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Ventricular Assist Devices 4 

 5 

1. 序文 6 
 背景 7 

半導体技術の発展とともに急速にコンピュータ、携帯電話などの電気電子機器技術が発達8 
し、性能の向上のみならず、機器の小型化、電力効率化に関しても目覚ましい技術的進歩が9 
見られる。それに伴い、医療機器に関してもペースメーカや体内植え込み型補助人工心臓な10 
どの体内植え込み機器等の研究開発、実用化が進んできた。体内植え込み機器の主なエネル11 
ギー源は電力であり、体内に長期間植え込み可能で定期的に充放電が行えるエネルギー密12 
度の高い二次電池の開発も並行して行われている。しかし、駆動に数 W〜20W 程度の電力13 
が必要な補助人工心臓などの体内植え込み機器においては未だに患者皮膚を貫通する電力14 
伝送ラインによる有線電力伝送に頼っている。 15 

有線電力伝送では皮膚貫通部での感染症防止が医学的に重要な課題となっている。その抜16 
本的対策として、また対象患者の QOL の向上や再入院・治療費軽減の観点からも電力伝送17 
無線化（非接触給電化）が望まれており、経皮的エネルギー伝送システム（TETS: 18 
Transcutaneous Energy Transmission System）の研究が進められているとともに、海外では19 
臨床実験も始まっている。一方、無線電力伝送では交流電磁界を介して電力を伝送するが、20 
電磁界の生体への影響、安全対策に関しては未だ研究中、検討中である。体外に設置または21 
存在する携帯電話や IH 調理器のような機器を対象に総務省の電波防護指針や国際非電離放22 
射線防護委員会（International Commission on Non-Ionizing Radiation Protection：ICNIRP）23 
によりばく露限度値等が定められているが、一般公衆へのばく露や職業的なばく露を想定24 
したものであり、生体に影響を及ぼすと考えられる値のしきい値から、安全係数（低減係数）25 
を含んでいるものとなっている。 26 

このような背景のもと、平成 29 年 8 月 9 日に厚生労働省医薬・生活衛生局より薬生機審発27 
0809 第 7 号「植え込み型医療機器への非接触給電システムに関する評価ガイドライン」[1]28 
（以下、TETS 評価ガイドライン(2017)）が公表された。TETS 評価ガイドライン(2017)は体29 
内に植え込まれた医療機器に対する非接触給電装置の開発に関する指標を提示するととも30 
に、安全性を確保するための評価指標を作成することを目的としたもので、小電力の体内植31 
え込み医療機器開発に関しては良く適合する評価ガイドラインである。しかし、TETS 評価32 
ガイドライン(2017)では非接触給電可能な磁界強度範囲を ICNIRP の定めるガイドラインの33 
公衆ばく露値に対する参考レベルに依っているため、給電電力が大きくなるとその要求を34 
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満足することが難しくなる。大電力の給電を必要とする、国内外で開発中の補助人工心臓用35 
の TETS の発生電磁界への適用は現実的ではない。 36 

 本ガイドラインの目的 37 
本ガイドラインは、最大 20W 程度の電力伝送を必要とする補助人工心臓のための TETS の38 
設計及び型式試験のための指針を示すことを目的とする。 39 

 40 

2. 適用範囲 41 
 スコープ 42 

本ガイドラインは、以下の全てに合致する TETS を対象とする。 43 

1) 補助人工心臓システムへの非接触給電を目的とする TETS。 44 

2) 電力数 W〜20W 程度の伝送電力を行う TETS。 45 

3) エネルギー伝送方式としては電磁誘導方式、磁界共鳴方式とする。 46 

- 電磁誘導方式は、結合係数 k が大きい近距離のコイル間を、高効率で伝送する方47 
式とする。 48 

- 磁界共鳴方式は、結合係数 k が小さい離れたコイル間で、コイルの質または共振49 
の鋭さを表す Q 値を大きくし伝送する方式とする。 50 

4) 伝送周波数帯域は電磁誘導方式、磁界共鳴方式双方を考慮し、60kHz〜15MHz とす51 
る。 52 

 53 

 想定する利用者 54 
本ガイドラインは、補助人工心臓に適用する TETS を開発する技術者及びその安全及び関連55 
法規への適合性を評価する者を想定する利用者とする。読者は高周波技術、医用電気安全、56 
電磁障害等に関する工学的知識を有していることが望ましい。 57 

本ガイドラインは補助人工心臓に適用する TETS を想定している。他の用途の TETS につい58 
ては、医学的要求と技術的事項を適切に読み替えることで本ガイドラインを参考にするこ59 
とができる。 60 

 本ガイドラインの必須文書 61 
1) IEC 60601-1 Medical electrical equipment – Part 1: General requirements for basic 62 

safety and essential performance [2] (JIS T 0601-1 医用電気機器−第 1 部：基礎安全及63 
び 基本性能に関する一般要求事項) 64 
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2) ISO 14708-1 Implants for surgery — Active implantable medical devices — Part 1: 65 
General requirements for safety, marking and for information to be provided by the 66 
manufacturer [3] 67 

3) 体内埋め込み型能動型機器分野（高機能人工心臓システム）開発ガイドライン（以68 
下、人工心臓システム開発ガイドライン）[4] 69 

4) 植え込み型医療機器への非接触給電システムに関する評価ガイドライン（平成 29 年 870 
月 9 日付 薬生機審発 0809 第 7 号別添）[1] 71 

これらについては、原則的にその時点での最新版を開発に適用することが望ましいが、規制72 
上の要求は旧版に準拠している場合もあるので、必要に応じて規制当局と協議する。 73 

注釈： 2022 年 2 月時点では、IEC 60601-1 は 2020 年版、JIS T 0601-1 は 2017 年版、ISO 14708-174 
は 2014 年版が最新である。人工心臓システム開発ガイドラインは 2022 年度に改定の見込みである。 75 

 76 

 本ガイドラインの構成 77 
４章： 補助人工心臓システム用の TETS の開発において適用すべき文書を示す。 78 

５章： 本ガイドラインが TETS 評価ガイドライン(2017)の例外事項として推奨する事項及79 
び本ガイドラインが追加的に推奨する事項を示す。 80 

なお、伝送周波数帯域及び５章で扱う事項については、附属書 A〜F にて解説している。 81 

 82 

3. 用語及び定義 83 
本ガイドラインで定義する以下の用語のほか、IEC 60601-1 (JIS T 0601-1)、人工心臓シス84 
テム開発ガイドライン及び TETS 評価ガイドライン(2017)の用語を適用する。 85 

3.1.  86 
経皮的エネルギー伝送システム（TETS: Transcutaneous Energy Transmission System） 87 

交流磁界を用いて数 W から数十 W の電力を、皮膚を介して植え込み型医療機器（補助人工88 
心臓など）へ非接触給電を行うシステム 89 

注釈：TETS は体外設置バッテリー、直流電源・AC-DC コンバータ、インバータなどを含む体外回路、90 
送電コイルと受信電コイル（経皮トランス）、整流平滑回路などを含む体内回路からなる。体外回路と送91 
電コイルは体外に設置され、受電コイルと体内回路は体内に植え込まれる。 92 

3.2.  93 
高周波患者漏れ電流 (high frequency patient leakage current) 94 

数 10kHz～数 100MHz 帯も含む患者漏れ電流 95 
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注釈：IEC 60601-1 の患者漏れ電流は 1MHz 以下を対象としているが、商用周波数である 50～60Hz96 
とその高調波が主であり、1MHz 以上を規制しているガイドライン等の文書は存在しない。本ガイドライ97 
ンでは、1MHz 以上の患者漏れ電流も対象としている。 98 

 99 

本ガイドラインで使用する略語 100 

- CISPR: Comité international spécial des perturbations radioélectriques: 国際無線障害特101 
別委員会 102 

- ICNIRP: International Commission on Non-Ionizing Radiation Protection: 国際非電離放103 
射線防護委員会 104 

- SAR: specific absorption rate： 比吸収率 105 

- TETS: Transcutaneous Energy Transmission System: 経皮的エネルギー伝送システム 106 

 107 

4. 一般的検討事項 108 
補助人工心臓に用いる TETSには、第５章で述べる事項を除き、TETS評価ガイドライン(2017)109 
を適用する。 110 

TETS の体外側の部分には JIS T 0601-1 及びその副通則を、体内側の部分には ISO 14708-1111 
を適用する。 112 

 113 

5. 追加的検討事項 114 
 熱作用 115 

TETS の熱作用は、組織放散電力許容しきい値と局所平均 SAR 値から判断し、以下のとおり116 
評価する。 117 

- 回路システムの電力損失に起因する発熱特性は、人工心臓システム開発ガイドライン118 
に準拠すること。 119 

- インバータ、経皮トランスから発生する高調波を含めた交流磁界による局所平均 SAR120 
値は、2020 年版 ICNIRP ガイドライン[5]の職業環境下における局所ばく露の基本制限121 
（10g 組織あたり 10W/kg）を満たすこと。 122 

 123 

 刺激作用 124 
TETS の刺激作用は、インバータ、経皮トランスから発生する高調波を含めた交流磁界が、125 
ICNIRP 低周波ガイドライン[6]における、職業環境下における基本制限（3kHz～10MHz に126 
おいて、2.7×10-4×f(V/m)、f は周波数(Hz)）を満たすこと。 127 
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 漏れ電流（商用周波数帯） 128 
TETS を AC100～250V の電源を用いて動作させる場合に相当する商用周波数の患者漏れ電129 
流試験については、1kΩの抵抗を用いて送電コイルから患者の体に流れ込む商用周波数帯130 
の患者漏れ電流を測定する。この場合は、TETS の体外側の装置は IEC 60601-1 の BF 型装着131 
部扱いとなり、100µA が制限値として適用される。TETS の場合は、数 100kHz と数 MHz の132 
高調波も多く含むため、MD を用いて商用周波数の患者漏れ電流を測定すると、50/60Hz の133 
他に、フィルタで減衰仕切れなかった数 100kHz 以上の波形が重畳される。本重畳波形は現134 
在のフィルタでは技術的に消去することが困難であるため、商用周波数の患者漏れ電流と135 
重なる場合、オシロスコープなどで波形を観測すると商用周波数の患者漏れ電流と分別す136 
ることが困難である。このため、商用周波数の患者漏れ電流を測定する場合は 50/60Hz 以137 
上の周波数を高い減衰率で遮断できるフィルタを介してから電圧計等の測定機器で測定す138 
る。 139 

また、TETS の体内側の装置は、心臓に直接電気的に繋がるため、IEC 60601-1 の CF 機器扱140 
いになる。しかしながら、体内側の装置が、商用周波数の電源と直接つながることはないた141 
め、ここでは対象外となる。 142 

漏れ電流の測定において、経皮トランスのコイル間距離や伝送電力などによって測定値が143 
変化する可能性がある。実使用で想定される条件の中でも、漏れ電流が最も大きくなるに条144 
件において測定を行うことが求められる。 145 

 146 

 高周波漏れ電流 147 
TETS には、患者の体に流れる商用周波数以外の高周波患者漏れ電流が存在する[7,8]。患者148 
に直接触れる送電コイル等は、0.9 (w/v)%の NaCl 水溶液と人体と等価インピーダンスを持149 
つ無誘導抵抗を介して接地に向かって流れる漏れ電流を測定し、測定値が TETS の適用周波150 
数範囲の 60kHz 以上で下記を超えないようにする。 151 

    (周波数[Hz] / 10000) [mA] (60kHz < f < 100kHz ) ・・・・・(1) 152 

                   10 [mA] (100kHz < f ) 153 

式(1)は生体の刺激作用の感度[2]から考慮された傾きである。100kHz 以上において 10mA を154 
制限値としている理由は、生体の熱作用を考慮したためである[2]。ただし、熱作用や刺激作155 
用を起こさないことが十分に確かめられた場合は、10mA を越える患者漏れ電流も許容する156 
こともある。人体等価抵抗に用いる抵抗値は、使用周波数や接地状況に応じて 20～200Ω の157 
範囲で変動するため、測定や数値解析を行って決めることが望ましい[9,10,11,12]。 158 
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高周波漏れ電流の測定において、経皮トランスのコイル間距離や伝送電力などによって測159 
定値が変化する。実使用で想定される条件の中でも、患者漏れ電流が最も大きくなるに条件160 
において測定を行うことが求められる。 161 

TETSの高周波患者漏れ電流測定を行う際の測定器は、TETSの伝送周波数の 50倍程度まで、162 
測定器が対応しているかを確かめること[7,8]。 163 

 164 

 イミュニティ 165 
TETS の実用化にあたり、TETS が電磁的干渉を他の機器から受けることを最小限にすること166 
が必要で、電磁的干渉の評価を行うことが求められる。実際に使用される環境では様々な周167 
波数や強度の電磁波にさらされており、干渉を評価する適切な試験レベルや基準の選定は168 
難しいのが現状である。参考となる規格として、能動植え込み型医療機器に対する169 
ISO 14708 シリーズや ISO 14117 があるが、多くの医用電気機器が採用している EMC 規格170 
である IEC 60601-1-2 を適用する。 171 

 172 

 エミッション 173 
TETS の放射妨害波は、原則的には CISPR11[13]（Group 2、Class B）を満たすことが望まし174 
い。具体的には、下記の２つを満足する必要がある。 175 

・ 周波数 0.15～30MHz においては、磁界により限度値が定められており、測定距離176 
3m の位置の磁界（準せん頭値）が、39～3dBµA/m（周波数の対数に従って、次の177 
値まで線形で減少）を満たすことが求められている。 178 

・ 周波数 0.03～1GHz においては、電界により限度値が定められており、測定距離179 
10m の位置の電界（準せん頭値）が、30～50dBµV/m(詳細は CISPR11 規格[13]参180 
照）を満たすことが求められる。 181 

