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无 ＳＡＲ评估条件下心脏起搏器谐振式无线供能系统研究
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摘　 要：目前，心脏起搏器谐振式无线充电系统存在比吸收率（ＳＡＲ）安全问题。 为最大限度避免 ＳＡＲ 损伤，在频率 １０～１００ ｋＨｚ
范围内，设计了一种基于 ＬＣＣ⁃Ｃ 补偿的谐振式无线供能系统。 同时考虑到频率、线圈偏移及补偿参数对系统传输性能的影响，
建立了考虑等效串联电阻（ＥＳＲ）的损耗电路模型。 通过分析不同频率、ＬＣ 参数和耦合系数条件下系统的输出功率和传输效

率，综合确定了最佳频率及补偿参数。 最后搭建实验系统检验系统供能效率、抗偏移能力、以及相应安全指标；结果表明，在两

线圈圆心距横向偏移 ０～２ ／ ３ 条件下系统传输效率可达 ４３ ３％ ～ ７３ ２％ ，最大温升仅为 ０ ８℃，且无需进行 ＳＡＲ 评估，为提高人

体植入式设备的安全性设计提供了一种有效的方法。
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０　 引　 　 言

目前传统心脏起搏器尚未实现无线供能。 当电能耗

尽时，必须进行二次手术更换电池，极大增加了患者的生

命危险［１⁃２］。 近年来，众多专家学者针对主动植入式医疗

器械无线电能传输展开了大量研究［３⁃４］。 对于该应用场

合，磁耦合谐振式是目前较为理想的供能方式之一［５⁃６］。

然而目前该种方式存在组织加热和比吸收率

（ｓｐｅｃｉｆｉｃ ａｂｓｏｒｐｔｉｏｎ ｒａｔｅ， ＳＡＲ）等电磁场安全问题尚待解

决，其中系统的安全性主要由工作频率所决定［７］。 Ｃａｍｐｉ
等［８⁃１０］针对心脏起搏器无线电能传输系统，先后开展了

频率为 ３００ ｋＨｚ、１３ ５６ ＭＨｚ 和 ２０ ｋＨｚ 的安全性研究，其
研究结果表明较高的频率将导致较强的涡流损耗。 当频

率处于 １００ ｋＨｚ 以下时，能够增强磁场在人体内的穿透

力，从而有效地限制组织加热及 ＳＡＲ 等电磁安全问题，
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然而系统的传输效率较低。 根据 ＩＣＮＩＲＰ 指南相关规定，
在频率低于 １００ ｋＨｚ 时，只需保证人体内部电场强度符

合规定，无需对人体进行 ＳＡＲ 评估［１１］。 因此可以进行无

ＳＡＲ 评估条件下植入式心脏起搏器无线供能系统研究。
此外，在保证系统安全性的前提下，必须考虑系统的

植入和效率。 对于植入与效率方面，不仅与频率有关，还
取决于选用的拓扑。 Ｓ ／ Ｓ、Ｓ ／ Ｐ、Ｐ ／ Ｓ 与 Ｐ ／ Ｐ 为无线电能

传输的基本拓扑结构［１２］，这些拓扑由于谐振元件的电路

灵敏度过高，导致实际传输效率较低［１３］；相较于以上４ 种

传统拓扑结构，ＬＣＣ⁃Ｃ 补偿拓扑具有谐振稳定、传输效率

高的优点［１４⁃１５］，且二次结构简单适合植入。 Ｘｉａｏ 等［１６］ 针

对心脏起搏器，设计了一种基于 ＬＣＣ⁃Ｃ 补偿的无线充电

系统，该系统设计了一种柔性 ＰＣＢ 植入线圈，解决了线

圈尺寸较大的问题，但其针对 ＬＣＣ⁃Ｃ 最佳补偿参数的确

定并未明确给出设计准则。
综上所述，开展无 ＳＡＲ 评估条件下心脏起搏器谐振

式无线供能系统的研究，可有效提高充电过程中人体的

安全性；但需要考虑无 ＳＡＲ 评估条件下补偿参数与线圈

失准对系统传输性能的影响，合理的优化设计补偿参数，
以提高系统传输性能。 鉴于此，本文在频率范围 １０ ～
１００ ｋＨｚ内设计了一种 ＬＣＣ⁃Ｃ 无线供能系统，建立了考虑

等效串联电阻（ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｅｒｉｅｓ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ， ＥＳＲ）的损耗

