = zeros(1, n_variables ,1);

48

49 % Parameter limits vectorization

50 % -- Lower limits

51 lb(1) = epsilon_inf_lower_limit;

52 lb(2) = sigma_s_lower_limit;

53 lb(3:( n_debye_poles + 2)) = delta_epsilon_lower_limit;

54 lb(( n_debye_poles + 3):n_variables) = tau_lower_limit;

55 % -- Upper limits

56 ub(1) = epsilon_inf_upper_limit;

57 ub(2) = sigma_s_upper_limit;

58 ub(3:( n_debye_poles + 2)) = delta_epsilon_upper_limit;

59 ub(( n_debye_poles + 3):n_variables) = tau_upper_limit;

60

61 % Genetic Algorithm declaration

62 ga_options_log = optimoptions(’ga’, ...

63 ’PlotFcn ’, @gaplotbestf2 , ...

64 ’UseParallel ’, true , ...

65 ’MaxGenerations ’, 2e3 ,...

66 ’MaxStallGenerations ’, 500 ,...

67 ’PopulationSize ’, 1e3, ...

68 ’SelectionFcn ’, @selectiontournament , ...

69 ’MutationFcn ’, @mutationadaptfeasible);

70

71 % Vectorization of parameterization variables

72 % -- The ’p’ vector is used in the next functions. The vector

contains the
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73 % -- results of the parameters , which are organized according

to the

74 % -- following structure

75 % -- p(1) = epsilon_inf

76 % -- p(2) = sigma_s

77 % -- p(3) = delta_epsilon_1

78 % -- p(4) = delta_epsilon_2

79 % -- ...

80 % -- p(n_debye_poles + 2) = delta_epsilon_n

81 % -- p(n_debye_poles + 3) = tau_1

82 % -- p(n_debye_poles + 4) = tau_2

83 % -- ...

84

85 % Auxiliary function to handle the p vector

86 debye_to_fit = @(p)debye_func(p(1), p(2), p(3:( n_debye_poles

+ 2)) ’,...

87 p(( n_debye_poles + 3):n_variables)’);

88

89 % Cost function declaration

90 log_cf = @(p)sum (...

91 (log10(real(experimental_func)) - log10(real(debye_to_fit

(p)))).^2 + ...

92 (log10(imag(experimental_func)) - log10(imag(debye_to_fit

(p)))).^2 ...

93 );

94

95 % Parameterization process

96 [sol_log , fval_log] = ...

97 ga(log_cf , n_variables ,[],[],[],[],lb,ub ,[],

ga_options_log);

98

99 % Generate Plot to visual inspection

100 % -- Extracting conducitivity and permittivity from the

parameterized curve

101 cond_debye_solution = epsilon_0 *(w).*imag(debye_to_fit(

sol_log))*(-1);

102 perm_debye_solution = real(debye_to_fit(sol_log));

103 % -- Plot

104 figure (2);
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105 subplot(2, 1, 1);

106 loglog(f,[ experimental_perm; perm_debye_solution ]);

107 subplot(2, 1, 2);

108 loglog(f,[ experimental_cond; cond_debye_solution ]);

109

110 % Print parameters

111 fprintf(’%s\n’ ,10^ sol_log (1));

112 fprintf(’%s\n’ ,10^ sol_log (2));

113 for i = 1:( n_debye_poles)

114 fprintf(’%s\n’ ,10^ sol_log (2 + i));

115 fprintf(’%s\n’, 10^ sol_log(n_debye_poles + 2 + i));

116 end

117

118 % Function to observe the CF during parametrization process

119 function state = gaplotbestf2(options ,state ,flag)

120 %GAPLOTBESTF Plots the best score and the mean score.

121 % STATE = GAPLOTBESTF(OPTIONS ,STATE ,FLAG) plots the best

score as well

122 % as the mean of the scores.

123 %

124 % Example:

125 % Create an options structure that will use GAPLOTBESTF

126 % as the plot function

127 % options = optimoptions(’ga’,’PlotFcn ’,@gaplotbestf);

128 % Copyright 2003 -2016 The MathWorks , Inc.

129 state.Score = real(state.Score);

130 if size(state.Score ,2) > 1

131 msg = getString(message(’globaloptim:gaplotcommon:

PlotFcnUnavailable ’,’gaplotbestf ’));

132 title(msg ,’interp ’,’none’);

133 return;

134 end

135 switch flag

136 case ’init’

137 figure (1);

138 hold on;

139 set(gca ,’xlim’,[0,options.MaxGenerations ]);

140 xlabel(’Generation ’,’interp ’,’none’);

141 ylabel(’Fitness value’,’interp ’,’none’);
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142 plotBest = plot(state.Generation ,min(state.Score),’.k

’);

143 set(plotBest ,’Tag’,’gaplotbestf ’);

144 % plotMean = plot(state.Generation ,meanf(state.Score)

,’.b’);

145 % set(plotMean ,’Tag ’,’gaplotmean ’);

146 title(’Best: ’,’interp ’,’none’)

147 case ’iter’

148 best = min(state.Score);

149 % m = meanf(state.Score);

