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前言
国际标准化组织（ISO）是一个由各国标准化机构（ISO成员机构）组成的世界范围的联合会。国际标准的编制工作通常通过ISO技术委员会进行。对技术委员会确定的课题感兴趣的各成员机构都有权参加该技术委员会的工作。与ISO保持联系的国际组织（政府的和非政府的）也可参加有关工作。ISO与国际电工委员会（IEC）在电工技术标准化方面保持密切合作的关系。
国际标准系依据ISO/IEC指令第2部分之准则所编拟。
技术委员会的主要工作是拟定国际标准。技术委员会采用之国际标准草案须传递至各会员国投票。欲公布出版为国际标准，至少需要75%之会员机构投票赞成。
某些情形下，尤其是市场上对此类文件有迫切要求时，技术委员会可以决定出版另一种型态的规范性文件：
ISO公用规范（ISO/PAS）表示ISO工作小组的技术专家之间已达成协议，且经过上级委员会投票，超过50%的会员同意可以出版；
ISO技术规范（ISO/TS）表示技术委员会会员之间已达成协议，且经过委员会投票，2/3的会员同意可以出版。
ISO/PAS或ISO/TS在三年后会进行评审，以决定其是否再确认三年、修订成为国际标准或者废止。若结果是再确认，则六年后会重新进行评审，届时只能够转换为国际标准或者废止。
ISO/TS 10974由外科植入物技术委员会（ISO/TC 150）和有源植入物分技术委员会（SC 6）拟定。
简介
本技术规范自2006年9月外科植入物技术委员会（ISO/TC 150）和医疗诊断用磁共振设备技术委员会（IEC/SC 62B/MT 40）之间在奥地利维也纳召开的联合会议之后产生。双方达成协议，以协调在制定新技术规范方面所作的努力，保证通过有源植入性医疗器械（AIMD）接受磁共振成像（MRI）检查患者的安全，促进IEC 60601-2-33的相关进一步发展。
在1.5 T（最常见的磁共振（MR）磁场强度）下，为了抓住当前对相关问题和关注点的理解，本技术规范显示出了广泛的努力。负责本技术规范（ISO TC150/SC6/JWG2 and IEC SC62B/JWG1）的联合工作小组（JWG）承认其并不完全理解和无法完全涉及有关细节。为了促进这方面的发展，JWG发布了这一版本。
为了在ISO/IEC指令允许的时间范围内发布第二版，JWG计划对第一版进行完善，并征求有关各方的意见。此时，JWG预期这项工作最终可能会建立一项国际标准。
IEC 60601-2-33:2010则提供了辅助资料。JWG与MT 40之间达成了双方协定，所有MR扫描仪相关要求将纳入IEC/SC 62B/MT 40的考虑范畴，并且今后将通过IEC 60601-2-33的修正案和版本予以发布。
产品委员会之间的关系如图1所示。直线代表的关系不一定是物理连接。椭圆形代表范围，即患者与扫描仪、患者与AIMD以及AIMD与扫描仪之间的作用。
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图1 — 就AIMD与MR扫描仪之间的作用而言，该图显示了产品委员会的职责，并说明了本技术规范的范围
本技术规范关注的重点在于AIMD上由扫描仪产生的相互作用。ISO/TC 150/SC 6产品委员会关注的重点在于这些相互作用如何影响患者安全。
本技术规范针对所有AIMD类型，而ISO/TC 150/SC 6产品委员会涉及的是具体类型。如有必要，ISO/TC 150/SC 6将会把本技术规范的通用规定转化为特定于产品的要求。
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1. 危险情况/机制/现象：AIMD与扫描仪之间的相互作用及由此产生的现象，例如感应电压。
2. 危险：危害的潜在来源，如加热或故障。在物理相互作用造成的已知或可预见危险方面的知识将作为理解、选择和制定TS试验方法的指导纲要。
3. 风险：危害的发生概率x危害的严重性。
图2 — 在危险和危害之间划定方面，产品委员会的职责，说明了本技术规范的范围
本技术规范中所描述的试验方法主要采用台架试验设计，利用各种设备和技术来模拟1.5TMR扫描仪中发现的磁场（静态磁场B0、梯度磁场和射频磁场）。虽然在少数情况下，临床扫描仪试验是隐含的，但在所有其他情况下，AIMD制造商承担着建立和验证扫描仪试验方法的责任。此外，我们不鼓励或建议将本技术规范中具体描述的台架试验（如第8款）的试验信号和参数用于临床扫描仪，这样做可能会损坏扫描仪。
包括临床扫描仪的使用在内，本技术规范内包含的任何要求不得解释或暗示MR设备制造商应承担的任何责任或义务。任何与之相反的陈述完全是无意的。
本技术规范中包含的要求基于特定的潜在危险，经确定这些危险适用于一般类AIMD（见第7款）。与这些具体危险以及可能发生在任何特定AIMD类型（如植入性神经刺激器）上的任何其他危险和风险有关的风险则不在本技术规范的范围之内。
注1：器械制造商、监管机构和特定产品委员会等其他有关各方负责制定具体的符合性准则以及确定风险。
注2：风险讨论，在某些情况下，某些资料性附录（如附录S、附录T和附录V）中的试验方法可以提供附加信息和原理的阐述，有助于读者对材料的理解。这些附录提供的信息是补充性的，它们从属于本技术规范中的规范性要求。
国际标准化组织（ISO）和国际电工委员会（IEC）须注意这样的说法，即与本技术规范的符合性可能涉及到使用第12款中载列的有关梯度振动的专利。
ISO和IEC对该专利权的证据、有效性和范围没有明确表态。
本专利权持有人已向ISO和IEC做出担保，表示其愿意根据合理的非歧视性条款和条件与世界各地的申请人就许可证问题进行商谈。在这一点上，专利权持有人的声明须在ISO和IEC处登记（专利声明见附录A）。更多信息可从以下途径获取：
Medtronic, Inc.

Open Innovation and Intellectual Property 

8200 Coral Sea St. NE, MVN43 

Mounds View, MN 55112 

USA

本文档中的某些内容有可能涉及以上所述专利权以外的一些专利权问题，这一点应引起注意。ISO和IEC不负责识别任何这样的专利权问题。
	技术质量标准
	ISO/TS 10974:2012(E)


患者带有有源植入性医疗器械用核磁共振成像的安全性评定
重要提示 — 本文档的电子文件包含不同的颜色，我们认为这些颜色有助于正确理解文档。因此，用户应当考虑使用彩色打印机打印本文档。
1
范围
本技术规范适用于有源植入性医疗器械（AIMD）的可植入部分，该部分预期用于通过具有柱形孔的1.5T全身MR扫描仪接受磁共振扫描的患者，以便进行氢核成像。
注1对非植入性部分的要求超出了本技术规范的范围。
本技术规范中规定的试验为预期对设备样本进行的型式试验，目的在于表征与MR扫描仪相关磁场和电磁场的相互作用。这些试验可用于根据设备运行情况的MR条件标签进行运行演示。这些试验并非预期用于制成品的常规试验。
本技术规范包含了适用于各类AIMD的试验方法，旨在评估几种危险情况下的设备运行情况（见第7款）。不包括特定设备类型的试验。具体符合性准则和这些试验中设备行为反应所产生风险的确定超出了本技术规范的范围。
注2：由特定产品委员会对特定设备类型的试验进行修正。
注3：器械制造商、监管机构和特定产品委员会等其他有关各方须负责制定具体的符合性准则并确定风险。
注4：MRI扫描仪的所有安全要求可以在IEC 60601-2-33中查阅。
2
规范性引用
以下引用文档是应用本文档所必需的。凡是注明日期的引用，只有引用的版本适用。凡是不注日期的引用，该引用文档的最新版本（包括任何修正案）适用。
IEC 60601-2-33:2010 医用电气设备--第2-33部分：医疗诊断用磁共振设备的基本安全和基本性能专用要求
IEC 61000-4-3 电磁兼容性（EMC）--第4-3部分：试验和测量方法--辐射、射频和电磁场抗扰试验
ANSI/AAMI PC69:2007 有源植入性医疗器械--电磁兼容性--植入性心脏起搏器和植入性心脏除颤器的EMC测试规程
ASTM F2052 测量磁共振环境中医疗器械的磁感应位移力的标准试验方法
ASTM F2213 测量磁共振环境中医疗器械磁感应扭矩的标准试验方法
ASTM F2503-08 磁共振环境下医疗装置和其他元件的安全标记的标准实施规程
3
术语和定义
就本文档而言，下列术语和定义适用。
3.1

AIMD

有源植入性医疗器械
一种通过外科或内科手段，拟部分或全部插入人体，或通过医疗手段介入自然腔口且在之后的过程拟留在体内的有源医疗器械
【ISO 13485:2003，定义3.1】
注：就本技术规范而言，AIMD是由一组部件（如设备和导线）和配件构成的系统，通过部件和配件的相互作用，实现制造商预期的性能
3.2

AIMD的配置
AIMD系统设置或部件的任何独特组合或排列，尤其是相对几何方位或部件之间的电气连接（见附录Q）
3.3

有源医疗器械
一种依靠电能或其它能源而不是直接由人体或重力产生的能源来发挥其功能的医疗器械
【ISO 13485:2003，定义3.2】
3.4

B0

MR扫描仪的静磁场，除非另有说明，在本技术规范中取1.5 T

3.5

B1RMS

射频磁场的磁感应强度B1的均方根（RMS）
[image: image6.png]1,01 de





式中，/为时间，tx为求值时间，在射频发射线圈中心进行估算
【IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.201】
3.6

鸟笼型线圈
一种产生磁场射频部分的辐射体
注：通常指台架线圈，用于模拟扫描仪容积射频发射线圈的运行。
3.7

符合容积
患者可进入的区域，在这个区域内，检查梯度输出符合性
注1：在配置柱形全身磁体的MR设备中，符合容积是一个柱体，其轴与磁体的轴重合，半径为0.20 m，长度等于梯度线圈。
注2：源自IEC 60601-2-33，定义201.3.202。
3.8

具有柱形孔的扫描仪的参考坐标系
三维笛卡尔坐标系，其中X轴位于水平面内，Y轴位于垂直面内，Z轴与磁铁孔同轴，参考坐标系的原点位于等中心处
3.9

器械
AIMD中容纳电源和电子电路，并产生刺激电压或电流脉冲的那部分
注：完整的AIMD包括向刺激部位输送输出脉冲的器械和手段。
3.10

有效刺激持续时间（ts.eff）
单调递增或递减梯度在任一期间的持续时间，用来描述其对心脏或周围神经刺激的时限。它被定义为该周期峰峰值磁场变化对该梯度时间的导数的最大值的比值
[IEC 60601-2-33:2010, 定义201.3.205]

3.11

外延电势
由AIMD的外部磁场感应的（即不是由器械引起的）未整流电压
3.12

一级受控运行模式
MR设备的一种运行模式，在这种运行模式中，一个或多个输出达到可能引起患者生理应激反应的数值，为此需要受到医疗监控的控制
注：生理应激的定义和验证是在没有其他可能造成或加强应激因素（如AIMD）的情况下定义的。
【IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.208】
3.13

G

磁场梯度，以T/m为单位
注1：GX沿参考坐标系的X轴引入了空间梯度，Gv沿Y轴引入了梯度，Gz沿Z轴引入了梯度。
注2：源自IEC 60601-2-33:2010，表201.101。
3.14

梯度输出
表征特定条件下、特定位置下梯度性能（如磁场幅值变化率、或一个或多个梯度单元感应电场）的参数
【IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.209】。
3.15

梯度单元
共同产生一个沿MR设备坐标系某一轴向磁场梯度的所有梯度线圈和放大器。
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.210]

3.16

危害
人身伤害或健康或财产损失
注：源自ISO/IEC指南51:1999，定义3.3。
3.17

危险
危害的潜在来源
注：源自ISO/IEC指南51:1999，定义3.5。
3.18

植入物容积
患者可进入的区域
注：在配置柱形全身磁体的MR设备中，植入物容积是一个柱体，其轴与磁体的轴重合，半径为0.25m，长度等于梯度线圈
3.19

等中心
在MR设备中，等中心是指空间编码梯度的零点
注1：等中心通常还对应于磁体均匀性最高的区域。
注2：等中心通常对应于目标成像系统中的位置。
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.214]

3.20

标签
上面有标记，贴在器械或包装上，但不作为器械或包装的一个组成部分的区域
[ISO 14708-1:2000，定义3.10]

3.21

导线
封闭一个或多个绝缘电导体，预期用于沿其长度传输电能的挠性管
[ISO 14708-1:2000，定义3.5]

3.22

MR设备
磁共振设备
预期用于患者活体磁共振检查的医用电气设备。磁共振设备包括从主电源到显示监视器的所有硬件和软件部分。
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.218]

3.23

MR扫描仪
磁共振扫描仪
见3.22

注：“扫描仪”一词在整个技术规范中被用来代替“设备”。
3.24

发生故障
导致性能下降、功能丧失或无意识反应的器械失效
3.25

标记
器械、包装或标签上的刻字【ISO 14708-1:2000，定义3.9】
3.26

最大梯度切换率
在正常扫描条件下可获得的最短斜坡时间内，对最大规定梯度强度G+max和G-max间进行梯度单元切换，从而得到的梯度变化率。
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.222]

3.27

医疗器械
在以下方面，制造商预期单独或者组合使用于人体，并配备使其正常工作所需的任何配件或软件的物品
诊断、预防、监护、治疗或减轻疾病或伤害，
解剖学或生理学过程的调查、替换或修正，
支撑或维持生命
医疗器械并没有通过药理、化学、免疫或代谢手段达到其主要的预期作用，但可以通过这种方法辅助其作用
注：源自ISO 13485:2003，定义3.7。
3.28

MR条件
在指定的MR环境中和指定的使用条件下，经证实不构成已知危险的物品
注1：明确了指定MR环境的磁场条件包括磁场强度、空间梯度、dB/dt（磁场的时间变化率）、射频（RF）磁场和特定吸收率（SAR）。
注2：源自ASTM F2503，定义3.1.9。
3.29

正常运行模式
MR设备的一种运行模式，在这种运行模式中，没有任何输出达到可能引起患者生理应激反应的数值。
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.224]
3.30

整流
AIMD的外部磁场感应的，经AIMD内的非线性电路元件整流的电压
3.31

搜索线圈
在符合性试验中用于测量梯度输出的小直径线圈。
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.230]

3.32

二级受控运行模式
MR设备的一种运行模式，在这种运行模式中，一个或多个输出达到可能对患者造成严重风险的数值，为此要求有明确的伦理许可（例如当地批准的人体研究协议）。
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.231]

3.33

SAR

特定吸收率
单位质量物体吸收的射频功率（W/kg）
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.233]

3.34

磁场时间变化率（dB/dt）
磁场密度随时间的变化率（TV）
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.234]

3.35

横向平面
垂直于扫描仪孔轴的x-y平面
3.36

容积射频发射线圈
适用于在其包围的较大容积内产生均匀射频场的MR设备的射频发射线圈。
注1：容积射频发射线圈可能是全身射频发射线圈、头部射频发射线圈或设计用于身体特定部位均匀暴露的射频发射线圈。一个包围身体或部分身体的单环线圈被认为是容积射频发射线圈（例如单环腕关节线圈）。
注2：源自IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.236。
3.37

全身梯度系统
适宜用于全身MR设备的梯度系统
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.237]

3.38

全身磁体
适宜用于全身MR设备的磁体
[IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.238]

3.39

全身MR设备
全身磁共振设备
具有足够尺寸，允许进行成人患者全身MR检查和部分身体MR检查的MR设备
注1：它可能配置容积射频发射线圈、局部射频发射线圈和特殊用途梯度系统。
注2：源自IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.239。
3.40

全身RF发射线圈
具有足够尺寸以进行成人患者全身检查的容积射频发射线圈【IEC 60601-2-33，定义2013.240】
3.41

全身SAR

在规定时间内，患者身体全部质量的平均SAR。【IEC 60601-2-33:2010，定义201.3.241】
4
符号和缩略语
TEM
横向电磁
RF
射频
SAR
特定吸收率
∆T
温差
AIMD
有源植入性医疗器械
GTEM
千兆赫横向电磁
MR
磁共振
MRI
磁共振成像
5
非植入性部分的通用要求
对于AIMD非植入部分的要求超出了本技术规范的范围。这些要求可能会在以后的版本中加以规定。
6
特定AIMD的要求
本技术规范中未规定特定AIMD的要求。这些要求可能会在以后的版本或特定的产品标准中加以规定。
7
保护患者免受由AIMD和MR扫描仪的相互作用而导致的潜在危险
本技术规范中的要求来源于在AIMD进行MR扫描时患者面临的七种已知或可预见的潜在危险。由这些一般危险产生出具体的试验要求，如表1所示。
表1 — 患者面临的潜在危险和相应的试验要求
	患者面临的一般危险
	试验要求
	条款

	加热
	AIMD的射频磁场感应加热
	10

	
	梯度磁场感应器械加热
	11

	振动
	梯度磁场感应振动
	12

	力
	B0-磁场感应力
	13

	扭矩
	B0-磁场感应扭矩
	14

	外延电势
	梯度磁场感应导线电压
	16

	整流
	射频磁场感应整流导线电压
	17

	发生故障
	B0磁场感应器械发生故障
	18

	
	射频磁场感应器械发生故障
	19

	
	梯度磁场感应器械发生故障3
	20

	a 第11款包含了由于内部组件的涡流加热引起的器械发生故障。第12款包含了由于内部组件的振动引起的器械发生故障。


AIMD周围组织的射频感应加热是由感应电流产生的局部SAR升高引起的。
梯度感应器械加热是由涡流引起的。
器械振动是由于B0（静磁场）和梯度磁场的联合作用产生的。
施加在器械上的力和扭矩产生自B0磁场（静磁场）与磁性材料的相互作用。
外延电势是为了暗示感应电压来自器械外部，正如由于叠加引起的输出脉冲的梯度感应刺激或修正。结果涉及并非由器械发生故障产生的电压。
如果感应电压高到足以引起非线性电路元件（例如输入保护二极管）导电，则感应电压可能发生整流。整流可能会使导线和远端电极出现电压脉冲。由此产生的已整流电压是MR扫描仪和医疗器械之间物理相互作用的意外后果，本质上不被认为是器械失效或发生故障。
发生故障是为了捕捉由于器械失效（例如由于电路元件或电机不当操作造成）引起的一系列性能问题，如性能下降、功能丧失、无意识反应等。由于发生故障是高度特定于器械的，并且所有AIMD类型的故障在一般意义上是未知的，因此本技术规范中尚未对其做出定义。
注1：有关器械特定故障的要求可能在特定产品标准中规定。
AIMD危险的评估涉及到试验和建模的某种组合。使器械接受辐射场或注入电压的作用，以见证行为反应。例如，建模可以用来确定适当的试验信号电压电平或对组织加热情况进行估计。
器械对B0、射频与梯度磁场的抗扰度可以分别评估。对于包含受磁场影响组件的器械（例如饱和铁素体），B0磁场（静磁场）应在试验过程中同时应用，除非可以表明这些组件的磁效应不会影响器械的性能。
除了表1中所列的试验以外，本技术规范还包含对图像伪影评估的建议（见第15款）、混合场试验（见第21款）以及对标记和随附文档的要求（见第22款）。
8
试验信号
8.1
序列的梯度序列
用于模拟梯度磁场的梯形波形如图3所示。它由三个变量参数定义；峰间幅值，峰间上升/下降时间，以及驻留时间。图3给出了试验信号的例子，该信号由下一个脉冲串之前，“间断时间”之后的两个波形周期的脉冲串构成。波形参数加上脉冲串长度和间断时间的组合定义了单个序列。如有必要，每个序列应运行至少15秒，或更长的时间，以观察器械的响应时间。
序列的全序列由五个变量参数的所有组合组成。表2列出了所需参数值的范围。通常情况下，表2中的所有组合都是必需的；然而，如果制造商有适当的理由和证明文件，一些序列可以忽略不计。关于允许忽略一些序列的情况，请参阅个别试验条款。
图3所示的试验信号适用于辐射试验。对于注入电压试验，图3的时间导数是必需的，如图4所示。表3列出了注入电压试验信号参数的范围，其中用于试验的幅值取决于试验方法（辐射和注入）和层级（在每个试验段中进行描述）。
注1：8.1中描述的试验信号和参数预期仅用于台架试验。不鼓励或建议尝试在临床扫描仪上使用它们，因为这样做可能会损坏扫描仪。
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图例
1
TSLEW（峰间上升/下降时间，单位ms）
2
TDWELL

3
TOFF（两个脉冲串之间的时间）
4
BG（梯度磁场强度、峰间幅值，单位mT）
5
一次循环
6
脉冲串长度（在这个例子中为两次循环）
图3 — 梯度试验信号
表2-梯度试验信号参数的范围
	参数
	
	
	
	
	
	
	值
	
	
	
	
	

	BG (mT)
	1
	2
	5
	10
	20
	30
	40
	-
	-
	-
	-
	-
	-

	TSLEW （ms）
	0,2
	0,4
	1,0
	2,0
	-
	-
	-
	-
	-
	-
	-
	-
	-

	循环次数（脉冲串长度）
	1
	2
	5
	10
	20
	-
	-
	-
	-
	-
	-
	-
	-

	TOFF （ms）
	0,2
	0,5
	1,0
	2,0
	5,0
	10
	20
	50
	100
	200
	500
	1 000
	2 000

	TDWELL （ms）
	0,0
	0,5
	5,0
	20
	-
	-
	-
	-
	-
	-
	-
	-
	-

	每个序列的暴露时间
	最少15秒，或者如果大于15秒，则为器械的特征响应时间
	


注2：本技术规范中使用的参数BG不能与IEC 60601-2-33中使用的参数G混淆。BG用来表示模拟试验信号的峰间幅值（单位mT），而G用来表示实际扫描仪的磁场梯度的幅值（单位mT/m）。例如，沿扫描仪Z轴，在给定的空间位置上，Gz的磁场强度是由到等中心的距离给定的。这种关系被用于确定表2中BG的试验值。
注3：我们都知道，梯度放大器的带宽是有限的，因此根据表2中参数的特定选择，梯度剖面不严格局限于梯形或三角形。10 kHz的梯度放大器带宽表示较低（最坏情况）值（相对于梯度放大器）。
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图例
1
TEDGE（最大值10%到90%上升或下降时间，单位µs）
2
TAPW（脉冲A——正脉冲宽度）
3
TBPW（脉冲B——负脉冲宽度）
4
等于TDWELL

5
IVAMP（脉冲A和B振幅，单位伏）
图4 – 注入电压试验信号
表3 — 注入电压信号参数的范围
	参数
	值

	IVAMP (volts)
	参见20.2

	tapw/tbpw (ms)
	0,1/0,2
	0,2/0,4
	0,5/1,0
	1,0/2,0

	TEDGE (µS)
	1 (最大值)


