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Рассматриваются биофизические процессы, происходящие в тканях во время радиочастотной катетер-
ной аблации аритмогенного субстрата, понимание которых, возможно, позволит улучшить результаты и без­
опасность этих процедур, а также снизить количество осложнений. 
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В последние три десятилетия наблюдается стре-
мительное и порой драматическое развитие аритмо-
логии. Эта область медицины быстро и своевременно 
впитывает новые достижения современной электрони-
ки, высоких технологий, плодотворно используя их в 
лечебном процессе. Благодаря электрофизиологичес-
ким исследованиям и катетерным технологиям, подхо-
ды к диагностике и лечению аритмий сердца получили 
бесспорное совершенствование. Хотя разрабатываются 
и внедряются в клиническую практику новые, не толь-
ко фармакологические, но и хирургические методы, 
маловероятно, что катетерная радиочастотная аблация 
(РЧА) когда-либо потеряет свою основную роль в тера-
пии тахиаритмий сердца.

Метод РЧА впервые использовалась для лечения 
нарушений сердечного ритма на животных моделях в 
середине 80-х гг. [1, 2], а в клинических условиях - в 
1986 г. [3]: для создания полной атриовентрикулярной 
(АВ) блокады - в 1989 г. [4], модификации АВ соеди-
нения и деструкции дополнительного АВ соединения 
(ДАВС) - в 1991 г. [5, 6] и для лечения предсердных и 
желудочковых аритмий - в 1992 и 1993 гг. [7]. Во время 
лечения перечисленных тахиаритмий, как правило, ис-
пользуется точечная (фокусная) РЧА. В отличие от тех 
ранних фокусных аблаций, лечение фибрилляции/трепе-
тания предсердий требует создания линейных трансму-
ральных повреждений в предсердиях, что в некоторых 
случаях может привести к разрыву стенки предсердия, 
повреждению пищевода, диафрагмального нерва с раз-
витием серьезных осложнений. Глубина и площадь 
повреждения при РЧА, прежде всего зависит от уровня 
мощности прилагаемой энергии радиочастотного тока, 
температуры и сопротивления на кончике электрода, 

длительности аппликаций, диаметра кончика электрода 
[8-10], приложенной к нему силы и площади контакта 
электрода с эндокардом [11, 12], скорости орошения 
электрода при использовании охлаждаемых электродов 
[13, 14]. Однако иногда во время аппликации, несмотря 
на проводимый тщательный контроль за параметрами 
РЧА (мощность энергии, температура и сопротивление 
электрода, скорость орошения, сила контакта электрода 
с тканью), возникает своеобразный хлопок - феномен 
«микровзрыва», который нередко приводит разрыву 
стенки сердца, с последующим развитием гемопери-
карда. Кроме этого при тесном прилегании пищевода к 
левому предсердию (ЛП) возрастает риск их поврежде-
ния с последующим формированием свищевого отвер-
стия. Чтобы предотвратить эти осложнения важно по-
нимать, какие изменения происходят в ткани во время 
РЧА. Четкое осмысление биофизических процессов и 
патофизиологических механизмов, возникающих в зоне 
повреждения при РЧА, возможно, позволит повысить 
эффективность и безопасность вмешательства. 

В этой статье мы обсудим биофизику и патофи-
зиологические аспекты РЧА аритмий сердца. На рис. 
1 представлена схема процесса аблации очага аритмии 
в сердце. Аблационный электрод установлен в область 
источника аритмии. Радиочастотный ток вырабатыва-
ется специальным генератором и подается на кончик 
электрода. Электрический ток, проходящий между аб-
лационным и индифферентным электродами, приво-
дит к нагреву ткани, прежде всего в непосредственной 
близости от кончика аблационного электрода. Кончик 
этого электрода изготавливается из металла, часто - из 
сплава нержавеющей стали, платины, золота. Основная 
часть катетера электрически изолирована, поскольку 
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нагрев ткани должен происходить только там, где кон-
чик электрода находится в прямом контакте с тканью. 
Кожа под индифферентным электродом также нагрева-
ется, но из-за большой площади поверхности послед-
него (пластина) температура будет не высокой. Тем не 
менее, ожоги кожи одно из возможных осложнений, 
особенно при процедурах аблации опухоли, когда вы-
сокая мощность используется в течение длительного 
времени. Теперь рассмотрим биофизические процессы 
и патофизиологические механизмы повреждения, про-
исходящие во время РЧА.

Распространение энергии 
радиочастотного тока между 

циркулирующей кровью, миокардом и 
телом пациента

Для того чтобы выяснить, как действительно до-
ставляется энергия к источнику аритмии, необходимо 
проследить путь прохождения радиочастотного тока 
через ткани пациента. Во время аблации часть элек
трода соприкасается с эндокардом, а другая - с цирку-
лирующей кровью (рис. 2). Известно, что кровь обла-
дает лучшей проводимостью электрического тока, чем 
эндокард. Поэтому, гораздо больше энергии отдается к 
циркулирующей крови нежели сердечной ткани. От аб-
лационного электрода ток распространяется как в цир-
кулирующую кровь, так и в эндокард, затем проходит 
через туловище к индифферентному электроду. Таким 
образом, часть энергии теряется при прохождении че-
рез тело, включая область индифферентного электро-
да [16]. Клинический интерес представляет изучение 
распространения этой энергии в пациенте, в первую 
очередь в области соприкосновения кончика электрода 
с окружающей его кровью и эндокардом.