150 plotBest = findobj(get(gca ,’Children ’),’Tag’,’

gaplotbestf ’);

151 % plotMean = findobj(get(gca ,’Children ’),’Tag ’,’

gaplotmean ’);

152 newX = [get(plotBest ,’Xdata’) state.Generation ];

153 newY = [get(plotBest ,’Ydata’) best];

154 set(plotBest ,’Xdata ’,newX , ’Ydata’,newY);

155 % newY = [get(plotMean ,’Ydata ’) m];

156 % set(plotMean ,’Xdata ’,newX , ’Ydata ’,newY);

157 set(get(gca ,’Title ’),’String ’,sprintf(’Best: %g’,best

));

158 case ’done’

159 LegnD = legend(’Best fitness ’);

160 set(LegnD ,’FontSize ’ ,8);

161 hold off;

162 end

163 end
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APÊNDICE G – DISPERSÃO DE SOLANUM TUBEROSUM PARAMETRIZADA

Tabela 14 – Resultado da parametrização da dispersão dielétrica de Solanum tubero-
sum de 1 à 4 polos de Debye

Paramêtro N = 1 N = 2 N = 3 N = 4

CF Valor Mín 6,245 × 101 1,750 2,908 × 10–1 5,174 × 10–2

ε∞ 1,093 × 103 3,463 × 102 2,352 × 102 1,747 × 102

σs 3,015 × 10–2 2,508 × 10–2 2,208 × 10–2 2,159 × 10–2

Δε1 5,041 × 102 1,104 × 106 1,753 × 106 2,251 × 106

τ1 (s) 5,214 × 10–6 1,932 × 10–3 3,071 × 10–3 3,783 × 10–3

Δε2 3,308 × 104 3,004 × 104 2,918 × 104

τ2 (s) 4,181 × 10–7 6,431 × 10–6 2,309 × 10–5

Δε3 1,919 × 104 1,836 × 104

τ3 2,530 × 10–7 1,005 × 10–6

Δε4 1,053 × 104

τ4 (s) 1,658 × 10–7

CF Valor Mín é o valor mínimo atingido pela função de custo.
Fonte: Produzido pelo autor.
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Tabela 15 – Resultado da parametrização da dispersão dielétrica de Solanum tubero-
sum de 1 à 8 polos de Debye

Parameter N = 5 N = 6 N = 7 N = 8

CF Valor Mín 2,287 × 10–2 9,006 × 10–3 5,583 × 10–3 4,358 × 10–3

ε∞ 1,765 × 102 1,621 × 102 1,495 × 102 1,354 × 102

σs 2,124 × 10–2 2,087 × 10–2 2,061 × 10–2 2,074 × 10–2

Δε1 2,683 × 106 3,198 × 106 3,604 × 106 3,129 × 106

τ1 (s) 4,407 × 10–3 5,067 × 10–3 5,543 × 10–3 5,183 × 10–3

Δε2 2,458 × 104 3,321 × 104 1,863 × 104 2,983 × 105

τ2 (s) 1,376 × 10–4 3,563 × 10–4 8,438 × 10–4 7,310 × 10–3

Δε3 1,950 × 104 1,968 × 104 2,868 × 104 3,674 × 104

τ3 1,097 × 10–5 2,495 × 10–5 3,763 × 10–4 3,873 × 10–4

Δε4 1,654 × 104 1,048 × 104 1,993 × 104 2,116 × 104

τ4 (s) 8,483 × 10–7 3,775 × 10–6 2,733 × 10–5 2,340 × 10–5

Δε5 1,005 × 104 1,548 × 104 1,182 × 104 1,243 × 104

τ5 (s) 1,636 × 10–7 6,013 × 10–7 3,684 × 10–6 2,509 × 10–6

Δε6 7,628 × 103 1,649 × 104 1,607 × 104

τ6 (s) 1,403 × 10–7 5,100 × 10–7 3,869 × 10–7

Δε7 5,830 × 103 6,852 × 102

τ7 (s) 1,215 × 10–7 1,205 × 10–7

Δε8 2,993 × 103

τ8 (s) 9,330 × 10–8

CF Valor Mín é o valor mínimo atingido pela função de custo.
Fonte: Produzido pelo autor.
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Figura 30 – Resultado gráfico da parametrização da dispersão dielétrica de Solanum
tuberosum para (A, B) 1, (C, D) 2, (E, F) 3 e (G, H) 4 polos de Debye
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Fonte: Produzido pelo autor.
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Figura 31 – Resultado gráfico da parametrização da dispersão dielétrica de Solanum
tuberosum para (A, B) 5, (C, D) 6, (E, F) 7 e (G, H) 8 polos de Debye
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Fonte: Produzido pelo autor.
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APÊNDICE H – DETERMINAÇÃO INICIAL DOS PARÂMETROS DO MODELO
DINÂMICO DE SOLANUM TUBEROSUM

As três dinâmicas propostas no desenvolvimento do modelo dinâmico explicam
o aumento da condutividade do tecido em diferentes escalas temporais. Dessa forma,
podemos utilizar instantes de tempo distintos para uma primeira estimativa dos parâ-
metros de cada uma das dinâmicas. A primeira dinâmica (P0) representa a abertura
dos pre-poros, com escala temporal de nanossegundos. Dessa forma, espera-se que
seu efeito ocorra já no instante inicial do pulso. A segunda dinâmica (P1) representa
a formação dos poros iniciais, com escala temporal de microssegundos. Com isso, a
sua contribuição deve ocorrer ao longo do primeiro pulso.

