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電磁波曝露による生体組織内での温度上昇測定用ファントムの開発
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あらまし 人体近傍での使用を前提とした携帯無線端末が広く普及しており，これらの通信機器より発生する
電磁波エネルギーの人体への吸収量は，SAR（Specific Absorption Rate：比吸収率 [W/kg]）で評価される．こ
こで，安全性の観点からは，その出力に注意を払う必要があり，これらの無線端末が高出力で用いられた場合は，
体内での温度上昇について議論する必要がある．現在，コンピュータシミュレーションにより体内での温度上昇
を算出する方法は行われているものの，実験的な検討はほとんどなされていない．そこで本論文では，生体組織
の電気定数や熱定数に加え，組織内を流れる血液を動的に模擬したファントムを開発した．また，ハイパサーミ
ア用同軸スロットアンテナを用いた加温実験により，血流量を変化させた場合の体内での温度上昇を測定するこ
とで，開発したファントムの有効性を検証した．
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1. ま え が き

携帯電話に代表されるように，人体近傍での使用を

前提とした無線端末機器が広く普及しており，これら

の機器から発生する電磁波と生体との相互作用につい

て工学的及び生物学的立場から幅広い研究がなされ

ている．その中でも，安全性という観点からいえば，

比較的周波数の高いマイクロ波の熱的作用について

検討を行う必要があり，電磁波エネルギーの生体への

吸収量は SAR（Specific Absorption Rate：比吸収率

[W/kg]）で評価される．SARは，電磁界における発

熱源を表し，これに基づいた電磁波の安全基準が我が

国においてもガイドラインとして定められている [1]．

携帯電話以外にも電磁波の用途は広く，例えば通信

分野では，携帯電話より比較的出力が高く，使用周波
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数の低い業務用無線端末機がある．無論，その安全性

については十分検討されているが，使用方法によって

は，局所的に SARが高くなることが予想され，この

ような場合は体内での温度上昇を発生させるおそれが

ある．また，医療分野では，数 T（テスラ）の静磁界

内に被検体を置き，体内の断層画像を撮像する MRI

(Magnetic Resonance Imaging) が挙げられる．これ

は，撮像時に波高値の大きなパルス状電磁波を用いて

いることから，生体への電磁波エネルギーの吸収量を

無視できない場合もある [2]．一方，電磁波による生

体への熱的作用を利用した治療の研究が広く行われて

いる．代表的なものには，がん細胞と正常細胞の熱的

感受性の違いを利用し，患部周辺を 42～43 ◦C以上に

加温することで，正常細胞を損傷させることなく，が

ん細胞のみを的確に殺傷するがんの温熱療法（ハイパ

サーミア），がん細胞を電磁エネルギーにより高温に

加熱し凝固させるがんの凝固療法，アプリケータを体

内に挿入し不整脈治療を行うカテーテルアブレーショ

ンなどが挙げられる [3]．このように，通信機器や医療

環境の安全性あるいは治療機器の性能評価は，従来，

SARを用いて行われているものの，生体組織への作

用を評価する場合は，体内での温度上昇についても議

論を行う必要がある．
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体内での温度上昇の計算方法について，数値モデ

ルを用いた検討はこれまでにいくつも行われている

（例えば [4], [5]）．一方，その実験的評価法については，

SAR測定用に開発されたファントム（人体の電気定数

や形状を模擬したもの）[6], [7] を用いた検討が行われ

ているものの，血流を考慮した温度測定用ファントム

はほとんどなく，寺田らにより検討されているのみで

ある [8]．しかしながら，文献 [8] では，ファントムの

電気定数を食塩水と見立てていることや，生体組織を

フェルトで構成していることなどから，生体組織の電

気的及び熱的特性を十分に模擬しているとはいえない．

そこで本論文では，これまでに筆者らが開発を行い，

生体組織の電気定数及び熱定数などの静的特性を模擬

した生体等価固体ファントム [6] を応用し，生体組織

内の毛細血管を流れる血液を動的に模擬した構造を付

加することで，体内での温度上昇の測定を目的とした

ファントムを開発した．ここで，ファントムに求めら

れる性質は，電磁波照射による体内での温度上昇を模

擬することである．したがって，電気的及び熱的特性

を完璧に模擬することではない．

更に，開発したファントムの有効性評価のため，高

い温度上昇が得られるハイパサーミア用アンテナによ

る加温実験を行った．また，得られた測定値を，コン

ピュータシミュレーションによる推定値と比較した．

2. ファントムの構造

図 1 に，本研究で開発したファントムの構造を示す．

まず，筆者らが開発し，文献 [6] で詳細が説明されて

いるファントムをひも状に加工する．次に，このひも

状ファントムを容器に入れ，ファントム同士の間隙に

図 1 ファントムの構造
Fig. 1 Structure of the phantom.