模型，基于该模型分析了频率、ＬＣ 参数、线圈偏移对系统

传输性能的影响，给出了最佳频率及补偿参数设计准则；
最后建立了相应的二维平面模型，综合实验与多物理场

耦合分析方法验证了该种配置的温度和电磁安全性。

１　 ＬＣＣ ／ Ｃ 补偿拓扑理论分析

１ １　 ＬＣＣ ／ Ｃ 补偿拓扑理想无损模型

如图 １ 所示为基于 ＬＣＣ⁃Ｃ 补偿拓扑的理想无损等效

电路模型。 其中 Ｌｐ 和 Ｌｓ 为发射线圈与接收线圈的自感，
Ｍ 为收发线圈之间的互感，Ｌ１ 为一次侧串联补偿电感，Ｃ１

为一次侧并联补偿电容，Ｃ２ 为一次侧串联补偿电容，Ｃ３

为二次侧串联补偿电容。

图 １　 ＬＣＣ ／ Ｃ 补偿无损等效电路

Ｆｉｇ．１　 Ｌｏｓｓｌｅｓｓ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｃｉｒｃｕｉｔ ｏｆ ＬＣＣ⁃Ｃ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎ

当系统处于谐振状态时，系统的输入阻抗为纯阻性，
则谐振频率 ω 满足：

ω２Ｌ１Ｃ１ ＝ １

ω２Ｃ２（Ｌｐ － Ｌ１） ＝ １

ω２ＬｓＣ３ ＝ １

ì

î

í

ï
ï

ïï

（１）

由式 （ １） 可以看出，当系统发生谐振时， Ｌ１Ｃ１ ＝
１ ／ ω２，Ｌ１Ｃ１ 根据谐振公式只满足乘积关系，仅通过谐振

公式并不能唯一确定 Ｌ１ 与 Ｃ１ 的值。 实际上一次补偿参

数有多种，则令 Ｌ１ ＝ ＰＬｐ，且由式（１），可知 ０ ＜ Ｐ ＜ １， 则

联立式（１）可得：

Ｃ１ ＝ １
Ｐω２Ｌｐ

Ｃ２ ＝ １
（１ － Ｐ）ω２Ｌｐ

Ｃ３ ＝ １
ω２Ｌｓ
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î

í

ï
ï
ï
ï

ï
ï
ïï

（２）

由式（２）可知，当系统发生谐振且工作频率确定时，
二次补偿电容取值唯一。 然而一次补偿参数并不唯一，
主要取决于 Ｐ 的取值。

其中系统二次侧阻抗 Ｚ２、反射阻抗 Ｚｒｅｆ 和输入阻抗

Ｚ ｉｎ 为：
Ｚ２ ＝ Ｒａｃ

Ｚｒｅｆ ＝ （ωＭ） ２ ／ Ｒａｃ

Ｚ ｉｎ ＝ Ｐ２Ｌ２
ｐＲａｃ ／ Ｍ

２

ì

î

í

ï
ï

ïï

（３）

根据欧姆定律可得：

Ｉ
·

Ｌ１ ＝ Ｕ
·

１Ｍ
２ ／ Ｐ２Ｌ２

ｐＲａｃ

Ｉ
·

Ｌｐ ＝－ Ｕ
·

１ ｊ ／ ＰωＬｐ
{ （４）

在理想情况下，系统被认为没有损耗，因此系统的输

入输出功率满足：

Ｐ ｉｎ ＝ Ｐｏｕｔ ＝ Ｕ２
１

·
Ｍ２ ／ Ｐ２Ｌ２

ｐＲａｃ （５）
１ ２　 考虑 ＥＳＲ 的损耗模型

由于系统的传输性能主要取决于电路损耗，此外本

文所考虑使用的频率较低，因此为提高系统传输性能，建
立了相应考虑 ＥＳＲ 的损耗电路模型，如图 ２ 所示。 Ｚｒｅｆ 为

二次侧反射阻抗，ＲＬ１ 为一次补偿电感的 ＥＳＲ， ＲＣ１ 与 ＲＣ２