ただし、TETS は磁界エネルギーで伝送を行っているため、磁界においては、上記の限度値182 
を満たすことは容易ではない。 183 

 184 

 その他、TETS の開発において、特に配慮が必要な点 185 
(1) 伝送周波数 186 

TETS の場合は、大きな磁界を近距離で人体に照射するため、刺激作用が発生する可能性187 
がある。15W 程度の伝送を想定した場合は、300 kHz 以下は ICNIRP の規制値を超える188 
刺激作用が生じ、周波数が低いほどこの作用が大きいとの報告があり[14]、使用できる189 
下限周波数が制限される。一方、伝送周波数が高すぎる場合も、熱作用が生じやすいと190 
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いう報告もあるため[14]、上限周波数も制限される可能性がある。また、コイルや TETS191 
の各回路は、周波数が高いほど損失が増加するため、コイルや回路の発熱も増大し、共192 
振も不安定になりやすい。このため、TETS の伝送周波数は、実使用を考慮するとある範193 
囲内に限定されてしまう。これ以外に、他の無線通信で使っていない周波数帯であるこ194 
とも、伝送周波数を決める際には考慮する必要がある。 195 

(2) 測定時の伝送条件 196 

漏れ電流や、放射妨害波などを測定する際に、送電コイルと受電コイルの間の距離や伝197 
送電力などが変わると測定値も大きく変化する。実使用で想定される条件の中でも、患198 
者漏れ電流が最も大きくなるに条件において測定を行うことが求められる。 199 

また、患者漏れ電流の測定の際に用いる人体等価抵抗は 200Ω としているが、これは人200 
が大地に両足で直立している状態の胸から両足間の抵抗（400kHz の場合）の解析値を201 
示している[10,11]。人体の接地状況によっては、さらに低い抵抗値になることも考えら202 
れる [12]。一般に想定される使用条件を設定し、それに合わせた人体等価抵抗を用いて203 
患者漏れ電流の測定を行うことが望ましい。 204 

(3) 測定機器 205 

高周波患者漏れ電流には、TETS の伝送周波数に加え、数 10～数 100 倍の高調波も含ま206 
れる。このため、オシロスコープ等の測定機器の帯域が十分でない場合は、測定結果が207 
実際よりも小さな値として観測されてしまうため、帯域が伝送周波数よりも十分に高い208 
ものを用いる必要がある。ここでは、最低限必要な帯域として、伝送周波数の 50 倍と209 
している。 210 

(4) 放射妨害波 211 

TETS の経皮トランスから放射される放射磁界は、あらゆる検討が国内外で行われてき212 
ているが、現段階では CISPR11 の規制値を満足しているものはない（体外結合型経皮電213 
力伝送システムを除く）[15]。一方、CISPR11 で放射磁界が規制されている電気自動車214 
のワイヤレス充電システムでは、電波法において放射磁界規制値の緩和が認められてい215 
る（ただし、国内限定）[16]。よって、TETS の放射磁界においても、緩和措置の検討の216 
議論が必要と考えられる。 217 
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附属書 A 基本性能（周波数･結合係数等）について 218 

今日までに開発されている TETS には、電磁誘導方式と磁界共鳴方式がある。電磁誘導方式219 
の TETS はすでに完全人工心臓や補助人工心臓で臨床試験されている。磁界共鳴方式は、220 
2006 年に MIT の研究グループが提案し、電気自動車搭載蓄電池の非接触充電などに期待さ221 
れている方式で、令和元年度経皮的エネルギー伝送システム開発 WG 報告書[17]にあるよう222 
にワシントン州立大学と MIT の共同研究グループや Thoratec 社（現 Abbott 社）などが人223 
工心臓用 TETS 用に研究開発を進めている。 224 

今後の TETS の発展と実用化を考え、電磁誘導方式と磁界共鳴方式の両方式の TETS に対応225 
し、伝送周波数や結合係数、伝送効率などの基本性能を統一的に扱うことを検討した。 226 

両者は二つのコイル間に生じる誘導起電力により電力伝送を行うものであるが、その主た227 
る違いはエネルギー伝送距離にあり、誘導方式はコイル間距離最大 10cm 程度で電力伝送す228 
るのに対し、磁界共鳴方式は数 m 程度のコイル間距離で電力伝送を行う。電磁誘導方式と229 
磁界共鳴方式のエネルギー伝送部の主たるハードウェアに違いなく、両者の違いはエネル230 
ギー伝送に関わるコイル間の結合係数 k と電力伝送周波数 f にある。 231 

理論的に電磁誘導方式と磁界共鳴方式の電力伝送では、結合係数 k と共振の大きさ Q 値の232 
積 kQ 値が同じであれば、コイル間伝送効率は等しい。 233 

図 A.1 に TETS の等価電気回路を示す。電磁誘導方式も磁界共鳴方式も電気的等価回路は同234 
じである。ここで電力伝送角周波数 ω、一次側コイルの自己インダクタンス L1 とその内部235 
抵抗 R1、二次側コイルの自己インダクタス L2 とその内部抵抗 R2、相互インダクタンス M、236 
負荷抵抗 RLとする。 237 

一次側 Q 値を Q1、二次側の Q 値を Q2とすると、 238 

1

1
1 R

LQ ω
=

 2

2
2 R

LQ ω
=

 21

2
2

LL
Mk =

 239 



 

 

9 

 240 

であり、 21QQkfm = と定義すると、最大伝送効率 ηmaxは、 241 

22

2

max
)11( m

m

f

f

++
=η

 242 

となる[18]。ここで、モデルを簡単化し、TETS の一次側コイルと二次側コイルの自己インダ243 
クタンスを L、相互インダクタンス M、コイル間結合係数ｋ、それぞれのコイルの内部抵抗244 
を R とすると、 245 

R
L

Q
ω

= 、
L
Mk = 、

R
MkQ ω

=  246 

となり、最大伝送効率 ηmax は、 247 

222

22

max
)11( Qk

Qk
++

=η
 248 

となる。結合係数 k をパラメータに Q と最大伝送効率 ηmax の関係をグラフ化すると図 A.2249 
となる。 250 

図 A.1 エネルギー伝送系の等価回路 
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 251 

結合係数 k が 0.1 以上は概ね電磁誘導方式によるエネルギー伝送システムであるのに対し、252 
結合係数 k が、0.1 以下が磁界共鳴方式によるエネルギー伝送システムである。 253 

結合係数 k が 0.1 以上の電磁誘導方式の場合、Q 値が変わっても、すなわち伝送周波数が変254 
わっても伝送効率は大きく変化しない。一方、結合係数 k が小さい磁界共鳴方式の場合、伝255 
送効率は Q 値、すなわち伝送周波数に依存し、伝送周波数を高くすることで効率的にエネ256 
ルギーを伝送することができる。 257 

以上より、TETS の基本性能を、電気回路の理論面より、以下のように整理する。 258 

 259 

1) 電磁誘導方式と磁界共鳴方式 260 

エネルギー伝送には、電磁誘導方式と磁界共鳴方式があるが、ハードウェアの構成は共通で261 
あり、基本原理は同じと考え、TETS を対象に以下のように整理できる。 262 

- 電磁誘導方式 → 結合係数 k を主眼においた電力伝送 263 
（伝送距離：数センチ程度以内） 264 

- 磁界共鳴方式 → 結合係数 k が低い距離で Q を大きくすることで伝送 265 
（伝送距離：10cm から 1m 程度） 266 

  267 

図 A.2 結合係数 k と共振の強さ Q とコイル間伝送効率の関係 
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2) エネルギー伝送周波数 268 

電磁誘導方式では、コイル間の結合係数が大きい状態でエネルギー伝送する場合、周波数は269 
低くても伝送可能である。実際、Baxter Novacor 社や Leviticus Cardio 社のベルト型コイル270 
方式 TETS はコイル間結合係数が大きいためエネルギー伝送周波数は 100kHz 程度である。 271 

磁界共鳴方式では、コイル間距離が離れ、コイル間結合係数 k が小さくとも MHz オーダ272 
ーまで周波数を上げれば必要電力を高効率に伝送可能である。Washington 大学の Free-D273 
システムでは、伝送周波数を 10MHz として、コイル間距離 10cm で 73%、1m で 55%の伝274 
送効率で、最大 40W のエネルギー伝送を行うことができる。この報告では 10MHz であっ275 
たが、13.56MHz が ISM 周波数として認められていることから考えると、13.56MHz を用276 
いる TETS が登場する可能性もある。 277 

Leviticus Cardio 社のベルト型コイル方式 TETS は、コイル間距離の変化に伴う結合係数の278 
変化に追従し最適な伝送周波数に自動的に同調させるオートチューニング機構を内蔵して279 
いる。特に磁界共鳴方式で、コイル間距離が大きく変化する場合、オートチューニング機280 
構を搭載するほうが好ましいと考える。エネルギー伝送周波数はオートチューニング機構281 
による周波数の振れ幅も考慮し設定するのが望ましい。 282 

また、体内伝送用ではないが、日本では自動車へのワイヤレス電力伝送においては、79 k283 
～90 kHz を用いることが決められており、この周波数帯の TETS が登場する可能性もあ284 
る。 285 

これらの現状を鑑みると、TETS に使用するエネルギー伝送周波数は 60kHz～15MHz 程度286 
とするのが妥当と考えられる。 287 

 288 

3) AC-AC 伝送効率（コイル間伝送効率） 289 

コイル間伝送効率（AC-AC）の指標は、電磁誘導方式と磁界共鳴方式を統一的に扱うのであ290 
れば、kQ 積とするのが最近の潮流である。また、体外、体内の両方のコイルが皮膚に近接291 
する電磁誘導方式と、体内側コイルは皮膚に近接するが体外側コイルは必ずしも皮膚に近292 
接しない磁界共鳴方式では、求められる AC―AC 伝送効率は異なると考えられ、一つの数字293 
をもって要求仕様を定めることは難しい。 294 

- 電磁誘導方式の場合、体外、体内の両方のコイルが皮膚に直接に触れるため、火傷を生295 
じないよう発熱を抑える意味で、伝送コイルでのエネルギー損失の最小化が必要で、296 
AC-AC 間伝送効率は 90%以上が望ましい。 297 

- 磁界共鳴方式の場合、損失の多くは体外のエネルギー送信コイルで生じる。そのエネル298 
ギー送信コイルを衣服の上など皮膚から離した場所に設置でき、直接的な火傷を回避299 
できるのであれば、ある程度の損失は許容可能と考えられる。 300 
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4) DC-DC 伝送効率 301 

DC-DC 伝送効率は、送信側回路、受信側回路の消費電力を含めた効率で、システム全体の302 
エネルギー伝送効率を表すもので、経皮的エネルギーシステムとしての性能評価指標とな303 
る。 304 

- 電磁誘導方式では、現在に開発されている TETS の多くで、80%以上を達成している。 305 

- 磁界共鳴方式の場合、火傷などが生じない限り、携帯する体外電池の容量がある程度に306 
大きくなるかもしれないが、利便性とのバランスでメリットがあれば、Washington 大307 
学の Free-D システムのように DC-DC 伝送効率が 40～50%程度であっても許容される308 
と考える。 309 

  310 
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附属書 B 熱作用 311 

B.1 熱作用の工学的側面 312 

TETS 評価ガイドライン(2017)に基づき、機器開発に必要な工学的側面から「熱作用」につい313 
て、以下に示す。 314 

 315 

1) TETS の主な発熱源は、直流電源・AC-DC コンバータや体内回路のインバータ、経皮ト316 
ランスの発する交流磁界が体表、体内組織に誘起する渦電流のジュール損と体内回路317 
の整流平滑回路、DC-DC コンバータなどの電力損失である。これらによる発生熱は、318 
体表面に設置される機器では体表面組織の低温火傷や周囲組織の熱障害を起こさず、319 
体内に植え込まれる機器では体内の機器表面に接する組織に重篤な損傷を与えないこ320 
とが要求される。 321 

2) TETS の発熱特性は、TETS 評価ガイドライン(2017)では ISO 14708-1 に基づき、「埋め322 
込み医療機器の表面温度は体温（37℃）から温度上昇 2℃以内の 39℃以下」としてい323 
るが、米国 Cleveland Clinic Foundation の実験報告によれば、体内機器との組織接触面324 
での熱放散電力密度が 0.04W/cm2以下で機器表面での温度上昇が 4℃を超えなければ、325 
組織の壊死は起こらないという[19]。熱放散電力密度のしきい値 0.04W/cm2 に関して326 
は TET 回路系の体内植え込み位置を考慮して動物実験等を行い再評価することが望ま327 
しい。 328 

3) 最大 20W の電力を伝送する TETS の熱発生に対しては、ISO 14708-1 の適用は実用化の329 
観点から厳しく、それゆえに発熱特性は、人工心臓システム開発ガイドラインに準拠し、330 
「発熱が周囲組織に障害を及ぼさないこと、特に埋め込まれた部位における隣接組織331 
への影響を考慮し、機器表面での局所的な組織障害が発生しないこと」が望ましい。 332 

4) TETS のインバータと経皮トランスからの交流磁界は、体表、体内組織に渦電流を誘起333 
し、ジュール損による発熱を引き起こす。本発熱は上記１）で述べた電力損失の一部で334 
あり、最終的には２）、３）に従うものであるが、高周波エネルギー伝送においては注335 
目される項目であるため、この発熱特性について、以下に述べる。 336 