8.2
序列的射频序列
用于模拟射频磁场的试验信号如图5所示。它由三个变量参数定义：在等中心、脉冲宽度和脉冲周期下的B1峰值振幅。一组参数值构成一个单一序列（如B1 = 1 µT，脉冲宽度 = 50 µs，脉冲周期 = 1 ms，这些构成一个单一序列）。如有必要，每个序列应运行至少15秒或更长时间，以观察器械的响应时间。
序列的全序列由三个变量参数的所有组合组成。表4列出了所需参数值的范围。通常情况下，所有组合都是必需的；然而，如果制造商有适当的理由和证明文件，一些序列可以忽略不计。关于允许忽略一些序列的情况，请参阅个别试验条款。
试验用参数组合的选择应当考虑到代表被测特定器械的严重情况的组合。例如，应当选择属于已知通频带的参数组合进行测试（见8.2，试验2）。试验参数组合的选择应当说明理由，并用文件证明。幅值应根据所使用的试验方法（在每个试验段中描述）做相应调整。试验信号波形既可用于辐射法，也可用于注入法。
注：8.2中描述的试验信号和参数预期仅用于台架试验。不鼓励或建议尝试在临床扫描仪上使用它们，因为这样可能会损坏扫描仪。
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图例
1
B1（射频磁场强度，峰值振幅，单位µT）
2
脉冲宽度
3
脉冲周期
4
脉冲波形（正方形）
5
频率
图5 – 射频试验信号
表4 – 射频试验信号参数的范围
	参数
	值

	B1（µT）在等中心的峰值
	1,2,5, 10, 20, 30

	脉冲宽度
	参见表5

	脉冲周期
	参见表5

	脉冲波形
	正方形

	频率（MHz）
	63,8 ±0,5

	极化
	圆极化

	脉冲波形的上升/下降时间（ns）
	500 (最大值)

	每个序列的暴露时间
	最少15秒，或者如果大于15秒，则为器械的特征响应时间


表5 — 序列的射频序列的脉冲宽度和脉冲周期矩阵
	脉冲周期
	脉冲宽度

	
	50µs
	100µs
	200µS
	500µs
	1ms
	2ms
	5ms
	10ms

	1 ms
	试验
	试验
	试验
	—
	
	—
	
	—

	2 ms
	试验
	试验
	试验
	—
	—
	—
	
	

	5 ms
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	—
	—
	—

	10 ms
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	—
	—

	20 ms
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	—
	—

	50 ms
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验

	100 ms
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验

	200 ms
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验

	500 ms
	试验
	试验
	试验 
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验

	1 s
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验
	试验


试验1：在表4中给出的最高振幅下，对表5中标有“试验”的脉冲宽度和脉冲周期的所有组合进行试验，每次暴露的最短持续时间为15秒，以便对器械性能和行为进行评定。AIMD制造商可以提出理由，减少上述试验组合。
试验2：在至少一个器械相关的容易受影响的调制方案下进行试验，同时考虑脉冲周期和脉冲宽度，使用表中的所有振幅，从零到最大值，增量式地增加试验信号的振幅，以便对“开窗”效应进行评定。每个振幅阶跃至少等待15秒。如果器械相关的调制方案无法识别（例如没有感应的器械），应给出放弃此试验的理由。
示例 50毫秒的脉冲周期和2毫秒的脉冲宽度将无法感应心脏起搏器的通频带，此时，预期它是最容易受影响的。
试验3：在表4中给出的最高振幅下，对表5中标有“试验”的最大脉冲宽度和最小脉冲周期进行试验，暴露时间为30分钟，以便对内部组件加热造成的器械损坏进行评定。可以考虑在试验1和试验2之前执行此试验。
9
应用本技术规范要求一般需要考虑的问题
9.1
符合性准则
在每次试验中，根据预期，器械应按照其MR条件标签（见22.7和22.8）运行。
每次试验后，器械应按预期的方式运行（包括仅用于扫描的任何特殊MR模式），无功能丧失、性能降低，并符合所有器械规范。所有功能性（即正常模式和MR模式）应在试验后进行检查。在这些试验中，具体符合性准则和器械行为响应所导致风险的确定超出了本技术规范的范围（见22.3）。
注1：器械制造商、监管机构和特定产品委员会等其他有关各方负责制定具体的符合性准则以及确定风险。
注2：对于包含仅用于扫描的特殊MR模式的器械，如果不按贴标进行，鼓励AIMD制造商进行额外的评定试验，对危险进行评定。
9.2
监护设备
对于需要监护AIMD的性能和行为是否正确的试验，制造商应采用不会对被测系统和器械造成任何干扰的监护方法和/或器械。不允许为了安排监护而移除AIMD的任何有效元件、模块或功能。
9.3
模型验证与试验设备
在实施本技术规范的要求时采用的试验方法和工具需要进行验证，例如，开发电磁计算模式、测量试验磁场强度、注入电压电平和体模材料、以及AIMD性能和行为的监护方法。具体要求见个别试验条款。
9.4
不确定度评定
所有试验都需要对结果的不确定度进行分析。附录R的要求应适用。分析应包含在试验报告中。
9.5
试验报告
每一次试验都需要一份结果报告。一般来说，每份报告应包含本分条款中的信息。任何附加要求见个别试验条款。
系统组件描述：
试验设施的名称和位置以及试验日期；
器械型号和被测配置的产品描述（包括所有系统组件，例如器械、导线；
所有系统组件的照片或图纸；
结构材料，包括磁性（铁磁性）构件；
植入物几何形状的照片或图纸，显示关键形态学特征和尺寸；
AIMD的电气描述，描述了器械（包括EMI电容器）和导线系统处的输入电路系统。
试验方法：
进行的所有试验的完整描述；
每个试验设置的描述和照片或图表，包括所有试验和测量设备、AIMD组件的配置和放置，以及体模在线圈或MR扫描仪内相对于等中心的放置；
体模尺寸，以及模拟材料和电气性质的组织的构成；
模拟器和辅助设备（如有）；
AIMD的设置和运行模式；
说明采用注入和辐射暴露水平的理由（如果适用）；
试验设备和测量装置的验证证据；
电磁模型和计算的验证证据；
试验中使用的各脉冲序列的详细描述；
制造商、型号和软件版本（如果试验系统为MR扫描仪）。
试验结果和结论：
证据表明，该系统按照其MR条件标签运行；
对于所进行的每个试验，为符合性的确定提供支持的试验数据；
在每次试验期间或之后观察到对AIMD的影响；
试验方法的偏差；
用于解释测量结果的分析；
分析表明试验结果的不确定度在可接受范围内；
试验解释和再现所需的任何其他相关信息（重要的是提供足够的信息，使有经验的调查人员能够可靠地再现试验结果）；
结论。
10
保护患者免受射频感应加热的危害
10.1
总则
由于AIMD与MRI扫描仪的射频磁场的相互作用，使局部组织温度升高，测定此温升是一个复杂的过程，这个过程取决于AIMD设计、MRI扫描仪技术（射频线圈和脉冲序列设计）、患者体型、解剖、姿势、AIMD的位置和组织特性。根据特定条件，体内温度的变化可能会跨越几个数量级。例如，植入到射频暴露最小的解剖部位的小型紧凑装置可能会构成相对较小的射频加热风险，而神经刺激器或起搏器等细长的金属装置可能会提高风险。
以下分条款概述了评定的第一步；即在受控的体外试验系统中，确定能量沉积（包括不确定度）的保守估计的方法。四层试验法的描述是为了适应AIMD配置和具体应用的多样性。第二步利用第一步经评定的能量沉积，对最高体内温度上升进行了评定，如附录F所述。本技术规范未提供组织特异性产热损伤阈值，以及对于经测定的温升，如何确定面向应用的危险因素，这将构成完整评定的第三步和最后一步。
10.2
四层法概述
第1层和第2层遵循相同的逐步测量程序，但它们的指定电试验场的幅值不同。仅当AIMD不包括AIMD导联系统中的任何集中滤波（集总元件），使AIMD不能使用单位长度的连续性质进行建模时，第1层和第2层方可适用。第1层是最保守的，它计算起来很简单，不需要另外进行电磁建模。第2层和第3层先后对试验场幅值做出了较少的过高估计，并通过电磁计算分析来确保其合理性。第4层对试验场做出了最少的过高估计，并要求进行最严格的电磁计算分析。
10.2.1
第1层
步骤1：根据表6，确定AIMD试验的入射场。采用人体模型，计算出表中的数值，代表规定MRI运行模式（正常或一级控制）下的人类群体（从儿童到成人）（见附录P）。如果AIMD跨越多个身体部位（头、躯干、四肢），则使用最高区域电场（电场）。
步骤2：将AIMD浸没在均匀模拟组织介质中，使其处于均匀（幅度和相位）电试验场（见10.5）的暴露下，振幅等于步骤1中确定的数值。如果可以证明线性，则允许采用适当的缩放比例在较低或较高的场强下进行试验。在较低的场强和按比例放大情况下进行的试验只有在信噪比优于10时适用。如果AIMD主要是嵌入在高电导组织内，则试验需在高电导介质（HCM）中进行（见10.5）。如果AIMD主要是嵌入在低电导组织内，则试验需在低电导介质（LCM）中进行（见10.5）。
步骤3：按照10.7，AIMD沉积的最大能量可以利用SAR测量值确定，或由温度测量值得出。
步骤4：如果步骤2和步骤3中已经应用HCM，并且AIMD可以嵌入在总长度超过100 mm的低导电组织内，则在LCM内重复步骤2和步骤3，反之亦然。
步骤5：对于长度超过100 mm的电极导线，谐振长度应通过测量长度在100 mm和最大市售导线长度之间的能量沉积来确定。谐振长度是在分析电极处产生最大能量沉积的长度。最坏情况下，步骤3中测量的任何长度的能量沉积应乘以表8的谐振长度权重因数，对最坏情况的相位条件做出解释。或者也可以确定调查结构的相位因数（见附录K）。
步骤6：综合不确定度概算应按照10.8确定。
步骤7：利用附录F，步骤1到步骤6中评定的最大能量沉积可用来估计体内最高温升。
表6 — 最坏情况的电场总体RMS值（平均10 g）
	身体部位
	最大感应磁场归一化到
	正常模式
（2W/kg全身SAR）
	一级模式
（4W/kg全身SAR）

	
	
	ERMSmax, in vivo
	ERMSmax, in vivo

	头部
	90 V/m/uT
	420 V/m
	420 V/m

	躯干
	140 V/m/uT
	500 V/m
	700 V/m

	四肢
	170 V/m/uT
	600 V/m
	850 V/m

	注1：所有组织和全体人群按照10.3进行评估。
注2：本表所示的正常模式和一级控制模式的电场值为10 g平均值。正常模式和一级模式下，头部的ERMS值归一化到总体头部SAR均值3.2 W/kg。躯干和四肢的ERMS值归一化到全身SAR均值2 W/kg（正常模式）和4 W/kg（一级模式）。它们代表了在通用1.5 T鸟笼型线圈（附录J）内的大量代表性位置上，利用质量从50 kg到120 kg不等，高度从1.60 m到1.78 m不等的四个不同的解剖模型，根据大量数值模拟计算出的最高值。归一化的最大电场不一定是在与归一化到SAR的最大电场在相同的位置。归一化到SAR的最大电场被归一化到全身SAR最大值，该值出现在线圈内人体模型的各自位置，其中头部和身体的SAR限值被分开考虑。在实际的MRI系统中，可能不能得到结果磁场值，当参数和方法变得更加狭义时，结果磁场值就可能发生改变。


表7 — 保守入射B1RMS体内磁场值按照第1层进行测试
	身体部位
	正常模式
	一级模式

	头部
	7,0 µT
	7,0 µT

	躯干
	7,0 µT
	7,0 µT

	四肢
	7,0 µT
	7,0 µT

	注：由于最大A1RMS不受SAR限值的限制，而受商用扫描仪局限性的限制，因此用于磁性耦合的B1RMS被设定为7 µT。详情和理由见附录P。


表8 — 最坏情况单根导电导线的相位权重因数（不包括螺旋结构和配备集总元件的结构）
	随电气谐振长度变化的长度（l/lresonance）
	最坏情况的相位权重因数（cPhase）

	0,2
	1,0

	0,4
	1,0

	0,6
	1,0

	0,8
	1,0

	1,0
	1,0

	1,2
	1,1

	1,4
	1,2

	1,6
	1,3

	1,8
	1,4

	2,0
	1,5

	2,2
	1.6

	2,4
	1,7

	2,6
	1,8

	2,8
	1,9

	3,0
	2,0

	注：通过比较最坏相位条件下导线前端SAR的增加和具有不同导线半径（0.4 mm~1.2 mm）、不同绝缘厚度（0.4 mm~1.2 mm）和不同绝缘介电常数（£r = 1~10）的绝缘直导线共振条件下的SAR，确定权重因数。在64MHz下，对于HCM和LCM，考虑到了导线长度大于1 500 mm，相位梯度从0 rad/m到40 rad/m（见附录K）。


10.2.2
第2层
步骤1：对于任何平均值为10 g的组织，在解剖学上相关的植入位置，按照10.3确定AIMD试验用入射场。确定已确定的入射试验场的不确定度。
步骤2到步骤7：执行第1层的步骤2到步骤7。
10.2.3
第3层
步骤1：按照10.3，对于切向电场（幅度和相位）和平均值超过任何20 mm解剖学相关的细长AIMD路径（仅适用于长度直径比大于10的结构）的磁场，在解剖学相关的植入位置，确定最大入射场。确定已确定的入射试验场的不确定度。
步骤2到步骤4：对入射电场的固定相，执行第1层的步骤2到步骤4。
步骤5：对于长度超过100 mm的电极导线，谐振长度应通过测量长度在100 mm和最大市售导线长度之间的能量沉积进行确定。谐振长度被确定为前端最大能量沉积的长度。步骤3中测量的任何长度的最坏情况的能量沉积应乘以最坏情况的相位倍增因数，确定如下。
选项1：使用最坏情况的相位倍增因数，如表8所示。
选项2：用实验方法对增强系数进行评定。
选项3：开发一种AIMD数值电磁模型，并按照10.4验证此模型。与第1层的步骤2到步骤5相比，通过在第1步中确定的相位范围内以均匀幅值改变线性相位激励，用数值方法或实验方法确定最坏情况的增强系数。
步骤6到步骤7：执行第1层的步骤6到步骤7。
10.2.4
第4层
步骤1：开发和验证正在评估中的AIMD的电磁模型（全波或集总元件）。通过证实模型和实验结果与10.4中定义的方法的等价性来验证AIMD模型。
步骤2：考虑到10.3的所有相关参数，对于确定的患者群体，利用经过验证的AiMD数值模型，计算正常模式下归一化到相应入射场（例如B1RMS）的能量沉积。
步骤3：确定评估的不确定度概算。包括测量、计算和患者群体覆盖率的不确定度。
步骤4：计算利用附录F确定的能量沉积的最高组织温升。
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注：前期失效会使以下阶段的方法变得更复杂。
图6 — 拟定层方法的分析流程图
10.3
感应电场和磁场的测定
10.3.1
电磁仿真
第2层到第4层要求利用数值人体模型获得电磁仿真结果，以确定在体外体模试验程序中使用的电场和磁场幅值。本分条款从总体上概述了确定激励分布或人体（在试验阶段，人体可感应到AIMD上的电流）内感应磁场分布的要求。根据这一分布，推导出激励，用于对AIMD引起的最大局部功率沉积进行实验性评定。
10.3.2
相关参数
AIMD的射频激励与B1成正比，对以下参数有着较强的依赖性：
射频频率；
身体素质或外部形态；
内部形态；
植入物的位置；
发射射频线圈的设计与极化；
在鸟笼内相对于等中心的位置；
线圈中的体位。
注：由此产生的磁场分布可能与这些参数的分布不直接相关；这就需要仔细评估B1磁场到感应磁场的变换。
10.3.3
评定程序
将会进行电磁仿真，以确定保守的体外试验条件。利用经验证的电磁仿真软件包和人类模型，保守入射场由以下步骤确定。
按照解剖学特征，如身体全长、体重指数（BMI）、年龄等，确定患者群体，并细分为子群，每个相关特征选取95%的患者群体。
根据在应用层的定义，计算入射场的分布，并确定任何临床相关姿势和位置下，相对于规定的相关射频发射线圈设计的等中心，各子群95%的入射场数值。
确定所有子群和作为入射场幅值使用的线圈设计的最大95%入射场，
10.3.4
入射场评定的不确定度概算
激励分布的不确定度概算是必需的。所有上述参数应予以考虑，至少应包括以下内容：
发射射频线圈的设计（包括变化，例如极化）；
内、外解剖（BMI、体型、组织分布、介电和热组织参数）；
在鸟笼内的位置和姿势（鸟笼内相对于等中心的位置，线圈内的体位）；
在解剖学中的AIMD路径（AIMD位置在体内的几何分布）。
注1：如果这些参数被认为是足够独立的，则可以单独评估。
注2：确切的程序取决于所应用的层。
注3：表R.11可用于不确定度评定。
10.4
电磁AIMD模型的验证
10.4.1
验证程序
第4层和第3层中的第三个选项要求对AIMD对入射电磁场的响应进行建模。本条款概述了可以用来验证AIMD模型的体外法。
步骤1：创建被测AIMD配置的数值模型（如全模型或集总元件模型），代表其所有相关的射频特性，并通过鲁棒性分析（例如蒙特卡罗分析），对AIMD模型进行全面的不确定度分析。
步骤2：评估多重条件，包括HCM和LCM（如果适用），这些条件提供的最大能量沉积差异大于评定技术的相对不确定度，代表了AIMD的主要电磁性能。在体内场条件范围内，试验条件应足以验证模型预测，其中一个条件应为谐振长度，如果差异不大于评定技术的不确定度，则选择相对于性能而言最坏的情况。
步骤3：对于以上所有试验条件，按照10.7.2，用实验方法检测AIMD。
步骤4：确定每个试验条件的实验和数值评定的相对差异。
10.4.2
验证准则
如果每个试验用例的仿真和测量之间的相对差异是在测量和仿真的合成相对不确定度范围内，AIMD模型可以被视为经过验证，合成相对不确定度应当被视为AIMD模型的不确定度。
10.5
第1层到第3层的入射场的生成和基本介质要求
使用已知和测量过的电磁场进行试验。根据所使用的特定方法的不同，试验场可以是一致的（幅值和相位）或有空间上的变化。试验系统的目标是获得有关试验结果的最小不确定度，重要的试验条件为表9的电场不变幅度和相位。这些条件可以通过各种射频源（线圈系）和不同的体模得到。线圈系满足这些要求的一个例子在附录J中给出。体模的例子见附录M。
对于平均高、低电导组织参数，表10定义了可接受体模材料的介电性能，附录L中提供了处方的例子。如果通过温度测量值确定能量沉积，材料的热力性质应在精度优于± 20 %、粘度大于0.1 Pa-s时进行评定。
表9 — 1.5T试验设置下入射场的最低要求
	拉莫尔频率
	64 MHz ± 5 %

	B1RMS
	>2µT

	在整个AIMD路径上与均匀Etan场的偏差
	< ± 1 dB（相位 < ± 20度）

	评定过程中Etan场的漂移
	<0,25 dB


表10 — 体模用液体和凝胶材料的介电性能
	B0(T)
	组织仿真介质
	相对电容率，
ε’r
	电导率，σ（S/m）

	1,5
	高电导介质（HCM）
	78
	0,47

	1,5
	低电导介质（LCM）
	11,5
	0,045

	注：最大可接受容限±20 %。


10.6
测量系统要求
10.6.1
探头规格
射频鸟笼的B1应采用经校准的磁场探头进行监护，允许对场强和与针对性极化的偏差进行监护。如果等效，可采用基于转移单元的替代方法。测量系统探头的建议规格见表11。
表11 — 测量系统探头的建议规格
	
	B磁场探头
	SAR探头
	温度探头

	频率范围
	64+/-5 MHz
	64+/-5 MHz
	—

	动态范围
	<0,1 至 >20 µT
	<0,01 至 100 W/kg
	<10 至 >40 °C

	线性偏差
	<±0,2 dB
	<±0,2 dB
	<±0,2 K

	噪声（平均<10 s）
	<0,1 µT
	<0,01 W/kg
	<0,1 K

	球面各向同性方向性
	<0,4 dB
	<0,4 dB
	—

	空间分辨率
	<5 mm
	<3 mm
	<1 mm

	注：如果使用较低规格的探头，则需要另外进行不确定度分析。


10.6.2
测量系统的验证和表征
根据附录I的描述，试验系统、装置仪表和测量程序需要采用其中一个通用AIMD进行验证。应制定并由可用的具体协议，并提供备有证明文件的不确定度概算，以确保相同的条件与已知的不确定度像在验证过程中一样在测试过程中获得，例如，相对于磁场幅值或感应电场幅值，体模的相同位置。
10.7
通过SAR和AT测量，确定组织等效材料内被吸收能量的分布和幅值的程序和协议
10.7.1
局部能量沉积的三维相对分布的测定
组织内局部温升是被吸收能量沉积的结果。在第一近似值中，局部吸收能量的分布随AIMD局部几何性质变化，幅值随AIMD收集射频能量能力变化。在第一步中，确定了相对能量分布。这可以基于局部能量沉积的数值仿真，通过实验性SAR或温度测量值或全三维实验性SAR测量值，对不确定度进行验证。如果成立，每个所需配置的AIMD性能的充分评定可通过一个或少数几个点的绝对测量进行。以下四个推荐程序中，应采用一个程序来确定能量沉积的三维分布。
注：程序3和程序4会产生较大的不确定度。
程序1：热验证的数值评定
步骤1：对在实验介质中产生最高能量沉积的AIMD局部几何形状进行准静态或全波电磁（EM）建模。
步骤2：对EM建模进行不确定度评定，uEM
步骤3：在实验介质中的温度分布内，进行步骤1的能量沉积的热建模。
步骤4：进行热建模的不确定度评定，uthermal。
步骤5：根据分布情况，确定最合适的点，进行分布验证，即产生用于验证能量分布的最小不确定度的点。
步骤6：在选定的点测量AT，采用10.7.2中定义的程序进行分布验证。
步骤7：对于单点测量的热测量进行不确定度评定，umeasl
步骤8：进行模式匹配，确定匹配不确定度（upattern matChing）-