为一次侧补偿电容 Ｃ１ 的与 Ｃ２ 的 ＥＳＲ， ＲＣ３ 为二次补偿电

容ＥＳＲ，ＲＬｓ 与ＲＬｐ 为收发线圈交流内阻，其中电感的 ＥＳＲ
满足式（６），电容的 ＥＳＲ 满足式（７）。

ＲＬ ＝ ωＬ ／ Ｑ （６）
ＲＣ ＝ Ｄ ／ ωＣ （７）

　 　 对于该损耗模型，系统的总效率等于一次侧电路总

效率 ηｐ 与二次侧电路总效率 ηｓ 的乘积。 一次侧电路总

效率 ηｐ 等于 ηｐ１、ηｐ２、ηｐ３ 三者的乘积，其中 ηｐ１、ηｐ２、ηｐ３ 分

别为 ｂｌｏｃｋ１、ｂｌｏｃｋ２ 和 ｂｌｏｃｋ３ 的效率，二次侧总效率 ηｓ 等

于 ｂｌｏｃｋ４ 的效率。



　 第 ５ 期 闫孝姮 等：无 ＳＡＲ 评估条件下心脏起搏器谐振式无线供能系统研究 １８７　　

图 ２　 考虑 ＥＳＲ 的损耗等效电路

Ｆｉｇ．２　 Ｌｏｓｓ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｃｉｒｃｕｉｔ ｃｏｎｓｉｄｅｒｉｎｇ ＥＳＲ

由上述分析可得，ｂｌｏｃｋ１～ ｂｌｏｃｋ４ 的传输效率为：
ηｐ１ ＝ Ｒｅ（Ｚｒｅｆ） ／ Ｒｅ（Ｚｒｅｆ） ＋ ＲＣ２ ＋ ＲＬｐ （８）
令：
ａ ＝ ＲＣ１ ＋ １ ／ ｊωＣ１

２·［ＲＣ２ ＋ ＲＬｐ ＋ Ｒｅ（Ｚｒｅｆ）］ （９）
ｂ ＝ ＲＬｐ ＋ ＲＣ２ ＋ ｊωＬｐ ＋ １ ／ ｊωＣ２ ＋ Ｚｒｅｆ

２·ＲＣ１ （１０）
则有：
ηｐ２ ＝ ａ ／ （ａ ＋ ｂ） （１１）
ηｐ３ ＝ Ｒｅ（Ｚｂｌｏｃｋ２） ／ Ｒｅ（Ｚｂｌｏｃｋ２） ＋ ＲＬ１ （１２）
ηｓ ＝ ＲＬ ／ （ＲＬ ＋ ＲＬｓ ＋ ＲＣ３） （１３）
因此，系统的总效率可以通过方程（８）、（１１） ～ （１３）

的乘积来获得，为最佳植入频率及补偿参数确定方法中

的传输效率计算提供了理论依据。
即系统总传输效率为：
η ＝ ηｐ１·ηｐ２·ηｐ３·ηｓ （１４）
联立式（５）和（１４）可以得出在考虑系统 ＥＳＲ 时，系

统的实际输出功率为：
Ｐｏｕｔ ＝ η·Ｐ ｉｎ （１５）

２　 最佳频率及补偿参数的确定方法

２ １　 补偿参数优化设计

由上述理论分析可知，对于 ＬＣＣ⁃Ｃ 补偿拓扑，当发

射线圈、接收线圈和谐振频率固定时，二次补偿参数唯

一。 然而仅根据谐振公式，一次补偿参数并不能唯一确

定，一次补偿参数主要取决于 Ｐ 的取值，不同的 Ｐ 值对

应不同的一次补偿参数，由式（１４） ～ （１５）可知，不同的 Ｐ
值会影响系统传输性能。 因此有必要研究其变化特性，

从而确定最佳补偿参数。
其中补偿参数变化特性的研究流程如图 ３ 所示。

图 ３　 补偿参数变化特性研究流程

Ｆｉｇ．３　 Ｆｌｏｗ ｃｈａｒｔ ｏｆ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎ ｐａｒａｍｅｔｅｒ
ｃｈａｎｇｅ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃｓ

由图 ３ 可知，对于补偿参数变化特性的研究。 首先

确定工作频率，将 Ｐ 的初值与仿真步长设置为 ０ ０１，根
据 Ｐ 值确定补偿参数，然后确定各补偿元件 ＥＳＲ。 其中

本文使用的电容为箔式聚丙烯薄膜电容，其电容的损耗

因数近似为 ０ ０５％ ［１７］。 采用的电感为 ＳＭＤ 电感，经实

际测量，其电感品质因数 Ｑ 近似为 ５０，当 ０＜Ｐ＜１ 时，根据

损耗模型计算传输效率及输出功率。
２ ２　 最佳工作频率的确定

利用 ＭＡＴＬＡＢ 软件搭建相应的损耗电路模型，将期

望传输效率设置为 ７５％ 。 在频率 １０～１００ ｋＨｚ 范围内，根
据图 ３ 分析了补偿参数、频率和传输效率的变化特性，如
图 ４ 所示。

由图 ４ 可知，随着频率的增大，系统的最大传输效率

逐渐增大，且对应的 Ｐ 值逐渐增大。 当 ８０ ｋＨｚ≤ ｆ ＜
１００ ｋＨｚ时，理论最大传输效率为 ７５％ ～ ７９ ８％ ，符合所

设定的期望标准。 此外在设计电路参数时，不仅要考虑

传输效率，而且要保证系统的输出功率，因此分析了 Ｐ
值、输出功率和频率的变化特性，如图 ５ 所示。

由图 ５ 可知，随着 Ｐ 值的增加，系统输出功率逐渐降

低，因此同一频率下较小的 Ｐ 值能取得较为良好的输出

功率。 当 Ｐ 值不变时，在 １０ ｋＨｚ＜ｆ≤５０ ｋＨｚ 范围内，随着
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图 ４　 Ｐ 值与频率及效率的变化特性

Ｆｉｇ．４　 Ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃｓ ｏｆ Ｐ⁃ｖａｌｕｅ ａｎｄ
ｆｒｅｑｕｅｎｃｙ ａｎｄ ｅｆｆｉｃｉｅｎｃｙ

图 ５　 Ｐ 值与频率及输出功率的变化特性

Ｆｉｇ．５　 Ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃｓ ｏｆ Ｐ⁃ｖａｌｕｅ ａｎｄ
ｆｒｅｑｕｅｎｃｙ ａｎｄ ｏｕｔｐｕｔ ｐｏｗｅｒ

频率的增加，输出功率逐渐增加。 当 ５０ ｋＨｚ＜ｆ＜１００ ｋＨｚ
时，随着频率的增加输出功率逐渐降低，但降低趋势较为

平缓，几乎处于稳定状态。 因此可以看出当 ５０ ｋＨｚ＜ ｆ＜
１００ ｋＨｚ 时，系统拥有一个相对较高的输出功率。

综合上述分析可知，当频率处于 ８０ ～ １００ ｋＨｚ 时，系
统最大传输效率理论上能够保持在 ７５％ 以上，且输出功

率较为良好，符合所设定的期望标准，因此将最低频率确

定为 ８０ ｋＨｚ。
２ ３　 最佳 Ｐ 值的确定

由上述分析可知，工作频率被确定为 ８０ ｋＨｚ，考虑到

植入线圈位于体内，往往会出现线圈失准的情况，因此有

必要对线圈失准的情况进行分析。 经实际测量，当线圈

间距固定为 ８ ｍｍ 时，两线圈在圆心距横向偏移 ０ ～ ２ ／ ３
范围内，其耦合系数的变化范围为 ０ １９≤ｋ≤０ ４５。 利用

ＭＡＴＬＡＢ 分析了耦合系数、Ｐ 值和传输效率的变化特性，
如图 ６ 所示。

由图 ６ 可知，随着耦合系数的增加，最大传输效率

点对应的 Ｐ 值逐渐增大。 为了便于分析比较，截取了

Ｐ ＝ ０ １、０ １９、０ ２９、０ ３ 和 ０ ３９ 时的二维曲线如图 ７
所示。

图 ６　 Ｐ 值与互感系数及传输效率的变化特性

Ｆｉｇ．６　 Ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃｓ ｏｆ Ｐ ｖａｌｕｅ ａｎｄ ｍｕｔｕａｌ
ｉｎｄｕｃｔａｎｃｅ ａｎｄ ｔｒａｎｓｍｉｓｓｉｏｎ ｅｆｆｉｃｉｅｎｃｙ

图 ７　 耦合系数与传输效率的变化特性

Ｆｉｇ．７　 Ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃｓ ｏｆ ｃｏｕｐｌｉｎｇ ｃｏｅｆｆｉｃｉｅｎｔ
ａｎｄ ｔｒａｎｓｍｉｓｓｉｏｎ ｅｆｆｉｃｉｅｎｃｙ