5) 一般に、ヒトが電磁波（遠方界）や電磁界（近傍界）にばく露されると体内に侵入電界337 
による電流が流れ、これが周波数に応じて異なった生体作用を引き起こす。体内の誘起338 
電流は、10MHz 以下の周波数では筋肉や末梢神経、中枢神経を直接刺激するが、100kHz339 
以上ではジュール損による熱発生を伴い、組織温度を上昇させ、熱ストレスを与える。340 
前者は電流の「刺激作用」、後者は電流の「熱作用」とよばれる。以下、後者について341 
述べる。 342 
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6) 電磁波や電磁界のばく露でもたらされる熱作用は、SAR を尺度として評価される。生体343 
組織の電磁界ばく露で生ずる誘起電界(実効値)を E[V/m]、導電率をσ [S/m]、密度を344 
ρ[kg/m3]とすれば、SAR[W/kg]=σE2/ρとあらわされる。1998 年版 ICNIRP ガイドライン345 
[20]においては、電磁波（遠方界）ばく露で生ずる全吸収電力を体重で除した「全身平346 
均 SAR」(注 1)（0.4W/kg）と電磁界（近傍界）ばく露による 10g 組織あたりの吸収電347 
力を平均した「局所平均 SAR」(注 2) (10W/kg)を「基本制限」とよび、基本制限を引き348 
起こすばく露電磁界は「参考レベル」としている。これらの「基本制限」と「参考レベ349 
ル」は、「職業ばく露」の安全性評価の尺度に用いられ、「公衆ばく露」には安全係数350 
（今日では低減係数とよばれ、基本制限は 5 倍、参考レベルでは√5 倍）を設けて規制351 
している。なお、ばく露電磁界が参考レベルを満たせば、基本制限は満たされるとして352 
いる。2020 年版 ICNIRP[5]の基本制限を下表に示す。 353 

 354 

表 B.1 2020 ICNIRP Guidelines 355 
Basic restrictions for electromagnetic field exposure from 100 kHz to 300 GHz, 356 

for averaging intervals ≥6 min. 357 

Exposure 
scenario 

Frequency 
range 

Whole-body 
average SAR (W 
kg−1) 

Local 
Head/Torso 
SAR (W kg−1) 

Local Limb SAR 
(W kg−1) 

Local Sab 
(W m−2) 

Occupational 100 kHz to 6 
GHz 0.4 10 20 NA 

 > 6 to 300 GHz 0.4 NA NA 100 

General public 100 kHz to 6 
GHz 

0.08 2 4 NA 

 > 6 to 300 GHz 0.08 NA NA 20 

Note: 358 

1. “NA” signifies “not applicable” and does not need to be taken into account when determining 359 
compliance. 360 

2. Whole-body average SAR is to be averaged over 30 min. 361 

3. Local SAR and Sab exposures are to be averaged over 6 min. 362 

4. Local SAR is to be averaged over a 10-g cubic mass. 363 

5. Local Sab is to be averaged over a square 4-cm2 surface area of the body. Above 30 GHz, an 364 
additional constraint is imposed, such that exposure averaged over a square 1-cm2 surface 365 
area of the body is restricted to two times that of the 4-cm2 restriction. 366 

 367 
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7) ICNIRP ガイドラインは、健常者の電磁波や電磁界ばく露からの防護を目的とした指針368 
であり、医療機器類を植え込んだ患者ばく露には適用外であるが、TETS 評価ガイドラ369 
イン(2017)では、数 W 以下の伝送電力の小さい非接触給電装置を対象とし、電磁界の370 
ばく露環境下での患者への影響を最小限にとどめるために、ICNIRP ガイドラインの公371 
衆ばく露制限内でのエネルギー伝送を主眼としている。最大 20W の電力を伝送する372 
TETS においては、公衆ばく露制限内での実用化は難しく、それゆえに職業ばく露制限373 
内のエネルギー伝送を対象とする。 374 

8) TETS のインバータと経皮トランスが発する交流磁界のばく露形態は、いわゆる全身の375 
電磁波（遠方界）ばく露ではなく、波源が体表面に近く局所的な電磁界（近傍界）ばく376 
露に相当する。TETS の伝送電力は数 W から数十 W（最大 20W）と TETS 評価ガイドラ377 
イン(2017)の対象機器の伝送電力に比して比較的高いが、距離減衰の大きい近傍磁界の378 
局所ばく露で生ずる全身平均 SAR は ICNIRP の基本制限（職業環境：0.4W/kg）を超え379 
ることはない（小児に対しては、必要な伝送電力は成人に比して小さく、したがって、380 
磁界レベルが低下するため、体重が軽くても局所ばく露による全身平均 SAR は基本制381 
限を下回る）。TETS を植え込んだ患者の長期間使用を考慮すれば、局所ばく露の発熱382 
による周囲組織や内部組織の重篤な障害を避けることが必須であり、それゆえに熱作383 
用は、ICNIRP ガイドラインの職業ばく露に対する局所平均 SAR で評価することが妥当384 
である。 385 

9) 局所平均 SAR は、動物実験に基づく全身平均 SAR とは異なり、生物学的な根拠はない386 
が、2020 年版 ICNIRP ガイドライン[5]では、組織温度上昇の観点から科学的根拠を与387 
えている。このガイドラインによれば、過度な局所ばく露は痛みと熱傷を引き起こすが、388 
42℃以下では、それらは起きないことから、電磁界ばく露の 2020 年版ガイドラインで389 
は、41℃以上の局所温度は潜在的に有害としている。 390 

10) 数分から 30 分の電磁波や電磁界ばく露で生ずる生体組織の正常温度からの温度上昇が391 
33–36℃の組織（上腕、前腕、太腿、脚、…：タイプ１と定義、四肢に相当）では 5℃を、392 
38.5℃以下の組織（頭部、眼部、腹部、背中、胸部、…：タイプ 2 と定義、四肢以外の393 
組織）では 2℃をそれぞれ局所ばく露の運用しきい値(operational threshold)とよんでい394 
る。 395 

11) 100kHz から 6GHz の電磁界に対しては、局所ばく露で運用しきい値の上昇温度を引き396 
起こす局所平均 SAR（6 分間の時間平均値）を 10g 組織あたり 20W/kg とし、基本制限397 
としては、職業ばく露では低減係数を 2 倍とした 10W/kg、一般公衆ばく露では低減係398 
数を 10 倍とした 2W/kg が用いられる（1998 年版 ICNIRP ガイドライン[20]と同じ）。 399 

12) TETS の交流磁界による熱作用は、2020 年版 ICNIRP 職業ばく露の基本制限 10W/kg で400 
評価すれば、TETS が植え込まれるタイプ２組織内の温度上昇は 2℃を下回るので、回401 
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路システムの電力損による組織温度の上昇を相加しても、体表面からの熱放散や体内402 
の血流効果で組織損傷を受けることはない。なお、局所ばく露の 20W/kg で熱作用を評403 
価するときは、タイプ２組織の最大の温度上昇は運用しきい値(2℃)に達するが、体表404 
面でボーラスの配備や能動的な冷却を施せば、植え込み機器からの発熱を加算しても、405 
体内組織に重篤な障害を与える可能性は小さいと考える。 406 

 407 

注１： 電磁波曝露で生ずる生体影響は、全身平均 SAR が一定レベル（閾値）を超えると現れ、閾値以408 
下では曝露の蓄積効果はないとされる。この考えは、電離放射線に対する急性効果（非確率的影響）409 
のそれに類似し、微弱電磁波の人体に及ぼす晩発効果（確率的影響）はないという仮説に基づく410 
[21,22]。げっ歯類の小動物を用いた電波曝露実験によれば、4～8W/kg の全身平均 SAR は可逆的な411 
行動変容を起こすことが確認され、最小値の4W/kgが電磁界曝露の生体閾値とされた[23]。この閾値412 
に基づき、世界に先駆けて、米国規格協会(ANSI: American National Standards Institute)は電波の413 
安全基準[24]を公表した。総務省電波防護指針[25,26]や IEEE 安全基準[27]においても、安全係数を414 
10 倍とした 0.4W/kg、安全係数を 50 倍とした 0.08W/kg がそれぞれ職業環境、一般公衆環境の基本415 
制限として使用されている。なお、1-2W/kg の全身平均 SAR は、人体の基礎代謝を考慮すれば、深部416 
組織に 1℃の温度上昇を引き起こし、0.4W/kg では 0.2-0.4℃と推定される[25]。 417 

注２： そもそも局所平均 SAR 値には生物学的な根拠がない。人体モデルを用いた全身平均 SAR の418 
理論解析や数値計算に関する膨大な研究論文が精査され、人体モデル内の最大 SAR 値は全身平均419 
SAR 値の 20 倍を超えないと判断された[21]。したがって、当時は、職業環境の局所平均 SAR は 1g 組420 
織あたり 8W/kg、一般公衆環境では 1g 組織あたり 1.6W/kg とされたが、1998 年版 ICNIRP[20]では421 
職業環境では 10g 組織あたり 10W/kg、一般公衆環境では 2W/kg を採用した。なお、10g 組織局所422 
平均 SAR は、IEEE/ICES (International Committee on Electromagnetic Safety)、総務省電波防護指423 
針で採用されているも、米国連邦通信委員会(FCC: Federal Communications Commission)の電波防424 
護規制FCC92-326では、局所平均SAR値として、職業環境の局所平均SARは1g組織あたり8W/kg、425 
一般公衆環境では 1g 組織あたり 1.6W/kg を依然として使用し続けている。 426 

  427 
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B.2 熱作用の医学的側面 428 

TETS が植え込まれて電力電送が行われた際に、TETS からの発熱が周囲組織に様々な影響を429 
与えることとなる。TETS の臨床使用にあたっては、生体の修復力によって修復できない程430 
度以上の重大な障害を引き起こさないことが極めて重要な点となる。その検討においては、431 
熱放散量の最大値と平均値、植え込まれる体内位置と周辺組織の状況、表面温度の値と経時432 
的変化、血管新生や線維組織被覆化等の周辺組織の経時的変化など様々な要因によって影433 
響を受けることが予想されるため、各々の要因について考慮する必要がある。そのため、植434 
え込み型人工心臓や TETS の体内植込を念頭に置いて、その際に想定される発熱の影響につ435 
いていくつかの生理学的な検討が行われてきた。それらのうち、代表的な研究報告には以下436 
のようなものがある。ただし、体内機器の熱放散による周辺組織への影響に関しては、十分437 
な追試が行われていないのが現状であり、これらの知見を参考にしつつ、注意深く開発を進438 
めていく必要がある。 439 

1) 熱源植え込みによる発熱量と体温変化の関係、またその経時的変化について[28] 440 

11 頭の牛を用いて、0.04W/cm2、0.06W/cm2、0.08W/cm2の発熱円盤を肺および筋肉近傍に441 
7 週間植え込んだ。体温からの上昇温度は、最初は 0.08、0.06、0.04W/cm2 でそれぞれ442 
6.4±0.6℃、4.5±0.2℃、1.8±0.5℃であったが、2 週間後にはそれぞれ 5.5±0.6℃、3.4± 0.2℃、443 
1.8±0.2℃に、7 週間後には 3.7±1.2℃、2.8±0.1℃、0.8℃に低下した。また、3 例の完全植え444 
込み型人工心臓の装着動物では、11.1±0.5W の放熱量に対して 15 日間で 1℃のコンスタン445 
トな表面温度の低下を認め、これは熱放散実験の 0.08W/cm2 放熱時と類似する結果であっ446 
た。 447 

本検討によって、生体が許容できる植え込み発熱体の発熱量に関する知見が蓄積されたと448 
共に、周辺組織の変化によってその温度変化は可逆的であることも明らかにされた。 449 

2) 熱源植え込みによる体温変化の安全限界とその部位による違い、またその機序につい450 
て[19] 451 

25 頭の牛に、0.04W/cm2、0.06W/cm2、0.08W/cm2の発熱円盤を肺および筋肉近傍に最長 7452 
週間植え込み、発熱体から 1、3、7mm の部位の温度を継続的に計測した。その結果、組織453 
学的に安全な上限温度は 43℃または体温+4℃と判断された。肺と筋肉では顕著な温度差が454 
あり、肺のほうが熱放散は良好であった。0.08W/cm2 の発熱で、肺では表面の初期温度は455 
45.3±0.9℃で組織障害や壊死像を示さなかったのに対して、筋肉では表面の初期温度は456 
42.8±2.2℃で、2 週間では表面からの距離 18.1mm で、また 4 週間では 3.0mm で壊死像を457 
認めた。しかしながら、7 週間後にはこの壊死像はなくなり、完全に繊維組織で置き換えら458 
れていた。表面温度の漸減と新生血管の増加は、慢性加熱に対する血流増加による組織の適459 
応を示唆していた。また、組織修復細胞におけるヒートショック蛋白の発現は、細胞レベル460 
での加熱への適応を示唆していた。 461 
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つまり、体温変化の安全限界は周辺組織の熱放散によって違うことが明らかとなった。さら462 
に、一度壊死に陥った組織も血流増加によって熱放散能を変化させて組織学的適応を示す463 
ことも明らかとなった。 464 

3) 熱源植え込みによる安全限界に関する組織学的検討と、それによって導かれる血管新465 
生と血管内皮生存の温度しきい値について[29] 466 

発熱円盤を植え込んで初期温度 40〜46℃で加熱。初期温度 45.3±2.2℃では隣接組織の壊死467 
像を認めたが、7 週間後には壊死像は消失し、温度も 41.8±0.5℃に低下した。0.08W/cm2の468 
発熱部位の隣接筋肉組織を 2、4、7 週間後に切り出して観察したところ、2、4 週間では壊469 
死像が見られたが、7 週間後までには高度の新生毛細血管を伴う繊維組織によってカプセル470 
化された。毛細血管の最前線の温度は 41.7±0.9℃であり、これが血管新生と血管内皮生存の471 
しきい値であると考えられた。 472 