步骤9：如果偏差小于合成不确定度，则该模型通过验证，且不确定度等于合成不确定度。
程序2：数值评定与SAR验证
步骤1：进行AIMD局部几何形状的准静态或全波电磁建模，其结果是在实验介质中产生最高的能量沉积。
步骤2：对EM建模进行不确定度评定，uEM
步骤3：根据SAR分布情况，确定最合适的点，进行分布验证，即产生用于验证能量分布的最小不确定度的点。
步骤4：在选定的点测量SAR，采用10.7.2中定义的程序进行分布验证。
步骤5：对SAR测量进行不确定度评定，umeas。
步骤6：进行模式匹配，确定匹配不确定度，（upattern matching）
步骤7：如果偏差小于合成不确定度，则该模型通过验证，且不确定度等于合成不确定度。
程序3：全三维SAR测量
步骤1：进行全三维SAR评估，并通过插值和外推确定三维分布。
步骤2：确定三维评估的不确定度。
程序4：全三维AT测量
步骤1：根据10.7.2的以下协议，用温度探头测量三维∆T，
步骤2：利用相应的格林函数确定SAR分布。
步骤3：进行能量沉积的不确定度评定。
10.7.2
最大幅值测定的测量协议 
第1步：评估准备。
射频加热评估系统应当满足10.5和10.6的要求。完整的验证应当按照附件I进行。
在试验之前，应当定义量度，以确保达到预期条件和规定的不确定度（感应电场的测量、监护入射场、体模位置等）。
注1：感应电场可以利用剂量电场探头或温度探头进行测量，电场的方向可由电场探头确定，或由与计算场分布的相关性确定。相位信息可以通过时域传感器或计算技术来确定。
液体/介质参数应当进行测量或验证，以确保介电性能保持在规定的容限范围内。试验应在液体测量的定义间隔内进行，以确保试验过程中达到预期的介电参数。
注2：当水分蒸发时，介质的介电参数和热力性质会发生变化。介电参数也随温度变化。如果介电参数在表10的要求内，可得到可再现测量值。
步骤2：安装AIMD和体模准备，进行SAR评估。
AIMD的安装取决于被测配置。
如附录M所述，在根据第1层、第2层和第3层进行电场耦合评价的情况下，AIMD应当沿着恒定幅值（±1 dB）和具有已知精度（±10度）的恒定相位这一路径进行安装。
在根据第3层进行实验电场耦合评价的情况下，不适用表8的最坏情况相位因数，AIMD应当沿着恒定电场幅值（±1 dB）和具有已知精度（±10度）的线性相这一路径进行安装。
对于基于AIMD建模的第3层和第4层，AIMD应当沿着提供合适条件（幅值和相位）与已知精度的路径进行安装，用于验证数值AIMD模型，其中一个可以对应于恒定幅值（±1 dB）和恒定相位的路径。
对于磁场耦合评价，AIMD移动到体模的中心区并确定方位，以便存在最小的切向电场耦合。确定线圈或类似结构的方向，以产生最大的场耦合。
当植入时，磁场耦合配置只能在AIMD或任何扩展可以形成一个或多个线圈或近似闭合线圈时进行试验，即未发生电短路（射频）的两个部分（例如导线）彼此接近（20 mm以内）。否则，磁场耦合试验可以忽略不计。
步骤3：被测AIMD配置。
第3款和附录R中定义的AIMD配置，以及应用层所定义的试验条件应进行试验。对于小于100 mm的器械，如果其他配置不会明显改变器械的电磁性能，则只需要度最长的配置进行试验。对于大于100 mm的配置，所有导致几何变化大于20%或超过50 mm，或使电磁性能发生任何重大变化的配置应进行评估。对于扩展部分可以在长度（例如导线）方面变化，扩展部分长度超过50 mm的AIMD，在AIMD总长度（例如导线加器械）达到100 mm或小于100 mm之前，长度需要逐次减少50 mm。
步骤4：扫描整个AIMD区域，以实现高能量沉积。
对于步骤3的每个配置，打开定义明确的B1 RMS的电源，然后确定在最大配置的-6 dB以内，最大能量沉积的所有位置。这可以由以下任一方法确定：
在定义明确的距离上，应用温度传感器阵列，或
在定义明确的距离上，沿着表面用SAR探头进行扫描。
到AIMD抽样表面的距离应小于2 mm，变化率小于0.25 mm。沿AIMD进行的取样分离应当小于5 mm。如果能证明高能量沉积总是发生在同一位置，与长度无关，就不需要对所有长度进行扫描。
步骤5：数据评估 — 定义了三维能量沉积评定所需的配置。
确定步骤3中定义的大于-（3 dB + u）的所有配置的所有表面区域的能量沉积。u为扫描测量值的不确定度，用于确定步骤2到步骤4中给出的最大能量沉积的位置。
步骤6：对采用步骤5中所选配置的器械进行重新定位。
对于步骤5中所选配置，按步骤2，将AIMD安装在配置中。
步骤7：能量沉积局域三维分布的确定。
对于步骤5中定义的配置和位置，能量沉积的局部三维分布的分布应当根据10.7.1中定义的程序进行评估。在一般情况下，对于SAR评定，探头位置的精度应优于0.25 mm，对于温度评估，精度应优于0.5 mm。
步骤8：能量沉积局部三维分布幅值的确定。
在所选配置和位置下，对于步骤5中选择的所有区域，能量沉积的幅值由一个或多个测量值决定。
注3：对于AT测量，建议在提供等效或一致SAR分布的位置，对参考探头进行监护。
注4：SAR可利用各向同性剂量探头或温度探头测定。对于AT测量，建议在提供等效或一致SAR分布的位置，对参考探头进行监护。
注5：SAR或AT是指由AIMD引起的感应SAR或感应增温量，仅仅超出背景SAR和AT。
注6：探头相对于表面的精确定位是不确定度概算所必需的，特别是对于SAR探头评估。
步骤9：评估结果，以确定最大三维能量沉积和不确定度概算。
步骤5中所选配置和位置的结果的评估应考虑沉积的总能量，电场和磁场耦合的能量沉积值应通过沉积的总能量增加。应确定每个位置的不确定度概算。在最大值加上不确定度（k=2）的±3 dB范围内，所有值均应根据附录F计算，以获得最大加热值。
	步骤1：局部能量沉积的三维相对分布的测定（10.7.1）

	[image: image10.emf]

	步骤2：对局部能量沉积的最大幅值的实验评定（10.7.2和图6）

	[image: image11.emf]

	步骤3：能量沉积的不确定度概算（10.8）

	[image: image12.emf]

	步骤4：体内温升评定（附录F）

	[image: image13.emf]

	步骤5：体内温升的不确定度概算（附录F.3）


图7 — 体内最大温升评定步骤框图
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图8 — 用实验方法确定最大幅值的步骤框图
10.8
使用SAR或温度探头，进行能量沉积的不确定度评定
R.2的要求应适用。
10.9
符合性准则
按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
10.10
试验报告
除了9.5的要求外，还需要提供下列试验报告信息。
a）体外入射场暴露水平的体内调整：
1)所用试验方法的描述（层）；
2)体内仿真结果汇总（如果使用）；
3)入射场评定的不确定度分析。
b)局部能量沉积评定的结果：

1)入射试验场和介质的描述；
2)局部能量沉积的应用测量技术的描述；
3)最大局部能量沉积测量的不确定度分析。
c)对从体外能量沉积到体内组织温度的变换进行评估：
1)用于将能量沉积变换到组织温度的方法的描述；
2)体内温度变换的不确定度分析。
d)在MRI扫描期间，由射频感应加热引起的局部体内温升产生的患者风险的评估。
11
防止梯度感应装置加热对患者造成危害
11.1
总则
1.5 T MR扫描仪产生的脉冲梯度磁场将感应到接触涡流的任何导电材料中的涡流（本条款并不能解决植入导线上由梯度磁场感应的电流）。在导电情况下和其他导电内表面（包括AIMD内部电路跟踪）内，金属植入物将携带梯度磁场dB/di感应的涡流。感应电流随电导率和表面尺寸变化。在台架试验中，这些电流已被证明能够感应植入物的加热。通过以下方程给出了由涡流在圆柱型盘上沉积的瞬时功率：
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为与圆盘法线成β角的磁场入射时间变化率。
在测定器械和相关周围组织中沉积的平均功率时，应考虑特定MRI序列的dB/di平方的平均值以及器械所有导电材料的暴露和入射角的积分。对于具有大表面积和高电导率的植入物来说，加热将是最大的（例如，铜会比钛热）。
注：梯度场感应的涡流产生的器械加热与dB/dt（或者更准确地说，∂B/∂）的平方的平均值成正比。
11.2
试验需要考虑的事项
11.2.1
总则
脉冲梯度磁场的强度和向量方位在整个扫描仪孔中变化。当器械所在位置的梯度场dB/di最大时，器械加热将达到最大化。通常，当器械定位使梯度场向量正交于导电面积最大的AIMD表面时，加热将进一步最大化。也有可能存在特殊情况，例如独特的器械外壳设计或内部组件的大量功率沉积，另一些器械方位将出现最大加热。梯度感应用例加热的评估应在充分反映AIMD提供的AIMD MR条件标签所允许的所有梯度系统暴露的条件下进行。
梯度场dB/dt的幅值和方位随MR扫描仪内部及周边位置而变化。对于1.5T柱形孔类扫描仪，利用全身梯度线圈，孔内壁附近和沿等中心任一侧z轴约0.35 m（0.3 m ≤ |z| ≤ 0.4 m）将会出现最大水平的dB/dt。对于具有非典型短孔的扫描仪，最大dB/dt所在区域可能更接近等中心（|z| < 0.3 m）。
11.2.2
临床dB/dt暴露限值的测定
11.2.2.1
第1层
根据8.1中给出的定义，即序列的梯度序列，利用下列参数设置（见图3），AIMD应暴露于连续的三角形脉冲辐射B磁场：
TDWELL = 0 ms

TOFF = 0 ms

TSLEW = 0.2 ms

根据器械在MRI孔内位置的不同，BG试验值应采用20.3.2中所示的最大值。最大BG试验值与TSLEW = 0.2 ms三角波的组合可以产生100 %转换占空比，表示当前可用的MR扫描仪限值。需要注意的是，生成的dB/dt方波函数的均方值在理论上等于其峰值。使用此单一梯度脉冲序列的试验就足够了，因为它能够产生最大器械加热。为了使用这些试验信号和参数，需要使用台架装置。
注：8.1中描述的试验信号和参数预期仅用于台架试验。不鼓励或建议尝试在临床扫描仪上使用它们，因为这样做可能会损坏扫描仪。
11.2.2.2
第2层
第1层试验条件的使用可能不具有临床现实性，因此，对于dB/dt的均方值和场相对于器械的向量方位，AIMD制造商可以确定临床相关器械最大暴露条件。如果不使用第1层的试验条件，AIMD制造商应提供用于评估涡流加热的dB/di试验条件的原理阐述。原理阐述应表明梯度场dB/dt信息源，并表明测量或计算的空间基础（即单点，通过表面面积求平均值，或通过容积求平均值）。如果使用求平均值，表面或容积应相当于或小于所评估的器械。梯度场dB/dt信息可能来自测量、MR设备制造商的数据单，或从MR设备制造商等那里获得并由设备制造商记录。
注：在由MR供应商（见IEC 60601-2-33:2010，201.7.9.3.101）提供的直径20 cm、40 cm，孔ID减去10 cm的三个圆柱的表面处，最大（峰值）梯度dB/dt数据可以有助于确定梯度感应器械加热的临床相关试验条件。
如果测量是确定临床最坏情况的方法，可采用IEC 60601-2-33中描述的三轴搜索线圈和方法。只要线圈或探头内固有的空间平均与AIMD器械的大小一致，就可以使用其他搜索线圈或电磁测量探头。如果dB/dt的均方值直接取自测量值，应注意所用脉冲序列会产生临床相关的梯度转换最大均方值。
另外，最大均方dB/dt也可根据峰值dB/dt和临床相关最大转换占空比进行计算。
11.2.3
试验持续时间
11.2.3.1
试验持续时间的确定
温升试验的试验持续时间应由下列方法之一确定。
11.2.3.2
由温升稳态确定的试验持续时间
具有恒定均方dB/dt（1分钟内求平均值时）的梯度场或模拟梯度场应作用于被测器械，直到器械与浸入（∆T）的凝胶溶液之间的温度差稳定为止。
11.2.3.3
由临床使用条件确定的试验持续时间
对应于最坏情况临床使用的梯度场RMS dB/dt水平和持续时间的剖面须应用于被测器械。
注：只要考虑到器械加热与均方成比例，梯度场dB/dt就可以按均方根以及均方进行量化。也就是说，当考虑器械加热比例性时，RMS值求平方。
11.2.3.4
贴标约束确定的试验持续时间
如果AIMD MR条件标签包括限制梯度场暴露的持续时间等规定，温度试验应按规定进行。
11.2.4
数据采集
根据试验方法部分的定义，AIMD加热试验需要同时测量凝胶溶液中的器械温度、梯度dB/di暴露。
11.3
试验要求
11.3.1
总则
器械加热评估涉及使AIMD器械暴露于规定的梯度场dB/di（均方或RMS值和向量方位），并测量由此产生的温升。可能需要将器械浸入凝胶溶液，同时使用合适的体模，以模拟器械被植入时，器械上由组织提供的热量的转移。
最好使用可以模拟临床梯度场暴露的实验室线圈、放大器和函数发生器。这种类型设备的好处是能够轻松地生成任意脉冲序列，可以始终如一地再现。由于试验所需的均匀场的容积，大多数AIMD将大大小于扫描仪需要的AIMD；实验室设备所需的大小、成本、冷却和电源也可能大大减少。这类装置的使用可以应用于第1层和第2层（见11.2.2）。
或者也可以使用临床MR扫描仪进行试验。如果使用了扫描仪，应当注意器械位置、器械方位和扫描仪设置须控制良好。这是一项艰巨的任务，需要专门的知识，以便操作MR设备。
注：这句话并未解释或暗示MR设备制造商所承担的任何责任或义务。
在温度试验中，也许没有必要将器械暴露于11.2.2的临床暴露限值来确定器械加热，如果外加磁场产生足以在足够精度下进行测量的温升，可以使用线性温度缩比和RMS值dB/dt对器械进行评估，如下图所示。
ΔTclinical 体外暴露 = ΔTmeasured * [ |dB/dt|rms（要求） / |dB/dt|rms（试验） ]2
如果使用此方法，应提供原理阐述，包括缩比因数的验证。
11.3.2
体外，体模或其他合适的容器
将仪表化器械定位在充满凝胶溶液的体模的径向中心。根据要求，在能够产生模拟MR梯度场的实验室试验设备或临床MR扫描仪内，进行体模和器械的定位和方位。
11.3.3
凝胶溶液
器械加热试验采用9 g/l聚丙烯酸和1.4 g/l生理盐水作为体模材料。
注：材料与ASTM F2182描述的相同，但此次采用的是不同的混合物，该材料也可用于感应电压试验。
11.3.4
光学温度探头
在器械外壳表面放置至少两个光纤温度探头（更多信息请参阅引用文件【18】或等效文件）。一个探头应当靠近器械最大表面的中心，另一个应当靠近器械的外缘，或者也可处于初始温度测量时确定的过热区处。在应用任何梯度序列之前，记录初始温度T0。由于器械可能有局部过热区，因此温度探头的最终位置应考虑到这一点。
11.3.5
温度测量，以确定最坏情况方位和过热区
器械加热取决于器械相对于外加磁场的向量的方位。为了确定产生最大加热的方位，应进行测量。当器械按三个正交方位中的每一个方位，相对于应用梯度场（用MR扫描仪试验）或模拟梯度场（实验室试验）进行定向时，应对加热进行测量。一个方位应使壳体的最大表面与外加磁场正交。需要注意的是，器械处于上述三个方位的每一个方位时，重复试验是进行方位测量的可接受的替代方案。器械方位测量是否有帮助将取决于正在进行的试验数量。
由于外壳形状或内部组件功率耗散引起的加热，器械可能具有局部过热区。在试验之前，还应当测量器械是否有梯度传感加热引起的过热区。进行过热区测量时，应采用器械方位，进行方位测量时，该器械方位产生最大加热。
11.3.6
最低测温仪表
温度数据采集应与预期用途一致。至少应使用两个温度探头来测量器械温度，在温度测量中发现的最高温度点至少有一个探头。至少两个额外的温度探头应用于测量周围的凝胶电解质溶液的温度。
11.3.7
温度数据采集
数据记录应在实际或模拟梯度场应用之前一分钟开始。数据记录应贯穿梯度场或模拟梯度场暴露的整个时间。场暴露停止后，温度数据的记录至少应持续2分钟。温度数据应以足够高的速率进行记录，以便计算AIMD的热响应时间常数；最低温度抽样率应为每秒一个样本。
11.3.8
监护外加dB/dt

将搜索线圈放置在均匀场所在的区域内。探头方位须正交于外加场的向量，且距离器械不超过一厘米。记录加热试验所使用的外加dB/dt波形。记录波形的抽样率应足以捕捉dB/dt波形的细节和防止信号产生混叠。记录波形应有足够的长度，以确定平均值。如果均方或RMS dB/dt没有被直接记录下来，梯度场暴露记录应能进行后处理，以计算出均方或RMS dB/dt。应提供同步参考，以便能够对dB/dt和温度数据记录进行时间关联。
11.3.9
相对于器械的梯度场向量方位
器械温度上升应在三个正交器械方位上进行测量。一个方位应使器械的最大表面正交于外加场向量。另外，该方位测量的结果或其他原理阐述也可以用来证明使用单一方位的合理性（见11.3.5）。
11.3.10
监护AIMD是否受热和发生故障
在试验过程中，应监护器械的性能和行为是否存在受热或发生故障。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
11.4
使用模拟MRI梯度场进行实验室试验
11.4.1
模拟场要求
使用11.3中描述的程序，测量台架试验的外壳加热。将器械放置在凝胶体模内，温度探头连接并放置在施加时变磁场的实验室线圈内。首选的方法是应用按照11.2.2确定的所需RMS dB/dt。
另一种方法是根据11.2.2，在大于或等于50%RMS要求（25 %的均方dB/dt要求）的RMS dB/dt下进行试验。如果以这种方式进行试验，由此产生的温升达到足以准确测量，则结果应如所述进行调整
在所需的RMS dB/dt暴露下找到温升。如果以这种方式调整温升测量值，则应仔细考虑测量误差的影响。
11.4.2
脉冲波形RMS值
模拟梯度场脉冲波形可以调整，从而通过调整幅值和/或脉冲序列的占空比，获得所需的dB/dt RMS值。
试验波形的光谱含量应与临床扫描仪所产生的光谱含量相似。如果梯度场激励波形与临床脉冲序列波形存在显著差异（例如正弦曲线，而非一系列的梯形脉冲），则应提供等效性证明。由于涡流所经历的有效电感，涡流加热可能会随光谱含量变化。
11.4.3
序列的梯度序列
8.1对序列的脉冲梯度磁场序列（SOS）给出了定义。在对用于试验和评估AIMD器械加热的梯度场波形进行定义时，梯度SOS可以作为指南使用。梯度SOS可能无法提供温升试验所需的RMS dB/di值。AIMD制造商应提供原理阐述，将试验用梯度场RMS dB/dt与预期最坏情况临床暴露联系起来。执行器械加热试验时，没有必要用到序列的梯度场序列中确定的所有脉冲序列。
11.5
MR扫描仪试验
关于实验室试验的大多数讨论可适用于使用临床扫描仪进行的试验，如果使用临床扫描仪，需要使用适当的夹具来放置体模和被测器械并方位。选择、控制和重复试验用扫描仪临床脉冲序列也很重要。
考虑到扫描仪和序列之间的变量，用于本试验的梯度输出应与预期的AIMD贴标一致。由于器械加热与梯度场dB/di的均方（根据时间求平均值）成正比，因此，脉冲序列特征及dB/dt的大小都是需要考虑的重要参数。SOS的定义见8.1。使用临床MR扫描仪进行试验时，11.2.2中规定的第1层梯度场暴露要求可能并不适用。
依据本技术规范11.2.2，在选择对AIMD器械加热进行试验和评估的临床相关序列，并利用第2层试验条件时，梯度SOS可以作为有用的指导。AIMD制造商应提供与梯度场均方或RMS dB/di相关的原理阐述，用于预期最坏情况临床暴露试验。
作为最低要求，梯度加热应当利用MR设备制造商提供的梯度强兼容性协议信息进行试验和评估（见IEC 60601-2-33:2010, 201.7.9.3.101）。
注1：8.1中描述的试验信号和参数预期仅用于台架试验。不鼓励或建议尝试在临床扫描仪上使用它们，因为这样做可能会损坏扫描仪。
注2：最坏情况均方dB/dt的生成可能要求在研究模式下操作MR扫描仪。这种运行模式需要专门的知识，但是可能不容易计算出结果。但这并不代表MR设备制造商应承担的任何责任或义务。
11.6
梯度加热试验的分析
根据取自搜索线圈的记录dB/dt波形，确定正交于搜索线圈平面（和AIMD表面）的dB/dt的均方值。
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式中
τ为适合于dB/dt脉冲序列的平均时间；
dB/dt( (MS)为clB/dt平均值（根据时间求平均值）求平方。
加热常数γgrad定义为
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注1：γgrad可用于预测任意脉冲序列的加热。
一般而言，体内加热不同于试验测量的加热，并取决于植入物位置、接触AIMD和植入床周围的组织的类型、血液灌注等因素。需要考虑这些差异的分析将需要评估试验的结果。
根据试验和分析确定的最高组织温度以及温度对时间暴露应用于评估危害风险。
注2：确定合适的平均时间应考虑脉冲序列的性质和被测器械的热时间常数。
11.7
不确定度评定
R.3的要求应适用。
11.8
试验报告
除9.5的要求以外，还需要下列试验报告信息。
a)
来自试验的数据图，包括达到稳定状态后最高温升的记录。
b)
来自搜索线圈的梯度波形的记录。
c)
如果采用基于MRI扫描仪的试验，需详细描述试验中使用的每个脉冲序列。包括影响梯度脉冲序列和试验条件的扫描序列和参数的以下描述：
试验中使用的脉冲序列类型（例如自旋回波、快速自旋回波、涡轮自旋回波、梯度回波、平面回波成像）；
层厚，相位分辨率和频率轴；
方位；
每个轴（GX, Gy,和Gz）的梯度幅度（mT/m为单位）；
试验中，能够证明器械位置和方位合理性的理论或实证原理。
d)
任何需要对测量结果做出解释的分析，如缩比温升测量。
12
防止梯度感应振动对患者造成危害
12.1
总则
振动力由AIMD的梯度感应涡流磁矩与MR扫描仪静磁场（B0）之间的相互作用引起。如果涡流磁矩和静磁场方向偏离，会产生力和扭矩。力的大小与梯度场dB/dt和B0场的向量积成正比。在通常进行的装卸与运输振动试验中，MR梯度振动力在以下几个方面不同于AIMD：
由于运输、装卸和患者身体活动产生的力直接作用在导电部分而不是AIMD外壳上；
与梯度感应AiMD振动相关的加速度的功率谱密度级和频率，其扩展频率高于传统航运和装卸试验中遇到的频率；
力作用于植入患者体内的器械。
三种危害已被确定为可能来源于梯度感应振动力危险：
a)
AIMD故障危害（12.3）；
b)
患者不适（12.4）；
c)
植入物周围组织损伤（12.5）。
由于MR梯度场感应涡流和MR静态场的相互作用所产生的力的独特性质，一些试验需要在合适的MR扫描仪或实验室中采用试验设备进行，这些试验设备能够产生磁场，以模拟临床扫描仪所产生的磁场。
在AIMD导电外壳内及内部组件表面形成的梯度感应涡流取决于导电材料的脉冲梯度dB/dt、尺寸和形状的大小和方位 ，以及导电性。当入射dB/dt垂直于AIMD的导电表面时，感应涡流和相关的AIMD磁矩增加到最大限度。
施加在AIMD上的力和扭矩与瞬态AIMD感应磁矩与B0场的向量积成正比，因此，当AIMD导电表面的方位与B0场向量相切时，力和扭矩增加到最大限度。扭矩轴被界定为向量积右手定则惯例。图9说明了简单导电盘的情况。
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图9 — 由梯度感应涡流和静态B0场产生的扭矩
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式中
R
为半径（m）；
τ
 为厚度（m）；
σ
 为电导率（S/m）；
β
为导电表面法线和入射脉冲梯度场之间的夹角；
a
为涡流感应磁矩Bgn和静态B0场之间的夹角。
梯度感应振动评估涉及将AIMD器械暴露于指定的最坏情况（最大）梯度场dB/dt、静磁场B0和方位。只要向量积大于或等于要求，试验就可采用dB/dt和B0的组合进行，该组合不同于临床MR检查中AIMD接触到的组合。例如，具有条件标签的AIMD限制1.5 T扫描仪使用MR，可采用3.0 T扫描仪对AIMD进行试验，结果显示设计余量约为2:1。
使用较高的B0场时，应当考虑到AIMD阻尼增加的可能性。当器械所在平面变得更垂直于B0所在平面时，这种效应会随着器械振动位移的增加而增加。
12.2
试验一般需要考虑的事项
12.2.1
设备
适用于试验的通用设备类型和试验方法有四种【见a)、b)、c)和d)】，该试验需要对AIMD振动相关的三种潜在危害进行评估。
梯度振动试验可以使用各种试验设备进行。试验方法将取决于所使用的设备类型。使用合适的研究MR扫描仪，或实验室设备所产生的模拟静态场和梯度场，使梯度波形可以由函数发生器输入，这将为振动试验提供最大的灵活性和易用性。另外，一旦经过正确表征和验证，振动台的使用可以为梯度振动AIMD功能试验提供许多优势。振动台试验不适用于患者不适或组织损伤相关的试验。
a)
研究MR扫描仪。
本文定义的研究MR扫描仪并不是指在研究或二级受控运行模式下操作的临床扫描仪。在本技术规范中，研究MR扫描仪是指作为研究对象的非临床MR设备。使用研究MR扫描仪设备，产生梯度磁场和静态磁场的组合来进行振动试验具有很多优势。使用静态磁场强度和/或大于AIMD贴标允许最大值的梯度dB/dt可以提供大于或等于最大临床相关暴露的梯度场dB/dt和B0向量积。研究MR扫描仪设备也可提供较大的灵活性，使梯度脉冲序列适合于特定目的的振动试验。
注1：这句话并未解释或暗示MR设备制造商所承担的任何责任或义务。
b)
模拟B0磁场和梯度磁场。
能够产生合适的联合磁场的实验室试验设备可用于振动试验，该磁场模拟了MR静磁场和梯度磁场。采用静态磁场强度和/或梯度场dB/dt大于AIMD贴标允许的最大值，即可提供梯度场dB/dt和B0向量积，该向量积大于或等于最大临床相关暴露。这种类型的设备可以提供较大的灵活性，使梯度脉冲序列适合于特定目的的振动试验。
c)
临床扫描仪。
临床MR扫描仪可用于振动试验。当使用临床MR扫描仪时，梯度场dB/dt和AIMD接触的B0之向量积应大于或等于AIMDMR条件标签说明允许的最坏情况暴露。
注2：这句话并未解释或暗示MR设备制造商所承担的任何责任或义务。
d)
振动台
振动台或其他振动试验装置只能用于AIMD功能试验。患者不适和组织损伤试验应采用上面列出的设备类型a）~c）进行。使用振动台或其他振动试验装置需要建立和验证与MR扫描仪梯度和静磁场暴露的等价性。当振动台或其他振动试验装置用于AIMD功能试验时，AIMD MR振动表征还需要使用上述设备类型a）~c）中的至少一种，以建立和验证试验条件的等价性。
设备类型和适用性见表12和表13。
表10-梯度振动测试设备类型描述
	试验设备类型
	试验设备关键特性