由图 ７ 可知，当 ０ １≤Ｐ≤０ ２９ 时，随着耦合系数的

增加，传输效率先增加后降低，因此最大传输效率点的位

置在实际应用中难以确定。 当 Ｐ≥０ ３ 时，随着耦合系数

的增加，系统传输效率逐渐增加，最大传输效率点在线圈

完全对准处，因此考虑到实际应用，在设计参数时应当保

证 Ｐ≥０ ３。 然而当系统耦合系数较低时，Ｐ 值越大，传
输效率越低，因此考虑到可能出现的线圈失准，应当保证

在 Ｐ≥０ ３ 的前提下使 Ｐ 的取值尽可能小，以达到兼容线

圈失准和提升输出功率的目的。

３　 实验系统

３ １　 实验系统的构建

参照美敦力公司生产的双腔心脏起搏器 Ｇ７０［１８］，采
用厚度为 １ ｍｍ 的钛合金材料 ＴＣ４ 制作了一个尺寸为

６６ ｍｍ×６６ ｍｍ×８ ｍｍ 的金属外壳，用于替代可植入心脏

起搏器的外壳。 实验系统如图 ８ 所示，发射线圈与接收

线圈间距固定为 ８ ｍｍ，其中 ８ ｍｍ 的空间由 ３ ｍｍ 猪皮、
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２ ｍｍ 猪油和 ３ ｍｍ 猪瘦肉共同组成，以此来模拟人体组

织。 此外本文所考虑的锂电池容量为 ８００ｍＡｈ，额定充电

电压为 ３ ７ Ｖ，额定充电电流为 ２００ ｍＡ，考虑到最大充电

电压为 ４ ２５ Ｖ，因此电池充电所需功率为 Ｐｂａｔｔ ＝ １ ７ Ｗ，
其中在实验中使用负载电阻代替可充电电池。 此外使用

厚度为 ２ ｍｍ 的亚克力板搭建了一个尺寸为 ６０ ｃｍ×２０ ｃｍ×
２０ ｃｍ 的近乎密闭的空间，以模拟密闭人体条件，进行充

电测温实验。

图 ８　 实验系统

Ｆｉｇ．８　 Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｓｙｓｔｅｍ

３ ２　 收发线圈的设计

在设计收发线圈时，考虑到钛合金外壳产生的涡流

会严重影响接收线圈的感应电压，因此在收发线圈之上

增加了一层厚度为 ０ １５ ｍｍ 的铁氧体薄膜，以提供电磁

屏蔽。 此外由于植入线圈位于体内，因此尺寸不宜过大，
参照心脏起搏器 Ｇ７０ 的尺寸［１８］，发射线圈与接收线圈设

计为尺寸相同，外径为 ２８ ３ ｍｍ，内径为 ２０ ｍｍ 的圆形线

圈，其匝数为 ３２ 匝，线径为 ０ ５ ｍｍ，发射线圈自感

Ｌｐ ＝ ５１ ３ μＨ，接收线圈自感 Ｌｓ ＝ ５０ ９８ μＨ，线圈完全对

准时耦合系数 ｋ＝ ０ ４５。
３ ３　 ＬＣＣ ／ Ｃ 补偿电路参数设计

对于补偿参数的设计，根据仿真分析可以得出在频

率 ｆ＝ ８０ ｋＨｚ 下的最佳补偿参数为 Ｐ ＝ ０ ３。 此外为了验

证仿真结果的正确性，搭建了 Ｐ ＝ ０ １９ 与 Ｐ ＝ ０ ３９ 时的

实验系统进行线圈偏移实验。 根据式（２）可得各元件补

偿参数，其理论参数和实际测量参数如表 １ 所示。

４　 实验分析

根据上述分析可知，选取了 ３ 种补偿参数配置进行相

应的线圈偏移实验。 ３ 种配置分别为 Ｐ ＝ ０ １９，０ ３ 和

０ ３９，在实验中选取了耦合系数 ｋ ＝ ０ ２５、０ ３２、０ ３９ 和

０ ４５ 这 ４ 种情况进行实验验证，实验结果如图 ９～１１ 所示。

表 １　 补偿元件的理论和实测电路参数

Ｔａｂｌｅ １　 Ｔｈｅｏｒｅｔｉｃａｌ ａｎｄ ｍｅａｓｕｒｅｄ ｃｉｒｃｕｉｔ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ
ｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎ ｅｌｅｍｅｎｔｓ

补偿

元件

理论值 测量值

Ｐ＝ ０ １９ Ｐ＝ ０ ３ Ｐ＝ ０ ３９ Ｐ＝ ０ １９ Ｐ＝ ０ ３ Ｐ＝ ０ ３９

Ｌ１ ／ μＨ ９ ７ １５ ４ ２０ ９ ５ １５ ５ ２０ ３

Ｃ１ ／ ｎＦ ４０８ ２５７ １９８ ４０９ ２６０ １９７

Ｃ２ ／ ｎＦ ９５ １１０ １２６ ９５ ３ １０９ １２９

Ｃ３ ／ ｎＦ ７７ ６ ７７ ６ ７７ ６ ７７ ２ ７７ ２ ７７ ２
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图 ９　 Ｐ＝ ０ １９ 时线圈偏移实验波形