A primeira definição dos parâmetros de P0 (consequentemente β0) e P1 (con-
sequentemente β1) foi calculada por análises de condutividade instantânea nos mo-
mentos iniciais e finais (10 µs e 90 µs) do primeiro pulso. Para isso, mapeamos o valor
de condutividade instantânea nesses instantes para todas as magnitudes de campo
elétrico utilizadas (entre 10 kV/m e 100 kV/m). A Figura 32 mostra os momentos onde
a condutividade instantânea foi calculada a partir dos dados experimentais de 10 kV/m.

Figura 32 – Instantes de tempo para medição da condutividade instantânea
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Fonte: Produzido pelo autor.

A condutividade aparente foi calculada utilizando a relação tensão-corrente. As
condutividades calculadas em 10 kV/m foram utilizados como referência para os valores
dos demais campos, uma vez que a ocorrência de eletroporação não é esperada para
esse limiar de campo elétrico. A Tabela 16 apresenta os valores de condutividade
instantânea nos instantes inicial e final do primeiro pulso relativos às condutividades
medidas em 10 kV/m. Também é apresentado a variação da condutividade sobre o
primeiro pulso (Final - Inicial).

No instante inicial, a dinâmica de abertura dos pré-poros (P0) é preponderante.
Ao analisarmos graficamente os dados de acréscimo da condutividade no instante ini-
cial, observamos uma dependência sigmoidal da condutividade em relação ao campo
elétrico. Assim, podemos estimar os valores dos parâmetros da função β0 através da
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Tabela 16 – Acréscimo da condutividade instantânea nos instantes inicial e final do
primeiro pulso relativo às medidas em 10 kV/m

E 10 kV/m 20 kV/m 30 kV/m 40 kV/m 50 kV/m 60 kV/m 80 kV/m 100 kV/m
Inicial 0,00 0,006 0,046 0,145 0,270 0,384 0,416 0,426
Final 0,00 0,025 0,117 0,226 0,352 0,472 0,487 0,485
Final - Inicial 0,00 0,019 0,071 0,081 0,082 0,088 0,075 0,059

E é a magnitude do campo elétrico.
Fonte: Produzido pelo autor.

superposição dos gráficos. A Figura 33 apresenta a curva de acréscimo de conduti-
vidade instantânea experimental no instante inicial do primeiro pulso sobreposta pela
função β0 estimada com E0 = 43 kV/m e ΔE0 = 5,5 kV/m.

Figura 33 – Acréscimo da condutividade do tecido dependente da magnitude do campo
elétrico no primeiro instante do primeiro pulso
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Δσ é o acréscimo de condutividade relativo ao campo de 10 kV/m, onde não há eletroporação. Exp é o
valor experimental.

Fonte: Produzido pelo autor.

Do mesmo modo, ao decorrer do primeiro pulso, a dinâmica de abertura dos
poros iniciais (P1) é preponderante. Observando agora a variação apenas sobre o
primeiro pulso (condutividade no instante final menos inicial), podemos avaliar os
parâmetros da função β1 através da superposição dos gráficos. A Figura 34 apresenta
a curva de acréscimo de condutividade instantânea experimental sobre o primeiro
pulso sobreposta pela função β1 estimada com E1 = 22 kV/m e ΔE1 = 2,7 kV/m.

Além da definição dos parâmetros das funções sigmoidais β0 e β1, os dados de
acréscimo de condutividade instantânea permitem auxiliar na definição dos coeficien-
tes de condutividade σP0

e σP1
. Dessa forma, σP0

e σP1
foram inicialmente definidos

pelos valores máximos dos acréscimos apresentados nos gráficos das Figuras 33 e
34, sendo σP0

= 0,426 S/m e σP1
= 0,088 S/m.

Como os modelos possuem interações entre suas dinâmicas, a análise através
de condutividade instantânea permite apenas uma determinação inicial. As estima-
tivas inicias foram otimizadas com o auxílio de simulações. Durante a otimização, o
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Figura 34 – Acréscimo da condutividade do tecido dependente da magnitude do campo
elétrico durante o primeiro pulso
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Fonte: Produzido pelo autor.

modelo foi testado para campos elétricos de 20 kV/m, 40 kV/m e 100 kV/m. As proprie-
dades foram alteradas por tentativa e erro até encontrar o conjunto de parâmetros que
resultassem no menor erro percentual médio em relação aos valores experimentais.
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APÊNDICE I – CONCENTRAÇÃO DAS DINÂMICAS DA ELETROPORAÇÃO

Figura 35 – Concentração das dinâmicas da eletroporação P0, P1 e P2 no centro da
amostra
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Fonte: Produzido pelo autor.
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Figura 36 – Concentração das dinâmicas da eletroporação P0, P1 e P2 no centro da
amostra
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