4) 補助人工心臓を植え込んだ場合に発生する発熱量を、生体は受け入れ得るかについて 473 
[30] 474 

モータ駆動補助人工心臓の体内埋め込み時の発熱について、ヒッジを用いた急性動物実験475 
で検討した。皮下脂肪中に埋め込み、アクチュエータの損失 5.2W の時、アクチュエータ表476 
面温度 41℃、アクチュエータに近接した脂肪組織で 39.5℃で、また皮下脂肪と皮膚を剥離477 
して作った空間に埋め込んだ場合には、アクチュエータの損失 5.4W に対し最高 40.5℃に至478 
ったものの 39.2℃で平衡し、生体に対し安全領域内の温度にとどまった。 479 

5) TAH を植え込んだ場合に発生する発熱量を、生体は受け入れ得るかについて[31] 480 

Electrohydraulic Totally Implantable Artificial Heart のモック回路での熱拡散実験では、20W481 
の入力中 10W が血流中に、残りの 10W がデバイスから周囲に放散された。仔牛 62kg を用482 
いた 10 日間の動物実験では、入力 18±2W、心拍出量 6〜7L/min で、エネルギーコンバー483 
ター（アクチュエータ）の表面温度は 42〜44℃、被覆外部では 39〜41℃であった。デバイ484 
スに接触する組織観察では、壁側胸膜 1mm、臓側胸膜 2〜3mm の肥厚が見られたが、慢性485 
炎症像は見られるものの壊死像は見られなかった。 486 

6) TETS による人工心臓駆動時に発生する発熱が生体に及ぼす影響について[32] 487 

Electrohydraulic Totally Implantable Artificial Heart のアーチ型 TETS について、成山羊を用488 
いて 124 日間のエネルギー伝送実験を行った。その結果、体内コイル表面温度、アーチ部皮489 
膚温度とも、Electrohydraulic Totally Implantable Artificial Heart 駆動時、20W 伝送時、40W490 
伝送時を通じて常時体温+4℃の範囲にあり、生体にとって十分許容範囲であった。 491 

  492 
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附属書 C 刺激作用 493 

機器開発に必要な工学的側面から「刺激作用」について、以下に示す。 494 

1) TETS では、特に経皮トランスからの交流磁界により、体内組織に誘導される電界が、495 
組織の刺激作用を生じさせないことが要求される。 496 

2) TETS の刺激作用に基づく電磁界については、装着者ならびに周囲の健常者に対しては、497 
ICNIRP の低周波ガイドラインが定める一般公衆の磁界の参考レベル以内とすることを498 
TETS 評価ガイドライン(2017)では推奨されている。 499 

3) 以下に、TETS の経皮トランスからの交流磁界により、体内組織に誘導される電界につ500 
いて述べる。 501 

4) 一般に、ヒトが変動磁界にばく露されると、電磁誘導作用により体内に電界（誘導電界）502 
が生じる。これが周波数に応じて異なった生体作用を引き起こすが、10MHz 以下の周503 
波数では筋肉や末梢神経、中枢神経を直接刺激する。これは、「刺激作用」とよばれる。 504 

5) 磁界のばく露でもたらされる刺激作用は、体内誘導電界を尺度として評価される。505 
ICNIRP の低周波ガイドラインにおいては、体内誘導電界で表された限度値を「基本制506 
限」とよび、基本制限を引き起こすばく露磁界（一様磁界ばく露を仮定）は「参考レベ507 
ル」としている。これらの「基本制限」と「参考レベル」は、「職業ばく露」の安全性508 
評価の尺度に用いられ、「公衆ばく露」には安全係数（今日では低減係数とよばれ、1kHz509 
以上の周波数に対し、基本制限では 1）を設けている。なお、ばく露磁界が参考レベル510 
を満たせば、基本制限は満たされるとしている。ICNIRP 低周波ガイドラインの基本制511 
限を表 C.1 に示す。 512 

6) ICNIRP ガイドラインは、健常者の電磁界ばく露からの防護を目的とした指針であり、513 
医療機器類を植え込んだ患者ばく露には適用外であるが、TETS評価ガイドライン(2017)514 
では、数 W 以下の伝送電力の小さい非接触給電装置を対象とし、電磁界のばく露環境515 
下での患者への影響を最小限にとどめるために、ICNIRP ガイドラインの公衆ばく露制516 
限内でのエネルギー伝送を主眼としている。最大 20W の電力を伝送する TETS におい517 
ては、公衆ばく露制限内での実用化は難しく、それゆえに職業ばく露制限内のエネルギ518 
ー伝送を対象とする。 519 

7) TETS のインバータと経皮トランスが発する交流磁界のばく露形態は、発生源が体表面520 
に近く、局所的な磁界ばく露に相当する。ICNIRP は、このようなばく露に対し、体内521 
誘導電界の計算を行い基本制限と比較することが現実的な手法との見解を示している522 
[6]。TETS の伝送電力は数 W から数十 W（最大 20W）と TETS 評価ガイドライン(2017)523 
の対象機器の伝送電力に比して比較的高いが、距離減衰の大きい近傍磁界の局所ばく524 
露で生ずる誘導電界は ICNIRP の基本制限（職業環境：3kHz～10MHz において、2.7×10-525 
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4×f(V/m)、f は周波数(Hz)）以下となることが報告されている[14]。TETS を植え込んだ526 
患者の、局所ばく露による神経刺激を回避することが必須であり、それゆえに刺激作用527 
は、ICNIRP ガイドラインの職業ばく露に対する誘導電界で評価することが妥当である。 528 

 529 

表 C.1 Basic restrictions in ICNIRP guidelines for low frequencies [6] 530 

Exposure characteristic Frequency range Internal electric field 
(V/m) 

Occupational 
exposure 

CNS tissue of the head 1 Hz -10Hz 
10 Hz -25 Hz 

25 Hz -400 Hz 
400 Hz -3 kHz 
3 kHz -10 MHz 

0.5/f 
0.05 

2×10-3f 
0.8 

2.7×10-4f 

All tissues of head and 
body 

1 Hz -3 kHz 
3 kHz -10 MHz 

0.8 
2.7×10-4f 

General public 
exposure 

CNS tissue of the head 1 Hz -10Hz 
10 Hz -25 Hz 

25 Hz -1000 Hz 
1000 Hz -3 kHz 
3 kHz -10 MHz 

0.1/f 
0.01 

0.4×10-3f 
0.4 

1.35×10-4f 

All tissues of head and 
body 

1 Hz -3 kHz 
3 kHz -10 MHz 

0.4 
1.35×10-4f 

- f is the frequency in Hz. 531 

- All values are rms. 532 

- In the frequency range above 100 kHz, RF specific basic restrictions need to be considered 533 
additionally. 534 

  535 
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附属書 D 漏れ電流 536 

1) IEC 60601-1 において、医療機器の漏れ電流の測定方法および規制値が示されている。537 
しかしながら、IEC 60601-1 において、患者漏れ電流は商用周波数（50/60Hz）とその538 
高調波（1kHz～1MHz 以下）を対象としており、1MHz 以上を対象としていない。また、539 
人体の手から足に向かって、漏れ電流が流れる場合の測定法を基本としており、胸部な540 
どから両足や背部に流れる場合の測定法については、定義がない。さらに、20W 程度541 
の比較的大きな電力を電磁気的に授受し、かつ、社会生活の中で日常的に用いることが542 
できる医療機器を対象とした漏れ電流規格は存在しない。IEC 60601-1 の患者漏れ電流543 
の記載は、商用周波数とその高調波が中心であり、TETS で用いる 60k～15MHz の周波544 
数を用いる機器については、書かれていない。TETS の場合は、一般的に 1MHz 以上の545 
高調波を多く含む。よって、患者漏れ電流の測定においては 1MHz 以下で使用できる546 
｢IEC 60601-1 の MD（Measurement device）｣を使った測定は適さない。1MHz 以上に547 
高調波が全くなく、漏れ電流が 10mA 以下の場合のみ、MD を使った測定も可能になる548 
場合があると考えられる。 549 

2) MD の低域フィルタの減衰率は、生体の刺激作用の感度に沿って設計されているため、550 
1 kHz を遮断周波数とし、-20 dB/decade の傾きと決められている（IEC 60601-1[2]の551 
8.7.4.4 に描かれている図の周波数特性）。この傾きは、穏やかである。しかし、TETS の552 
場合は、数 100kHz と数 MHz の高調波も多く含むため、MD を用いて商用周波数の患553 
者漏れ電流を測定すると、50/60Hz の他に、フィルタで減衰仕切れなかった数 100kHz554 
以上の波形が重畳される。50/60Hz の電圧波形の振幅よりも、数 100kHz 以上の電圧波555 
形の振幅の方がとても大きいため、オシロスコープなどで重なった時間領域の波形か556 
ら 50/60Hz の成分のみを観察・測定することは、周波数領域で波形を見ない限り難し557 
い。このため、5.3 の商用周波数の漏れ電流を測定する際には、人体等価抵抗に 1kΩの558 
抵抗を用い、減衰率の大きい低域フィルタを介して、時間領域の波形を電圧計で測定す559 
ることとした。この場合の減衰率の大きい低域フィルタとは、商用周波数の電圧波形が560 
見える程度にまで減衰できれば良く、完全に無くすことを意味していない。 561 

3) 患者漏れ電流の制限値について考えると、生体の刺激作用と熱作用を両方考える必要562 
がある。周波数とともに、生体が感知する電流は増加するが、この周波数に対する増加563 
の割合は、IEC 60601-1[2]の 8.7.3 に描かれている図の周波数特性の逆数として読み取564 
ることができる。ここから考えると、患者漏れ電流の刺激作用の電流制限値は、60kHz565 
以上の範囲においては、本文 5.4 節の式(1)のように考えることができる。一方、周波数566 
によらず 10mA を超えると熱作用が現れることが IEC 60601-1[2]の付属書 A の 8.7.3 に567 
書かれている。ここから、60kHz＜f＜100kHz の範囲は式(1)が、100kHz 以上において568 
は 10mA が制限値となる（f は周波数）。 569 
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4) IEC 60601-1 によると、1kHz 以上の周波数を含んでいる漏れ電流が 10mA を超える可570 
能性がある場合は、｢（人体等価抵抗）を 1kΩ の抵抗で代用して、漏れ電流を測定し、571 
測定値を 10mA 以下にすること｣という規制がある。しかしながら、これをそのまま用572 
いると、60kHz の場合も、10mA まで許容されることになり、IEC 60601-1[2]の 8.7.3 に573 
描かれている生体の刺激作用を考慮した曲線を無視することになり（6mA が刺激作用574 
を考慮した値なので、4mA を無視したことになる）、刺激作用を受ける可能性がある。575 
このため、ここでは刺激作用の制限値を越えないようにするため、式(1)のように規制576 
値を設定した。 577 

5) IEC 60601-1 においては、人体等価抵抗は 1kΩ の抵抗としているが、上述したように商578 
用周波数（50/60Hz）の電流を対象としている。電流が流れる経路も、手から足を基本579 
としている。そのため 60k～15MHz の周波数帯域の電流を対象としている TETS では580 
1kΩ の人体等価抵抗が高すぎることになる。TETS では、装着部が足裏、臀部、臀部と581 
足裏の並列接続などと状況により変わり、電流経路が大きく変化することからも、人体582 
等価抵抗が一般的に 1kΩ よりも低くなる。よって、人体等価抵抗は、状況に応じて測583 
定や数値解析することが望ましい。使用周波数が 300k-5MHz である電気メスでは、人584 
体等価抵抗として 200Ω が用いられる。周波数や接触部位が近い TETS でも、人体等価585 
抵抗として 200Ω または 200Ω 以下の抵抗を用いるのが望ましい。更に、大地に寝てい586 
る場合などは抵抗は低下し[12]、患者漏れ電流も増加するため、姿勢に応じた検討も行587 
い、人体等価抵抗が低い場合の見積りを行うべきである。 588 

  589 
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附属書 E イミュニティ 590 

IEC 60601-1-2 は 2014 年版の Ed.4 に 2020 年 9 月に発行された Amendment 1 を合わせた591 
ものが 2022 年現在の最新版であり[33]、Amendment 1 にて近接磁界試験が新たに追加さ592 
れている。この試験は数 cm の至近距離での影響を模擬するもので、IEC 60601-1-2 を審議593 
している国際委員会（SC 62A/MT 23）の要求により、新たに 2017 年に発行された IEC 61000-594 
4-39 が試験規格である。対象周波数範囲は 9kHz～13.56MHz で、IH 調理器や RFID 機器、595 
EAS（電子商品監視）、スポンジ検出システム（Sponge detector）などに近接する影響評価596 
が目的であり、TETS においても確認しておくべき項目と考える。TETS は病院などの専門的597 
医療施設環境だけでなく在宅医療環境でも使用されるものなので、在宅医療環境向けに設598 
定された試験レベルへの適用が望ましい。 599 

イミュニティ判定基準およびその確認手段、動作モードなどはリスクマネジメントに基づ600 
いて決めなければならない。TETS は誤作動を起こすと装着者の生命に影響を与えてしまう601 
装置なので、十分な検討が望まれる。 602 