Потеря радиочастотной энергии вследствие 
утекания ее в тело пациента
При условии, что сопротивление на кончике 

электрода в месте соприкосновения с кровью и эндо-
кардом равно сопротивлению пациента, то 
энергия распределяется между ними оди-
наково. Это означает, что 50% всей энергии 
неэффективно «утекает» в туловище, т.е. 
распространение энергии в пациенте зави-
сит от соотношения сопротивления между 
пациентом и электродом [18]. Сопротивле-
ние тела пациента при использовании ин-
дифферентного электрода размером 10х20 
см на нижней части спины, как правило, 
составляет 45 Ом, из которых 10-20 Ом 
составляет сопротивление кожи вблизи 
индифферентного электрода. При общем 
среднем сопротивлении 120 Ом, сопротив-
ление на кончике электрода (кровь-ткань) 
составит 75 Ом. Следовательно, 38% от 
общей доставляемой энергии впустую рас-
сеивается в теле пациента и только 62% 
доставляется аблационным электродом к 
крови и эндокарду [17]. Использование ин-
дифферентного электрода с большей пло-
щадью поверхности или размещение его 
ближе к проекции сердца может, в какой-то 

степени, снизить сопротивление тела пациента и, сле-
довательно, потерю энергии [16, 18]. 

Распределение энергии между кровью  
и эндокардом
Как обсуждалось ранее, мощность энергии ра-

диочастотного тока, доставляемая через электрод, рас-
пределяется между кровью и тканью. Распределение 
между ними зависит от сопротивления с обеих сторон, 
а также от соотношения площади контакта электро-
да с прилежащей тканью и циркулирующей кровью. 
В случае стандартного аблационного электрода дли-
на кончика которого равна 4 мм - его округлый дис-
тальный конец составляет 25% от общей поверхности 
электрода. Это означает, что при перпендикулярной 
ориентации электрода по отношению к ткани 25% от 
всей поверхности кончика электрода контактирует с 
эндокардом. При параллельной ориентации кончика 
электрода сила давления на него, оказываемая ручкой 
катетера, ограничена. Таким образом, практически не-
возможно вдавить кончик электрода в эндокард более 
чем наполовину (контакт на 50%), а контакт на 25% 
в сущности, можно расценивать как хороший. Кроме 
контакта электрода с эндокардом, соотношение сопро-
тивления между эндокардом и кровью также влияет на 
мощность доставляемой энергии к мышечной ткани 
при РЧА. Обычно сопротивление крови примерно в 
два раза ниже, чем у эндокарда. При контакте кончика 
электрода на три четверти с кровью и одной четвертью 
с окружающей тканью, количество энергии, поступаю-
щей в кровь, будет примерно в шесть раз больше, чем 
в эндокард. Таким образом, при 25% контакте кончика 
электрода с эндокардом с учетом потери мощности на 
38% в туловище пациента, оставшаяся часть мощности 
(62%) распределяется между кровью и мышечной тка-
нью в соотношении 6:1. Следовательно, только 9% от 
общей мощности будет фактически доставлено в эндо-
кард, а основная часть (53%) - в кровоток. Таким обра-
зом, при хорошем (25%) контакте кончика электрода с 

Рис. 1. Схема процедуры радиочастотной аблации. 
Аблационный электрод устанавливается в область источни-
ка аритмии под флюороскопическим или внутрисердечным 
эхокардиографическим контролем. Радиочастотная энергия, 
вырабатываемая генератором, подается на электрод и приво-
дит к нагреву ткани вокруг его кончика. В качестве обратной 
линии для радиочастотного тока служит индифферентный 
электрод в виде пластины, размещенный под спиной пациен-
та (модифицировано из статьи D.Panescu и соавторов [15]). 



49

ВЕСТНИК АРИТМОЛОГИИ, № 94, 2018

эндокардом и общей мощности используемой энергии 
50 Вт, всего лишь 4,5 Вт будет использоваться для со-
здания эндокардиального повреждения [18]. 

В зависимости от площади контакта кончика элек-
трода с эндокардом соотношение между эффективной 
подачей энергии в мышечную ткань и потерями ее в 
кровотоке может резко отличаться. Когда кончик элек-
трода застревает в кармашках или щелях в эндокарде, 
между трабекулами, под створкой клапана или в про-
свете большой вены сердца, то с окружающей тканью 
контактирует его большая часть. Следовательно, значи-
тельно возрастает количество энергии, поставляемое в 
ткань (при сравнении с 25% контактом), что может при-
вести к существенному нагреву тканей. На практике 
при повышении температуры аблационного электрода, 
РЧ-генератор просигнализирует о перегреве тканей и 
автоматически ограничит подачу энергии. Однако при 
использовании орошаемого аблационного электрода, 
обратная связь температуры (термоконтроль) намного 
меньше, чем при использовании конвекционного элек-
трода. Поэтому использование больших мощностей в 
тонкостенных структурах миокарда может привести к 
серьезным осложнениям [19-21]. 