食塩水を還流させることで，血流による冷却作用を再

現する．以下に，その詳細について述べる．

まず，文献 [6] で紹介されている手順に沿って作製

した寒天溶液を口細のビニル容器に移し，水を張った

容器に対して，細長いひも状に搾り出すことで寒天溶

液を短時間で凝固させる．これにより，比較的簡単か

つ大量に，ひも状のファントム（直径約 2～3mm，長

さ数十mmの任意に蛇行した形状）を作製することが

可能である．次に作製したひも状のファントムをアク

リルケースの内部に敷き詰める．敷き詰めたファント

ムの質量は 2,900 gで，体積は 150 × 150 × 170 mm3

であった．このとき，ひも状ファントムを充てんさせ

た空間体積に対する，ファントムの占める割合（充て

ん率）は約 75%であった．

次に，血液の導電率と近い値を示す質量パーセント

濃度 0.35%の食塩水（2.45 GHzにおいて比誘電率 εr

= 77.7，導電率 σ = 2.87 S/m）[8]を用意する．この

食塩水を，ひも状ファントムの間隙を流れるようにし

て循環させることで，生体内の血流による冷却効果を

模擬する．このとき，ファントムのすき間には，食塩

水だけでなく，空気もわずかに混在した状態ではある．

しかしながら，本ファントムは，体内の温度上昇を模

擬するためのものであり，生体の構造を模擬すること

は本来の目的ではないので，本ファントムと生体との

構造の差異や，食塩水及び空気層を含めた電気定数な

どについての詳細は議論しない．

図 1 に示す矢印は食塩水の流れる方向を示してい

る．ここで，アクリルケースの上方に設けられた貯水

タンクの底面には直径 1.5 mmの小さな穴が複数設け

られており，これらの穴の数を変化させることで食塩

水の流量を制御することが可能である．また，ファン

トム底面にも，同様の穴を設けたアクリル板を設置す

ることで食塩水は停滞することがなく，電動ポンプを

用いることで還流する構造とした．このとき，貯水タ

ンクの水位を 40 mm（一定）とし，流速を一定に保っ

た．また，ファントムに対し食塩水は均一に散布され

ることを，着色した食塩水を還流させる実験により確

認した．

3. ファントムの特性

3. 1 電気定数と熱定数（静的特性）

表 1 には，開発したファントムの主な構成要素であ

るひも状ファントムの物性定数を示す．前章で述べた

ように，本ファントムは食塩水や空気層を含んだ状態

1188



論文／電磁波曝露による生体組織内での温度上昇測定用ファントムの開発

表 1 ファントムと筋肉組織（目標値）の物性定数
Table 1 Physical properties of the phantom and the

muscle tissue (target values).

Phantom

Muscle

(Target)

[9], [10]

Relative permittivity εr 48.6 47.0

Conductivity σ [S/m] 2.17 2.21

Density ρ [kg/m3] 1,000 1,020

Specific heat c [J/kg·K] 3,780 3,500

Thermal conductivity κ [W/m·K] 0.54 0.60

εr, σ is the value at 2.45GHz.