	a) 研究扫描仪
	- B0和梯度场dB/dt的向量积超过了预期最大临床暴露。
- 梯度波形可以从函数发生器或软件序列编程合适脉冲序列输入。

	b) 模拟B0和梯度场
	- B0和梯度场dB/dt的向量积超过了预期最大临床暴露。
- 梯度波形可以从函数发生器输入。

	c) 临床扫描仪
	- B0和梯度场dB/dt的向量积大于或等于预期最大临床暴露。
-如果振动台被用来模拟MR梯度振动，临床扫描仪应配合仪表化AIMD使用，以表征振动台试验需要模拟的振动剖面。

	d) 振动台
	- 力仅在外壳上施加。它并不模拟其他导电组件上力的输入。
- 需要表征内部装配和组件振动力、模式、共振等，在MR扫描仪中，也可以在模拟梯度磁场和静磁场中，使用仪表化AIMD

-需要建立和验证振动剖面，该剖面大于或等于临床MR扫描仪的最坏情况剖面。


表13 -相对试验有效性对比（按试验设备类型）
	评估
	设备类型

	
	a) 研究扫描仪
	b) 模拟B0和梯度场
	c) 临床扫描仪
	d) 振动台

	患者不适
	可接受
	可接受
	优良
	N/A

	组织损伤
	可接受
	可接受
	可接受
	N/A

	AiMD功能
	优良
	优良
	可接受
	可接受3

	a 只要振动台能够以kHz范围内的频率产生必要的加速度就是可以接受，事实证明，振动台光谱剖面产生的AIMD内部加速度大于或等于临床扫描时在活体内产生的加速度。


在进行试验时，最好使AIMD暴露在既等效于MR静磁场（B0），又等效于转换MR梯度磁场（dB/dt）的磁场。产生这些磁场的最实用方法可能是使用MR扫描仪进行梯度振动试验。
注3：梯度感应涡流只能在导电零件中形成。因此，梯度感应振动力将选择性地应用于导电AIMD零件。感应振动的频率和振幅受梯度场及其方位的影响，还受导电零件自身机械特性（包括其振动模式和共振频率）的影响。这会导致应力以不同的幅度施加在不同的位置，利用典型的振动试验手段，例如线性振动台，有可能达到该幅度。例如，可以考虑AIMD，其具有非导电壳体（内含电路板），高导电性、低质量屏蔽罩通过几个点附着在壳体上。电路板上的梯度涡流感应机械力可能大于振动台上从AIMD壳体开始加速产生的力。这种力可能往往集中在附着点上。
按照AIMD MR条件标签限制，在暴露于MR梯度振动时，如果振动台用于AIMD运行试验，AIMD制造商应证明受影响组件的加速度及组件互连等于或大于AIMD用于MR扫描仪时经历的加速度和互连。这需要在扫描仪中进行测量，或使用模拟B0和梯度场，以确定采用振动台进行试验建立时使用的振动剖面。
如果在扫描仪中进行试验或在实验室中使用模拟场，AIMD应在空间中的某个点进行试验，dB/dt垂直或接近垂直于B0，dB/dt和B0都是已知的。用来进行试验的dB/dt和B0的向量积应与MR条件标签一致。AIMD应在最大导电横截面的法线平行于dB/dt时进行试验，此外，法线须沿着另两个相互垂直的轴对齐（见图10）。
12.2.2
临床dB/dt和B0暴露限值的确定
梯度场dB/dt暴露通用要求见20.3.1~20.3.3。第1层或第2层要求适用于梯度场感应AIMD振动试验。对于某些类型的AIMD，AIMD器械的最大导电表面正交于梯度场向量时，dB/dt和B0的最大向量积的最坏情况条件可能没有临床相关性。在这种情况下，AIMD制造商可以使用第2层来阐述原理，通过减少与dB/dt和B0的向量积的接触，对梯度感应振动进行评估。AIMD制造商应根据dB/dt和B0的向量积，确定临床相关的最大暴露条件。
12.2.3
试验信号
MR梯度感应AIMD振动应根据MR扫描仪中AIMD经历的最大加速度来评估，并按照MR条件标签，对梯度输出进行设定。脉冲序列特征和dB/dt的大小都是需要考虑的重要参数。作为最低要求，应当采用MR设备制造商（见IEC 60601-2-33，201.7.9.3.101）提供的梯度强兼容性协议信息或等效的梯度强兼容性协议，对梯度振动进行试验和评估。在本技术规范其他部分定义的序列的梯度序列可能不适用于振动试验。
12.3
暴露于梯度感应振动时对AIMD功能性进行评估的试验方法
12.3.1
通用要求
12.3.1.1
按MR条件标签使用条件执行时，用于进行AIMD功能试验的梯度场dB/dt和B0的向量积至少应等于临床MR检查时AIMD将要接触的最大向量积。梯度场dB/dt的大小应按照12.2.2确定。建议使用额外的安全因数100%（静电场和梯度场dB/dt（B0 x dB/dt）的试验暴露向量积= 2倍最大临床暴露）。梯度场脉冲序列应等同于12.2.3中规定的协议。
12.3.1.2
AIMD试验时，梯度场dB/d向量应正交于AIMD最大导电表面所在的平面，此外法线沿着另两个相互垂直的轴的每个轴对齐（见图10）。
12.3.1.3
AIMD应暴露于梯度场dB/dt和B0，三个AIMD方位中，每个方位至少1小时。
12.3.1.4
单轴搜索线圈或等效传感器应用于监护和记录正交于AIMD最大导电表面所在平面的梯度场dB/dt的分量。搜索线圈或其他传感器之间的距离不得大于一厘米。记录波形的采样率应足以捕捉dB/dt波形的细节，防止信号混叠。记录波形应有足够的长度，以充分表征脉冲序列。
12.3.1.5
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
12.3.2
利用研究扫描仪进行功能试验
12.3.1中规定的要求适用。
12.3.3
利用模拟场进行功能试验
12.3.1中规定的要求适用。
12.3.4
使用临床扫描仪进行功能试验
12.3.1中规定的要求适用。
当临床扫描仪用于AIMD功能试验时，通过采用以下一种或多种技术，可能会超过所需的dB/dt和B0临床暴露向量积。
采用大于临床最坏情况的临床最坏情况dB/dt和B0进行试验。例如，如果MR条件标签将MR扫描限制在1.5 T扫描仪，使用临床最坏情况dB/dt进行3 T扫描仪试验的试验余量约为100 %。
在对于AIMD没有临床相关性，但能够产生较大的dB/dt和B0向量积（并因此产生较大的振动力）的位置进行试验。例如，在dB/dt非常高的区域（临床上AIMD不会暴露于此）内，非常接近于扫描仪孔内壁的位置进行AIMD试验可以提供有用的试验余量。
使用非临床相关的AIMD方位进行试验，然而，该方位产生的dB/dt和B0的向量积较大（并因此产生较大的振动力）。当dB/dt正交于最大导电AIMD表面时，AIMD的振动通常最大。对于一部分AIMD，该方位可能没有临床相关性。
12.3.5
利用振动台或其他振动试验设备进行功能试验
振动台或其他振动试验设备能够模拟MR梯度和静磁场产生的振动，利用这些设备建立和验证合适的方法和试验方案的过程可能非常困难。应当采取以下步骤。
a)
利用仪表化AIMD，测量组件之间的相对速度、组件之间的相对加速度、组件之间的相对位移以及AIMD外壳表面的加速度。
b)
测量在不同频率下AIMD对dB/dt的MR振动响应的大小。这些测量应使用12.2,1中定义的a）到c）其中一种设备类型进行，没有必要将梯度场dB/dt和静磁场B0的最坏情况向量积作为试验环境。振动响应可以在暴露于梯度场dB/dt和静磁场B0的不同的（即小于临床最坏情况）向量积时进行测量。测量结果可以缩放到所需的梯度dB/dt和B0向量积，该向量积大于或等于临床相关暴露。
c)
使用上述b）项测得的MR振动响应来建立设备、振动剖面以及方法，用于在所有测量点上机械地产生大于或等于实测MR振动响应的振动响应。a）项中列出的相同的仪器仪表应用于测量振动台或其他振动试验设备上的AIMD振动响应。

d)
证明振动台或其他振动设备与MR振动响应等效。
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
12.4
在暴露于梯度感应振动时对患者不适进行评估的试验方法
12.4.1
通用要求
进行患者不适试验，以评定患者对AIMD振动的定性感觉。这些信息可能有助于制定器械贴标和文献，如果进行12.5中的定量患者组织损伤试验，AIMD制造商可以对本分条款中描述的患者不适试验忽略不计。
梯度场dB/dt和B0的向量积用于进行AIMD功能试验，并应至少等于临床MR检查时AIMD将要接触的最大向量积，此时须遵循MR条件标签使用条件。梯度场dB/dt的大小应按照12.2.2确定。梯度场脉冲序列应等同于12.2.3中规定的协议。
应利用人类志愿者进行如下试验。
a)
调查人员应指导或以其他方式指示志愿者，所需的B0和梯度场dB/dt的近似目标位置，以及预期器械方位，以便获得最大的梯度感应AIMD振动。
b)
如步骤a）所述，志愿者应将AIMD拿在手中，并将器械移入磁场。
c)
以12.3.1.2和图10为指导，志愿者应根据经验确定使感知到的振动最大化的AIMD位置和方位。
d)
志愿者应注意振动感觉，根据表14进行强度评分。
表14 — 振动强度得分
	评分
	振动评定