IEC 60601-1-2 Ed.4 および Amendment 1 の試験レベルは表 E.1 の通り。詳細は規格書を参603 
照[33]。 604 

  605 
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表 E.1 イミュニティの試験レベル 606 

試験項目 試験レベル 

静電気放電 
IEC 61000-4-2 

接触放電：±8kV 
気中放電：±2、±4、±8、±15kV 

放射電磁界 
IEC 61000-4-3 

80－2700MHz 
専門的医療施設環境：3V/m、在宅医療環境：10V/m 
80%AM 変調（変調周波数 1kHz 又はリスクマネジメントで

規定） 

無線通信機器からの近接電磁

界 
IEC 61000-4-3 

385MHz：パルス 18Hz、27V/m 
450MHz：FM±5kHz、deviation 1kHz、sine、28V/m 
710MHz/745MHz/780MHz：パルス 217Hz、9V/m 
810MHz/870MHz/930MHz：パルス 18Hz、28V/m 
1720MHz/1845MHz/1970MHz：パルス 217Hz、28V/m 
2450MHz：パルス 217Hz、28V/m 
5240MHz/5500MHz/5785MHz：パルス 217Hz、9V/m 

近接電磁界 
IEC 61000-4-39 

134.2kHz：パルス 2.1kHz、65A/m 
13.56MHz：パルス 50kHz、7.5A/m 
30kHz：連続波、8A/m（在宅医療環境のみ） 

バースト波 
IEC 61000-4-4 

±2kV（AC 及び DC 電源）、繰り返し周波数 100kHz 
±1kV（3m 以上の信号線）、繰り返し周波数 100kHz 

電圧サージ 
IEC 61000-4-5 

ライン－ライン間：±0.5、±1kV（AC および DC 電源） 
ライン－アース間：±0.5、±1、±2kV（AC および電源） 
SPD を持たない機器は最大電圧のみ 
屋外ケーブルと接続する出力信号ケーブル：±1kV 

伝導性ＲＦ 
IEC 61000-4-6 

0.15－80MHz、3V 
ISM 周波数帯：6V 
アマチュア無線周波数帯：6V（在宅医療環境のみ） 
80%AM 変調（変調周波数 1kHz 又はリスクマネジメントで

規定） 

商用周波磁界 
IEC 61000-4-8 

30A/m（50Hz or 60Hz） 

電源瞬停 
IEC 61000-4-11 

0%V：0.5 サイクル（0、45、90、135、180、225、270、
315°） 
0%V：1 サイクル 
70%V：25/30 サイクル 
0%V：250/300 サイクル 
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電源線に沿った電気的過渡伝

導 
ISO 7637-2 

在宅医療環境のみ 
乗用自動車、商用車（救急車含む）の DC12V/24V 電源に接

続する医用電気機器に適用 
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附属書 F エミッション 607 

F.1 放射妨害波 608 

1) TETS の中でも、特に経皮トランスは磁界を用いて電力伝送を行うため、周囲に伝送周波609 
数およびその高調波の磁界が放射される、この磁界が周辺の機器に誤動作を及ぼさない610 
ことが要求される。 611 

2) TETS の場合は、伝送周波数として、数 100kHz を使うことが多く、磁界の発生が大きく612 
なる傾向にあるため、磁界のほうが問題になることが多いが、電界の規制値も満たす必613 
要がある。 614 

3) 電気自動車用のワイヤレス電力伝送は 85kHz を伝送周波数用いており、電波法におい615 
て放射妨害波の制限値が大幅に緩和された[16]。85kHz においては、72.5dB（測定距離616 
10m）まで許容されている、しかしながら、これは電波法に限定された緩和であり、国617 
際規格 CISPR11 において緩和は行われていない。TETS の場合は、国際的に利用できる618 
ようにする必要があり、国際規格に準ずるべきである。 619 

4) 図 F.1に、電気自動車用ワイヤレス電力伝送の場合の放射磁界強度の規制値を示す[16]。620 
TETS の放射磁界値を、電気自動車用ワイヤレス電力伝送の場合と同じ測定距離（10m）621 
に換算して比較している。 85kHz においては、従来の CISPR11 規制値から 50dB 以上622 
の緩和を受けていることがわかる。一方、TETS の場合の測定結果は、10m に換算する623 
と約 28dBµA/m に相当し、20dB 近い緩和を行うだけで、規格を満足できることがわか624 
る。 625 

5) TETS の経皮トランスから放射される放射磁界（最大値）の測定例を示す[34,35]と、15W626 
（出力電圧 24V、伝送周波数約 400kHz）を負荷が受電した場合において、59.21dBµA/m627 
（測定距離 3m）であった。400kHz の規制値である 32.3dBµA/m に達するには、95.5%628 
減少させる必要があることがわかる。次に、磁界を打ち消すために、2 つの経皮トラン629 
スを用いて半分ずつ電力を送り、片方の経皮トランスの位相を逆相にし、磁界を低減さ630 
せる方法を検討した。その結果、磁界は 44.91dBµA/m まで低下したが、対策前の値に631 
対する減少割合は 80.7%であり、規制値を満足しなかった。CISPR11 の規制値を満たす632 
ためには大幅な磁界低減が見込まれる画期的な低減対策が求められる。 633 

6) 電気自動車と同じように、電波法に対して放射磁界の緩和を得るのであれば、使用する634 
地域において通信妨害などを起こさないことも考慮する必要がある。 635 

 636 

 637 
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 638 

図 F.1 電気自動車用ワイヤレス電力伝送の放射磁界強度の規制値 639 

 640 

F.2 伝導妨害波 641 

1) TETS は、体外バッテリーから電力供給する場合以外に、コンセントから電力を得る場合642 
がある。直流電源（AC/DC コンバータ）を介して、直流に変換したのちに、インバータ643 
回路、送受信コイル（経皮トランス）、整流平滑回路、コントローラ、人工心臓の順に644 
電力伝送が行われる。 645 

2) TETS のインバータ回路は 60k～15MHz のスイッチングを行っている。この周波数を基646 
本波とする伝導性妨害波がコンセントを介して電源側に伝わり、無線障害の原因となる647 
可能性がある。 648 

3) 放射妨害波同様、IEC 60601-1-2 において、CISPR11 を満たすことが求められている。649 
TETS は家庭環境で用いる医療機器であるため、伝導妨害波（Group 2、Class B）規格を650 
満たす必要がある。 651 

4) 伝導妨害波の対策を講じる場合、接地漏れ電流の限度値は国際規格 IEC 60601-1 に準ず652 
るべきである。 653 

F.3 その他 654 

1) 放射妨害波によるシステム自身の自己障害 655 

TETS を便宜上、体外システム、経皮トランス、体内システムと３つに分けて考えた場合に656 
おいて経皮トランスから放射される妨害波が体内システムを誤動作させると安全性に対し657 
て直接の問題となる。また経皮トランスから放射される妨害波が体外システムを誤動作さ658 
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せたり、体内外のシステム間の通信が障害されると運転情報が得られなかったり、運転条件659 
の変更ができない等トータルのシステムとして成立しない。さらに体外システムの誤動作660 
により運転条件が書き換わったりする場合は、直接の安全性に影響することも考えられる。 661 

IEC 60601-1-2 ではそれぞれの機器が定められたエミッションとイミュニティを満たせば相662 
互機器間の動作が障害されないという事を担保する事を企図しているが、それらは前提条663 
件を想定しており、例えば携帯電話では距離 30cm の近接妨害波であり、RFID では距離は664 
ゼロだが周波数は固定となっている磁界イミュニティ等である。これらの前提条件は TETS665 
システムと残念ながら一致しない。 666 

以上から TETS において 3 つのサブシステム間の干渉により障害が発生しない事を担保する667 
ためには、放射妨害波とイミュニティの規格適合だけでは十分とは言えず実際に使用する668 
環境を模擬し体内外システムの誤動作と通信障害が起きないことを確認する必要がある。669 
この時、考え得る最悪の条件で実施することが求められている。例えばコイルの中心を意図670 
的に外したり、入浴時にコイルを取り外すことを模擬したりするなどして漏えい磁界が大671 
きくなるような条件を選択する事等である。以上の内容を、現物を使用して確認することは672 
最低必要になる。合わせて妨害波の強度を意図的に大きくするようなシミュレーションテ673 
ストを実施することが望ましい。しかしながら現時点でそのような試験規格は存在しない。 674 

以上の内容を植え込み型人工心臓に当てはめて考えると以下の事に配慮する必要がある。 675 

- 血液ポンプが止まらずに動作している事。 676 

- 血液ポンプが設定どおりの回転数で動作している事。 677 

- 通信が正常で血液ポンプの回転数や電力が正しくモニタリング出来る事 678 

- 体外システム及び通信が正常で血液ポンプの回転数変更が正しく実施できる事 679 

- 体外システムが正常で正しく電力伝送出来ている事 680 

 681 

2) 放射妨害波による不整脈デバイスの障害 682 

TETS の主要なアプリケーションである植え込み型人工心臓では、しばしばペースメーカや683 
ICD 等の不整脈デバイスと併用されることが想定され、これらを誤動作させないことが必要684 
となる。 685 

不整脈デバイスでは電磁波に対する耐性の確認は ISO 14117 に適合させることを求められ686 
ており、その規格の範囲の入力であれば影響を受けないということは確認されている。ここ687 
で一般的な医療機器が適合を求められている IEC 60601-1-2 ついては適合を求められてお688 
らず、ISO 14117 の規格適合をもって不整脈デバイスが障害されないことを担保できる水準689 
にはない。試験規格は不整脈デバイスに一定の入力をした場合の反応で確認しているので、690 



 

 

29 

距離によって入力が変わる装置同士を一律の試験で担保するのは難しい。実機での確認や、691 
机上で検討しファントムを使ってどのぐらいの距離や位置ならば入力強度がいくらになる692 
のかを把握して、植え込み時にその要件を充足させるような配置とする事が望ましい。現実693 
問題としては不整脈デバイスの障害を起こさない様に他のデバイスを出来るだけ離して配694 
置すると言う事が臨床現場では行われている。 695 

  696 
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附属書 G 経皮的エネルギー伝送システムの体内植込部発熱による影響697 
に関する基礎的試験 698 

 699 
 目的 700 

経皮的エネルギー伝送システムの体内植込部（一次コイル部、AC-DC 変換回路：DC-DC コンバ701 
ータを含む）で生じる発熱による影響を調査する。Cleveland Clinic の実験結果である体内機器表702 
面の組織放散電力（熱流束）（Cleveland Clinic によるその許容閾値は 0.04W/cm2）がガイドライン703 
指標に使用できるか調査する一環として、経皮的エネルギー伝送システムの体内植込部を模擬704 
した発熱体を動物の体内に留置し，発熱による影響に関する基礎的試験を行う。 705 

 方法 706 
2.1. 体内植込用発熱体と体内植込用白金測温抵抗体の製作 707 
図 G.1 に体内植込用発熱体の概略図を示す。本発熱体は加熱を行うためのニクロム線を渦708 
上に巻き、それを銅円板で上下から挟み、防水かつ生体内への植込みを考慮し全体を生体適709 
合のシリコンで覆った構造とする。また、白金測温抵抗体を銅円板とシリコンの間に設置し、710 
発熱体内部の温度測定を可能とする。発熱体周辺組織の温度上昇を計測するために白金測711 
温抵抗体を直径 5mm のシリコンチューブ内に封入した体内植込用白金測温抵抗体を製作712 
する。 713 

 714 

図 G.1 体内植込発熱体の概略図 715 

 716 

 717 

 718 

 719 



 

 

31 

2.2. 実験システム 720 
図 G.2 に実験システムの概略図を示す。実験系は体内植込発熱体、4 線式白金測温抵抗体、721 
データロガー、安定化電源２個にて構成する。ニクロム線に流れる電流を一定にするため、722 
体面片側 2 つの発熱体と安定化電源１個を直列に接続する。 723 

 724 

 725 

図 G.2 実験システム 726 

 727 

各計測系の計測精度を以下に示す。 728 

白金測温抵抗体（岡崎製作所、白金薄膜抵抗素子 F16040） 729 

許容差：37 ℃にて±0.16 ℃，39℃〜41℃にて±0.17 730 

データロガー（KEYSIGHT、DAQ973A） 731 

精度：±0.05 ℃ 732 

標準温度計（フルーク、5608-9-B） 733 

精度：±0.008 度 at 0 ℃ 734 

 735 

2.3. 動物試験方法 736 
①成羊に対して、全身麻酔、人工呼吸のもとに発熱体及び測温抵抗体の留置を行う。 737 

②血行動態のモニタリング、輸液・薬物管理、血液検査採血のためのカテーテル等を留置738 
する。 739 
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➂外腹斜筋の筋層内に発熱体を留置する。コントロール発熱体を背部に留置する。発熱体及740 
びコントロール発熱体内部の体外側および体内側の温度を測定する。各発熱体に付属する741 
ケーブルは創外に導き固定する。 742 

④測温抵抗体を発熱体の周囲に留置し、発熱体周囲の体温を測定する。測温抵抗体ケーブル743 
は創外に導き固定する。 744 

⑤発熱体から離れた背部に測温抵抗体を留置して、対照体温を測定する。 745 

⑥室温測定用測温抵抗体を設置し測定する。また、湿度を計測する。 746 

⑦全身麻酔から覚醒、人工呼吸からの離脱を行う。その後、通電を開始する。動物１と動物747 
２については、単位面積当たりの入力電力は、0.04 W/cm2（右側）、0.02 W/cm2（左側）と748 
する。動物３については、単位面積当たりの入力電力は、0.01 W/cm2 （左右両側）とする。749 
発熱体の温度上昇が顕著な場合、及び動物の臨床的状態を観察し必要な場合には入力電力750 
の低減、または実験の中止等の対応を行うこととする。 751 

⑧各種データの測定、記録を行う。2 週間経過後、犠死として、留置した発熱体、コントロ752 
ール発熱体、測温抵抗体などを抜去する。病理解剖および解析を行う。 753 

 754 
 実験結果 755 

3.1. 体内植込用白金測温抵抗体と体内植込用発熱体 756 
図 G.3 に製作した体内植込用白金測温抵抗体の外観を示す。白金測温抵抗体は外径 5mm の757 
シリコンチューブ先端に設置され、先端より防水のためにシリコンが注入されている。 758 