Ｆｉｇ．９　 Ｐ＝ ０ １９ ｃｏｉｌ ｍｉｇｒａｔｉｏｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ｗａｖｅｆｏｒｍ ｆｉｇｕｒｅｓ

图 １０　 Ｐ＝ ０ ３ 时线圈偏移实验波形

Ｆｉｇ．１０　 Ｐ＝ ０ ３ ｃｏｉｌ ｍｉｇｒａｔｉｏｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ｗａｖｅｆｏｒｍ ｆｉｇｕｒｅｓ

　 　 由图 ９ ～ １１ 所示实验结果可知，输入输出电压近似

为方波，输入输出电流近似为正弦波。 当线圈完全对

准时，系统输出功率约为 １ ７ Ｗ，满足充电所需要求。
随着耦合系数增加，不同的 Ｐ 值其系统传输性能如表 ２
所示。

根据实验结果可知，较小的 Ｐ 值有着较为良好的输

出功率，同时在较低的耦合系数下有着较好的传输效率。
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图 １１　 Ｐ＝ ０ ３９ 时线圈偏移实验波形

Ｆｉｇ．１１　 Ｐ＝ ０ １９ ｃｏｉｌ ｍｉｇｒａｔｉｏｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ｗａｖｅｆｏｒｍ ｆｉｇｕｒｅｓ