	0
	没有感觉到振动

	1
	感觉的开始 – 可以感觉到轻微的嗡嗡声

	3
	在15分钟扫描过程中，适度的振动不会造成任何身体不适

	5
	有医疗需要，稍不舒适的振动是可以容忍的

	7
	可以承受适度痛苦的振动1或2分钟，但不超过15分钟

	10
	可以承受明显痛苦的振动，但只能承受几秒钟


确定器械方位后，进行振动评定，三条AIMD表面法线中，每一条以y向为方向（图10）。由于振动是一种定性的感觉，应由几名志愿者对其进行评定。
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注1：该图适用于利用Gy感应振动进行的实验室试验。
注2：每个插图中的两个箭头分别代表y轴和z轴的单位向量。
注3：图像A为第一方位的三维表示。
注4：图像B~D提供了三个方位的二维插图，在二维插图中，z轴的单位向量正交于打印页面所在的平面。
图10 — 梯度振动试验和评估用三个正交AIMD方位的插图
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
12.4.2
使用研究扫描仪进行患者不适试验
12.4.1中规定的要求适用。
12.4.3
使用模拟场进行患者不适试验
12.4.1中规定的要求适用。
12.4.4
使用临床扫描仪进行患者不适试验
采用临床扫描仪进行患者不适试验是首选方法。12.4.1中规定的要求适用。在振动水平上，大大高于最坏情况临床暴露的试验无益于患者不适试验。
AIMD制造商应确定志愿者振动不适试验的近似目标位置。AIMD制造商应提供原理阐述，说明试验位置符合AIMD类型和相关的MR条件标签。
在|B0| =|B0|max的区域内，Gx和Gy都产生了正交于B0（横向场）的显著dB/dt。在等中心的两侧，当z轴位置在0.35 m和0.45 m之间时，Gx和Gy通常会产生最大横向dB/dt。随着试验位置沿着水平（x）或垂直（y）参考轴，从孔中心线朝孔内壁径向移动，dBx/dt和dBy/dt将增加。AIMD制造商应确定到孔中心线的径向距离d，用于振动试验。
在临床扫描仪中进行患者不适试验时，利用以下一种或多种技术，有可能达到所需的dB/dt和B0临床暴露向量积，且并非最坏情况。
采用大于临床最坏情况的B0进行试验。例如，如果MR条件标签将扫描限制在1.5 T扫描仪，则采用小于最坏情况的dB/dt在3 T扫描仪内进行试验可以提供所需的dB/dt和B0向量积。
在对于AIMD不具有临床相关性但能够产生较大dB/dt和B0向量积的位置进行试验可能允许在不是最坏情况的扫描仪上按最坏情况进行试验。例如，在dB/dt非常高的区域内，在非常接近于扫描仪孔内壁的位置，对AIMD进行试验而不会使AIMD暴露于该dB/dt，该试验可以提供所需的试验条件。
利用临床上不相关，但能够产生较大dB/dt和B0向量积（并因此产生较大的振动力）的AIMD方位进行试验。当dB/dt正交于最大的导电AIMD表面时，AIMD振动通常最大。对一些AIMD，此方位可能没有临床相关性。在这种情况下，可以在扫描仪（非最坏情况）上进行最坏情况试验。
评定时应当采取下列步骤：
1)
用手指抓住植入物，距离等中心约30 cm（假设柱形孔）。试验时，请佩戴听力保护装置。植入物的最大导电表面应面向垂直方向。
2)
随着梯度的运行，逐步沿一条线增量式地移动AIMD，其中x=0，y=d，0.35 m < z < 0.45 m，找到振动最大的位置。将此位置作为志愿者振动不适试验的近似目标位置。
12.4.5
使用振动台或其他振动试验设备进行患者不适试验
振动台或其他振动试验设备并不适用于患者不适试验。
12.5
暴露于梯度感应振动时组织损伤风险评估的试验方法
12.5.1
通用要求
12.5.1.1
MR梯度场dB/dt和B0的向量叉（x）积用于评估患者组织损伤的风险，并应大于或等于最大向量积，在MR检查中，当遵循MR条件标签使用条件时，AIMD将暴露于该向量积。梯度场dB/dt向量积用于确立风险评估的要求，并应利用第1层dB/dt暴露要求或采用第2层方法制定的dB/dt暴露要求加以确定。如果第2层方法用于确立dB/dt要求，AIMD制造商应提供支持性原理阐述（见12.2.2）。
注：两个向量垂直时，向量叉（x）积的大小达到最大化。
为了评估由于梯度场感应AIMD振动造成的组织损伤风险，可以利用梯度场dB/dt和B0（不同于临床MR检查时的最大暴露）的向量叉积进行振动试验。如果是这样的话，振动试验结果可以相应缩放，以便进行组织损伤风险评定。
12.5.1.2
梯度场脉冲序列或B（t）波形应等同于12.2.3中确定的协议。
12.5.1.3
AIMD试验时，梯度场dB/dt向量应正交于AIMD最大导电表面所在的平面，另外，AIMD最大导电表面所在平面正交于另两个相互垂直的轴中的每一个轴（见图10）。
12.5.1.4
用于进行试验的梯度场dB/dt波形应利用IEC 60601-2-33:2010，201.12.4.105.2.2所述的平面单轴搜索线圈或等效的平面单轴搜索线圈进行监护和记录。该搜索线圈的横断面积的选择应当类似于AIMD。搜索线圈或其他传感器应确定方位，从而测量正交于AIMD最大导电表面所在平面的梯度场dB/dt的分量。搜索线圈或其他传感器与AIMD最大导电表面所在平面之间的距离不得大于1 cm。
12.5.1.5
记录波形的采样率应足以捕捉dB/dt波形的细节，防止dB/dt信号混叠。波形记录长度和相关注释应足以允许用于进行试验的dB/dt暴露的后续再现。如果dB/dt的RMS值未直接记录下来，记录dB/dt波形和相关注释应提供足够的信息，以允许后处理和计算RMS dB/dt。
12.5.1.6
试验过程中，AIMD暴露在其中的梯度场dB/dt和B0的向量叉积应为已知和受控的，以便实现精确、可重复的试验结果。因此，需要采取一种手段，以便在研究扫描仪孔内准确定位AIMD，并确定AIMD相对于梯度场向量B和静态场向量B0的方位。
12.5.1.7
下列程序应当用于测量加速度：
1）
确定扫描仪孔内的试验位置，使梯度场B垂直于静态场B0，梯度场B相对很大。
2）
将加速度计放在植入物的外围，如图11所示。加速度计沿B0排列成一条直线。加速器应测量加速度的垂直分量。另外，除了加速度计测量的AIMD振动感应组织，力也可以使用测力传感器进行评定。本分条款的其余部分举例说明了加速度计的说明。
3）
应用强梯度序列，并记录加速度。
4）
在水平面将植入物旋转90度。重新安置加速度计，如图12所示。
5）
应用强梯度序列，并记录加速度。
6）
如图13所示，对于六个方位中的每一个方位，测量并记录AIMD加速度。
注1：dB/dt、振幅和最大振动发生位置一般与扫描仪和序列相关。dB/dt向量和大小需要利用每个特定试验序列的搜索线圈进行表征。此信息不能通过别的方法得到。
注2：低质量加速度计是适当的。
注3：器械夹具和安装很重要。被轻微约束的器械（例如组织刺激物中安装的器械）将显示基本共振模式。
12.5.1.8
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
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加速度计
图11 — 器械长轴沿B0方向设置时，放置加速度计进行梯度振动试验
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加速度计
图12 — 器械长轴正交于B0时，放置加速度计进行梯度振动试验
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图13 — 相对于振动试验用梯度场dB/dt向量和静态场（B0）向量的六个AIMD试验方位
12.5.2
用研究扫描仪进行组织损伤风险评估的试验
12.5.1中规定的要求适用。
12.5.3
用模拟场进行组织损伤风险评估的试验
12.5.1中规定的要求适用。
12.5.4
用临床扫描仪进行组织损伤风险评估的试验
12.5.1中规定的要求适用。
12.5.5
用振动台或其他振动试验设备进行组织损伤风险评估的试验
振动台或其他振动试验设备不适用于评估组织损伤的风险。
12.6
不确定度评定
R.4中规定的要求应适用。
12.7
试验报告
除了9.5的要求外，还需要下列试验报告信息。
来自传感线圈或其他来源的MR梯度波形记录。
理论或经验原理阐述，证明试验条件的合理性。
如果用于组织损伤评定的梯度感应AIMD振动试验采用不同于临床现场暴露法的B0 x dB/dt暴露法进行，应提供缩放振动测量结果所需的信息，以解释这种差异。
用于组织损伤评定的梯度感应AIMD振动试验期间观测到的加速度计输出波形的记录。记录波形的采样率应足以捕捉加速度波形的细节，防止信号混叠。记录波形应有足够的长度，以充分表征脉冲序列。
实测峰值和RMS AIMD振动加速度。在试验过程中，如果不测量或以其他方式确定峰值和RMS加速度，记录加速度波形连同试验报告中包含的其他数据和信息应足以允许后处理，以确定峰值和RMS加速度。
13
防止B0感应力对患者造成伤害
静磁场（B0）产生的位移力有可能使含有磁性材料的器械发生不必要的移动。对于饱和点以下的顺磁性、反磁性或铁磁性器械，最大位移力的位置为磁场（B0）幅值和磁场（▽B0）空间梯度的乘积达到最大值的那一点。饱和点以上的顺磁性材料也是如此。这个位置可能远离扫描仪孔的中心轴。对于磁饱和点以上的铁磁性器械，最大位移力将出现在▽B0达到最大值的位置。可以贴上MR条件标签的缺陷几乎总是由顺磁性材料组成。
如ASTM F2052所述，对器械进行试验。制造商应制定磁感应偏转力的接受准则。除了9.5的要求以外，还需遵循ASTM F2052中的所有报告要求。
按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
14
防止B0感应扭矩对患者造成伤害
由静磁场（B0）产生的磁感应扭矩有可能使含有铁磁性材料的器械发生不必要的移动。磁感应扭矩随B0变化，并应当在静磁场均匀时进行测量（例如等中心）。采用扭摆法，对扭矩进行评估。如果最大扭矩小于医疗器械最长尺寸与其质量的乘积，则磁感应扭矩小于由于重力产生的器械最坏情况扭矩。对于这种情况，可以假定应用磁感应扭矩所造成的任何风险不大于地球重力场中正常日常活动所造成的任何风险。
按照ASTM F2213中的要求，对器械进行试验。除了9.5中的要求以外，还需要遵循ASTM F2213中的所有报告要求。
按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
15
防止图像伪影对患者造成伤害
AIMD可能会妨碍MR数据的获取而造成伪影，伪影可能会影响MR图像。应当对此情况进行评估（见22.9）。
建议AIMD制造商避免使用信号产生材料，如弹性体、导电材料以及磁化率不同水的材料。
注1：MR设备制造商的兼容性试验程序可能会提供指导。
注2：ASTM F2119规定了一种试验方法，用于评估来自无源植入物的MR图像伪影。类似的方法可用于评估来自AIMD的MR图像伪影。
注3：妥当的办法可能是调查感应电流引起的伪影。
16
防止梯度感应外延电势对患者造成危害
16.1
总则
外延电势是由梯度场感应电压产生的，该电压在AIMD导联系统的远端与近端之前形成。如果电势足够高，由于叠加，它可以直接负责周围组织的意外刺激或损伤，或通过感应电压的整流或输出脉冲的修正间接导致意外刺激或损伤。在任何情况下，其结果是在MR扫描仪梯度脉冲场与AIMD之间产生电磁相互作用这一意外后果，此结果本质上不被视为器械失效或发生故障。本条款中的试验是为了确定外延电势的效应（如有）。
梯度感应外延电势的试验方法类似于梯度感应故障。根据图16，除了辐射试验外，试验流程替代方案是相同的。由于导线连接时，器械需要很大的均匀场面积，使用辐射场是不切实际的做法，也不建议使用。注入方法使用注入电压电平和注入网络，如第20款所示。
注1：虽然可以使用辐射法，但这个版本的技术规范中并没有提供方法。如果制造商打算使用辐射法，则由制造商负责建立和验证方法。
注2：可植入式灌输泵等没有导电导线的器械无需进行该试验。
16.2
试验程序
一般而言，第20款和第20.2款的要求适用。使用根据第1层、第2层或第3层确定的注入电压试验电平，根据8.1，将序列的梯度序列应用于电压注入网络（附录D）。一些序列可以省略，由制造商提供适当的原理阐述和证明文件。第1层试验可能不会省略序列。
在适当情况下，根据器械能力，试验信号应从端子到端子（即双极输出配置）和从端子到用例（即单极输出配置）应用，如果AIMD治疗在扫描过程中提供，根据制造商的MR条件标签，下列条件同样适用：
同步/应用试验信号，从而与AIMD治疗输出相一致。
注：如果使用附录D的注入网络，将试验电平应用于输入C，并使用端口K测量器械的输出信号。
对于从远端电极流入相关组织的体积阻抗的电流，应对感应外延电势的意外后果进行评估，包括因叠加引起的意外刺激和输出脉冲修正。对于由导线端口界面阻抗产生的梯度感应电流，额外的评估指导见附录T。
按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
16.3
不确定度评定
20.2.6中规定的要求适用。
16.4
试验报告
9.5中规定的要求适用。
17
防止射频整流对患者造成危害
17.1
总则
如果感应电压高到足以使非线性电路元件导电，例如输入保护二极管，则感应电压会发生射频整流。由此产生的整流电压是MR扫描仪射频脉冲场和医疗器械之间电磁相互作用的意外后果，本质上并不被认为是器械失效或发生故障。本条款中的试验是为了测量整流电压（如有）的大小。
RF整流的试验方法与射频感应故障的试验方法相同。根据图14，除了辐射试验以外，试验流程的备选方案相同。使用辐射场测量整流电压电平极为困难且不可靠，不建议使用。
注1：虽然可以使用辐射法，但这个版本的技术规范中并没有提供方法。如果制造商打算使用辐射法，则由制造商负责建立和验证方法。
用于射频感应故障的最大注入电压电平可用于射频整流，并配有相同的注入网络。唯一的区别是测量整流电压电平，而非监护器械的性能和行为。
注2：无导电导线的器械（如可植入式灌输泵）则无需进行此试验。
17.2
试验程序
一般而言，第19款和第19.2款的要求适用。利用注入网络（如附录E），将信号应用于端子C，在每个器械端口（端子F和G）处达到最大注入电压试验电平（见19.2.1）。对于器械端口（在导线的近端），应测量其整流电压电平，并根据制造商的MR条件标签检查可接受程度。
注 如果采用附录E的注入网络，则在输入C上施加试验电平，使用端口K和端口K1，测量整流电压电平。
没有必要执行序列表（表5）的整个射频序列。一个参数组合（脉冲宽度和脉冲周期）就足够了。建议使用足够长的脉冲宽度来观测整流电压和脉冲周期，为放大器提供适度的占空比。
按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
17.3
不确定度评定
19.2.4中规定的要求适用。
17.4
试验报告
9.5中规定的要求适用。
18
防止B0感应故障对患者造成危害
18.1
总则
扫描仪的B0场会对AIMD产生一定影响，例如但不限于器械重置、重新编程、剩磁、电池耗竭和永久性损坏。对于本条款中所描述的试验，根据制造商的MR条件标签，在对器械的适当功能性进行监护的同时，器械须处于适当的静磁场电平的作用下。
18.2
试验程序
器械应暴露于均匀静磁场内，整个区域范围内，磁场的通量密度为1.5 T。器械所有包含易受磁场影响元件的部分均应暴露在外。静磁场暴露时间应足以评定器械的功能性和剩磁的影响。暴露时间应由AIMD制造商证明，但不应少于1分钟。
如果制造商可以证明，所有磁敏元件在较低的试验电平下获得了最大饱和度，并且不会改变其行为或特征，使其超过该较低的试验电平，则可以使用较低的磁通密度试验电平。然而，试验电平不得低于0.5 T。制造商应用文件证明其原理，以满足该要求。
器械应沿三个正交轴，暴露于要求的B0向量场。对器械进行三次方位确定，每次沿不同的轴确定。此外，如果器械含有磁敏组件，制造商应将使这些磁敏组件与B0向量场配合和反配合的暴露包括在内。
通常情况下，预期会驱动外加磁场的霍尔效应或簧片开关等磁场传感元件应考虑在内。
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。试验后的器械评估应包括剩磁效应评定。
18.3
试验设备
18.3.1
生成B0场
为了生成B0试验场，可以采用临床MR扫描仪，或者也可以采用足以产生所需磁场强度的其他磁体。
18.3.2
体模和组织模拟介质
无需使用体模，或将器械放入生理盐水。
18.4
不确定度评定
R.5的要求应适用。
18.5
试验报告
9.5中规定的要求适用。
19
防止射频感应故障对患者造成危害
19.1
分层法介绍
扫描仪的射频场可能对AIMD有一定的影响，例如（但不限于）未能提供预期的治疗、重新编程、器械重置和永久性损坏。如果射频场穿透器械外壳，则这些影响是由导线上或直接在内部电路上的不必要的电压感应引起的。按照缺陷MR条件标签，本条款中的试验是基于对器械行为和性能的适当功能性进行监护。
本条款采取的功能试验方法是基于四个射频层（第10款），并使用辐射或注入抗扰试验。概述如图14所示。从第1层开始，每一层描述了日益严格的分析法，用于确定电场在体内感应的电场。电场可直接用于辐射抗扰试验，也可用于测定注入电压试验电平。
虽然第1层（使用预先确定的电场电平）不需要电磁建模和计算分析，但它采用了最保守的（最高的）电场试验值。第2层和第3层要求使用数值人体模型进行电磁计算分析。第4层需要最严格的电磁计算分析和建立AIMD模型，但有可能预测最低体内电场和，因此；最低注入电压试验电平。这种方法的方法论类似于第10款中用于计算体内增温量的射频层，除非在这种情况下，各层用于计算电场和感应电压暴露电平，从而对器械的行为进行评定。
层的选择至少需要考虑器械类型、植入物位置、导线的配置和方位、对辐射场和信号电平的抗扰度、试验设备的可用性以及其他因素。器械越容易受到影响，需要的层（4比1高）可能越高。
层的选择也会影响试验方法的选择，即辐射与注入。例如，较低层（特别是第1层）的电场值（例如几百或几千V/m）会使辐射试验难以进行。由于中间分析电场值无法用于辐射试验，因此第4层仅适用于注入法。
在大多数情况下，建议进行注入试验，不仅是因为重复性，还因为电场可以下调到实用水平。然后，可以在器械（导线的近端）各端口处测量感应电压，实测电压相应地缩减，用于注入试验电平。电场不能根据辐射试验进行缩放。
辐射法也不适用于连接有导线的试验器械。在扫描仪中发现的体内感应电场为非均匀电场，虽然本条款中描述的分层法包括用谐振长度权重因数（也称为相位因数）乘以实测感应电压这一方法的步骤，可以说明非均匀场形成的原因，但此因数无法用于均匀辐射电场试验。
注：通常不使用导线但在表面具有导电触点的器械可以使用辐射法，也可使用注入法。外接天线被视为与导线等同。
除非可以表明辐射场不能穿透器械外壳，且不影响器械的行为和功能性，否则无导电导线或可接近患者连接端子的器械应采用辐射法。同样的要求适用于具有导电导线的器械（如果这些器械无法充分屏蔽电磁波）。应对射频输入的所有电势点进行评估，特别是用于通信的天线端口。
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图14 — 射频感应故障的试验流程备选方案
每一层的方法如图14所示。第1层到第3层使用相同的步骤，但对步骤1和步骤5采用不同的计算方法。三层均采用实证研究法，以确定感应电压，不需要使用AIMD电磁模型。第4层需要使用AIMD模型，并计算感应电压，而不是测量感应电压。
需要注意的是，辐射抗扰试验采用的是第1层到第3层步骤1的电场电平。相同电平可用于暴露电平，以便测量步骤3中的感应电压。第4层仅适用于注入试验。
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图15 — 步进式分层法
19.2
注入抗扰试验
19.2.1
使用层
如10.2所述，如图14所示，按照第1层~第3层的步骤1~5，或第4层的步骤1~3进行注入抗扰试验。一些步骤修改后如下所示（仅显示修改步骤；其他步骤见10.2）。
第1层，步骤1：表6中的电场值为基于SAR和加热试验的RMS值。峰值瞬时值应当用于功能试验。峰值应当以市售扫描仪硬件能力为基础。因此，功能试验用植入器械所看到的最大电场比表6中的数值高出许多倍。此外，功能试验的正常和一级模式并无显著区别。
表15表明，电场值适用于功能试验第1层（见附录P）。该值以峰值V/m表示，可用于试验。
表15 – 第1层的电场电平
	身体部位
	正常一级模式

	
	E (peak) (V/m)

	头部
	2 700

	躯干
	4 200

	四肢
	5 100


注：这些电场强度是基于采用了8.2所述的序列的射频序列试验波形。采用其他波形可能会改变对振幅的要求。
第1~3层，步骤2：这一步是指在每一点上与导线相切的均匀电场。完成这一步的方法之一是通过使用一个圆形或半圆形（在两端之间放置直线段，加长体模，以便容纳配置较长导线的器械）体模，将其放置在台架射频鸟笼型线圈（见10.5）内。在这个设置中，B1场所感应到的电场为沿体模圆周分布的均匀切向电场。
只要信噪比优于10，该电场就可下调至实用水平。比例因数将用于步骤3，使实测电压向上调整。
注：虽然可以使用临床扫描仪，但这个版本的技术规范中并未提供方法。如果制造商打算使用临床扫描仪法，则由制造商负责建立和验证方法。
第1~3层，步骤3：测量器械端口的感应电压（即连接至器械的导线近端），而非远端的SAR。本技术规范并未规定特定的测量技术。然而，这并非小事，应当高度重视，以确保数据准确。应当考虑以下几点：
测量电缆可以拾取可能等于或大于器械端口实际电压的感应电压；
导线插入和未插入器械的情况下，感应电压测量应当在器械端口处进行，以评估测量系统的“噪声”拾取情况；
每个端口上的感应电压可能各不相同，因此电压应当在器械的所有端口上进行测量。
实测电压应根据步骤2中电场试验电平所用的比例因数按比例扩大。在步骤5中应用谐振长度权重因数（相位因数）之后，此绝对电压电平将用于注入电压试验电平。
注1：这种方法适用于配置非有源元件的AIMD导线。对于这种类型的导线，电场与感应电压之间的关系为线性关系。本技术规范中并未提到包含有源元件的导线。
注2：如果AIMD具有非线性表现端口，除非使用定义良好的组织等效网络，否则电压电平不得按比例扩大。在较高的电压电平下，导线端口处的非线性组件将具有不同的阻抗位准，并具有不同的AIMD运行模式。
第1~3层，步骤5：第3步的绝对电压电平应乘以谐振长度权重因数（相位因数）的平方根。该新电压电平将用于最大注入电压试验电平。
第4层，步骤3：计算在器械端口处导线近端出现的感应电压。此电压电平将用于最大注入电压试验电平。
19.2.2
试验程序
利用射频电压注入网络（附录E），将8.2的序列的射频序列试验信号注入到网络中。实际注入试验进行时，不需要使用盐水槽体模。
注1：附录D中的注入网络提出了AIMD输入端口的50 ohm阻抗；应当表明，考虑到组织内器械导线的真正的源阻抗时，计算出的注入电压为保守电压。
根据第1层到第3层，步骤5或第4层，步骤3确定的注入电压试验电平作为最大试验电压使用。这一电压电平对应于（代表）最大振幅30 µT峰值来自表4。所有其他试验电压相应按比例缩放。例如，试验电压代表1、2、5、10和20 µT分别相当于最大试验电压的1/30、2/30、5/30、10/30和20/30。
注2：峰值振幅电平30 µT仅供参考。它实际上并不用于试验。
制造商应通过试验或设计分析证明，根据器械的MR条件标签，器械的性能和行为未受到同时应用静磁场（相当于B0场强度）的影响。一个办法是证明AIMD构建所使用的元件（如铁磁组件）不会受到B0场的影响。制造商应记录用于满足此要求的基本原理和方法。
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
19.2.3
试验设备
19.2.3.1
生成电场
为了生成所需的电场，建议采用附录J所述规格的射频鸟笼型线圈。如果经过验证，也可以使用其他方法。
19.2.3.2
体模和组织模拟介质
体模描述见附录M。组织介质见附录L。
19.2.3.3
射频注入网络
射频注入网络是基于ANSI/AAMI PC69的附录D和图D.5，复制在附录E中。偏差T由一系列电容器元件C和电感元件L组成。在64 MHz时，电容器元件C旨在作为低阻抗元件。它还能阻止任何生物信号（例如，心脏起搏器的输出脉冲）。在低频率下，电感器L预期作为非常低阻抗元件，使心脏或治疗输出脉冲能够自由传递。电阻器R2形成了生物负载阻抗， AIMD将把这一阻抗看作AIMD壳体的参照物。该阻抗值R2应当根据所提出的器械负载阻抗进行调整。同时，在64 MHz下，电感器L作为非常高的阻抗，从而防止64 MHz信号进入监护设备。示波器一般位于点K和K1，可以实现治疗输出的连续监护，也可用于观察射频整流的可能性。
19.2.4
不确定度评定
R.6.1的要求应适用。
19.2.5
试验报告
9.5的要求适用。
19.3
辐射抗扰试验
19.3.1
使用层
如10.2所述，如图15所示，按照第1层至第3层的步骤1和步骤2进行辐射抗扰试验。一些步骤修改后如下所示（仅显示修改步骤；其他步骤见10.2）。
注1：第4层不适用。
第1层，步骤1：电场值按注入抗扰试验的相同方式确定。请参阅19.2.1获得更多信息。
第1~3层，步骤2：这一步是指在整个器械外壳上施加均匀电场，无需使用导线。完成此步骤的方法之一是使用IEC 61000-4-3所述的GTEM或消声室。辐射抗扰试验时，电场不能按比例缩小。
注2：虽然临床扫描仪可用于辐射法，但不建议使用此法。如果制造商打算使用临床扫描仪法，则由制造商负责建立和验证方法。
19.3.2
试验程序
如附录L所述，将器械浸入组织模拟介质中以后，根据8.2，使用序列的射频序列试验信号进行辐射抗扰试验。
根据第1层、第2层或第3层，步骤1确定的电场电平作为最大外加试验电平。该电平对应于（表示）表4 30 µT峰值的最大B1振幅。所有其他辐射试验电平相应按比例缩放。例如，代表1、2、5、10和20 µT的试验电平分别相当于最大电场试验电平的1/30、2/30、5/30、10/30和20/30。最大电场试验电平不能按比例缩放。
注1：B1峰值振幅电平30 µT仅供参考。它实际上并不用于试验。
制造商应通过试验或设计分析证明，根据器械的MR条件标签，器械的性能和行为未受到同时应用静磁场（相当于B0场强度）的影响。一个办法是证明AIMD构建所使用的元件（如铁磁组件）不会受到B0场的影响。制造商应记录用于满足此要求的基本原理和方法。
此方法不适用于连接有导线的器械。相反，应采用注入抗扰试验。
注2：通常不使用导线但在表面具有导电触点的器械可以使用辐射法，也可使用注入法。
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
19.3.3
试验要求
19.3.3.1 生成电场
均匀电场是试验所必需的。由于现代化AIMD器械尺寸（无导线连接）很小，因此均匀场的面积一般很小。在这种情况下，不建议使用鸟笼型线圈。如果通过验证，可以采用消声室（见IEC 61000-4-3）、GTEM（见IEC 61000-4-20）、平行板TEM平面或其它合适的大场生成方法。
19.3.3.2
体模和组织模拟介质
此试验可采用非特异性体模。组织介质见附录L。
19.3.3.3
AIMD监护设备
除了9.2的要求以外，这些要求适用。
如果AIMD外部有其他监护仪器，则应进行分析，以解释由于监护仪器引起的场分布的任何变化。外部监护设备或屏蔽对绞电缆或bud light预期将对场分布产生影响。然而，如果制造商可以证明和解释感应电压是如何受影响的，那么这种方法将是可以接受的。如果有足够的空间，此电路可以放在器械内部。例如，射频电压监护信号可以使用非导电传输介质（例如光纤）在设备外部传递。除非能确保传输和发射装置不会对B1场造成干扰，否则不建议通过感应或辐射的方式传输监护信号。在不确定度概算中，也需要对这一点做出解释。
19.3.4
不确定度评定
R.6.2的要求应适用。
19.4
试验报告
9.5的要求适用。
20
防止梯度感应故障对患者造成危害
20.1
分层法介绍
扫描仪的梯度场对AIMD的性能有一定影响，例如（但不限于）未能提供预期的治疗、内存损坏或丢失器械编程设置。如果梯度场穿透了器械外壳，这些影响可以由作用于患者身上导线或直接作用于内部电路的不必要的电压感应引起。本条款中的试验是基于按照器械的MR条件标签，监护器械行为和性能是否具有适当功能性。
本条款采用的功能试验方法是基于分层试验电平，并采用了辐射和注入抗扰试验。概述如图16所示。辐射试验应适用于所有器械（有或没有导电导线），除非能够表明器械外壳完全屏蔽了磁场，使器械的行为和功能性不受影响。试验通常是在患者身上未连接导线的情况下进行的。注入试验应适用于所有具有导电患者电极、导线或其他导电元件（如外接天线或无导线电极端子）的器械。
注1：虽然临床扫描仪可用于辐射法，但不建议采用此法。如果制造商打算使用临床扫描仪法，则由制造商负责建立和验证方法。
注2：外接天线被看作与导线相同。绝缘天线不能通过低频梯度电流，须排除在已进行的注入试验之外。
半径分别为20 cm和25 cm的两种不同的确定容积的表面上，第1层基于入射磁场变化率的最坏情况数值，即dB/dt，其中半径是指等中心所定义的到z轴的距离（见表16）。20 cm为IEC 60601-2-33中定义的“符合容积”，25 cm是指“植入物容积”。这种方法产生了非常保守的试验值，没有计算或建模要求。
注3：植入物容积大到足以容纳95%男性的胸部和臀部。
第2层需要（用例1）对AIMD导线线圈比面积或器械面积上的最大入射磁场进行电磁计算分析，或（用例2）最大AIMD导线线圈比面积进行计算分析。与第1层相比，这两种情况都有可能降低试验电平。
第3层需要最严格的电磁计算分析，计算导线路径上的感应切向电场，并有可能预测最低注入电压试验电平。
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选择的方法将取决于器械类型、植入物位置、导线的配置和方位、对注入信号电平的抗扰度以及其他因素。
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图16 — 梯度感应故障的试验流程备选方案
20.2
注入抗扰试验
20.2.1
第1层
此层旨在用于配置导线的器械，作为导线系统从梯度场感应的最高电压的第一近似值。它也适用于器械上的任何其他导电端子，包括无导线端子和外接天线。它假定感应电场在各点与导电元件相切。此层将产生最高的感应电压，并由此产生本条款任何方法的最高注入试验电压。它不需要任何电磁计算分析。
患者和孔内的导线位置和长度将确定梯度引起的感应电场的暴露量。在符合容积或植入物容积内，该层提供了基于导线长度和位置的两组试验电平。查阅表提供了相应的导线长度系数和dB/dt值，用于计算注入电压试验电平。
完全位于符合容积内的AIMD的导线长度系数根据表18确定，位于较大植入物容积内的AIMD的导线长度系数根据表19确定。如果系统的任何部分超出了符合容积，但仍在植入物容积内的，应使用表19。对于任何部分位于植入物容积外的系统，应使用第3层。
表18和表19中的值归一化到1 T/s（导线长度系数的推导，见附录B）。导线长度系数乘以特定的dB/dt，得出最大理论感应电压电平。表16中的值代表符合容积和植入物容积的dB/dt值，当三个梯度（x+y+z）同时转换时，这些数值是基于定义容积表面上的最大三维向量转换速率的计算。符合容积表基于入射梯度磁场的最大变化率150 T/s，植入物容积表基于最大变化率200 T/s。
注入电压试验电平计算如下。包含系统各部分的最大容积应适用于整个系统：
	步骤1：查找导线长度倍增因数
（表18或表19）

	[image: image24.png]




	步骤2：乘以dB/dt幅值矩阵（表16）
（结果为IVAMP值）


图17 — 第1层注入电压试验电平计算步骤汇总表
步骤1：基于孔内的位置和导线长度，从相应的表（表18或表19）中查找导线长度系数。该系数表示归一化时变磁场1 T/s在给定导线长度上感应的电压。
步骤2：根据孔中的位置，表16中的每个适用的dB/di值【dB/dt = f (BG，TSLEW)】乘以步骤1确定的导线长度系数。所有dB/dt值均用于植入物容积。由此产生的IVAMP值矩阵（根据梯度感应电磁场脉冲宽度即TBPW（图4）制成表格）需要用于序列的梯度序列的注入电压试验电平。
表16 — dB/dt幅值矩阵
	