 759 

 760 

 761 

 762 

 763 

 764 

 765 

 766 

 767 

図 G.3 製作した体内植込用白金測温抵抗体 768 

 769 
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図 G.4 に製作した体内植込用発熱体の外観を示す。表 G.1 に体内植込用発熱体の仕様を示770 
す。また、単位面積当たりの入力電力と体内植込用発熱体への入力電流、入力電力の関係を771 
表 G.2 に示す。 772 

 773 

図 G.4 体内植込用発熱体 774 

  775 



 

 

34 

 776 

表 G.1 体内植込用発熱体の各抵抗値、寸法 777 

発熱体全体の抵抗 [Ω]（ニクロム線＋導線） 10.38 

ニクロム線の抵抗 [Ω] 10.00 

発熱体の導線抵抗 [Ω] 0.38 

発熱体の直径 [mm] 55 

発熱体の厚み [mm] 8.0 

発熱体の底面積 [cm2] 23.75 

発熱体の側面積 [cm2] 13.8 

発熱体の表面積 [cm2] 61.3 

発熱体の導線長さ [mm] 2500 

白金測温抵抗体の導線長さ [mm] 2500 

銅板の直径 [mm] 50 

銅板の厚み [mm] 1.0 

銅板の底面積 [cm2] 19.6 

銅板の側面積 [cm2] 1.6 

銅板の底面積×2 [cm2] 39.2 

銅板の底面積×2＋銅板の側面積×2 [cm2] 

（2 枚の銅板を重ねた表面積） 
42.4 

 778 

 779 

表 G.2 単位面積当たりの入力電力と体内植込用発熱体への入力電流、入力電力の関係 780 

0.01 W/cm2 
電流 [A] 0.21 

入力電力 [W] 0.42 

0.02 W/cm2 
電流 [A] 0.29 

入力電力 [W] 0.85 

0.03 W/cm2 
電流 [A] 0.36 

入力電力 [W] 1.27 

0.04 W/cm2 
電流 [A] 0.41 

入力電力 [W] 1.70 

0.05 W/cm2 
電流 [A] 0.46 

入力電力 [W] 2.12 

 781 
  782 
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3.2. 動物試験 783 
＜動物試験１＞ 784 

外腹斜筋の筋層内に発熱体 No.5(右側)、No.6(左側)を留置した。体表側、体内側の測温抵抗785 
体は発熱体から 5 mm 離れた位置に、頭側、尾側の測温抵抗体は発熱体から 10mm 離れた786 
位置に留置した（図 G.5）。背部に発熱体コントロール No.3 を留置した。対照体温計測のた787 
め、測温抵抗体Ｔ5 を留置した。 788 

 789 

右側・発熱体 No.5：入力電力：0.04→0.03 W/cm2 790 

測温抵抗体： 791 

・発熱体内温度 792 

体表側：No.5.Front (F)、 793 

体内側：No.5.Back (B） 794 

・体温 795 

頭側：T9 図⑨、尾側：T7 図⑦、 796 

体内側：T3 図➂、体表側：T1 図① 797 

 798 

左側・発熱体 No.6：入力電力：0.02 W/cm2 799 

 800 
測温抵抗体： 801 

・発熱体内温度 802 

体表側：No.6.Front (F)、 803 

体内側：No.6.Back (B） 804 

・体温 805 

頭側：T2 図②、尾側：T8 図⑧、 806 

体内側：T6 図⑥、体表側：T4 図④ 807 

 808 

図 G.5 発熱体と測温抵抗体の植込み位置 809 

 810 
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・計測データ 811 

１）発熱体 No.5 812 

時間は計測開始からの時間を示す（以下同様）。計測開始 15 分後から通電を開始した。計813 
測開始 5 時間 21 分後、発熱体内部の温度上昇から発熱体 No.5 の入力電力を 0.04 から814 
0.03W/cm2 に変更した。発熱体 No.5 内部の温度、発熱体周囲の体温、対照体温を図 G.6 に815 
示す。発熱体周囲の体温 T9、T7、T1、T3 は、対照体温 T5 よりも高値で経過した。急性期816 
を除き、時間経過に伴う明らかな変化は認めなかった。 817 

 818 

 819 

 820 

発熱体内部の温度 821 

 822 

発熱体周囲の体温 823 

対照体温 824 

 825 

 826 

 827 

 828 

図 G.6 発熱体 No.5 内部の温度、発熱体周囲の体温、対照体温 829 
       開始時の入力電力は 0.04 W/cm2とし、5 時間 21 分から 0.03 W/cm2 に変更 830 
       T7 は 307 時間 10 分から断線により測定不可 831 

 832 
 833 

 834 

 835 

 836 

 837 

 838 

 839 

 840 
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２）発熱体 No.6 841 

計測開始 15 分後から通電を開始した。入力電力は 0.02 W/cm2とした。発熱体 No.6 内部の842 
温度、発熱体周囲の体温、対照体温を図 G.7 に示す。発熱体周囲の体温 T2、T8、T4、T6 は、843 
対照体温 T5 よりも高値で経過した。急性期を除き、時間経過に伴う明らかな変化は認めな844 
かった。 845 

 846 

 847 
 848 
 849 
発熱体内部の温度 850 

発熱体周囲の体温 851 

対照体温 852 

 853 
 854 
 855 
 856 
 857 

図 G.7 発熱体 No.6 内部の温度、発熱体周囲の体温、対照体温 858 
入力電力は 0.02 W/cm2 859 

 860 

 861 

 862 

 863 

 864 

 865 

 866 

 867 

 868 

 869 

 870 
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３）発熱体コントロール No.3 871 

発熱体コントロール No.3 の温度変化を図 G.8 に示す。 872 

発熱体コントロールの内部温度は対照体温 T5 より軽度高値であった。 873 

 874 

 875 

 876 

 877 

発熱体内部の温度 878 

対照体温 879 

 880 

 881 

 882 

 883 

図 G.8 発熱体コントロール No.3 884 

 885 

 886 

 887 

 888 

 889 

 890 

 891 

 892 

 893 

 894 

 895 

 896 

 897 

 898 
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４）室温計測データ（図 G.9）、湿度計測データ（図 G.10） 899 

室温は概ね一定で推移した。湿度は朝の実験室清掃に伴い定期的に上昇した。 900 

 901 

 902 

 903 

 904 

 905 

 906 

 907 

 908 

 909 

 910 

図 G.9 室温 911 

 912 

 913 

図 G.10 湿度 914 

 915 

 916 
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 917 

・試験中の動物の状態 918 

動物の全身状態には特記すべき臨床所見は観察されなかった。 919 

 920 

・肉眼病理所見 921 

発熱体コントロール No.3 は結合組織により被包されていた。 922 

発熱体 No.5 及び No.6 はとも浮腫性の結合組織により被包され、被包組織内部には血性液923 
体貯留を認めた。本所見は、発熱体 No.6（0.02W/cm2）周囲に比較して発熱体 No.5924 
（0.03W/cm2）周囲においてより顕著である傾向にあった。 925 

 926 

・病理所見  927 

発熱体コントロール No.3 周囲には膠原線維による結合組織が形成されていた。 928 

発熱体 No.5（0.03W/cm2）周囲には線維芽細胞を主体とする肉芽組織による被包組織が形929 
成され、その一部に壊死を認めた。被包組織の周囲には筋壊死および脂肪壊死が観察された。 930 

発熱体 No.6（0.02W/cm2）周囲には線維芽細胞を主体とする肉芽組織による被包組織が形931 
成され、その一部に壊死を認めた。被包組織の周囲には筋壊死および脂肪壊死が観察された。 932 

 933 

・培養検査 934 

発熱体周囲に形成された被包組織内の培養検査は、発熱体 No.5 側及び発熱体 No.6 側とも935 
に陰性であった。 936 

  937 



 

 

41 

＜動物試験２＞ 938 

外腹斜筋の筋層内に発熱体 No.4(右側)、No.7(左側)を留置した。体表側、体内側の測温抵抗939 
体は発熱体から 5 mm 離れた位置に、頭側、尾側の測温抵抗体は発熱体から 10mm 離れた940 
位置に留置した（図 G.11）。背部に発熱体コントロール No.8 を留置した。対照体温計測の941 
ため、測温抵抗体Ｔ13 を留置した。 942 

 943 

右側・発熱体 No.４：入力電力：0.04→0.03 W/cm2 944 

測温抵抗体： 945 

・発熱体内温度 946 

体表側：No.4.Front (F)、 947 

体内側：No.4.Back (B） 948 

・体温 949 

頭側：T14 図⑭、尾側：T11 図⑪、 950 

体内側：T12 図⑫、体表側：T18 図⑱ 951 

左側・発熱体 No.７：入力電力：0.02 W/cm2 952 

測温抵抗体： 953 

・発熱体内温度 954 

体表側：No.7.Front (F)、 955 

体内側：No.7.Back (B） 956 

・体温 957 

頭側：T15 図⑮、尾側：T17 図⑰、 958 

体内側：T10 図⑩、体表側：T16 図⑯ 959 

図 G.11 発熱体と測温抵抗体の植込み位置 960 
 961 

 962 

 963 

 964 

 965 
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・計測データ 966 

１）右側・発熱体 No.4 967 

時間は計測開始からの時間を示す（以下同様）。計測開始 15 分後から通電を開始した。 計968 
測開始から 3 時間 56 分後、発熱体内部の温度上昇から発熱体 No.4 の入力電力 0.04 W/cm2969 
から 0.03W/cm2 に変更した。発熱体 No.４内部の温度、発熱体周囲の温度、対照体温を図970 
G.12 に示す。発熱体周囲の体温 T14、T11、T18、T12 は、対照体温 T13 よりも高値で経過971 
した。急性期を除き、時間経過に伴う明らかな変化は認めなかった。 972 

 973 

 974 

発熱体内部の温度 975 

 976 

発熱体周囲の体温 977 

対照体温 978 

 979 
 980 
 981 
 982 
 983 

図 G.12 発熱体 No.４内部の温度、発熱体周囲の温度、対照体温 984 
開始時の入力電力は 0.04 W/cm2、3 時間 56 分から 0.03 W/cm2 に変更 985 
T11 は 244 時間 24 分から断線により測定不可 986 

 987 
 988 

 989 

 990 

 991 

 992 

 993 

 994 

 995 
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２）左側・発熱体 No.7 996 

計測開始 15 分後から通電を開始した。入力電力は 0.02 W/cm2とした。発熱体 No.7 内部の997 
温度、発熱体周囲の体温、対照体温を図 G.13 に示す。発熱体周囲の体温 T15、T17、T16、998 
T10 は、対照体温 T13 よりも高値で経過した。急性期を除き、時間経過に伴う明らかな変化999 
は認めなかった。 1000 

 1001 
 1002 

 1003 

 1004 

発熱体内部の温度 1005 

発熱体周囲の体温 1006 

対照体温 1007 

 1008 

 1009 

 1010 
 1011 
 1012 

図 G.13 発熱体 No.７内部の温度、発熱体周囲の温度、対照体温 1013 
入力電力は 0.02 W/cm2 1014 
No.7.F は 308 時間 24 分から断線により測定不可 1015 

 1016 
 1017 

 1018 

 1019 

 1020 

 1021 

 1022 

 1023 

 1024 

 1025 

 1026 

 1027 
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３）発熱体コントロール No.8 1028 

発熱体コントロール No.8 の温度変化を図 G.14 に示す。 1029 

発熱体コントロールの内部温度は対照体温 T13 と同程度であった。 1030 

 1031 
 1032 

 1033 

 1034 

 1035 

発熱体内部の温度 1036 

遠隔位置の体温 1037 

 1038 

 1039 

 1040 

図 G.14 発熱体コントロール No.8 1041 

 1042 

 1043 

 1044 

 1045 

 1046 

 1047 

 1048 

 1049 

 1050 

 1051 

 1052 

 1053 

 1054 

 1055 
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４）室温計測データ（図 G.15）、湿度計測データ（図 G.16） 1056 

室温は概ね一定で推移した。湿度は朝の実験室清掃に伴い定期的に上昇した。実験室に設置1057 
されている湿度計測定値および動物 1、３における測定結果に比較して低値となった。 1058 

この湿度計測は、電源や測定機器を保護する防御カバーシートに覆われている半閉鎖空間1059 
において行ったために、低値となったと推察された。 1060 

 1061 

 1062 

 1063 

 1064 

 1065 

 1066 

 1067 

 1068 

 1069 

図 G.15 室温 1070 

 1071 

 1072 

 1073 

 1074 

 1075 

 1076 

 1077 

 1078 

 1079 

 1080 

図 G.16 湿度（測定機器周辺防御カバーシート内） 1081 

 1082 

 1083 
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・試験中の動物の状態 1084 

動物の全身状態には特記すべき臨床所見は観察されなかった。 1085 

 1086 

・肉眼病理所見 1087 

発熱体コントロール No.8 は結合組織により被包されていた。 1088 

発熱体 No.4 及び No.7 はとも浮腫性の結合組織により被包され、被包組織内部には血性液1089 
体貯留を認めた。本所見は、発熱体 No.7（0.02W/cm2）周囲に比較して発熱体 No.41090 
（0.03W/cm2）周囲においてより顕著である傾向にあった。 1091 

 1092 

・病理所見  1093 

発熱体コントロール No.8 周囲には膠原線維による結合組織が形成されていた。 1094 

発熱体 No.4（0.03W/cm2）周囲には線維芽細胞を主体とする肉芽組織による被包組織が形1095 
成され、その一部に壊死を認めた。被包組織の周囲には筋壊死および脂肪壊死が観察された。 1096 