Нагрев ткани под действием 
радиочастотного тока

Эндокард под поверхностью электрода нагрева-
ется вследствие прямого резистивного нагрева, а так-
же вследствие вторичного процесса рассеивания тепла 
к окружающему миокарду [22, 23]. Резистивный на-
грев - это нагрев проводящего тела при прохождении 
через него электрического тока. В сущности, эндокард 
нагревается, оказывая сопротивление протекающему 
через него электрическому току, превращая его в теп-
ло, которое рассеивается в окружающую ткань. При 

сферическом кончике электрода ток распространяется 
радиально, в связи с чем плотность тока уменьшается 
с квадратом расстояния от центра электрода. Поэтому, 
рассеиваемая мощность в единице объема уменьшает-
ся в четыре раза в зависимости от расстояния. 

Примерно 90% всей энергии, которая доставля-
ется в ткани, поглощается в пределах первых 1-1,5 
мм от поверхности кончика электрода. Остальная 
часть ткани будет в основном нагреваться за счет 
теплопроводности. Если резистивный нагрев начи-
нается сразу после начала РЧА, то нагрев лежащего 
глубже эндокарда происходит намного медленнее. 
Поэтому для создания «полноценных» повреждений 
длительность РЧА должна составлять не менее 30-
60 секунд [9, 24, 25]. Рост повреждения происходит 
быстрее в начале аппликации, в первые 10-15 секунд. 
Через 30-60 секунд аппликации температура тканей 
достигает своего максимального значения и наблю-
дается стабильный отток тепла от электрода в окру-
жающую среду, т.е. возникает «тепловой баланс». 
После прекращения РЧА происходит постепенное 
снижение температуры эндокарда. Поэтому при пре-
ждевременном прерывании аппликации, например, 
в случае возникновения АВ блокады, кондуктивное 
(теплопроводное) нагревание сразу не обрывается. 
Возникает феномен тепловой задержки, который мо-
жет явиться причиной такого осложнения как запоз-
далая АВ-блокада [26, 27]. 

Температура тканей  
и электрода 

Параметры температуры, которые отражаются на 
генераторе радиочастотного тока, показывают темпе-
ратуру кончика электрода. Повышение температуры 
самого электрода является вторичным процессом - он 
не нагревается радиочастотной энергией, его кончик 
нагревается вследствие соприкосновения с нагретой 
тканью. Причем следует помнить, что конвективное 
охлаждение кровью снижает температуру поверхности 
эндокарда в месте аблации, в связи с чем максималь-
ный нагрев ткани происходит не на ее поверхности в 
месте контакта с электродом, а на расстоянии несколь-
ких миллиметров под ее поверхностью. Еще одной 
температурной особенностью является то, что темпе-
ратура электрода измеряется в одном конкретном мес-
те внутри электрода. А как упоминалось выше, с одной 
стороны кончик электрода нагревается тканью эндо-
карда, а с другой стороны охлаждается кровью - за счет 
этого создается градиент температуры внутри электро-
да. И все же, основной проблемой эффективного на-
грева ткани является охлаждение электрода кровью и 
нестабильный контакт его кончика с эндокардом. Эти 
факторы оказывают наибольшее влияние на разницу 
температур между электродом и тканью [28, 29].

Таким образом, оцениваемая врачом температура 
электрода может лишь косвенно отражать температуру 
нагрева эндокарда, а скорость повышения температу-
ры электрода, в таком случае, явно будет отличаться 
от скорости повышения температуры ткани. Тем не 
менее, иногда наблюдается относительно высокое по-
вышение температуры электрода при относительно 

Рис. 2. Схема распространения радиочастотного 
тока во время аблации. С поверхности электрода 
радиочастотный ток преимущественно рассеива-
ется в кровоток (указано стрелками) вследствие 
его меньшего удельного электрического сопротив-
ления по сравнению с эндокардом. Радиочастотный 
ток возвращается к кончику электрода через 
индифферентный электрод. Импеданс на аблаци-
онном электроде представляет собой параллельное 
сопротивление с поверхности эндокарда и крови. 
Общее сопротивление состоит из суммы сопротив-
ления на поверхности электрода и ткани, а также 
всей остальной части пациента, включая сопро-
тивление индифферентного электрода (модифици-
ровано из статьи F.Wittkampf и соавторов [17]).
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низких уровнях мощности. Существует два возмож-
ных объяснения этой ситуации: 1) хороший и плотный 
контакт с тканью, который улучшает передачу энергии 
в эндокард; 2) низкая скорость кровотока, которая сни-
жает охлаждение кончика электрода и, следовательно, 
уменьшает разность температур между тканью и элек-
тродом. [28, 30]. В обоих случаях целевая температура 
электрода может достигаться при относительно низком 
уровне мощности, например, 50 oC при 10 Вт. 

Улучшение контакта с тканью приводит к более 
высокой подаче энергии в эндокард. Следовательно, 
целевая температура ткани и необходимая площадь 
повреждения могут быть достигнуты при небольших 
мощностях. Однако при этом улучшается не только 
передача энергии к ткани, но также возрастает и об-
ратный теплообмен. Поэтому поддержание целевой 
температуры на кончике электрода 50 oC в такой ситуа
ции не говорит об аналогичной температуре в ткани, 
где она будет ниже. В таких случаях можно увеличить 
целевую температуру электрода для достижения таких 
же температур тканей, что и при «нормальном» контак-
те с тканью. На практике трудно оценить безопасность 
такого повышения целевой температуры электрода. 
Однако, нам известны изменения, возникающие при 
увеличении мощности при стабильном контакте элек-
трода с тканями. Экспериментальные исследования 
показали, что повышение температуры эндокарда про-
исходит прямо пропорционально уровню мощности 
радиочастотной энергии [23]. Увеличение мощности 
радиочастотной энергии с 10 до 25 Вт в месте абла-
ции повышает интрамуральную температуру ткани в 
2,5 раза. То же самое относится и к температуре элек
трода. При стабильном контакте с тканями повышение 
температуры кончика электрода также пропорциональ-
но растет в зависимости от мощности радиочастотной 
энергии [31]. 