で使用する．しかしながら，本ファントムにおいて人

体の電気定数及び熱定数を模擬することは本来の目的

ではないため，食塩水及び空気層を含めたファントム

全体の電気定数及び熱定数についての議論は行わない．

なお，表 1 には，目標値として筋肉組織における文献

値を併せて示す．表 1 より，ひも状ファントムと筋肉

（目標値）との電気定数 (2.45 GHz)の差異は，±5%以

内，熱定数の差異は，±10%以内であった．なお，比誘

電率及び導電率の測定は，誘電率プローブキット（ア

ジレント・テクノロジー（株），85052B）を使用し，

比熱及び熱伝導率は，それぞれ断熱型連続法，熱線法

による測定値である（（株）アグネ技術センターによ

る測定）．

3. 2 血流量の設定（動的特性）

表 2 に，開発したファントムの食塩水の流量と，文

献 [10]を参考にした生体組織の血流量を示す．ここで，

両者の値は必ずしも一致しない．なぜならば，本ファン

トムは，体内の温度上昇（言い換えるならば，体内の血

流による冷却作用）を模擬することを目的としており，

生体組織の血流量を模擬するものではないからである．

なお，文献 [10]では，生体の筋肉組織における血流量

は 8.30×10−6 m3/kg·sと紹介されており，今回は，こ
の血流量を計算における基準値とする．なお，計算に

ついては次章で述べる．一方で，計算モデルと同等の

冷却作用を再現するファントムを作製し，このファン

トムを基準（以下，モデルA）とした．このとき，還流

させた食塩水の流量は 2.37× 10−6 m3/kg·sであった．
次に，食塩水の流量を 2倍及び 1/2倍にした実験モデ

ル（以下，それぞれをモデル B，モデル C）を作製す

る．このとき，モデルB，Cにおける食塩水の流量はそ

れぞれ 4.55×10−6 m3/kg·s，1.50×10−6 m3/kg·sで
あり，誤差はあるものの，流量比はおおよそ 1 : 2 : 0.5

となることを確認した．また，数値計算においても同

様の比率になるように，モデル B，Cにおける血流量

表 2 食塩水の流量と血流量
Table 2 Amount of the saline solution and blood flow rate.

Simulation
Saline solution Blood

model
Ratio (Measurement) (Calculation)

[×10−6 m3/kg·s] [×10−6 m3/kg·s]
A 1 2.37 8.30

B 2 4.55 16.6

C 0.5 1.50 4.15

D – 0.0 0.0

を設定した．最後に，比較として，血流が存在しない

場合を想定し，ひも状ファントムのみが存在し，食塩

水を使用しない実験モデル（以下，モデル D）を作製

した．

4. 数 値 計 算

実験による測定結果の妥当性を評価するには，血流

を考慮した際の体内での温度上昇を知る必要がある．

コンピュータシミュレーションによる体内の温度上昇

は，以下の (1)式で表される生体熱輸送方程式を解析

することで算出される．

ρc
∂T

∂t
= κ∇2T − ρρbcbF (T −Tb)+ ρ ·SAR (1)

ただし，

T：温度 [◦C]，t：時間 [s]，ρ：生体組織の密度 [kg/m3]，

c：生体組織の比熱 [J/kg·K]，κ：生体組織の熱伝導率

[W/m·K]，ρb：血液の密度 [kg/m3]，cb：血液の比熱

[J/kg·K]，Tb：血液の温度 [◦C]，F：生体組織の血液

流量率 [m3/kg·s]である．また，右辺第 1項は熱拡散

を，第 2項は血流による熱消失を，第 3項は生体内に

おける発熱を表す．ただし，SAR とは，損失媒質が

単位質量当りに吸収する電磁波エネルギー量を表し，

FDTD（Finite Difference Time Domain：有限差分

時間領域）法 [11]を用いて計算を行った．なお，本研

究では，生体組織として筋肉を想定しているので，こ

れら一連の計算には，表 1，表 2 に示す筋肉組織の物

性定数を用いた．また，血液の密度と比熱はそれぞれ，

ρb = 1,060 kg/m3，cb = 3,960 J/kg·K とし [10]，血

液の温度は生体の初期温度と等しいと仮定した．

5. 加 温 実 験

5. 1 加温用アンテナと実験モデル

まず，図 2 に，本ファントムを加温する際に用い

たマイクロ波組織内加温用同軸スロットアンテナ [12]

の構造を示す．本アンテナは，直径約 1.2 mm，長さ

140mmの同軸ケーブルの先端部において外導体と内
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図 2 マイクロ波組織内加温用同軸スロットアンテナの構造
Fig. 2 Structure of the coaxial-slot antenna for microwave interstitial heating.

導体を短絡し，先端から 10mm及び 20 mmの位置に

おいて外導体を幅 1mmにわたってリング状に取り除

いたスロット部を形成することで作製されている．こ

のアンテナは，ハイパサーミア用に開発されたアンテ

ナであり，アンテナ先端部を腫瘍部に直接刺入するこ

とで，患部を局所的に加温することが可能である．この

アンテナの動作周波数は ISM (Industrial, Scientific

and Medical)バンドの 2.45 GHzであり，その治療効

果は既に報告済みである [13]．

次に，図 3 に，同軸スロットアンテナを用いた実

験モデルを示す．アンテナは，アクリルケースに穴を

空けることでファントムに対し側面から刺入し，アン

テナの先端に近い方のスロット部がファントム部分の

中央に位置するように配置した．このとき，刺入し

た点からアンテナ先端部までの長さは 80 mm であっ

た．また，温度の測定には蛍光式光ファイバ温度計

(Luxtron Co., Model 790) を用い，還流させた食塩

水ではなくファントム内部の温度を測定するため，温

度計のプローブ先端部がひも状に加工したファントム

内に存在するようにした．観測した点は，図 3 に示す

ように，アンテナの先端に近い方のスロットから径方

向に 5 mm，10 mm離れた 2点とし，それぞれの観測

点はアンテナ軸と同一水平面内に位置している．アン

テナへの給電には，最大出力約 60 Wのマイクロ波発

生器を使用した．なお，この装置は実際の治療で用い

られているものと類似のものである．

5. 2 測 定 結 果

図 4 (a)，(b) に，それぞれ観測点がスロットから

図 3 実験モデルと観測点
Fig. 3 Phantom model for measurement and

observation points.