発熱体 No.7（0.02W/cm2）周囲には線維芽細胞を主体とする肉芽組織による被包組織が形1097 
成され、その一部に壊死を認めた。被包組織の周囲には筋壊死および脂肪壊死が観察された。 1098 

 1099 

・培養検査 1100 

発熱体周囲に形成された被包組織内の培養検査は、発熱体 No.4 側及び発熱体 No.7 側とも1101 
に陰性であった。 1102 

 1103 

  1104 
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＜動物試験３＞ 1105 

外腹斜筋の筋層内に発熱体 No.14(右側)、No.9(左側)を留置した。体表側、体内側の測温抵1106 
抗体は発熱体から 5 mm 離れた位置に、頭側、尾側の測温抵抗体は発熱体から 10mm 離れ1107 
た位置に留置した（図 G.17）。背部に発熱体コントロール No.10 を留置した。対照体温計1108 
測のため、測温抵抗体Ｔ21 を留置した。 1109 

 1110 

右側・発熱体 No.14：入力電力：0.01 W/cm2 1111 

測温抵抗体： 1112 

・発熱体内温度 1113 

体表側：No.14.Front (F)、 1114 

体内側：No .14.Back (B） 1115 

・体温 1116 

頭側：T20 図⑳、尾側：T23 図㉓、 1117 

体内側：T22 図㉒、体表側：T19 図⑲ 1118 

左側・発熱体 No.9：入力電力：0.01 W/cm2 1119 

 1120 
測温抵抗体： 1121 

・発熱体内温度 1122 

体表側：No.9.Front (F)、 1123 

体内側：No.9.Back (B） 1124 

・体温 1125 

頭側：T25 図㉕、尾側：T27 図㉗、 1126 

体内側：T26 図㉖、体表側：T24 図㉔ 1127 

図 G.17 発熱体と測温抵抗体の植込み位置 1128 

 1129 
 1130 
 1131 
 1132 
 1133 
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・計測データ 1134 

１）発熱体 No.14 1135 

時間は計測開始からの時間を示す（以下同様）。計測開始 59 分後から加熱を開始した。入1136 
力電力は 0.01 W/cm2 とした。発熱体 No.5 内部の温度、発熱体周囲の温度、対照体温を図1137 
G.18 に示す。発熱体周囲の体温 T20、T23、T19、T22 は、対照体温 T21 よりも高値で経過1138 
した。急性期を除き、時間経過に伴う明らかな変化は認めなかった。 1139 

 1140 

発熱体内部の温度 1141 

 1142 

発熱体周囲の体温 1143 

対照体温 1144 

 1145 

 1146 

 1147 

 1148 

 1149 

図 G.18 発熱体 No.14 内部の温度、発熱体周囲の温度、対照体温 1150 
入力電力は 0.01 W/cm2 1151 
No.14.F は留置時点から、No14.B は 256 時間 6 分から断線により測定不可 1152 

 1153 
 1154 
 1155 
 1156 
 1157 
 1158 

 1159 

 1160 

 1161 

 1162 

 1163 

 1164 
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2）発熱体 No.9 1165 

計測開始 59 分後から加熱を開始した。入力電力は 0.01 W/cm2とした。発熱体 No.9 内部の1166 
温度、発熱体周囲の温度、対照体温を図 G.19 に示す。発熱体周囲の体温 T25、T27、T24、1167 
T26 は、対照体温 T21 よりも高値で経過した。急性期を除き、時間経過に伴う明らかな変化1168 
は認めなかった。 1169 

 1170 

 1171 

発熱体内部の温度 1172 

 1173 

発熱体周囲の体温 1174 

対照体温 1175 

 1176 

 1177 

 1178 

 1179 

 1180 

図 G.19 発熱体 No.9 内部の温度、発熱体周囲の温度、対照体温 1181 
入力電力は 0.01 W/cm2 1182 
No.9.B は 196 時間 26 分から、T24 は 237 時間 6 分から断線により測定不可 1183 

 1184 
 1185 
 1186 
 1187 
 1188 
 1189 
 1190 
 1191 
 1192 
 1193 
 1194 
 1195 
 1196 
 1197 
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３）発熱体コントロール No.10  1198 

発熱体コントロール No.10 の温度変化を図 G.20 に示す。発熱体コントロールの内部温度1199 
は対照体温 T21 より軽度高値であった。 1200 

 1201 
 1202 
 1203 
 1204 
 1205 
発熱体内部の温度 1206 

遠隔位置の体温 1207 

 1208 
 1209 
 1210 
 1211 
 1212 

 1213 

図 G.20 発熱体コントロール No.8 1214 
No.10.B は留置時点から測定不可 1215 

 1216 

 1217 

 1218 

 1219 

 1220 

 1221 

 1222 

 1223 

 1224 

 1225 

 1226 

 1227 
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４）室温計測データ（図 G.21）、湿度計測データ（図 G.22） 1228 

室温は概ね一定で推移した。湿度は朝の実験室清掃に伴い定期的に上昇した。 1229 

 1230 
 1231 
 1232 
 1233 
 1234 
 1235 
 1236 
 1237 
 1238 
 1239 
 1240 
 1241 
 1242 

図 G.21 室温 1243 

 1244 

 1245 
 1246 
 1247 
 1248 
 1249 
 1250 
 1251 
 1252 
 1253 
 1254 
 1255 
 1256 
 1257 

図 G.22 湿度 1258 

 1259 
 1260 
 1261 
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・試験中の動物の状態 1262 

動物の全身状態には特記すべき臨床所見は観察されなかった。 1263 

 1264 

・肉眼病理所見 1265 

発熱体コントロール No.10 は結合組織により被包されていた。 1266 

発熱体 No.14（0.01W/cm2）は浮腫性の結合組織により被包されていた。被包組織内部に1267 
は血性液体貯留を認めた。 1268 

発熱体 No.9（0.01W/cm2）は浮腫性の結合組織により被包されていた。 1269 

 1270 

・病理所見  1271 

発熱体コントロール No.10 周囲には膠原線維による結合組織が形成されていた。 1272 

発熱体 No.14 （0.01W/cm2）周囲には線維芽細胞を主体とする肉芽組織による被包組織が1273 
形成され、その一部に壊死を認めた。被包組織の周囲には筋壊死および脂肪壊死が観察され1274 
た。細菌感染、好中球及び多核巨細胞浸潤を認めた。 1275 

発熱体 No.9 （0.01W/cm2）周囲には線維芽細胞を主体とする肉芽組織による被包組織が1276 
形成され、その一部に壊死を認めた。被包組織の周囲には筋壊死および脂肪壊死が観察され1277 
た。 1278 

 1279 
・培養検査 1280 
発熱体周囲に形成された被包組織内の培養検査は、発熱体 No.14 側では Coagulase negative 1281 
Staphylococcus 陽性であった。発熱体 No.9 側では陰性であった。 1282 

 1283 



 

 

53 

附属書 H 高周波漏れ電流の計測試験 1284 

 目的 1285 
TETS を患者に装着した場合に、患者の人体を介して、大地に流れる電流が存在する。しか1286 
しながら、従来の医療機器規格（IEC 60601-1）に書かれている一般的な医療機器の患者漏1287 
れ電流の測定は、50/60Hz の漏れ電流を対象としており、最大の周波数も 1MHz までとし1288 
ている。TETS の場合は、患者漏れ電流の基本周波数が数 10kHz から数 10MHz であり、そ1289 
の高調波は基本波周波数の 20 倍にも達する。また、従来の医療機器規格においては、人体1290 
等価抵抗として 1 kΩ が用いられているが、これは 50/60Hz の手から足までの抵抗値に基づ1291 
いている。TETS の場合は、周波数が異なる上、装着部が胸部であることから、胸部から両1292 
足までの人体等価抵抗を用いる必要があり、これは 1 kΩ よりも小さくなる。このため、TETS1293 
用の患者漏れ電流の測定方法を検討する必要がある。ここでは、この高周波患者漏れ電流の1294 
測定方法を検討し、試作した TETS を用いて患者漏れ電流を測定した。 1295 

 1296 

 測定方法と測定装置 1297 

 1298 

図 H.1 空芯偏平型経皮トランスを用いた TETS の患者漏れ電流測定配置図の例 1299 

 1300 

空芯偏平型経皮トランスを用いた TETS の患者漏れ電流測定配置図の例を図 H.１に示す。1301 
TETS を高さ 130cm 程度の非導電性の机の上に置き、床には大型の導電性の板を敷いた。1302 
TETS は、AC コンセントから電力を得る場合を想定し、AC-DC コンバータ（Mean Well, MPS-1303 
450-48）を介して AC100V 電源に接続した。しかしながら、AC-DC コンバータを実験室の1304 
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壁のコンセントに接続すると、後述する測定用オシロスコープと AC-DC コンバータの GND1305 
が共通になり、想定しない漏れ電流の電流経路ができてしまう可能性がある。これを避ける1306 
ため、AC-DC コンバータは、バッテリーで動作する AC 電源（UPS 等、壁のコンセントの1307 
GND からは浮かせて用いる。ここでは、ARC, PS1200S）に接続しここから電力を得るよう1308 
にした。 1309 

患者漏れ電流は、図 H.1 の点線のように、TETS の体外コントロールユニットや送電コイル1310 
から発生し、人体等価抵抗を通って、導電性の大型板に流れ AC-DC コンバータ（特に中の1311 
EMI フィルタ）を介して、TETS に戻ってくると予想される。本実験で用いた試作 TETS は、1312 
400 kHz を伝送周波数とすることから、人体等価抵抗は 400 kHz の胸部から両足のインピー1313 
ダンスに相当する。文献[10]によると、200～250 Ω 近いことがわかっているため、ここで1314 
は 200 Ω の金属被膜抵抗（KOA，MOS1CT52A シリーズ）を用いて測定する。この抵抗の両1315 
端に発生する電位差を、オシロスコープを用いて測定する。なお、オシロスコープは、外部1316 
からのノイズ混入を防ぐため医療機器用 AC 絶縁トランスを介して壁のコンセントに接続1317 
した。また、オシロスコープは、TETS から絶縁させる方が正確な測定が可能と考え、差動1318 
アクティブプローブ（本測定では、帯域 1.85GHz、入力容量 1pF、CMRR 60dB 以上の P62481319 
（Tektronix）を使用）を用いて人体等価抵抗と接続した。オシロスコープは、帯域 200 MHz、 1320 
垂直分解能 12bit であり、Maxhold 機能や実効値計算機能を有するもの（Tektronix, MSO44）1321 
を用いた。 1322 

本実験で用いた TETS は、体内回路ユニット内に DC-DC コンバータを搭載していているた1323 
め、出力電圧 V2 は負荷抵抗の変動や経皮トランスの変化がある場合も常に V2=24V 一定と1324 
なる。今回、模擬負荷 RL には、放熱が十分に行えるようにしたメタルクラッド抵抗（RL=40Ω）1325 
を用いた。 1326 

 1327 

 人体への埋込模擬の方法 1328 
次に、経皮トランスと体内回路ユニットの人体埋込模擬の方法について図 H. 2 に示す．送1329 
電コイルは人体の皮膚表面の上に密着し、受電コイルや体内回路ユニットは皮下組織と筋1330 
の間に埋め込まれる予定である．図 H.2 のような濃度 0.9%の NaCl 水溶液（導電率測定値：1331 
1.51 S/m）が満たされた４つの薄い袋（パック１から４、ここでは厚さ 75µm のポリエチレ1332 
ンの袋を使用）を用意し、実際の埋め込み時に近い状態になるように、パックで挟み込むこ1333 
とで、人体に接した状態や埋め込んだ状態を模擬する。それぞれのパックにはスズメッキ銅1334 
線を挿入し、人体等価抵抗（金属皮膜抵抗）を介して導電性の板に接続した。 1335 

 1336 
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 1337 

図 H.2 経皮トランスと体内回路ユニットの人体埋込模擬の方法 1338 

 1339 

送電コイルと受電コイルの間の距離 d は、実際の人体の埋め込み時には 20 mm 前後になる1340 
ことが想定されているため、d=20 mm とした。  1341 

図 H.3 に非導電性の机の上に並べた TETS の写真を示す。左から a: AC-DC コンバータ、b: 1342 
体外コントロールユニット、c: 経皮トランス、d: 体内回路ユニット、e: 負荷抵抗 RL であ1343 
る。経皮トランスの受電コイルはパック 1 とパック 3（図 H.2 参照）で挟んであり、パック1344 
1 の上から送電コイルを乗せてある。体内回路ユニットも、パック 2 とパック 4（図 H.2 参1345 
照）で挟んである。なお、この試作 TETS の DC-DC 電力伝送効率（図 H.1 の入力電力 P1―1346 
出力電力 P2間）は、d=20 mm のアクリル板に固定した場合において、P2=14.4W 伝送の場1347 
合には 72.2%(体内回路ユニット内の DC-DC コンバータを除いた場合は、81.7%)であった。  1348 
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 1349 

図 H.3 非導電性の机の上に並べた TETS の写真（a: AC-DC コンバータ、b: 体外コント1350 
ロールユニット、c: 経皮トランス、d: 体内回路ユニット、e: 負荷抵抗 RL） 1351 