Таким образом, если уровень мощности 10 Вт 
приводит к повышению температуры электрода на 13 
oC (до 50oC), то 20 Вт приведет к повышению темпера-
туры электрода на 26 oC (до 63 oC). И наоборот, увели-
чение целевой температуры с 50 oC до 63 oC приведет 
к двукратному увеличению мощности радиочастотной 
энергии [17]. Эта информация может быть полезна в си-
туациях, когда целевая температура в 50 oC неожидан-
но достигается при 10 Вт. При нормальном кровотоке, 
целевая температура электрода может быть временно 
повышена до 60oC. И при таком же стабильном контак-
те электрода с эндокардом мощность радиочастотной 
энергии автоматически поднимется с 10 Вт примерно до 
18 Вт, увеличивая площадь повреждения. В целом, тем-
пература электрода, наблюдаемая нами на РЧ-генерато-
ре - весьма ненадежный показатель непосредственной 
температуры нагретого эндокарда. На практике, ни уро-
вень мощности, ни повышение температуры электрода 
по отдельности не являются хорошими показателями 
размера повреждения. Необходима оценка одновремен-
ного изменения обоих этих параметров.

Отдельное внимание следует уделить понижен-
ной скорости кровотока в полостях сердца, которая спо-
собствует ухудшению охлаждения кончика электрода 
и снижению разницы температур между электродом и 

эндокардом. Такая ситуация зачастую встречается при 
фибрилляции предсердий (ФП) или при сниженной со-
кратительной функции левого желудочка (ЛЖ). К при-
меру, при температуре электрода в 50 0С, температура 
нагреваемого эндокарда будет оставаться относитель-
но низкой, возможно 55-60 0С, а не 80-90 0С, как при 
нормальной скорости кровотока. В то же время темпе-
ратура крови вблизи контактного участка может быс-
тро достигнуть критического уровня и возможно не-
заметное образование тромба [17]. В условиях низкой 
скорости кровотока относительно безопасным вариан-
том РЧА является использование охлаждаемого кате-
тера с открытым контуром орошения его кончика [32]. 
Нельзя забывать, что при хорошем плотном контакте 
электрода с эндокардом в сочетании с низкой скоро-
стью кровотока может возникнуть быстрое нарастание 
температуры эндокарда, что может привести к, так на-
зываемому, мини-взрыву в точке аблации с формирова-
нием разрыва сердечной ткани. Этот феномен известен 
под названием «газовый взрыв» (steam pop).

Формирование сгустка крови

До внедрения в генераторе радиочастотного тока 
функции контроля за повышением температуры и мощ-
ности нередко происходило резкое повышение импе-
данса электрода вследствие свертывания крови на его 
металлической поверхности, что заставляло приоста-
навливать РЧА [33]. Современные генераторы радио-
частотного тока позволяют автоматически уменьшать 
уровень подаваемой мощности или температуры, при 
достижении целевых значений [34]. Контроль за пара-
метрами РЧА с автоматическим уменьшением мощ-
ности и температуры действительно предупреждает 
внезапное повышение импеданса и образование нагара 
на кончике электрода, но это не означает, того что у вас 
не образуется тромб на поверхности эндокарда. Как 
было показано в экспериментальных исследованиях, 
даже при отсутствии повышения импеданса при абла-
ции в режиме «контроля по температуре» на поверх-
ности эндокарда образуются, так называемые, «мягкие 
тромбы» [30]. 

Такой тромб состоит из агрегатов денатурирован-
ного белка с вовлечением эритроцитов [35]. Денату-
рация белка происходит при температуре выше 55 oC. 
А формирование мягкого тромба (сгустка) начинается 
тогда, когда температура на поверхности ткани вбли-
зи аблационного электрода достигает значений более 
70-80 оС. Возможно, это первый шаг каскада, который 
приводит к образованию коагуляции и росту импе-
данса. Денатурированные белки имеют более высокое 
электрическое сопротивление, чем кровь. Отсутствие 
потока крови внутри сгустка и его предполагаемое бо-
лее высокое сопротивление ускоряет локальное нагре-
вание как кончика электрода, так и окружающей тка-
ни. Автоматическое снижение мощности с помощью 
регулируемой температуры во время аблации будет 
компенсировать уменьшение охлаждения электрода 
и может предупредить процесс высушивания ткани и 
повышения ее сопротивления. Не стоит забывать, что 
несмотря на такой автоматический контроль, все равно 
могут образовываться сгустки. Это может оставаться 
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незаметным до тех пор, пока сгусток не отделился от 
ткани и не попал в циркулирующую кровь [36, 37].

В настоящее время до конца не разработаны мето-
ды профилактики образования таких сгустков, так как 
мы не можем контролировать естественный процесс 
изменения скорости кровотока. Поэтому проведение 
РЧА в левых камерах сердца сопряжено с риском тран-
зиторных ишемических атак. А вот проблему степени 
(плотности) контакта кончика электрода с эндокардом 
на современном этапе решена с помощью инновацион-
ных датчиков, оценивающих силу прижатия электрода 
к ткани (функция Smart Touch). К тому же, мерами бе-
зопасности при РЧА в левых камерах сердца является 
использование электродов с открытым контуром оро-
шения и ограничение уровня подаваемой мощности 
радиочастотного тока. 