表 ２　 线圈偏移实验结果

Ｔａｂｌｅ ２　 Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｃｏｉｌ ｍｉｇｒａｔｉｏｎ

耦合系

数 ｋ

Ｐ＝ ０ １９ Ｐ＝ ０ ３ Ｐ＝ ０ ３９

输出功

率 ／ Ｗ
传输效

率 ／ ％
输出功

率 ／ Ｗ
传输效

率 ／ ％
输出功

率 ／ Ｗ
传输效

率 ／ ％

０ ２５ ０ ９２ ６５ ２ ０ ５５ ５８ ２ ０ ５４ ５２ ４

０ ３２ １ ２４ ７０ １ ０ ９９ ６６ ４ ０ ９６ ６９ ６

０ ３９ １ ６２ ６５ １ １ ４１ ７０ ９ １ ３７ ７４ ５

０ ４５ １ ７１ ６１ ７ １ ７２ ７３ ２ １ ７２ ７６ １

当 Ｐ≥０ ３ 时，系统的传输效率随着耦合系数的增加逐渐

增加，最大传输效率点处于线圈完全对准处，因此 Ｐ 的最

佳取值为 ０ ３。 在该种参数配置下，系统传输效率可达

４３ ３％ ～７３ ２％ ，能够较好的兼容线圈失准情况且输出功

率较高，实验与仿真结果基本一致，验证了第 ３ 节仿真结

论的正确性。 与目前类似的研究相比，同样采用 ＬＣＣ⁃Ｃ
补偿拓扑， 在频率为 ３００ ｋＨｚ 下， 系统最大效率为

７５％ ［１８］。 本文研究的最大传输效率略低，其主要原因一

方面为实现无 ＳＡＲ 评估，本研究采用了较低的工作频率

（ ｆ＝ ８０ ｋＨｚ），另一方面在设计时为同时保证系统供能效

率与传输稳定性，考虑了线圈失准这一因素，因此系统最

大传输效率略低。 此外在将该无线充电系统应用于人体

之前，必须对其进行电磁场与热场方面的安全评估，以保

证其安全性。
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５　 安全评估

５ １　 评估标准

根据 ＩＣＮＩＲＰ 指南相关准则，当频率低于 １００ ｋＨｚ
时，无需进行 ＳＡＲ 评估，只需保证系统的内部电场强度

符合规定限制，如表 ３ 所示［１９］。 此外欧洲标准规定了有

源植入式医疗器械，将其外表面加热限制为不得超过正

常体温 ２℃以上［２０］。

表 ３　 人体暴露于时变电磁场的基本限制

Ｔａｂｌｅ ３　 Ｂａｓｉｃ ｌｉｍｉｔｓ ｏｆ ｈｕｍａｎ ｅｘｐｏｓｕｒｅ ｔｏ ｔｉｍｅ⁃ｖａｒｙｉｎｇ
ｅｌｅｃｔｒｏｍａｇｎｅｔｉｃ ｆｉｅｌｄｓ

暴露类型 频率范围 内部电场强度 ／ （Ｖ·ｍ－１）

职业暴露 ３ ｋＨｚ～１０ ＭＨｚ ２ ７×１０－４ ｆ

一般公众暴露 ３ ｋＨｚ～１０ ＭＨｚ １ ３５×１０－４ ｆ

　 　 由表 ３ 可知，当 ｆ＝ ８０ ｋＨｚ 时，根据职业暴露标准，人
体内部电场强度峰值限制为 ２１ ６ Ｖ ／ ｍ，根据一般公众暴

露标准，人体内部电场强度峰值限制为 １０ ８ Ｖ ／ ｍ。
５ ２　 人体组织模型构建

用于安全评估的 ２⁃Ｄ 人体组织模型如图 １２ 所示，该
模型被建模为一个具有多层生物组织的圆柱体，该圆柱

体外直径 ｒｃ ＝ ２００ ｍｍ，高 ｈｃ ＝ １００ ｍｍ，包括皮肤、脂肪和

肌肉三部分。 其中皮肤层厚度为 ｄｓｋｉｎ ＝ ３ ｍｍ，脂肪层厚

度为 ｄ ｆａｔ ＝ ２ ｍｍ，肌肉层厚度 ｄｍｕｓｃｌｅ ＝ ９５ ｍｍ。 起搏器壳体

参数与实验参数一致，铁氧体薄膜厚度为 ０ １５ ｍｍ，发射

线圈与接收线圈间距固定为 ｄ＝ ８ ｍｍ。

图 １２　 ２⁃Ｄ 人体组织模型

Ｆｉｇ．１２　 Ｔｈｅ ２⁃Ｄ ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｈｕｍａｎ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌ

５ ３　 电磁场与热场有限元模拟

利用 ＣＯＭＳＯＬ 搭建了如图 １２ 所示模型进行电磁场

与热场有限元模拟。 其中人体组织在 ８０ ｋＨｚ 频率下的

复介电常数（频率函数）是根据 Ｇａｂｒｉｅｌ 等［２１］的计算进行

设置的，各组织参数如表 ４ 所示。

表 ４　 ８０ ｋＨｚ 频率下的组织参数和基本热性能

Ｔａｂｌｅ ４　 Ｍｉｃｒｏｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｎｄ ｂａｓｉｃ ｔｈｅｒｍａｌ
ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ａｔ ８０ ｋＨｚ ｆｒｅｑｕｅｎｃｙ

组织 皮肤 脂肪 肌肉

ρ ／ （ｋｇ ／ ｍ３） １ １０９ ９１１ １ ０９０

εｒ １ １２０ １１６ ８ ６５０

σ ／ （Ｓ ／ ｍ） ０ ２ ０ ０４３ ４ ０ ３５８

ｃ ／ （ Ｊ ／ ｋｇ ℃） ３ ３９１ ２ ３４８ ３ ４２１

ｋ ／ （ Ｊ ／ ｋｇ ℃） ０ ３７ ０ ２１ ０ ４９

ｂ ／ （Ｗ ／ ℃ｍ３） ９ １００ ５２０ ２ ７００

Ａ０ ／ （Ｗ ／ ｍ３） １ ０００ １８０ ６９０

　 　 注： ρ 为组织密度；εｒ 为介电常数；σ 为电导率；ｃ 为组织的比热

容； ｋ 为导热系数；ｂ 为血液灌注；Ａ０ 为代谢产热。

　 　 在该频率下，热源主要由电磁热与代谢产热共同组

成，在计算暴露在电磁辐射下组织内的温升，使用了

Ｐｅｎｎｅｓ 的生物热量方程［２２］。 在温度模拟中，将人体的初

始温度设置为为 ３７℃，考虑到人体组织可能因热量散失

而发热，以及患者的心理状态，充电时间不宜过长，因此

将充电时间设置为 ３０ ｍｉｎ。
５ ４　 数值模拟结果

根据上述人体组织特性参数，利用 ＣＯＭＳＯＬ 进行了

相应的电磁安全分析及热分析。 通过软件模拟了充电

３０ ｍｉｎ，人体组织内部电场的变化，其中人体组织中计算

的电场分布如图 １３ 所示。

图 １３　 ｆ＝ ８０ ｋＨｚ 时内部电场分布

Ｆｉｇ．１３　 Ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｎａｌ ｅｌｅｃｔｒｉｃ ｆｉｅｌｄ ａｔ ８０ ｋＨｚ