 1352 

 測定結果 1353 
図 H.4 に負荷抵抗 40Ω の場合（P2=14.4W）の抵抗の両端の電圧波形のスペクトル（上段）1354 
と電圧波形（下段）とを示す．なお、この結果は 200 Ω で割り算をする前の電圧波形であ1355 
り、200 で割ることで電流に換算する。患者漏れ電流の実効値を計算した結果、3.9mA であ1356 
った。規制値の 10 mA 以下（実効値）であることが確認できた。オシロスコープ内の Maxhold1357 
機能により測定したスペクトルからは、伝送周波数の基本波である 400 kHz よりも、3.19 1358 
MHz の方が値が大きく、高調波は 15MHz 付近まで続いていることがわかる。3.19 MHz は、1359 
体外回路ユニット内のスイッチングで生じる寄生的な共振であり、容易に消すことができ1360 
ないことが従来研究よりわかっている[8,36,37]。TETS からの患者漏れ電流を測定する際に1361 
は、このような数 M～数 10 MHz の高調波をきちんと測定し、実効値を換算する必要があ1362 
る。このため、測定で用いるオシロスコープや、人体等価抵抗、プローブなどは、基本周波1363 
数の 50 倍程度までの周波数を、正しく測定できる帯域を持つものを用いる必要があると考1364 
えられる。 1365 

 1366 

a b c d e
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 1367 

図 H.4 負荷抵抗 40Ω の時（P2=14.4W）における抵抗の両端の電圧波形のスペクトル（上1368 
段）と電圧波形（下段）（測定値[V]/200Ω=患者漏れ電流[A]） 1369 

 1370 

 実際の測定で注意すべき点 1371 
本実験では、負荷抵抗 RL=40Ω で行ったが、本来は、負荷抵抗の値を変化させた場合の測定1372 
も行う必要がある。送電コイルと受電コイルの間の距離 d についても、今回 20 mm で固定1373 
して測定したが、使用条件に合わせて変化させる必要がある。変化するパラメータがある場1374 
合は、実際の使用時を想定して変化させ、患者漏れ電流の値が最も大きくなる条件で測定・1375 
記録する必要があると思われる。 1376 

 1377 

5.1. まとめ 1378 
TETS の患者漏れ電流の測定方法について提案し、測定を行った。測定装置においては、高周波1379 
まで対応したものを用いれば、提案したシステムで安定した測定が行えることを確認した。また、1380 
測定結果は、IEC の規制値である 10 mA（実効値）を下回っていた。変化させることができるパラメ1381 
ータ（例えば送電コイルと受電コイルの間の距離 d や負荷抵抗 RLの値、人体等価抵抗[12]等）が1382 
ある場合はパラメータを変化させ、患者漏れ電流が最も大きくなる条件で測定値を記録する必要1383 
がある。1384 

0.4MHz 3.19MHzMaxhold



 

 

58 

参考文献 

 

[1] 薬生機審発 0809 第７号別添：「植え込み型医療機器への非接触給電システムに関す

る評価ガイドライン」平成 29 年 8 月 9 日 

[2] IEC 60601-1, Medical electrical equipment, Part 1: General requirements for basic 
safety and essential performance, Ed.3.2 (2020) 

[3] ISO 14708-1 Implants for surgery — Active implantable medical devices — Part 1: 
General requirements for safety, marking and for information to be provided by the 
manufacturer, (2014) 

[4] 経済産業省：「体内埋め込み型能動型機器分野（高機能人工心臓システム）開発ガ

イドライン 2007」平成 19 年 5 月 

[5] International Commission on Non-Ionizing Radiation Protection (ICNIRP): 
“GUIDELINES FOR LIMITING EXPOSURE TO ELECTROMAGNETIC FIELDS (100 KHZ TO 
300 GHZ),” HEALTH PHYS 118(5): 483–524; 2020 

[6] International Commission on Non-Ionizing Radiation Protection (ICNIRP): "Guidelines 
for limiting exposure to time-varying electric and magnetic fields (1 Hz to 100 kHz)." 
Health Phys 99(6): 818-836 (2010) 

[7] S. Takahashi, K. Shiba, Evaluation of high-Frequency Leakage Current from air-Core 
Transcutaneous Energy Transmission System by Comparison of Circuit Measurements 
and Simulations、Proceedings of the IEEE Asia Pacific Conference on Circuits and 
Systems (APCCAS), pp.117-120, 2019 

[8] 髙橋俊介, 柴建次、高周波絶縁トランスを用いた空心型経皮エネルギー伝送システ

ムにおける患者漏れ電流の測定 ―生体組織との寄生的結合を考慮した回路解析の提

案―, ライフサポート、pp.126-130,Vol.32, No.4, 2020 

[9] Valerio De Santis, Pierre A. Beeckman, Domenico Alessandro Lampasi,Mauro Feliziani, 
Assessment of Human Body Impedance for Safety Requirements Against Contact 
Currents for Frequencies up to 110 MHz, IEEE Trans. on Bio. Med. Eng., Vol. 58, No.2, 
2011 

[10] 柴建次：胸部-両足間における 5～10 MHz の人体等価インピーダンスの解析、電気

学会全国大会講演論文集、pp.37-38, 2021  

[11] 内山雅也、川嶋渉太、柴建次：経皮電力伝送用トランスから発生する漏れ電流値推

定のための胸部 –両足間のインピーダンスの解析-伝送周波数 400kHz の場合–、第

30 回ライフサポート学会フロンティア講演会予稿集、p. 83, 2021 

[12] 柴建次, 高周波患者漏れ電流測定のための胸部-背部間の人体等価抵抗の解析 －周波

数 400 kHz の成人男性の場合－，第 61 回日本生体医工学会大会抄録集、2p.1-2, 
2022 (印刷中). 

 



 

59 

 

[13] CISPR11: Industrial, scientific and medical equipment - Radio-frequency disturbance 
characteristics - Limits and methods of measurement, 2009 Edition 5.0 

[14] Shiba, K., et al.: "Analysis of specific absorption rate and internal electric field in 
human biological tissues surrounding an air-core coil-type transcutaneous energy 
transmission transformer." J Artif Organs 20(2): 103-109 (2017) 

[15] 柴 建次，越地 耕二, 完全埋込型人工心臓用経皮エネルギー伝送システムの

EMC，電気学会論文誌 C，Vol.123, No.7，pp.1219-1227，2003 

[16] 石田、床木、尾林、ワイヤレス電力伝送の制度化・標準化の動向と取り組み、東芝

レビュー、Vol. 73, No.1, 2018 

[17] 令和元年度経皮的エネルギー伝送システム開発 WG 報告書

https://www.aist.go.jp/pdf/aist_j/iryoukiki/2019/techrep_tets_fy2019.pdf 

[18] Siqi Li, Chunting Chris Mi, Wireless power transfer for electric vehicle application, IEEE 
J. Emerging and selected topics in power electronics 3(1):4-17,2015 

[19] Harasaki H, Davies CR, Matsuyoshi T, Okazaki Y, Kika K, Fukamachi K. Heat dissipation 
from artificial hearts: characterizing tissue responses and defining safe levels. Heart 
Replacement, Artificial Heart 6, T Akutsu, H Koyanagi, eds, Springer-Verlag Tokyo 
1998; pp.41-49 

[20] International Commission on Non-Ionizing Radiation Protection (ICNIRP): 
“GUIDELINES FOR LIMITING EXPOSURE TO ELECTROMAGNETIC FIELDS (100 KHZ TO 
300 GHZ),” Health Phys 75(4):442; 1998 

[21] 藤原修: 「電磁波のバイオエフェクト」、電子情報通信学会誌、Vol.75, No.5. pp. 
519-522, (1992) 

[22] 藤原修：「電磁界の人体への影響」、静電気学会誌、Vol.20, No.4, pp. 198-204 
(1996) 

[23] Gandhi OM P.: “Biological effects and medical applications of RF electromagnetic 
fields,” IEEE Transactions on Microwave Theory and Techniques, MTT­30, 11, 
pp.1831­1847 (1982­11) 

[24] American National Standards Institute: “American National Standard Safety Levels 
with Respect to Human Exposure to Radio Frequency Electromagnetic Fields, 3 kHz 
to 300 GHz,” ANSI C95.1­1991. 

[25] 郵政省電気通信技術審議会答申（諮問第 38 号）：「電波利用における人体の防護指

針」  (1990-06) 

[26] 郵政省電気通信技術審議会答申(諮問第 89 号)：「電波利用における人体防護の在り

方」(1997-04) 

[27] IEEE: "IEEE Standard for Safety Levels with Respect to Human Exposure to Electric, 
Magnetic, And Electromagnetic Fields, 0 Hz To 300 GHz", IEEE C95.1-2019 

 



 

60 

 

[28] Davies CR, Fukumura, Fumio F, Fukamachi K, Muramoto K, Himley SC, Massiello A, 
Chen, J-F, Harasaki iH. Adaptation of tissue to a chronic heat load. ASAIO Journal 
1994 ; 40: M514-M517 

[29] Seese TM, Harasaki H, Saidel GM, Davies CR. Characterization of tissue morphology, 
angiogenesis, and temperature in the adaptive response of muscle tissue to chronic 
heating. Lab Invest 1998; 78: 1553-1562 

[30] 岡本英治, 友田恭嗣, 山本克之, 朝田政克, 安田慶秀, 三田村好矩, 三上智久. 体内埋

込み型補助人工心臓の温度上昇に関する検討. 人工臓器 1994; 23: 1077-1082 

[31] Endo S, Masuzawa T, Tatsumi E, Taenaka Y, Nakatani T, Ohno T, Wakisaka Y, 
Nishimura T, Takewa Y, Nakamura M, Takiura K, Sohn Y, Takano H. In Vitro and in 
vivo heat dissipation of electrohydraulic totally implantable artificial heat. ASAIO J 
1997; 43: M592-M597 

[32] 角田幸秀, 妙中義之, 巽 英介, 上所邦広, 中村真人, 増澤 徹, 柴 建次, 越地耕二. 
完全埋込み型人工心臓用経皮エネルギー伝送システムの慢性動物実験による評価. 
人工臓器 2000; 29: 31-35 

[33] IEC 60601-1-2 Ed.4.1:2020, Medical electrical equipment - Part 1-2: General 
requirements for basic safety and essential performance - Collateral Standard: 
Electromagnetic disturbances - Requirements and tests 

[34] 公塚 景、柴 建次, 2 組の空心偏平型経皮トランスを用いた補助人工心臓用経皮電

力伝送－経皮トランス間距離変化時の放射性妨害波の測定－, 日本 AEM 学会誌、

Vol.28, No.2, pp.44-50, 2020 

[35] 柴建次, 補助人工心臓用経皮電力伝送時に発生する電界・磁界の測定 ―模擬生体

必要性の疑義に関する検討―, S-138，第 58 回日本人工臓器学会大会予稿集、2020  

[36] 柴 建次，体内埋込型機器用小型体外結合型経皮エネルギー伝送システム―伝送周波

数以外の周波数の放射性 電磁妨害波の抑制―，p.90, 第 54 回日本人工臓器学会大

会，2016. 

[37] 柴 建次，経皮電力伝送時における経皮トランスから人体への高周波漏れ電流の測

定, 第 26 回 MAGDA カンファレンス in 金沢講演論文集，pp. 31-34, 2017. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

61 

 

経皮的エネルギー伝送システム開発 WG 委員 

座長 増澤 徹 茨城大学 工学部 工学部長 
茨城大学大学院 理工学研究科 研究科長 
茨城大学 機械システム工学領域 教授 
日本人工臓器学会推薦 

 岡本 英治 東海大学 生物部生物学科 教授 
日本生体医工学会推薦 

 小林 信治 株式会社サンメディカル技術研究所 取締役 

 柴  建次 東京理科大学 先進工学部 電子システム工学科 准教授 
日本人工臓器学会推薦 

 巽  英介 国立循環器病研究センター  
オープンイノベーションセンター 副センター長 
日本人工臓器学会推薦 

 中田 和成 一般財団法人 ふくしま医療機器産業推進機構 
ふくしま医療機器開発支援センター 
安全性評価部 電気物性分析試験グループ 課長 

 西村 隆 愛媛大学大学院 医学系研究科 心臓血管・呼吸器外科学 准教授 
日本人工臓器学会推薦 

 藤原 修 名古屋工業大学 プロジェクト教授／名誉教授 
電気通信大学 産学官連携センター 客員教授 
電気学会電磁環境技術委員会推薦 

 山崎 健一 一般財団法人電力中央研究所 電力技術研究所 
サージ・電磁気現象領域 領域リーダー／副研究参事 
電気学会電磁環境技術委員会推薦 

 

 


	補助人工心臓用の経皮的エネルギー伝送システム 開発ガイドライン（手引き）（案）
	補助人工心臓用の経皮的エネルギー伝送システム 開発ガイドライン（手引き）（案）
	R&D Guidelines for Transcutaneous Energy Transmission System used in Ventricular Assist Devices

	1. 序文
	1.1. 背景
	1.2. 本ガイドラインの目的

	2. 適用範囲
	2.1. スコープ
	2.2. 想定する利用者
	2.3. 本ガイドラインの必須文書
	2.4. 本ガイドラインの構成

	3. 用語及び定義
	4. 一般的検討事項
	5. 追加的検討事項
	5.1. 熱作用
	5.2. 刺激作用
	5.3. 漏れ電流（商用周波数帯）
	5.4. 高周波漏れ電流
	5.5. イミュニティ
	5.6. エミッション
	5.7. その他、TETSの開発において、特に配慮が必要な点

	附属書 A  基本性能（周波数･結合係数等）について
	附属書 B  熱作用
	B.1 熱作用の工学的側面
	B.2 熱作用の医学的側面

	附属書 C  刺激作用
	附属書 D  漏れ電流
	附属書 E  イミュニティ
	附属書 F  エミッション
	F.1 放射妨害波
	F.2 伝導妨害波
	F.3 その他

	附属書 G  経皮的エネルギー伝送システムの体内植込部発熱による影響に関する基礎的試験
	附属書 G  経皮的エネルギー伝送システムの体内植込部発熱による影響に関する基礎的試験
	附属書 H  高周波漏れ電流の計測試験
	参考文献