Феномен «газового взрыва»  
во время аблации

При выполнении радиочастотной катетерной абла-
ции большинству электрофизиологов хорошо известно 
возникновение такого феномена как микроразрыв эндо-
карда (steam pop). Когда температура между кончиком 
электрода и тканью быстро нарастает, приближаясь к 
температуре кипения, происходит испарение крови, вы-
зывая мини-взрыв и слышимый хлопок. Испарение мо-
жет происходить интрамурально, что приводит к обра-
зованию пузырьков газа в эндокарде. При продолжении 
нанесения энергии этот пузырь расширяется и прорыва-
ется в полость сердца, расщепляя ткани. 

Газовый микровзрыв - это отчетливый звук в виде 
хлопка, возникающий во время аблации. Он обуслов-
лен интрамуральным разрывом, когда температура 
нагреваемой ткани достигает 100 °C, что, в сущности, 
и приводит к образованию газа [38]. Это потенциаль-
но серьезное осложнение радиочастотной катетерной 
абляции способное приводить к перфорации сердеч-
ной стенки. Французские авторы в 2014 году одними 
из первых описали данный феномен с помощью МРТ 
сердца, выполненного в первые сутки после возникно-
вения такого микровзрыва при аблации левожелудоч-
ковой экстрасистолии из области межжелудочковой 
перегородки [39]. По их данным микровзрыв - это 
интрамиокардиальная гематома, сообщающаяся с по-
лостью желудочка без трансмурального повреждения 
сердечной стенки с формированием диффузного оте-
ка, выходящего за пределы зоны аблации. К тому же, 
сравнив МРТ-картины двух зон успешной аблации без 
микровзрыва и с возникшим микровзрывом, авторы 
сделали вывод, что данный феномен повреждает толь-
ко субэндокардиальные слои миокарда. 

В свою очередь, английские авторы описывают 
возникновение феномена микроразрыва стенки ЛП с 
формированием ее перфорации при проведении одно-
го из линейных РЧ-воздействий на сердце свиньи при 
мощности 25 Вт и использовании орошаемого кате-
тера [40]. По нашему мнению, перфорация эндокарда 
вследствие микровзрыва зависит от толщины сердеч-
ной стенки - чем толще эндокард в месте аблации, тем 
меньше рисков получить перфорацию от феномена 
хлопка.

Мониторинг сопротивления на 
кончике электрода

Одним из важных параметров аблации являет-
ся импеданс электрода и динамика его изменения во 
время аппликаций радиочастотного тока. Электрод 
одновременно контактирует с кровью и эндокардом, у 
которых имеется свое собственное электрическое со-
противление. Сопротивление циркулирующей крови 
примерно два раза меньше сопротивления сердечной 
ткани. Сопротивление электрода в месте контакта с эн-
докардом составляет около 75 Ом, а в пределах первых 
5 мм от поверхности электрода - около 73 Ом. Следо-
вательно, любое изменение сопротивления, которое 
происходит на расстоянии более 5 мм практически не 
влияет на сопротивление электрода. 

Разница сопротивлений ткани и крови зависит от 
степени контакта электрода с тканью. Когда площадь 
контакта между электродом и тканью мала, только не-
значительная часть радиочастотного тока будет прохо-
дить через ткань. Кроме того, кровь, контактирующая 
с электродом, постоянно обновляется, и температура 
электрода может оставаться низкой, особенно при вы-
сокой скорости кровотока. В связи с эти, изменения 
в сопротивлении эндокарда при нагревании вряд ли 
повлияют на сопротивление самого электрода. Напро-
тив, при очень плотном контакте, например, в трабе-
кулярном правом желудочке, большая часть общего 
тока будет проходить через эндокард и сопротивление 
электрода может повышаться [41]. Изменение сопро-
тивления тканей при их нагревании может также су-
щественно повлиять на сопротивление электрода. 
Действительно, различные исследования показали 
значительное снижение сопротивления при аблации и 
достаточно хорошую корреляцию со степенью нагрева 
тканей и размером повреждения. Подъем температуры 
электрода и падение его сопротивления тесно коррели-
руют между собой и являются признаком хорошего на-
грева тканей [42]. К примеру, успешная аблация ДАВС 
может характеризоваться снижением импеданса элек
трода на 10 Ом.

Помимо отслеживания сопротивления электрода, 
существует еще один важный способ оценки степени 
повреждения эндокарда - это снижение амплитуды и 
крутизны локальной эндограммы. Поэтому, на прак-
тике во время РЧА нужно стремиться одновремен-
но отслеживать изменения параметров температуры, 
мощности, сопротивления и морфологии локальной 
эндограммы, а также контролировать витальные функ
ции. Все эти параметры в комплексе дают врачу пол-
ноценную информацию о характере воздействия во 
время РЧА.

Аблационные катетеры-электроды

Первоначально РЧА выполняли используя кате-
теры диаметром 6 F с размером кончика электрода 2 
мм. Диаметр повреждения эндокарда составлял поряд-
ка 6 мм [3, 8]. В настоящее время в клинической прак-
тике используются конвекционные и ирригационные 
аблационные катетеры-электроды с большим размером 
кончика. При использовании 7 Fr катетера с 4 мм диа-
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метром кончика размер повреждения достигает уже 9 
мм [9]. Для увеличения размеров повреждения разра-
батывались различные модификации катетеров. Одной 
из модификаций явилось увеличение длины кончика 
электрода до 8 и 10 мм. Другая модификация - исполь-
зование охлаждаемых электродов [10, 43].