	所示BG（mT）仅供参考

	
	1
	2
	5
	10
	20
	30
	40

	tbpw (ms)
	dB/dt值，单位T/s

	
	仅限植入物容积

	
	符合容积和植入物容积
	

	0,2
	5
	10
	25
	50
	100
	150
	200

	0,4
	2,5
	5
	12,5
	25
	50
	75
	100

	1,0
	1
	2
	5
	10
	20
	30
	40

	2,0
	0,5
	1
	2,5
	5
	10
	15
	20

	注：每一列dB/dt值对应于一个特定的值BG。tapw（图4的单边转换脉冲宽度）为本表所示的0.5x tbpw。右列仅适用于植入物容积。


示例 根据表19，位于植入物内的1 m导线的导线长度系数为0.150。如表17所示，该系数乘以表16中的所有dB/dt值得出TAMP的结果。
表17 — 位于植入物容积内的1 m导线的示例
	tbpw (ms)
	IVAMP (V)

	0,2
	0,750
	1,500
	3,750
	7,500
	15,000
	22,500
	30,000

	0,4
	0,375
	0,750
	1,875
	3,750
	7,500
	11,250
	15,000

	1,0
	0,150
	0,300
	0,750
	1,500
	3,000
	4,500
	6,000

	2,0
	0,075
	0,150
	0,375
	0,750
	1,500
	2,250
	3,000


利用图4所示的试验信号，表17中显示的IVAMP值都将通过其对应的单边和双边转换脉冲宽度（TAPW和TBPW）而被作为注入电压试验电平。如果此示例适用于符合容积，图16右侧的最后一列将不适用。
长度系数可以按中间长度线性缩放。对于配置无导线端子的器械，端子间距离应为/。
表18 — 用于计算符合容积的注入电压试验电平的导线长度倍增因数
	导线长度，/（cm）
	长度系数
	导线长度，/（cm）
	长度系数

	<5
	0,008
	80
	0,096

	10
	0,016
	85
	0,105

	15
	0,023
	90
	0,113

	20
	0,030
	95
	0,122

	25
	0,036
	100
	0,131

	30
	0,041
	110
	0,149

	35
	0,046
	120
	0,166

	40
	0,050
	130
	0,183

	45
	0,054
	140
	0,199

	50
	0,057
	150
	0,216

	55
	0,060
	160
	0,232

	60
	0,062
	170
	0,249

	65
	0,067
	180
	0,265

	70
	0,077
	190
	0,281

	75
	0,086
	200
	0,298

	注：长度系数归一化到1 T/s。


表19 — 用于计算植入物容积的注入电压试验电平的导线长度倍增因数
	导线长度，/ (cm)
	长度系数
	导线长度，/ (cm)
	长度系数

	<5
	0,008
	80
	0,102

	10
	0,016
	85
	0,114

	15
	0,023
	90
	0,126

	20
	0,030
	95
	0,138

	25
	0,036
	100
	0,150

	30
	0,041
	110
	0,172

	35
	0,046
	120
	0,194

	40
	0,050
	130
	0,216

	45
	0,054
	140
	0,237

	50
	0,057
	150
	0,258

	55
	0,060
	160
	0,280

	60
	0,062
	170
	0,301

	65
	0,067
	180
	0,321

	70
	0,078
	190
	0,342

	75
	0,090
	200
	0,363

	注：长度系数归一化到1 T/s。


注：这些注入电压试验电平是基于使用图4中的注入电压试验信号。使用其他波形可能会改变振幅要求。
20.2.2
第2层
此层旨在用于配置导线的器械，作为导线系统从梯度场感应的电压的替代计算。该层需要电磁计算分析或空间模型，并有可能预测比第1层低的感应电压，并由此预测较低的注入电压试验电平。
该层使用了与第1层类似的程序和表格，制造商可以确定（用例1）梯度场强度（mT）的最大暴露量或（用例2）最大AIMD导线线圈比面积（m2）。
对于用例1，对入射磁场变化率并未做出与第1层相同的规定。如果可以证明导线线圈面积将暴露于小于第1层基础的梯度磁场强度（mT），则可以使用较小的注入电压值进行注入抗扰试验。
对于用例2，对最大AIMD导线线圈比面积（m2）并未做出与第1层相同的规定。如果可以证明最大导线线圈面积小于第1层的基础，则可以使用较小的注入电压值进行注入抗扰试验。
注：对于植入物容积表面上的任意一点，第1层的基础为200 T/s，对应符合容积表面上的任意一点，第1层的基础为150 T/s。
对于用例1，注入电压试验电平的计算如图18所示。
	步骤1：计算磁场强度暴露量，（TIER2BG）
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	步骤2：确定对应于BG < TIER2BG（表16）的dB/dt值

	[image: image26.png]




	步骤3：找到对应于查找表（表20）中TIER2BG的TIER2DBDTMAX

	[image: image27.png]




	步骤4：步骤2和步骤3的所有dB/dt值乘以导线长度系数（表18或表19）（结果为IVAMP值）


图18 — 第2层用例1注入电压试验电平计算步骤汇总表
步骤1：利用梯度线圈的模型，计算垂直于某区域的三维向量梯度场强度（mT）的最大峰到峰暴露量，该区域根据孔内的位置和方位，由特定的导线路径包围。本分条款称该计算值为TIER2BG。在整个限定区域内，磁场强度TIER2BG应被视为均匀磁场强度，当三个梯度（x+y+z）同时转换时，该强度代表限定容积内任何位置的最大三维向量转换率。
步骤2：将TIER2BG与表16中的值进行比较。选择对应于BG并小于TIER27BG的所有dB/dt值
步骤3：对应于TIER2BG的dB/dt的新数值见表20。本分条款称这四个dB/dt数值为TIER2DBDTmax
步骤4：根据导线长度和AIMD在孔内的位置，根据表18或表19，步骤2和步骤3的所有dB/dt值乘以相应的导线长度系数。系统中包含容积的最大部分应适用于整个系统。由此产生的IVAMP值矩阵（根据梯度感应电磁场脉冲宽度即TBPW（图4）制成表格）需要用于序列的梯度序列的注入电压试验电平。通过制造商提供的相应原理阐述和证明文件，可能会减少一些组合。AIMD的任何部分位于植入物容积外部的，应使用第3层。
表20 — TIER2DBDTmax查找表
	tbpw

(ms)
	tier2BG (mT)（阴影行）

	
	tier2dbdtmax（T/s）（无阴影行）

	
	1
	2
	3
	4
	5
	6
	7
	8
	9
	10

	0,2
	5
	10
	15
	20
	25
	30
	35
	40
	45
	50

	0,4
	2,5
	5
	7,5
	10
	12,5
	15
	17,5
	20
	22,5
	25

	1,0
	1
	2
	3
	4
	5
	6
	7
	8
	9
	10

	2,0
	0,5
	1
	1,5
	2
	2,5
	3
	3,5
	4
	4,5
	5

	
	11
	12
	13
	14
	15
	16
	17
	18
	19
	20

	0,2
	55
	60
	65
	70
	75
	80
	85
	90
	95
	100

	0,4
	27,5
	30
	32,5
	35
	37,5
	40
	42,5
	45
	47,5
	50

	1,0
	11
	12
	13
	14
	15
	16
	17
	18
	19
	20

	2,0
	5,5
	6
	6,5
	7
	7,5
	8
	8,5
	9
	9,5
	10

	
	21
	22
	23
	24
	25
	26
	27
	28
	29-
	30

	0,2
	105
	110
	115
	120
	125
	130
	135
	140
	145
	150

	0,4
	52,5
	55
	57,5
	60
	62,5
	65
	67,5
	70
	72,5
	75

	1,0
	21
	22
	23
	24
	25
	26
	27
	28
	29
	30

	2,0
	10,5
	11
	11,5
	12
	12,5
	13
	13,5
	14
	14,5
	15

	
	31
	32
	33
	34
	35
	36
	37
	38
	39
	40

	0,2
	155
	160
	165
	170
	175
	180
	185
	190
	195
	200

	0,4
	77,5
	80
	82,5
	85
	87,5
	90
	92,5
	95
	97,5
	100

	1,0
	31
	32
	33
	34
	35
	36
	37
	38
	39
	40

	2,0
	15,5
	16
	16,5
	17
	17,5
	18
	18,5
	19
	19,5
	20


示例 对于位于植入物容积内的1 m导线，假定步骤1得出的TIER2BG数值25 mT。根据表20，由此得出的dB/dt值TIER2DBDTmax为125 T/s、62.5 T/s、25 T/s和12.5 T/s。根据表16，所有其他所需数值dB/dt将对应于小于25 mT的BG值。所有这些dB/dt值乘以1 m导线长度系数0.150时，得出ivamp注入电压试验电平的完整列表，如表21所示，该列表适用于本示例。
表21 — 基于TIER2BG，位于植入物容积内的1 m导线示例
	tbpw (ms)
	IVAMP (V)

	0,2
	0,750
	1,500
	3,750
	7,500
	15,000
	18,750

	0,4
	0,375
	0,750
	1,875
	3,750
	7,500
	9,375

	1,0
	0,150
	0,300
	0,750
	1,500
	3,000
	3,750

	2,0
	0,075
	0,150
	0,375
	0,750
	1,500
	1,875


对于用例2，注入电压试验电平的计算如图19所示。
	步骤1：计算最大AIMD导线线圈比面积（m2）
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	步骤2：乘以dB/dt幅值矩阵（表16）（结果为IVAMP值）


图19 — 第2层用例2注入电压试验电平计算步骤汇总表
步骤1：利用所植入的系统几何形状的空间模型或计算，确定最大可能的AIMD导线线圈面积（m2）。
步骤2：根据AIMD在孔内的位置，表16中的每个适用的dB/dt值【dB/dt = f (BG TSLEW)】乘以步骤1确定的AIMD导线线圈面积。系统中包含容积的最大部分应适用于整个系统。所有dB/dt值均用于植入物容积。由此产生的IVAMP值矩阵（根据梯度感应电磁场脉冲宽度即TBPW（图4）制成表格）需要用于序列的梯度序列的注入电压试验电平。通过制造商提供的相应原理阐述和证明文件，可能会减少一些组合。AIMD的任何部分位于植入物容积外部的，应使用第3层。
示例 对于单极导程的最坏情况导线线圈面积，假定步骤1根据ANSI/AAMI PC69附录L得出数值0.032 m2。根据步骤2，确定系统系统包含容积的最大部分为植入物容积。由此产生的适用的dB/dt值将为表16中列出的所有数值。这些dB/dt值乘以线圈面积0.032时，得出IVAMP注入电压试验电平的完整列表，如表22所示，该列表适用于本示例。
表22 — 植入物容积内最大线圈面积0.0319m2的单极导联示例
	TBPW (ms)
	IVAMP (V)

	0,2
	0,160
	0,319
	0,798
	1,595
	3,190
	4,785
	6,380

	0,4
	0,080
	0,160
	0,399
	0,798
	1,595
	2,393
	3,190

	1,0
	0,032
	0,064
	0,160
	0,319
	0,638
	0,957
	1,276

	2,0
	0,016
	0,032
	0,080
	0,160
	0,319
	0,479
	0,638


20.2.3
第3层
此层旨在用于配置导线的器械，作为导线系统从梯度场感应的电压的更精确计算。该层需要电磁计算分析，并有可能预测最低体内电场，由此预测最低注入电压试验电平。
注入电压试验电平的计算如图20所示
	步骤1：计算导线路径上的ETAN（IVAMPMAX）

	[image: image29.png]




	步骤2：使IVAMP数值适合于表格的IVAMPMAX（表23或表24或表25）


图20 — 第3层注入电压试验电平计算步骤汇总表
步骤1：利用梯度线圈模型，确定解剖学上相关的导线路径上的切向电场。计算产生的感应电压，并将此计算值作为最大注入电压试验电平。本分条款称这一电压电平为TAMPMAX。
步骤2：根据相应的注入电压缩放表，计算用于梯度序列的所有IVAMP值。IVAMP值按比例缩放到IVAMPMAX。如果整个系统都在符合容积范围内，则使用表23，否则植入物容积使用表24，如果系统的任何部分位于植入物容积以外，则使用表25。
表23 – 符合容积的注入电压缩放因数
	(ms)
	IVAMP (V)
	
	

	0,2
	0,033 3
	0,066 7
	0,166 7
	0,333 3
	0,666 7
	IVAMPMAX
	
	

	0,4
	0,016 7
	0,033 3
	0,083 3
	0,166 7
	0,333 3
	0,500 0
	
	

	1,0
	0,006 7
	0,013 3
	0,033 3
	0,066 7
	0,133 3
	0,200 0
	
	

	2,0
	0,003 3
	0,006 7
	0,016 7
	0,033 3
	0,066 7
	0,100 0
	
	


表24 – 植入物容积的注入电压缩放因数
	TBPW (ms)
	IVAMP (V)
	

	0,2
	0,025 0
	0,050 0
	0,125 0
	0,250 0
	0,500 0
	0,750 0
	ivampmax
	

	0,4
	0,012 5
	0,025 0
	0,062 5
	0,125 0
	0,250 0
	0,375 0
	0,500 0
	

	1,0
	0,005 0
	0,010 0
	0,025 0
	0,050 0
	0,100 0
	0,150 0
	0,200 0
	

	2,0
	0,002 5
	0,005 0
	0,012 5
	0,025 0
	0,050 0
	0,075 0
	0,100 0
	


表25 – 外部植入物容积的注入电压缩放因数
	TBPW (ms)
	IVAMP (V)

	0,2
	0,020
	0,040
	0,100
	0,200
	0,400
	0,600
	0,800
	IVAMPMAX

	0,4
	0,010
	0,020
	0,050
	0,100
	0,200
	0,300
	0,400
	0,500

	1,0
	0,004
	0,008
	0,020
	0,040
	0,080
	0,120
	0,160
	0,200

	2,0
	0,002
	0,004
	0,010
	0,020
	0,040
	0,060
	0,080
	0,100


20.2.4
试验程序
如8.1所述，利用序列的梯度序列，进行注入电压试验，梯度试验信号如图4所示，适当情况下，注入电压试验电平IVAMP根据第1、2或3层确定。可使用附录D中的注入网络。一些序列可以省略，由制造商提供适当的原理阐述和证明文件。第1层试验可能不会省略序列。
注：考虑到组织内器械导线的实际电源阻抗时，应当提供证据证明，利用梯度试验信号电平与附录D的组织等效网络相结合，可以进行保守试验。根据附录D，电容器Cx的选择程序可能不适用。
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
20.2.5
试验设备
20.2.5.1
体模和组织模拟介质
未用于梯度注入试验。
20.2.5.2
梯度注入网络
梯度注入网络是基于ANSI/AAMI PC69中的附录D和图D.2，复制在附录D中。
20.2.6
不确定度评定
R.7.1的要求应适用。
20.2.7
试验报告
9.5的要求适用。
20.3
辐射抗扰试验
20.3.1
适用性
辐射试验适用于所有器械（有或没有导电导线），除非能够表明器械外壳完全屏蔽了磁场，使器械的行为和功能性不受影响。试验通常是在患者身上未连接导线的情况下进行的。
注：注入试验适用于所有具有导电导线或其他导电元件（如外接天线或无导线电极端子）的器械。
20.3.2
第1层
此层旨在用于由于暴露于扫描仪梯度场，在内部电路和组件上产生感应电压效应，作为该效应的第一近似值的器械。这就假定了电路和元件与梯度场正交。典型的器械外壳会占用很小面积，由此做出另一个假设，整个表面积上的梯度场将是最大的。
此层采用的是最高梯度场强度，因此将产生本条款中任何方法的最高感应电压。不需要进行任何电磁计算分析。
辐射场试验电平的计算如图21所示。
	步骤1：不需要计算。
见表26


图21 — 第1层辐射场试验电平计算步骤汇总表
步骤1：器械在患者和孔内的位置将决定由梯度引起的磁场暴露量。该层提供了基于孔内位置的两组试验电平。对于完全位于规定为符合容积的容积内的器械，采用BG值30 mT或更小数值。对于位于规定为植入物容积的较大容积内的器械，采用BG值40 mT或更小数值。对于任何部分位于植入物容积外的器械，应使用第2层。
表26 – 第1层辐射梯度场强度要求
	器械位置
	BG试验值（mT）

	完全在符合容积范围内
	1,2, 5, 10, 20, 30

	植入物容积内部
	1,2, 5, 10, 20, 30,40

	植入物容积以外的任何部分
	用户层2


20.3.3
第2层
此层旨在用于作为梯度磁场电平暴露量的更准确计算的器械。该层需要电磁计算分析，并有可能预测较低暴露电平，由此预测比第1层低的试验电平（最大试验电平并未做出与第1层相同的规定）。
辐射场试验电平计算如下：
	步骤1：计算磁场强度暴露量，TIER2BG
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	步骤2：确定辐射试验电平 - TIER2BG以及BG < TIER2BG的所有数值（表2）


图22 — 第2层辐射场试验电平计算步骤汇总表
步骤1：利用梯度线圈模型，根据孔内的位置和方位，计算垂直于器械最大表面的三维向量梯度场强度（mT）的最大峰峰暴露量。本分条款称此计算值为TIER2BG。在器械的最大表面上，包括导线在内（如果适用），磁场强度TIER2BG应被视为均匀正交磁场强度。
步骤2：计算值TIER2BG和表2所有小于第2层BG的BG值应用作辐射场试验电平（见表27）。
表27 – 第2层辐射梯度场强度要求
	器械位置
	试验值（BG mT）

	任何地方
	TIER2BG和小于TIER2BG的所有BG值（见表2）


20.3.4
试验程序
如8.1所述，利用序列的梯度序列，进行辐射抗扰试验，梯度试验信号如图3所示，适当情况下，梯度场强度BG根据第1或2层确定。一些序列可以省略，由制造商提供适当的原理阐述和证明文件。第1层试验可能不会省略序列。
该试验通常是在患者身上未连接导线的情况下进行的。有关导线，见20.2。如果不用导线进行试验，则不需要使用组织模拟介质。
在试验过程中，应对器械的性能和行为进行监护。按照9.1的要求，通过检查制造商的记录，对符合性进行检查。
注：虽然临床扫描仪可用于辐射法，但不建议采用此法。如果制造商打算使用临床扫描仪法，则由制造商负责建立和验证方法。
20.3.5
试验设备
20.3.5.1
生成磁场
可以使用适当的实验室线圈。
注：进一步的建立计划在本技术规范以后的版本中进行。
20.3.5.2
体模和组织模拟介质
更多信息见11.3.3。
20.3.6
不确定度评定
R.7.2的要求应适用。
20.3.7
试验报告
9.5的要求适用。
21
混合场试验
在同时暴露于静磁场、梯度场和射频场的条件（代表了临床MR扫描仪环境）下，根据MR条件标签（远远超出第10款到第20款的试验结果），混合场试验旨在为AIMD运行提供额外保证。作为该试验的圆满结果，部分试验结果（第10款到第20款）得到了定性确证，实现了对最小扫描仪序列集暴露量的限制。
注1：混合场试验本身不足以满足本技术规范第1款所规定的目的。
当第10~20款的个别现场试验结果不能确定，同时应用所有三个扫描仪场或对台架试验的使用存在不确定性时所产生的影响时，建议进行混合场试验。以下例外情况适用。
B0感应力（第13款）。
B0感应扭矩（第14款）。
B0感应故障（第18款）。
加热评估。比起混合场试验方法，梯度场（第11款）和射频场（第10款）的空间分辨添加剂加热评估更受欢迎。
如果在扫描仪中按照第12款进行试验，则发生梯度感应振动。试验不需要射频场。
对于表1中的所有其他危险，建议进行混合场试验。在混合高场条件下，对于不同的典型和确定的MR序列，建议进行额外的功能试验，以便证明根据第10~20款中的试验，参数未受到影响，超出了预测。这些试验依赖于AiMD，并应当由制造商根据实际情况选择。适当功能性试验期间和之后，应当按照制造商的MR条件标签，对性能和行为进行监护。
注2：由MR供应商提供的MR兼容性协议（见IEC 60601-2-33:2010，201.7.9.3.101）可能有助于设计混合场试验。
22
标记和随附文档
22.1
适当的项目标记（包括AIMD、包装、随附文档和患者植入卡）应包括“MR条件”一词以及相应的图标（符号）。ASTM F2503-08表1和表2中规定了图标（符号）。AIMD安全扫描条件应包含在随附文档中。
符合性应通过检验进行检查。
22.2
如果患者植入卡包含MR条件符号，该卡应包含声明，指引用户找到最新信息，例如：“如需了解关于MR条件标签和本器械说明书的最新信息，请参阅【插入相应的制造商URL】。” 该卡将规定足够的模型信息，以正确定位所有AIMD系统组件（例如导线、脉冲发生器）的相应的MR条件标签。
符合性应通过检验进行检查。
22.3
随附文档应包含关于使用AIMD对患者执行MR程序时可能产生的危险的警告通知。该信息还应包括不遵循AIMD制造商提供的安全扫描说明书相关的患者风险。
符合性应通过检验进行检查。
22.4
随附文档应考虑植入物位置、废弃或断裂导线和其他AIMD或无源植入物导致的风险。
符合性应通过检验进行检查。
22.5
如果适当，随附文档应给出方法，用来确定AIMD正按照MRI检查正确工作。
符合性应通过检验进行检查。
22.6
随附文档应包括安全地对患者执行MR程序的说明。该文档可能包括患者准备、程序性说明、特殊AIMD运行模式、需要的外围设备、扫描期间和之后必要的患者监护或其他类似的说明，以确保安全。
符合性应通过检验进行检查。
22.7
随附文档应描述安全扫描的所有条件，安全扫描适用于标有“MR条件”的AIMD。例如，该文档可能包括AIMD设置和运行模式、器械配置（零部件）和MR扫描仪与空间编码梯度（dB/dt）、静磁场和射频场以及发射射频线圈类型相关的局限性。
符合性应通过检验进行检查。
22.8
随附文档应描述MRI扫描中所有预期和期望的行为和性能，该扫描适用于标有”MR条件”的AIMD。该文档应包括关于表1中列出的危险的预期和期望行为和性能。
符合性应通过检验进行检查。
22.9
随附文档应包括，建议应当提醒患者，告知医务人员他们在进入MR环境之前带有AIMD，并出示就诊卡（如果已经发给患者）。
符合性应通过检验进行检查。
22.10
AIMD可能会干扰MR数据的采集，造成伪影，从而影响MR图像。随附文档应包含关于AIMD感应MR图像伪影的声明。
符合性应通过检验进行检查。
附录A

（资料性附录）
梯度振动专利申报表
ITU-T/ITU-R建议 | ISO/IEC可交付物的专利声明和许可申报表
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本声明并不代表许可证的实际授予
请按照以下每种文档类型的说明，将表格交回相关机构：
	局长
	局长
	秘书长
	秘书长

	无线电通讯
	无线电通讯局
	国际标准化组织
	国际电工委员会

	标准化局
	国际电信联盟
	
	

	国际电信联盟
	
	1 Chemin de la Voie-Crcuse
	3 rue de Varembe

	
	Place des Nations
	CH-1211 Geneva 20
	CH-1211 Geneva 20

	Place des Nations
	CH-1211 Geneva 20,
	Switzerland
	Switzerland

	CH-1211 Geneva 20,
	Switzerland
	30
	Fax：+41 22 919 0300

	Switzerland
	Fax：+41 22 730 5785
	Email
	Email：

	Fax：+41 22. 730 5853 
Email：tsbd@ito.int
	Email：brmail@itu.int
	[image: image32.emf]
	inmail@iec.ch


专利持有人：
依法登记的名称

Medtronic, Inc.