5mm，10mm の点における測定結果の一例を示す．

加温時間は 300 sとし，横軸は加温開始からの時間 [s]

を，縦軸は，加温開始からの温度上昇値 [◦C]を示す．

なお，ファントムと還流させた食塩水の温度を均一に

するため，食塩水を十分還流させ，食塩水とファント

ムの温度が等しくなった（差異が±0.3 ◦C以内）後に，

電磁波の照射を行った．更に，電磁波の照射後に，還

流させた食塩水の温度上昇はなかった．また，図中の

A～Dはそれぞれ，3.2で示した実験モデルにおける

測定結果である．モデルA，B，C，Dにおけるスロッ

トからの放射電力はそれぞれ，6.1 W，7.4 W，7.5 W，

6.0Wであった．ここで，放射電力に差異が生じたの

は，食塩水の流量によりアンテナの入力インピーダ
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ンスが変動したためであると考えられる．また，コン

ピュータシミュレーションにより計算した結果も併せ

て示した．以下では，これらの測定結果の考察を行う．

（ 1） 食塩水の流量の違いによる温度上昇の変化

図 4 (a)より，加温終了直後の温度上昇値は，D →
C → A → Bの順にそれぞれ，36 ◦C，25 ◦C，14 ◦C，

8 ◦Cであった．また，図 4 (b)より，同様に，20 ◦C，

14 ◦C，5 ◦C，3 ◦C の温度上昇をそれぞれ観測した．

これより，血流量が少ない順 (D → C → A → B)に，

ファントムの温度上昇が高いことを確認した．これは

物理的に矛盾のない結果である．

（ 2） 血流の有無による経時変化の違い

血流の有無に着目すると，図 4 のモデルDでは，加

温開始から加温終了まで温度が上昇し続けているのに

対し，A～Cでは，それ以上温度が上昇しない熱的定

常状態を確認した．例えばモデル A では，加温開始

120 s後あたりから加温終了までの温度がほぼ一定値で

あった．このことから本ファントムは，食塩水の流量

に応じた冷却効果が再現可能であることを示した．ま

(a) スロットから距離が 5 mm の点における温度上昇

(b) スロットから距離が 10mm の点における温度上昇

図 4 温度上昇の経時変化
Fig. 4 Transition of temperature rises.

た，還流させた食塩水の流量を 2.37 × 10−6 m3/kg·s
（モデル A）とした際に，本論文で定めた筋肉組織内

の血流量 (8.30 × 10−6 m3/kg·s)とほぼ同等の冷却効
果を再現できることを示した．

（ 3） 加温終了後の温度分布

図 4 (a)，(b)より，モデル A～Cにおいては，加温

終了後の温度推移が数値計算結果と良好に一致してい

ることを確認した．しかしながら，図 4 中のモデル D

においては，ひも状ファントム間の空気の影響で，加

温終了後の温度推移は数値計算結果とあまり一致しな

かった．ここで，文献 [14], [15]によると，これらの加

温終了後の温度推移より，各ファントムモデルのおよ

その血流量を見積もることができそうである．そこで，

今後は，上記のモデル Dのような問題点を解決した上

で，加温終了後の温度推移より，血流量を見積もると

いうことも検討していきたい．

6. む す び

本研究では，生体組織中の血流を考慮することで体

内の温度上昇を測定するファントムを開発した．また，

ハイパサーミア用同軸スロットアンテナを用いた加温

実験を行い，得られた測定値を筋肉の血流量と仮定し

た数値計算結果と比較することで，本ファントムの有

効性について検討した．その結果，実験により得られ

た温度上昇が数値計算と良好に一致することから，本

ファントムは筋肉組織中の血流による冷却作用を模擬

可能なファントムであることが示された．また，還流

させた食塩水の流量を変化させることで，ファントム

内での温度上昇が異なった値を示すことから，血流量

の異なる様々な組織あるいは状態をモデル化すること

が可能であると推測できる．今後は，ファントムを構

成しているひも状ファントムが固体であるという特長

を生かして，場所により形状あるいは充填率の異なる

モデルを作製することで，血流量が空間的に異なった

複雑なモデルへと応用していく予定である．このため

にも，ファントムの作製精度や還流させた食塩水の流

量の再現性の更なる向上が必要であり，ひも状ファン

トムの最適な充てん方法を検討することも必要である．
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