Конвекционные катетеры-электроды
Электрод с 8 мм кончиком имеет площадь поверх-

ности в два раза больше, чем 4 мм электрод. Сопротив-
ление первого электрода обычно составляет 90-100 Ом, 
а 4 мм электрода 100-120 Ом (рис. 3). Какое влияние 
это оказывает на параметры РЧА и характер поврежде-
ния? Удлиненный размер электрода уменьшает сопро-
тивление в месте контакта с кровью и эндокардом, но 
сопротивление в туловище пациента остается неизмен-
ным. Таким образом, соотношение импеданса в месте 
контакта и импеданса в туловище пациента ниже, чем 
у 4 мм электрода - это снижает эффективность нагрева 
[43, 44]. При использовании 8-мм электрода контакт 
его с тканью сильно зависит от ориентации катетера: 
перпендикулярной и параллельной. 

При перпендикулярной ориентации кончика 
электрода и плотном его контакте - прилегание к эн-
докарду такое же, как и у 4-мм электрода, так как у 
них один и тот же полусферический дистальный раз-
мер. Площадь поверхности этой части у 8-мм элект-
рода составляет всего 12% от общей поверхности по 
сравнению с 25% у 4-мм электрода. Это означает, что 
всего лишь 12% поверхности электрода контактиру-
ет с эндокардом, а 88% - с циркулирующей кровью, 
имеющей вдвое меньший электрический импеданс. 
Это две основные причины, объясняющие неэффек-
тивную потерю радиочастотной энергии в циркулиру-
ющей крови. По расчетам всего лишь 3,5% от общей 
мощности подается в ткань, 51,5% мощности - на 
поверхность электрода и в циркулирующую кровь, а 
45% - к остальной части пациента [17]. 

При параллельной ориентации электрода с 8 мм 
кончиком сложно оценить степень его контакта с эн-
докардом. При обычной ситуации площадь такого кон-
такта будет ниже 50%, впрочем, также как и у 4-мм 
электрода, потому что кончик электрода нельзя погру-
зить в эндокард более чем наполовину. Допускается, 
что при параллельной ориентации кончика электрода 
к эндокарду его наилучший контакт с эндокардом со-
ставляет 25%. С учетом этого предположения получа-
ется, что только 8% от общей мощности доставляется 
к поверхности эндокарда в месте соприкосновения с 
кончиком электрода [17]. 

Экспериментальные исследования 8-мм элек
трода с использованием мощности 50 Вт показали, что 
перпендикулярная ориентация катетера доставляет к 
эндокарду 1,8 Вт, а параллельная - 4 Вт. При аналогич-
ных условиях использования 4-мм катетера при хоро-
шем контакте обе ориентации доставляют к эндокарду 
энергию мощностью 4,5 Вт. Следовательно, 8-мм элек-
трод может потребовать в 1,5-5 раз больше энергии для 
достижения таких же температур нагрева ткани, чем 4-
мм электрод [17, 24, 45]. 

Таким образом, при той же общей мощности, 
повреждения с более крупным кончиком электрода 

всегда будут меньшими, чем у электрода с более корот-
ким кончиком. А в клинических условиях ориентацию 
электрода зачастую трудно контролировать, что в свою 
очередь делает размер повреждения непредсказуемым. 
Поэтому площадь повреждения у 8-мм катетера может 
быть меньше, чем у 4-мм катетера, даже несмотря на 
более высокий уровень мощности [18]. 

Преимущества 8-мм электрода представлены во 
множестве исследованиях при РЧА истмусзависимого 
трепетания предсердий с акцентом на параллельную 
ориентацию его кончика [10, 43, 46]. Использование 
8-мм электрода может быть полезной в ситуациях с 
низким скоростным потоком крови, когда максималь-
ная подача мощности ограничивается чрезмерным 
повышением температуры электрода. Последнее, 
но не менее важное: большая площадь поверхности 
электрода сглаживает геометрические формы спайка 
локальной эндограммы. 

Альтернативой увеличению размера электрода 
является использование металла с более высокой теп-
лопроводностью, к примеру, золота [47,-49]. Тепло, 
вырабатываемое в ткани, будет легче проводиться к 
корпусу электрода и, следовательно, более легко бу-
дет отводиться в кровоток. Улучшенное охлаждение 
электрода позволит доставить более высокие уровни 
РЧ энергии. Следовательно, крупное повреждение 
может создаваться при той же целевой температуре 
электрода.

Охлаждаемые катетеры-электроды
Другой подход для получения более крупных 

повреждений - это использование активного охлажде-
ния кончика электрода. Это можно осуществить за счет 
циркуляции жидкости внутри электрода (замкнутый 
контур охлаждения) или за счет ирригации изотони-
ческим раствором хлористого натрия через отверстия 
в кончике электрода (открытое орошение) [14, 18, 50]. 