执照申请联系方式：
名称 & 
Charles L. Dennis, I1 

部门 
开放式创新和知识产权
地址
8200 Coral Sea St. NE, MVN43 


Mounds View, MN 55112 

Tel. 
(763)526-0237 

Fax 
(651)367-0646 

E-mail 
charles.l.dennis@medtronie.com 

URL（可选）
文件类型：
□
ITU-T Rec. (*) □
ITU-R Rec. (*)□
ISO 可交付物(*）□ IEC：可交付物（*） （请将表格交回相关机构）
□
常用试验或双文本（ITU-T Rec. | ISO/IEC可交付物（*））（对于普通文本或双文本，请将表格交回ITU-T、ISO和IEC这三个机构之中的每个机构）
□
ISO/IEC可交付物（*）（对于ISO/IEC可交付物，请将表格交回ISO和1BC） 

（*）编号 
ISO/TS 10974

（*）标题 
采用有源植入性医疗器械对患者进行磁共振成像的安全性和兼容性要求
	许可声明：
专利持有人认为，其持有已授予的和/或待审批的专利申请，该申请的使用需要实施上述文档，特此申明，按照ITU-T/ITU-K/ISO/IEC共同专利政策，（仅选中一个框）：
1.
在全球范围内，根据非歧视性原则以及其他合理的条款和条件，专利持有人准备向申请人（人数不限）免费发放许可证，以制定、使用和销售上述文档的实施。
由当事人在ITU-T、ITU-R、ISO或IEC以外进行协商。同时，如果专利持有人的授权意愿以上述文档的互惠原则为条件，请在此标记x。
在合理的条款和条件下（但不免费），如果专利持有人保留对申请人（只愿意发许可证给专利权利要求书）的许可权，并且这些专利权利要求书的使用需要在合理的条款和条件（但不免费）基础上实施上述文档，请在此标记x。

	2.
在全球范围内，根据非歧视性原则以及其他合理的条款和条件，专利持有人准备向申请人（人数不限）发放许可证，以制定、使用和销售上述文档的实施。
由当事人在ITU-T、ITU-R、ISO或IEC以外进行协商。
同时，如果专利持有人的授权意愿以上述文档的互惠原则为条件，请在此标记。

	3.
专利持有人不愿意按照以上1或2的规定发放许可证。
在这种情况下，以下信息必须提供给国际电信联盟（ITU），并且ISO和IEC强烈希望，作为本申报表的一部分：
授予专利号或专利申请号（如果待审批）；
指示上述文档的哪些部分受到影响；
涵盖上述文档的专利权利要求书的描述。

	免费：“免费”并不表示专利持有人放弃其对于基本专利的所有权利。相反，“免费”是指货币性补偿的问题，即专利持有人将不寻求任何货币性补偿作为许可证授予办法的一部分（这种补偿是否被称为专利税，一次性授权金等）。然而，在这种情况下，虽然专利持有人承诺不收取任何货币金额，专利持有人仍有权要求对上述文件的实施签署许可证协议，其中包含其他合理的条款和条件，如有关适用法律、使用领域、互惠原则、担保等
互惠原则：本文使用的“互惠原则”一词是指如果准被许可方承诺免费或根据合理的条款和条件发许可证给其基本专利或基本专利要求书，以便实施上述文档，则专利持有人只需要发许可证给任何准被许可方。

	签字：
专利持有人
美国美敦力公司（Medtronic, Inc.）
负责人姓名
Charles L. Dennis, II

负责人职务
副总裁，创新组合Sc知识产权，心节律疾病管理
签名
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地址，日期
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附录B

（资料性附录）
梯度感应故障的注入电压试验电平的导线长度系数的推导
B.1
总则
表18和表19的创建与表16一起提供了最坏情况试验信号幅值，从而模拟时变磁场生成的感应电磁力，即EMF。
关于辐射试验的规划讨论是基于在半圆形或半椭圆形配置中放置导线。由导线封闭的表面积的法向量被认为是平行于梯度“线圈”系统的外加磁场。由于这些配置方便进行实验布置，以及起搏器和神经刺激器导线放置的合理近似，因此对这些配置进行了讨论。
方程（B.1）中给出了自由空间的麦克斯韦方程组，该方程组将电场与时变磁场联系在一起。电磁力是电场的线积分，即方程（B.2）。
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在创建表18和表19时，做出了下列假设。
a）
对于小于63 cm的导线：
1）电场沿导线路径的方向在空间中均匀分布。
b）
对于大于63 cm的导线：
1）
时变磁场对于所有空间都是均匀分布的；
2）
由导线路径跟踪的表面积可以是半圆形，也可以是半椭圆形（由导线封闭的表面积的法向量平行于时变磁场向量方向）。
B.2 小于63 cm的导线
根据典型的MRI，对梯度场进行了模拟，最大∂B/∂t为100 T/s，圆柱半径为20 cm（见图B.1）。这些模拟表明，峰值内场值可达到16 V/m，平均约为10 V/m。
根据梯度场的∂B/∂t，短导线的方位可能与电场的方向相同。对于测量长度为10 cm或更短的导线，电场幅值16 V/m被用来测定感应电磁力，然后按比例缩放到1 T/s。
对于长度超过10 cm的导线，当导线长度为63 cm时，方程E ■ 1的电场幅值10 V/m等于∂B/∂t ■A（半圆形）。因此，对于长度大于10 cm，最高达到60 cm的导线，电场幅值10 V/m被用来测定感应电磁力，然后按比例缩放到1 T/s。为了防止数值10 cm和15 cm之间的不连续性，10 V/m线性地缩放到10 cm到63 cm之间的长度16 V/m。在实际中，10 V/m仅用于63 cm；短导线采用提高的电场幅值，直至长度10 cm时达到16 V/m。
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在穿过患者纵向中心的冠状位层内，a梯度线圈内人体模型的计算电场强度。地标（射频线圈的中心）用箭头指示。半径20 cm柱体上的最大dB/dt为100 T/s。彩条以V/m为单位。
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在y-梯度线圈内，体模内的计算电场。地标（射频线圈中心）用箭头指示。半径20 cm柱体上的最大dB/dt为100 T/s。彩条以V/m为单位。
图B.1 – 人体模型和体模内的计算电场强度
B.3 大于63 cm的导线
对于沿圆形路径（见图B.2和B.3）设置的导线，角度小于n弧度时，导线所封闭的面积用公式（B.4）计算，角度大于n弧度时，导线所封闭的面积用公式（B.5）计算。
方程（B.3）限制了圆形路径的半径，使不同掠角下的导线长度不变。由于半径受导线长度的限制，因此当掠角为n弧度（参见图B.4）时，出现最大表面积。因此，表格是由半圆区域构建的，即方程（B.2）。
第20款包括扫描仪孔内不同半径的计算，“符合容积”r = 20 cm，“植入物容积”r = 25 cm。当导线放入半圆形配置时，为了容纳超过容积半径的导线长度，利用半椭圆模型，使短半轴受迫变成20 cm或25 cm。利用方程（B.6）计算导线长度。对于大于65cm的导线，从半圆过渡到半椭圆，可获得“符合容积”，对于大于80 cm的导线，从半圆过渡到半椭圆，可获得“植入物容积”。
计算不同导线长度下的感应电磁力时，半圆或半椭圆的扫掠面积乘以∂B/∂t 1 T/s。因此，计算所生成的实际最坏情况电磁力时，表中的值应当乘以预期dB/dt暴露量。“植入物容积”采用一个∂B/∂t，而不是r = 0 cm~20 cm时一个∂B/∂t，r = 20 cm~25 cm时另一个∂B/∂t。这样做是为了简化表格，即使会产生比预期更高的电磁力。
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图B.2 — 角度< π弧度时，由沿圆形路径设置的导线包围的区域，以及直线返回路径。
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图B.3 — 角度> π弧度时，由沿圆形路径设置的导线包围的区域，以及直线返回路径。
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图B.4-在不同的掠角下，导线沿圆形路径放置时，由固定导线长度1m所包围的面积
[image: image42.png](B.6)





式中
a为半长轴长度；
b为半短轴长度。
为了改进感应电磁力的计算，对可能进行的进一步计算的意见如下。
a）
众所周知，∂B/∂t并非在空间上均匀分布。可以选择在计算中包含空间相依性。例如，可以假设两个不同的∂B/∂t值，一个用于“符合容积”，另一个用于“植入物容积”。
b）
由于E的旋度为非零，E为非保守场，线积分具有路径依赖性。可以模拟∂B/∂t或E，并对更真实的导线路径进行线积分。
附录C

（资料性附录）
基本MR物理量测定
C.1 静磁场
磁体的静磁场（SMF）不只是在系统孔内产生SMF。在系统周围的区域，还要考虑到磁体的杂散场。除了暴露于静磁场之外，在临床实践中，当铁磁性物体被带到磁体附近时，会发生最严重的事故，当铁磁性物体受到系统磁体的吸引时，就会变成非常危险的发射物。许多意外事件已被报道，显然只能通过审慎的医院程序避免此类情况的发生。
对于临床可用的扫描仪，SMF（0 Hz）的值在0.2 T~7 T范围内，在柱形磁体内，该数值可以是垂直的（在开放式MR扫描仪内）或水平的。对于大多数高场MR扫描仪，由于超导磁体被应用于95%的扫描仪，因此SMF永久存在。由于现代MR扫描仪采用屏蔽磁体，因此磁体的杂散场会变得很显著，这意味着磁场的衰减随着与扫描仪距离的扩大而加快，由此产生低场，从而减少了医院环境下的选址问题。对于磁体孔开口外侧的标准1.5 T有源屏蔽磁体，杂散场的磁空间梯度场可达12 T/m。
C.2 梯度场
除了SMF，在MR扫描频率范围在0 Hz到5 kHz之间时，应用交换梯度磁场。虽然SMF始终存在于扫描仪内部和周围，但是交换梯度磁场只在对患者进行扫描时存在。应用的波形可以有迥然不同的形状，当然不总是正弦波。波形通常也是断断续续的。对于患者来说，可以接受的事实是，在扫描过程中应用的梯度限值被设定在特定数值，以避免周围神经刺激，而周围神经刺激是一种众所周知的、在科学上认识的、受到良好控制的对MR扫描仪的效应（通过IEC 60601-2-33中阐明的要求）。
梯度磁场的强度通常以T/m或T/m/s表示；后者被称为作为梯度系统的转换率。它提供了梯度磁场幅值和切换次数的相关信息。目前，高效能系统的梯度输出可达400T/m/s或200T/m。对于AIMD安全性试验，要认识到应用梯度的最大值在MR扫描仪内部患者空间方面存在很大差异，最坏情况位置和梯度性能的最坏情况规格的规格具有决定性。由于外周神经刺激的限制，最坏情况规格可以远远高于患者临床应用规格。
C.3 射频场
第三种类型的电磁场是脉冲射频（RF）场。射频波形可以是调制正弦波形（如脉冲波形）或块脉冲，并且这种波形也仅适用于扫描期间。射频脉冲的频率含量围绕质子的拉莫尔频率进行了规定，数值为静磁场的频率含量，范围在拉莫尔频率附近几百千赫变化。人体吸收的射频能量的量可以计算。这种类型的电磁场暴露会在人体组织中产生加热效应，对此我们已经知之甚多。对于患者，射频能量的最高允许值与患者身体承受的最高温升有关。对于患者，此限值设定在1℃（IEC 60601-2-33），这是一个非常保守的数值。
外加射频场的强度通常用microTeslas表示。根据MR扫描仪内发射线圈的尺寸，此发射场可高达40 microTesla。射频能量的最大允许值可在MR扫描仪上通过比吸收率（SAR）值进行控制，SAR值在每次扫描前计算，并符合IEC 60601-2-33另外规定的要求。
附录D

（资料性附录）
梯度注入网络
D.1 总则
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图例
C 输入（试验信号）
D 试验点（试验信号）
E 输出（抑制发生器）
K 监护点
F，G，H，I，J 器械连接点
图D.1 — 梯度故障的组织等效接口电路
所使用的所有电阻器应当采用低电感薄膜电阻器，容限±2 %，额定功率0.5瓦。除非另有说明，所有电容器均为陶瓷电容器，容限±5 %。
表D.1 — 图D.1的分量值
	R1 68 Ω (2W)
	C1 15 nF

	R2 82Ω(1W)
	C2 180 pF

	R3 120Ω
	Cx 参见 D.2

	R4 560Ω
	

	R5 56 KΩ
	

	R6 1 MΩ
	


D.2 电容器Cx的选择方法
下列程序描述了图D.1组织接口电路用电容器Cx的选择方法。电容器Cx用于减少从干扰信号发生器的任何虚假注入的低频信号。
此程序采用示波器，输入阻抗1 MΩ ±10 %，< 30 pF，在带宽至少30 MHz以内，精确到± 10 %。对于9 kHz以上的频率，低通滤波器应当符合图D.2。对于低于9 kHz的频率，低通滤波器可能需要适当按比例缩放。
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图D.2 — 用于削弱试验信号500 kHz分量的低通滤波器
表D.2 — 图D.2的分量值
	R1 4,7 KΩ
	C1 22 nF

	R2 15 kΩ
	C2 16.8 nF

	R3 47kΩ
	C3 2.2 nF


用于试验程序的试验信号发生器和组织等效电路连接到示波器和低通滤波器，如图D.3所示。调整试验信号发生器，以提供第16款或第20款响应试验程序规定的信号。
如果可行，在低通滤波器试验点B测量的读数小于0.05 mV的，选择数值Cx。
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图D.3 — 通过试验检查虚假的低频噪声和确定Cx值
附录E

(资料性)

射频注入网络
E.1总则
图E.1显示了射频注入网络。
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图例
C 输入（试验信号）
D 试验点（试验信号）
E 输出（抑制发生器）
F 输出到器械
G 输出到器械
K 监护点（器械）
E' 输入或终止
K' 监护点（器械）或终止
图E.1 – 射频注入网络
所使用的所有电阻器应当采用低电感薄膜电阻器，容限±2 %，额定功率0.5瓦。除非另有说明，所有电容器均为陶瓷电容器，容限±5 %。
表E.1 – 图E.1的分量值
	R1 56 k Ω
	R2 500 Ω

	偏置器C = 120 pF, L = 0,5 mH


图E.1所示的两个偏置器应当提供120 pF ± 5 %的电容值和0.5 mH的最小滤波电感值。
注：此建议消除了潜在的试验可变性，未指定的偏置器电容器可能发生这种可变性。该电容器应当指定，以便在较低的试验频率下，消除网络源阻抗的可变性。由于未改型的偏置器和器械会在50 Ohm系统内产生不同的阻抗，因此，校准过程（下文）不能充分补偿偏置器电容器在器械负载作用下出现的效应。
下列程序描述了一种用于校准图E.1注入网络的方法。校准系数，即试验电压VPP（在F点测量）与示波器#1（连接到注入网络D试验点）实测电压之间的联系，Vosc。
Vpp = m x Vosc

如果只使用具有规定低容限的高频分量，则可以利用以下公式计算校准系数：
20 * log (m) = - [aDC + aPC + aAT + aBT] + cDC + 6 dB

式中
aDC为定向耦合器的最大插入损耗，单位dB；
aPC为每条通路的功率分配器的最大插入损耗，单位dB；
aAT为衰减器的最大插入损耗，单位dB；
aBT为偏置器的最大插入损耗，单位dB；
cDC为定向耦合器的最小耦合损耗，单位dB；
耦合器损耗作为正值输入。
否则，校准系数确定如下。
E.2 校准设备
采用图E.1的配置。输出G通过50 Ω端子终止。输出F连接到经校准的高频率电压表，输入阻抗50 Ω，精度至少±1 dB，带宽至少450 MHz。
E.3 校准信号
试验信号发生器的输出应当为未调制载波。
E.4 校准程序
校准信号应当增加到电压表的输出电压达到表E.2所示的峰峰值。在连接到注入网络D试验点的示波器1上，读取峰峰值，即VOSC。校准系数，等于10 V除以Vosc。
表E.2 — 校准信号幅值尺度
	频率 (MHz)
	输出F（试验电压Vpp）

	10
	2,58

	20
	3,85

	30
	4,38

	40
	4,62

	50
	4,75

	60
	4,82

	70
	4,87

	80
	4,90

	90
	4,92

	100
	4,93

	150
	4,97

	200
	4,98

	300
	4,99

	400
	5,00

	450
	5,00


根据可用的试验设备，这些值可以转换为V(RMS)。由进行试验一方自行决定。校准幅值和单位应当载入试验报告中。
附录F

（资料性附录）
根据测定的能量沉积估算体内温升
F.1 总则
由于组织的局部热力性质明显偏离试验体模的局部热力性质，即使对于相同的能量沉积，在试验体模内测得的SAR或增温量与组织增温量没有直接关系。考虑到实测SAR或试验体模增温量，可以通过两个额外的步骤，估算组织增温量：
a）
实测SAR或∆T到局部能量沉积的转换；
b）
局部能量沉积转化为体内温度变化。
换句话说，试验体模使AIMD周围能量沉积的测定和体模内加热成为可能。这是通过热建模对真实患者几何形状内的加热进行评定的基础。
由于不同的热力性质，应当对暴露于峰值综合能量沉积的综合能量沉积~6dB的任何位置进行评估。
本附录描述了试验对象周围通过实验方法测定的能量沉积在多大程度上能够用于估算组织内的最高增温量。本附录还包括多层法，使执业医生能够挑选适当的方法，从简单和保守方法，到更复杂、具有更严格安全裕度的方法。
随着距离的变化，通常在植入物和周围组织之间的界面处观察到的最大温升会急剧下降。金属电极等植入物会产生生理反应，在植入物附近形成纤维囊或瘢痕组织生长。瘢痕组织的形成是一个复杂的过程，取决于时间和空间。有关瘢痕组织的详细讨论可在附录O中查阅。由于电刺激疗法（例如心脏起搏）的瘢痕组织没有活性，根据特定的AIMD和应用，植入物周围瘢痕组织区域内的温度升高可能在临床上并不显著。相反，主要的安全问题是活体组织内的温升，活体组织可能距离植入器械几毫米远。
F.2 体内温升评定的五个∆T层方法概述
跳过低层验证，直接进行高层验证总是有可能的。无论分析层次如何，报告的所有体内温升估计都需要进行相应的不确定度分析，如F.3所述。第5层还未充分明确，只规定了基本要求，没有关于不确定度概算的详细要求。
F.2.1 第一∆T层
最保守的估计是：
Tincr,max — (Smax) x Iexposure / Cmin
式中
Smax为最大局部RMS SAR；
texposure为MR扫描仪内的暴露时间；
cmin为加热区内任何部位的最小热容量。
R2.2 第二∆T层
在均匀体模内进行热模拟，相应的AIMD采用先前评定的能量沉积分布。应当使用任何组织（其中>10 %的沉积能量被吸收）的最坏情况热容量和转换参数。例如，如果在感兴趣解剖部位，分三种不同的组织类型进行能量吸收，则∆T估计为均匀体模内的最大模拟∆T，每个组织采用最坏情况热力参数。
F.2.3 第三∆T层
对大量组织进行热模拟，包括AIMD周围的峰值能量沉积（SAR），并扩展到1 %峰值SAR以内。相对于热通量，模型参数将具有保守性。所有相关的几何形状和解剖目标进行建模，并将尊重患者变化、组织瘢痕化和体温调节分配给最坏情况模型参数。仅当植入物内有大量能量沉积时，才需要植入物建模。否则，植入物可以被排除在模型之外，并以组织/植入物界面的隔离边界条件替换。
F.2.4 第四∆T层
热模拟可以在很大的域上进行，包括整个相关加热区（所有相关几何形状）。对流边界条件可用于表面或内部孔穴与气流；然而，应当对最坏情况对流系数进行分配。如果植入物旁边可能形成瘢痕组织，所有相关的瘢痕组织形状都应当建模。应当假设所有组织参数（固体方向，不考虑瘢痕化引起的变化，因为瘢痕组织是单独建模的）的最坏情况条件。植入物的建模可以a）细化（在这种情况下，需要对植入物模型进行详细的实验验证），b）作为隔离边界条件（如果完全屏蔽）或c）作为均匀固体，其中参数对应于植入物的最坏情况分量。
F.2.5 第五∆T层 - 直接测定动物的组织温度
通过使用适当的测量协议和仪表，也可以在体内进行温升评定。由于许多参数难以确定，因此很难进行评定，因此，不确定度概算很难评定，特别是因为并非所有不确定度概算都可以被认为是独立的。应当提供下列不确定度概算，包括验证的有力支持：
在评定位置，就大小和三维分布而言，对10.7中测定的能量沉积的不确定度概算；
在对最坏情况人体组织进行测量过程中，热力性质（热容量、电导率、灌注）的不确定度概算。
F.3 ∆T第1层至第4层的不确定度概算
全面的不确定度概算将会进行并报告。不确定度概算应当包括以下所有参数：
能量沉积（见10.7）；
组织形状与能量沉积处的植入物；
热导率；
密度；
灌注速率；
加热导致的代谢产热率变化；
比热容；
数值的不确定度；
边界条件；
网格解析度；
收敛；
场插值。
相对于体内最坏情况，这些参数的容限或不确定度应当视为具有独立性（在可能时）和终点的不确定度，即确定的组织体内温升。RSS值可作为不确定度或作为最终评估的偏移。
附录G

（资料性附录）
体内温升的评定方法
G.1 基础知识
通过给定的局部组织参数，Pennes生物传热方程（PBE）可以将能量沉积转化为温度变化：
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式中
T
为温度；
k
为热导率；
S
为能量沉积；
p
为密度；
ω
 为灌注速率；
Q
为代谢产热率；
c
为比热容；
Tb
为血液的基础代谢温度。
指数b表示血液性质。在相应的入射场强度（见F.2）下，通过详细的三维SAR测量扫描，可以在试验体模配置中获得能量沉积，空间分辨率<1mm，或通过点SAR测量或电磁和热模拟以及点温度测量，进行相应AIMD位置的电磁仿真。
指数b表示血液性质。相关边界条件为：
Dirichlet（T= Tamb）；
Neumann[image: image48.png]



以及混合（对流）边界条件[image: image49.png]ar
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，其中h为对流系数]。
边界条件可以表示为更一般的形式：
[image: image50.png]©2)




对于中度温升（其中组织参数可以被认为是恒定的（例如没有灌注变化响应于沉积能量）），可以进行替代T=Tbase+Tiner（其中Tbase为没有沉积能量时的温度，Tincr是沉积能量引起的感应温升），同时获得新的方程组：
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和
[image: image52.png]+5Ter