由图 １３ 可以看出，人体组织内部电场的分布情况，
其中在肌肉层，接收线圈表面电场强度较强，其最大电场

强度仅为 ４ Ｖ ／ ｍ，远低于 ＩＣＮＩＲＰ 指南规定的限制标准，
因此该充电系统在充电过程中的电磁安全性符合规定

标准。
对于组织温升的安全研究，上述已经提到最大温升

不得超过 ２℃，图 １４ 所示为充电过程中组织温升分布。
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图 １４　 组织温升分布

Ｆｉｇ．１４　 Ｔｉｓｓｕｅ ｔｅｍｐｅｒａｔｕｒｅ ｒｉｓｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｄｉａｇｒａｍ

由图 １４ 可以看出，在充电过程中，人体组织温升分

布情况。 其中肌肉层植入线圈区域温升较高，在此区域

其最高温升仅为 ０ ８℃，远低于规定温升限制，在组织加

热方面符合人体安全标准，因此在无线充电过程中不会

造成热损伤。

５ ５　 测温实验

为进一步检验系统安全性，在线圈完全对准时进行

充电测温实验，此外为降低测温实验的误差，该项实验在

近似密封的“恒温箱”中进行。 在实验中，将温度传感器

置于接收线圈与猪肉瘦肉接口上，采样时间间隔设置为

１ ｓ，图 １５ 所示为充电 ３０ ｍｉｎ 温升实验结果。

图 １５　 温升实验结果

Ｆｉｇ．１５　 Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｔｅｍｐｅｒａｔｕｒｅ ｒｉｓｅ

由图 １５ 可知，实验环境初始温度为 ２３℃ ，实验测

得最大温升为 １ ２℃ ，高出仿真温度 ０ ４℃ 。 相较于目

前的研究［２３］ ，本文通过降低工作频率明显改善了组织

加热这一问题，有效地提高了系统安全性。 对于测温

实验与仿真结果造成的误差，其主要原因为一方面考

虑到实验条件与真实人体的差异性，此外一次电路发

热也会导致温度偏高，因此实验所得温度偏高。 实验

与仿真结果误差较小，验证了该系统的安全性，此外在

实际充电过程中可采取一些降温措施来进一步降低组

织加热。

６　 结　 　 论

为最大限度避免 ＳＡＲ 损伤，本文在无 ＳＡＲ 评估条件

下设计了一种基于 ＬＣＣ⁃Ｃ 补偿拓扑的心脏起搏器无线

供能系统。 同时为提高无 ＳＡＲ 评估条件下系统的传输

性能，在频率范围处于 １０ ～ １００ ｋＨｚ 内，建立了考虑 ＥＳＲ
的损耗电路模型，分析了频率、补偿参数和耦合系数对系

统传输性能的影响，综合确定了最佳工作频率 （ ｆ ＝
８０ ｋＨｚ）及补偿参数。 在该工作频率下，系统不需要进行

ＳＡＲ 评估，有效地提高了系统的安全性。 仿真与实验结

果表明，该系统各项指标均符合安全标准。 本文的具体

贡献和主要结论如下：
１）在工作频率 １０ ～ １００ ｋＨｚ 范围内，分析了不同频

率下 ＬＣＣ⁃Ｃ 补偿参数对系统传输性能的影响，根据所设

定的期望标准，符合标准的频率范围为 ８０ ～ １００ ｋＨｚ，最
低植入频率为 ８０ ｋＨｚ。 根据确定的工作频率，分析了耦

合系数和补偿参数对系统传输性能的影响，确定了最佳

补偿参数 Ｐ＝ ０ ３。 经实验与仿真结果表明，采用该种参

数配置能够有效地提高无 ＳＡＲ 评估条件下系统的传输

性能及稳定性。
２）通过实验与数值模拟对该系统进行了相应的安全

评估，在充电 ３０ ｍｉｎ 过程中，最大内部电场强度仅为

４ Ｖ ／ ｍ，仿真结果显示组织最大温升仅为 ０ ８℃，实验与

仿真误差为 ０ ４℃，皆符合国际安全标准，证明了该项研

究的可行性。
本文为心脏起搏器无线充电系统在无 ＳＡＲ 条件下

的研究提供了技术支持，具有一定的使用价值，下一步的

研究需要建立人体模型以及采用活体动物实验进行系统

的安全评估，以进一步确保该系统的安全性。
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