Рис. 3. Сравнение 4- и 8-мм электродов. Доставка 
эффективной мощности к ткани сильно зависит 
от площади соприкосновения кончика электрода с 
эндокардом. При хорошем контакте и одинаковой 
общей мощности количество энергии, эффек-
тивно доставляемой в ткань, меньше для более 
крупного электрода, особенно при перпендикуляр-
ной его ориентации к ткани. Ориентация кончика 
электрода по отношению к подлежащей ткани 
очень сильно влияет на формирование площади 
поражения при использовании большего (8 мм) 
кончика электрода (модифицировано из статьи 
F.Wittkampf и соавторов [17]).
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В электродах с внутренним контуром охлаж-
дения основным зависимым параметром является 
температура кончика электрода. При использовании 
такого электрода наблюдается лишь незначительное 
охлаждение ткани в области непосредственного со-
прикосновения электрода с эндокардом. Увеличение 
размера повреждения происходит на более высоких 
мощностях, вследствие отсутствия драматичного по-
вышения температуры электрода, так как у него име-
ется внутренний контур охлаждения. Однако при тес-
ном контакте электрода с эндокардом проникновение 
энергии в ткань может быть значительно выше сред-
него и может привести к перегреву эндокарда. Кроме 
этого, могут образовываться сгустки крови, но они не 
прилипают к охлаждаемому электроду и не вызывают 
повышение импеданса. Таким образом, в отличие от 
неохлаждаемых электродов, основной особенностью 
электродов с внутренним контуром охлаждения явля-
ется отсутствие чрезмерного повышения температу-
ры электрода, что препятствует образованию на его 
кончике нагара [32, 51-53]. 

Первые эксперименты с открытой ирригацией 
начались еще в 1987 г. [3, 54]. Орошение 0,9% раство-
ром хлористого натрия через поры в дистальном кон-
чике электрода охлаждает электрод и окружающую 
его ткань, тем самым предупреждает образования 
нагара и тромба. Так же как и у электродов с закры-
тым контуром охлаждения, открытая ирригация со-
здает глубокие и обширные повреждения на больших 
мощностях - само орошение не увеличивает размер 
повреждения. Напротив, охлаждение поверхности 
ткани может даже незначительно уменьшать площадь 
повреждения, а максимальный диаметр повреждения 
при более высокой скорости потока орошения может 
сместиться в глубину миокарда. Иногда ошибочно 
интерпретируется, будто орошение способствует бо-
лее глубокому повреждению ткани. Однако больший 
размер и глубина повреждения создаются только при 
поступлении в ткани энергии большей мощности. 
Основная цель открытого орошения - обеспечить 
достаточное охлаждение близлежащих к электроду 
структур (эндокард, кровь) для облегчения доставки 
высокого уровня мощности без повышенной темпе-
ратуры и образования сгустков. Как и закрытая сис-
тема орошения, открытая ирригация имеет главный 
недостаток, заключающийся в невозможности кор-
ректной оценки температуры нагрева самой ткани в 
месте аблации. Такое чрезмерное нагревание эндо-
карда может привести к драматичному осложнению 
аблации - внутритканевому газовому микровзрыву с 
последующим разрывом сердечной стенки. Напротив, 
при низкой скорости орошения улучшается контроль 
за температурой нагрева ткани, но при этом возраста-
ет риск образования сгустков [13, 55]. 

Практические рекомендации

С практической точки зрения на основе клини-
ческого опыта для разных камер сердца используются 
различные электроды с определенными настройками 
мощности и температуры. В ЛП и ЛЖ предпочти-
тельным считаются электроды с открытым контуром 

орошения с кончиком 3,5-4 мм. Приемлемым уровнем 
мощности в ЛЖ и ЛП является 50 Вт и 35 Вт соответ
ственно. На низком уровне мощности, скорость оро-
шения можно снизить, чем при более высоких уров-
нях мощности. Общепринятой практикой считается 
скорость ирригации 17 мл/мин при мощности менее 
30 Вт, в то время как 30 мл/мин используется при мощ-
ности выше 30 Вт. Однако не стоит забывать, что по-
вышенная скорость орошения может вызвать избыток 
жидкости в кровеносном русле.

В различных клиниках используют совершенно 
разные параметры аблации в ЛП. К примеру, в нашей 
клинике при аблации в ЛП мы устанавливаем режим 
контроля «по температуре» с параметрами аблации 43 
oС и 37 Вт. К примеру, в Алмазовском центре (Санкт-
Петербург) при аблации устьев легочных в ЛП уста-
навливались параметры 43 oС с мощностью до 45 Вт 
[56]. Единого унифицированного протокола режимов 
аблации не существует, медицинские центры приме-
няют свои собственные параметры температуры и 
мощности, вероятнее, всего основанные на личном 
опыте. При проведении РЧА по поводу синдрома 
WPW правой локализации мы используем в основном 
электроды с открытым контуром орошения с парамет-
рами 45 oС, 45 Вт. В случае если ДАВС локализовано в 
септальной области - мы, как и в большинстве клиник, 
используем конвекционные электроды с 4-мм кончи-
ком с параметрами аблации 60 oС, 50 Вт. При типич-
ном трепетании предсердий в основном используются 
3,5-4 мм орошаемые электроды с мощностью 35-45 
Вт и лимитом температуры электрода 45 oС [57, 58]. 
При лечении АВ-узловой реципрокной тахикардии 
стандартным считается 4-мм конвекционный элек-
трод с параметрами аблации 60 oС, 50 Вт. При этом 
необходимо внимательно контролировать состояние 
АВ проведения в связи с близостью зоны интереса к 
компактной части АВ соединения. 

Известно, что в некоторых случаях источник же-
лудочковой аритмии может находиться глубоко внутри 
миокарда, поэтому иногда при использовании стан-
дартной орошаемой РЧА не удается элиминировать 
субстрат аритмии. Более глубокие повреждения мо-
гут быть созданы за счет уменьшения концентрации 
солей ирригационного раствора, поступающего через 
открытую систему орошения. При снижении ионной 
концентрации и использовании 0,45% раствора хло-
ристого натрия вместо 0,9% раствора допустимо созда-
ние больших аблационных повреждений, аналогичных 
по размеру с повреждениями с использованием бипо-
лярной аблации. Эта технология может быть полезной 
стратегией РЧА субстрата аритмии, локализованных в 
глубоких слоях миокарда, резистентных к стандартной 
аблации [59, 60]. 

Одним из основных факторов, определяющих эф-
фективность лечения ФП, является непрерывное транс-
муральное циркулярное повреждение устьев легочных 
вен, позволяющее электрически изолировать их от ЛП. 
Недостаточная сила контакта (СК) электрода с предсер-
дной тканью может приводить к формированию в ней 
неоднородного повреждения, являясь причиной восста-
новления проведения импульса через линии изоляции 
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легочных вен (ЛВ), что может приводить к рецидивам 
ФП [61, 62]. В то же время избыточная СК с повышен-
ным уровнем мощности могут явиться причиной мик-
роразрыва с перфорацией стенки предсердия и (или) 
повреждения пищевода [63]. Катетерная технология с 
инновационной системой контроля СК с использова-
нием сенсоров силы нажима и направления движения 
электрода упрощает процесс аблации, снижая риск раз-
вития вышеописанных осложнений [11, 12, 64].

Новые технологии орошаемых катетеров на-
правлены на снижение риска развития феномена 
внутритканевого газового взрыва, образования нага-
ра коагулянта на электроде и ткани, а также на мак-
симальную передачу энергии в эндокард. В будущем 
ожидается комбинация с новыми датчиками, которые 
позволяют осуществлять онлайн-мониторинг размера 
и глубины повреждений. Такая технология оптимизи-
рует доставку радиочастотной энергии без риска глу-
бокого перегрева тканей и развития внутритканевого 
газового взрыва. Перспективными направлениями 
также являются аблации с низкой скоростью ороше-
ния с использованием охлаждаемых аблационных 
катетеров с 12 отверстиями и с золотым напылением 
наконечника [65, 66]. 

Еще одним направлением развития катетерных 
технологий аблации ФП является использование ка-
тетера с 9 периферическими электродами, покрытыми 
золотом. Эффективность этого метода аблации эквива-
лентна по эффективности традиционной технологии. 
Авторы отмечают сокращение времени операции и 
флюороскопии. Однако выше риск тромбоэмболичес-
ких осложнений и стеноза легочных вен [67, 68]. 

Заключение

Безусловно, знание и понимание биофизических 
процессов и патофизиологических механизмов пов-
реждений тканей при РЧА способствует повышению 
эффективности и безопасности этого метода при лече-
нии аритмий сердца. Результаты экспериментальных 
исследований, а также клинических испытаний позво-
лили установить основные механизмы создания искус-
ственных повреждений во время РЧА.

Радиочастотный электрический ток проходит 
через миокард, генерируя в нем высокие температуры 
путем резистивного нагрева. Свойство теплопровод-
ности эндокарда способствует нагреванию его глуб-
жележащих слоев, создавая более глубокое тепловое 
повреждение. Электроды с большой длиной и охлаж-
даемым наконечником позволяют использовать более 
высокую мощность и создавать большие поврежде-
ния. Слишком большая подача энергии может приве
сти к чрезмерному нагреву ткани, образованию нага-
ра и коагулята, или к субэндокардиальному феномену 
хлопка, возникающего вследствие разрыва газового 
пузыря. Механизм тканевого повреждения опосредо-
ван термическим эффектом. Начальная и обратимая 
потеря функции проведения в первые секунды от на-
чала РЧА, скорее всего, происходит вследствие ин-
дукции клеточной деполяризации под воздействием 
высокой температуры. В основе ускоренных ритмов, 
появляющихся во время РЧА, лежит повышенный ав-
томатизм клеток вследствие гипертермии. 

Необратимые изменения электрофизиологичес-
ких функций клеток непосредственно после успешной 
РЧА, вероятно, вызваны термическим повреждением 
ткани, в результате которого образуется область ло-
кального коагуляционного некроза. Размеры повреж-
дения ткани при РЧА больше, чем область острого ко-
агуляционного некроза, поскольку зона повреждения 
помимо последнего состоит из пограничной зоны или 
зоны отграничения, в которой имеется жизнеспособ-
ный миокард. В зоне аблации вторичная воспалитель-
ная реакция и ишемия вследствие нарушения микро-
циркуляции могут усугубить степень повреждения 
ткани. Дальнейшее прогрессирующее повреждение 
ткани, может привести к расширению зоны пора-
жения и явиться патофизиологическим механизмом 
поздних электрофизиологических эффектов, наблю-
даемых после аблации. И напротив, восстановление 
жизнеспособности поврежденной ткани в пределах 
пограничной зоны может привести к позднему возоб-
новлению электрофизиологических функций ткани. 
Это может происходить у 5-10% пациентов после пер-
воначально успешной аблации.
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