这些方程描述了相关温升，同时避免使用代谢产热率、血液温度和环境温度等参数，从而减少了变量数。
G.2 温度建模
在均匀介质情况下，格林函数近似可以用来确定基于同格林方程函数（G.3）卷积的能量沉积的稳态温度分布。均匀材料的（球面对称）稳态格林方程函数（G.3）为：
[image: image53.png](©4)
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式中
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对于非均匀组织，可以应用基于FE或FDTD的建模。允许模拟植入物、张量和离散血管网络的实现也可用于降低安全裕度。可采用几个经验证的商业代码来执行这些模拟。对于任何基于温度的评估，需要使用扩展不确定度概算，包括F.3的所有参数。
当以下变量为最小值（在该群体中扮演重要角色的最低值）：w、p、c、k、pb和cb时，可得出最坏情况估计值，然而，Q为最大值（例如，应当考虑暴露下增加的代谢活动）。
G.3 活体确认
对射频场引起的加热的评定可以利用动物直接组织温度测量加以确认。虽然由于AIMD设计和解剖目标的细节问题，具体的方法可能会有所不同，但动物验证研究将由以下要素组成。
就相位和振幅分布而言，在名义上相当于人体模型内计算分布的AIMD上，产生电场分布的合适的大型动物数值体模（猪、狗、羊等）内，计算AIMD相关组织温升。应当证明，沿导线路径的相位和振幅多样性合理地相当于人类。对于体内温升，相对于扫描床，相应轴向（地标）和径向（左、右）身体位置的头部第一方位和尾部第一方位将同时进行计算，以解释椭圆B1极化的影响。计算方法和射频线圈配置与人体电场计算使用的相同。
利用与计算方法中所使用的相同的B1 RMS（或SAR）、导线线路和身体位置，测量动物体内与AIMD相关的组织温升。所使用动物的数量应当足以捕捉动物群体相对于动物体模型的解剖学可变性，以及AIMD放置相对于模型内放置的变化。体内温度测量将采用AIMD仪表化光纤（或同等）温度探头，具有特征明确的测量不确定度。探头应放在AIMD上能够产生最高温升的位置。
利用适当的统计分析，验证AIMD模型。总预测温度不确定度应当包括预测和实测体内温度差的可变性。
如果所有个体差异的差异分布为高斯分布，并且在合成不确定度的范围内，则验证可以视为经过验证，合成相对不确定度应当视为评估的附加偏移。
附录H

（资料性附录）
介电和热力参数的评定
H.1
介电测量
H.1.1
总则
通过提供足够的细节，本分条款描述了组织等效材料的介电性能测量，使用户能够准确测量液体或固体材料的介电性能，包括相应的不确定度。可采用替代方法，如开槽线等
开放式同轴传输线法非常适合任何高度均匀的材料，如液体和一些凝胶状材料，频率高于300 MHz。频率较低时，极化效应须加以认真分析。
TEM传输线法是一种容积法，只要传输线足够长，该法就对表面非均匀分布或频率限制不太敏感。本文预期对进行手部体模材料介电性质测量的TEM试验方法进行概括描述。需要确定的介电参数为材料的复相对电容率εr = εr' - jơ / ωε0。
H.1.2
针对液体和凝胶的开放式同轴法
测量方法是，放置探头，使其接触样本，然后使用网络分析仪或等效仪表，测量相对于开路端的导纳或反射系数。试验程序应当规定网络分析仪校准和设置所需的频率范围。应用软件应当解释测量数据，根据频率得到样本的介电性能。使用这种技术时，必须开发或从商业来源获得探头和网络分析仪软件包。该方法应当规定探头尺寸和适用的频率范围，详见H.3.1和H.3.2的描述。
H.1.3
TEM传输线法
TEM传输线法是基于填充有试验样本的TEM模式同轴传输线的复杂传输系数的测量。传输系数的测量采用向量网络分析仪进行，以确定散射系数S21的幅度和相位。然后，测量数据用于计算随频率变化的复介电常数。H.3.2中给出了该方法的细节。
H.1.4
介电参数测量的不确定度概算
表H.1 — 特定频带下介电常数（εr'）或电导率（ơ）测量的示例不确定度模板
	不确定度分量
	容限/不确定値（± %）
	概率分布
	除数
	ci
	标准不确定度（± %）
	vi 或veff

	重复性（n次重复，中频带）
	
	N
	1
	1
	
	n-1

	参考材料εr'
	
	R
	√3
	1
	
	∞

	参考材料ơ
	
	R
	√3
	1
	
	∞

	网络分析仪漂移、线性等。
	
	R
	√3
	1
	
	∞

	试验端口电缆变化
	
	U
	√2
	1
	
	∞

	传感器系统的尺寸精度
	
	N
	1
	1
	
	∞

	材料的均匀性
	
	N
	1
	1
	
	∞

	材料温度
	
	R
	√3
	1
	
	∞

	合成标准不确定度
	
	
	
	
	
	

	注：各εr'和ơ通常需要单独的表格。


H.1.5
不确定度的贡献量
-
重复性：在感兴趣的频率下，对材料的介电常数和电导率进行n次（n > 5）测量。重新校准各测量值之间的网络分析仪。确保每次测量的液体温度相同。对重复性作为标准偏差除以平均值进行计算。
-
参考材料：可用参考数据的不确定度。
-
网络分析仪：在特定频率下，影响衰减和相位测量能力的漂移，线性度和其他贡献量。
-
试验端口电缆变化：电缆变化对振幅和相位测量的影响。
-
传感器系统的尺寸精度，例如，对于TEM线，基准线被假定为具有一段空气电介质的线，精度为50 ohm。填充有样本材料的这段线的长度应当是众所周知的，线的尺寸不得改变，空间应当在内导体或外导体上无缝隙填充。
-
材料温度：温度引起样本或参考材料介电性能变化的影响。
H.2
热力参数的测定
H.2.1
总则
通过提供足够的细节，本分条款描述了组织等效材料的热力性质（热容、热导率）的测量，使用户能够精确测量液体或固体材料的热性能，包括相应的不确定度。
热线法非常适合于测定任何均匀材料如液体和凝胶状材料的热导率，它也可用于固体和粉末。热线法的优点是测量时间短（稳态方法往往导致测量时间长），只需要相对较小的样本。
差示扫描量热法非常适合于测定任何均匀材料如液体、固体和凝胶状材料的热容量。
需要测定的第三个参数是液体的粘度。
H.2.2
热导率测定
一种非常合适的热导率测定方法是热线法。将细线嵌入待调查的样本，同时作为加热元件和温度传感器。在实验过程中，用恒定的电源来加热此线。根据线的电阻，计算热线温度增加的时间发展。此温度的增加主要取决于样本的热导率。通过考虑样本与线之间的热接触电阻以及瞬态温度发展的轴向热损失，以及配合分析解法，进行热导率的测定。如果不测量每一批次的热导率，还应当确定相对于配方偏差的灵敏度。还应当提供全面的不确定度概算。
H.2.3
液体和凝胶的差示扫描量热法
测定比热容的最常用方法是差示扫描量热法。它可以用于确定随温度以及相转变温度的位置（凝胶相关）变化的比热容。在测量过程中，在恒定的加热和冷却速率下，样本和随后的参考材料须经过受控温度程序。在恒定的加热速率下，由于热容值不同，使探头（或参考材料）与周围环境之间产生温度差；通过校准差示扫描量热仪与参考材料，热流可以直接分配给温度差。因此，作为温度的函数，热容量可以精确并反复测定。如果不测量每批的热容量，还应当确定相对于配方偏差的灵敏度。还应当提供全面的不确定度概算。
H.2.4
粘度参数估计
仅当格拉斯霍夫数足够大，即介质或凝胶的粘度应当远大于1 Pas时，方可进行可靠的温度测量。需要选择适当的方法进行粘度测量，如流变仪。粘度应当在整个温度范围内确定，温度应当采用最低值。如果不测量每批的粘度，也应当确定相对于配方偏差的灵敏度。还应当提供全面的不确定度概算。
附录1

(资料性)

测量系统验证
1.1
目标
本附录的目标是验证暴露设置、应用仪表、程序和不确定度概算。
1.2
频率
此验证应当至少每年重复一次，或当有人员变动或安装或仪器仪表更换等时重复进行。
1.3
采用标准器械（S-AIMD）进行验证
系统可以采用两种高度表征的标准植入物（S-AIMD）其中之一进行验证。
S-AIMD 1：1.8.1的FDA线为不锈钢直线，直径1.5 mm，长度200 mm，带有0.5 mm厚塑料绝缘体。线两端10mm处留出，为非绝缘部分。
S-AIMD 2：直径3.175 mm，长度100 mm的杆，由ASTM B348-5钛合金制成。
1.4
程序
第10款中的程序应适用，并应确定能量沉积，使其归一化到1 V/m。对于本次评定，不确定度概算应按10.8中的方法计算。
1.5
对比
结果应与表1.3、表1.4、表1.7和表1.8中提供的数值进行对比。如果结果是在计算和实验评定的合成不确定度范围内，则通过验证。
1.6
标准器械验证的目标结果 - S-AIMD1

1.6.1
总则
使下文定义的S-AIMD暴露于入射电场。该电场具有恒定的振幅和相位。线和周围介质的电气和热力参数见表1.1和表1.2。所有的结果都归一化到切向入射电场1V/mRMS并有效忽略热对流。介电参数随温度特性的变化可以忽略不计（实测SAR和温度增加应缩放到1V/mRMS，假设目标值对入射电场具有线性平方依赖性）。
表1.1 — 线的介电和热力参数
	相对介电常数（绝缘材料）
	3

	电导率（绝缘材料）
	0 S/m

	电导率（线）
	Infinity

	热电容（绝缘材料）
	1 000 J/kg/K

	热导率（绝缘材料）
	0,2 W/m/K

	密度（绝缘材料）
	1 400 kg/m3

	热电容（线）
	500 J/kg/K

	热导率（线）
	16 W/m/K

	密度（线）
	8 000 kg/m3


表1.2 — 组织模拟器的介电性质和热力性质
	相对介电常数
	78

	电导率
	0,48 S/m

	热电容
	3 200 J/kg/K

	热导率
	0,42 W/m/K

	密度
	1 000 kg/m3


1.6.2
模拟
1.6.2.1
电磁模拟
电磁模拟采用软件SEMCAD X中实施的FDTD法进行。将S-AIMD嵌入有损耗的背景内，表1.2中给出了液体的特性。使其暴露于垂直其轴线传播的平面波。平面波的电场分量与线对齐。由于线所在部位使用的是小网格步长（0.2 mm），因此总网格大小为15 Mcells。
1.6.2.2
热模拟
模拟收敛后获得的电场作为热模拟的来源（暴露一个小时）。线采用细高导热结构的专项模拟方案进行建模（见1.8.2）。该方案利用线附近局部温度行为方面的知识，将全域三维模拟与线的一维模拟相结合。用于模拟的热力性质见表1.1和表1.2。EM和热模拟均采用相同的计算网格。
1.6.3
结果
沿该线所在轴线，径向跨过该线（沿着距离前端分别为2 mm和5 mm的直线），提取SAR和温度值，如图1.1所示。所有提取均在线的中心平面完成。
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图1.1 — 显示SAR和温度模拟提取线的简图
图1.2显示了3个提取线的归一化SAR（单位dB）：径向距离前端2 mm，径向距离前端5 mm和轴向。数值评定的不确定度为2 %（见1.8.3）。
图1.3显示了1小时后的3个提取线的温度：径向距离前端2 mm，径向距离前端5 mm和轴向。数值评定的不确定度为2.2 %（见1.8.3）。
入射电场1 V/mRMS的所有结果均已给出。
SAR轴向.σ =0.48S/m

[image: image56.emf]
SAR径向，σ=0.48S/m，距离前端2mm

[image: image57.emf]
线两端轴线，单位mm

SAR径向，σ=0.48S/m，距离前端5mm

[image: image58.emf]
线两端轴线，单位mm

图1.2 — SAR分布（0dB对应于1.6W/kg/(V/m)2（顶部），1.1W/kg/(V/m)2（中心和0.9 W/kg/(V/m)2（底部）（见1.8.3）
温度轴向，σ =0.48S/m

	温度增加【K/(V/m)2】
	[image: image59.emf]

	
	线轴线，单位mm


温度径向，σ =0.48S/m，距离前端2mm

	温度增加 [K/(V/m)2]
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	线两端轴线，单位mm


温度径向，σ =0.48S/m，距离前端5mm

	温度增加 [K/(V/m)2]
	[image: image61.emf]

	
	线两端轴线，单位mm


图1.3 – 温度分布（见1.8.3）
1.6.3.1
数值目标值
列表值在表1.3和表1.4中给出。
表1.3 — 在距离前端2 mm和5 mm处，S-AIMD1轴向和径向的SAR分布（数值评定的不确定度为2 %）（见1.8.3）
	距离
mm
	SAR前端-2mm W/kg/(V/m)2
	SAR 前端-5mm W/kg/(V/m)2
	SAR轴向 W/kg/(V/m)2

	0,2
	1,11
	0,89
	1,5

	0,4
	0,71
	0,57
	1,2

	0,6
	0,49
	0,40
	0,85

	0,8
	0,35
	0,29
	0,60

	1,0
	0,26
	0,22
	0,41

	1,3
	0,19
	0,16
	0,27

	1,5
	0,14
	0,12
	0,18

	1,8
	0,11
	0,10
	0,12

	2,2
	0,081
	0,073
	0,082

	2,5
	0,060
	0,056
	0,056

	2,9
	0,045
	0,043
	0,039

	3,4
	0,034
	0,032
	0,028

	3,8
	0,025
	0,024
	0,020

	4,4
	0,019
	0,018
	0,015

	4,9
	0,014
	0,014
	0,011

	5,6
	0,010
	0,010
	0,008 4

	6,3
	0,007 8
	0,007 5
	0,006 4

	7,0
	0,005 8
	0,005 5
	0,005 0

	7,8
	0,004 4
	0,004 1
	0,003 9

	8,8
	0,003 3
	0,003 1
	0,003 1

	9,8
	0,002 5
	0,002 3
	0,002 5

	10,9
	0,002 0
	0,001 8
	0,002 1

	12,1
	0,001 5
	0,001 4
	0,001 7

	13,4
	0,001 2
	0,001 1
	0,001 5


表1.4 — 在距离前端2 mm和5 mm处，S-AIMD1轴向和径向的温度分布（数值评定的不确定度为2 %）（见1.8.3）
	距离
mm
	温度前端-2 mm mK/(V/m)2
	温度前端-5 mm mK/(V/m)2
	温度轴向 mK/(V/m)2

	0,2
	6,4
	6,0
	6,7

	0,4
	6,3
	6,0
	6,5

	0,6
	6,3
	5,9
	6,3

	0,8
	6,1
	5,8
	6,0

	1,0
	6,0
	5,7
	5,8

	1,3
	5,8
	5,5
	5,5

	1,5
	5,6
	5,4
	5,2

	1,8
	5,3
	5,2
	4,9

	2,2
	5,1
	5,0
	4,6

	2,5
	4,8
	4,8
	4,3

	2,9
	4,6
	4,5
	4,1

	3,4
	4,3
	4,3
	3,8

	3,8
	4,1
	4,1
	3,6

	4,4
	3,8
	3,8
	3,3

	4,9
	3,6
	3,6
	3,1

	5,6
	3,3
	3,3
	2,9

	6,3
	3,1
	3,1
	2,7

	7,0
	2,9
	2,9
	2,5

	7,8
	2,6
	2,6
	2,3

	8,8
	2,4
	2,4
	2,1

	9,8
	2,2
	2,2
	2,0

	10,9
	2,0
	2,0
	1,8

	12,1
	1,9
	1,8
	1,7

	13,4
	1,7
	1,7
	1,5


1.7
采用标准器械进行目标结果的验证 - S-AIMD2

1.7.1
总则
使下文定义的S-AIMD暴露于入射电场。该电场沿其长度具有恒定的振幅和相位。线和周围介质的电气和热力参数见表1.5和表1.6。结果归一化到切向入射电场1V/mRMS。计算不考虑热对流和介电参数随温度的变化。
ASTM F2182中描述了局部SAR测定用S-AIMD2的使用。
表1.5 — S-AIMD2参数
注：该植入物为5号钛（McMaster-Carr 89055K3131）制成的杆，直径3.175 mm，长度10 cm。
	电导率（线）
	无穷大

	热电容（线）
	560 J/kg/Kpwd

	热导率（线）
	7,2 W/m/K

	密度（线）
	4 420 kg/m3


表1.6 — 温升计算用组织模拟器和S-AIMD2用SAR的介电和热力参数
	相对介电常数
	78

	电导率
	0,48 S/m

	热电容
	3 200 J/kg/K

	热导率
	0,42 W/m/K

	密度
	1 000 kg/m3


1.7.2
模拟
1.7.2.1
电磁模拟
电磁模拟采用定制程序中实施的FDTD法进行。将S-AIMD嵌入有损耗的背景内，表1.6中给出了液体的特性。使S-AIMD暴露于沿相反方向垂直其轴线传播的两个平面波，产生驻波，S-AIMD2附近则产生相当均匀的电场。平面波的电场分量与线对齐。由于线所在部位使用的是小网格步长（0.1mm），因此总网格大小为32 Mcells。
1.7.3
热模拟
FDTD模拟获得的电场作为热模拟的来源（暴露6分钟）。采用能够说明线性热流的自定义热分析模块。表1.5和表1.6中给出了用于模拟的热力性质。温升计算网格从S-AIMD2端部向各个方向延伸3 cm。
1.7.3.1
结果
沿该线所在轴线，径向跨过该线（沿着距离前端分别为2 mm和5 mm的直线），提取SAR和温度值，如图1.1所示。所有提取均在线的中心平面完成。
图1.4中的图表显示了三个提取线的归一化SAR（单位dB）：径向距离前端2 mm，径向距离前端5 mm和轴向。数值评定的不确定度估计优于5%。图1.5中的图表显示了六分钟后三个提取线的温度：径向距离前端2 mm，径向距离前端5 mm和轴向。数值评定的不确定度估计优于5 %。入射电场1 V/mRMS的所有结果均已给出。
1
McMaster-Carr 89055K313（美国俄亥俄州克利夫兰）即为合适的市售产品的示例。本资料是为方便用户使用本文档而提供的，其并不构成ISO或IEC对本产品的认可。
图1.6中的左图显示了6分钟后S-AIMD2周围的温度分布，背景SAR为1 W/kg（ERMS - 45,64 V/m）。图1.6中的右图显示了相对于入射场产生的背景SAR的SAR（单位dB），没有植入物。
图1.7显示了S-AIMD1和S-AIMD2的计算电流分布。
注1：原则上，MRI可用于测定电流，并由此测定局部电场。
表1.7和表1.8分别列出了图1.4和图1.5的值。
注2：这里提出的S-AIMD2数值将取决于体模材料的性质。例如，如果我们假定热电容是水的热电容，那么温升将减少。
SAIMD2: SAR轴向, σ =0.48 S/m 0dB =0.115 W/kg/(V/rn)2
[image: image62.emf]
线轴，单位mm

SAIMD2：SAR径向，σ =0.48 S/m，距离前端5 rnrn 0dB =0.0486 W/kg/(V/rn)2
[image: image63.png]10

ap Ul gYS




线两端的轴线，单位mm

SAIMD2：SAR径向，σ =0.48 S/m, 距离前端2 rnrn 0dB =0.0783 W/kg/(V/rn)2
[image: image64.emf]
线轴，单位mm

图1.4 — 对于ERMS= 1 V/m，S-AIMD2的计算参数（图表为相对于标题中所示最大值的SAR（单位dB））
SAIMD2：温升轴向＠6分钟。σ =0.48 S/m

[image: image65.emf]
线轴，单位mm

SAIMD2：温升（△T）径向＠6分钟。σ =0.48 S/m，距离前端5mm

[image: image66.emf]
线轴，单位mm

SAIMD2：温升(△T) 径向＠ 6min. σ =0.48 S/m，距离前端2mm

[image: image67.emf]
线轴，单位mm

图1.5 – 对于ERMS=1V/m，S-AIMD2的计算参数（图表为6分钟后的温升）
SAIMD2：△T＠6m，用于SAR=1W/kg
SAIMD2：SAR/SAR-背面，单位dB

[image: image68.emf]
左侧图像为电力应用6分钟后的温度分布，背景SAR为1 W/kg（ERMS =45.64 V/m）
右侧图像为相对于背景SAR的SAR（单位dB）。
图1.6-SAIMD2

SAIMD1：E=1 V/m Max=2.01 mA时的电流
SAIMD2：E=1V/m Max=1.84mA时的电流
[image: image69.emf]
图1.7 — 入射切向电场1 V/m SAIMD1（左）和SAIMD 2（右）内的电流分布
表1.7 — 在距离前端2 mm和5 mm处，轴向和径向S-AIMD2的SAR分布（RMS电场为1 V/m。此时背景SAR为0.48 mW/kg）
	距离
mm
	SAR前端-2mm mW/kg/(V/m)2
	SAR前端-5mm mW/kg/(V/m)2
	SAR轴向 mW/kg/(V/m)2

	0,2
	78,3
	48,6
	115,2

	0,4
	69,8
	43,5
	109,0

	0,6
	59,7
	37,6
	99,3

	0,8
	50,4
	32,1
	87,8

	1,0
	42,5
	27,5
	75,8

	1,3
	33,1
	22,1
	59,4

	1,5
	28,3
	19,3
	50,1

	1,8
	22,5
	15,9
	38,7

	2,2
	17,1
	12,5
	27,8

	2,5
	14,1
	10,6
	22,0

	2,9
	11,1
	8,7
	16,5

	3,4
	8,5
	6,9
	12,0

	3,8
	6,9
	5,8
	9,5

	4,4
	5,3
	4,6
	7,3

	4,9
	4,4
	3,8
	6,0

	5,6
	3,4
	3,1
	4,8

	6,3
	2,8
	2,5
	4,0

	7,0
	2,3
	2,1
	3,3

	7,8
	2,0
	1,8
	2,8

	8,8
	1,6
	1,5
	2,3

	9,8
	1,4
	1,3
	2,0

	10,9
	1,2
	1,1
	1,7

	12,1
	1,0
	1,0
	1,5

	13,4
	0,9
	0,9
	1,3

	14,9
	0,8
	0,8
	1,2


表1.8 — 6分钟后S-AIMD2的计算温升（RMS电场为1 V/m）
	距离
	温度前端-2mm
	温度前端-5mm
	温度轴向

	mm
	mK/(V/m)2
	mK/(V/m)2
	mK/(V/m)2

	0,2
	0,822
	0,731
	0,878

	0,4
	0,823
	0,729
	0,892

	0,6
	0,818
	0,723
	0,895

	0,8
	0,807
	0,714
	0,889

	1
	0,793
	0,703
	0,876

	1,3
	0,767
	0,684
	0,848

	1,5
	0,748
	0,670
	0,825

	1,8
	0,719
	0,648
	0,788

	2,2
	0,678
	0,617
	0,736

	2,5
	0,647
	0,593
	0,698

	2,9
	0,608
	0,562
	0,650

	3,4
	0,561
	0,524
	0,595

	3,8
	0,525
	0,494
	0,555

	4,4
	0,476
	0,452
	0,502

	4,9
	0,439
	0,419
	0,462

	5,6
	0,392
	0,377
	0,414

	6,3
	0,350
	0,339
	0,373

	7
	0,314
	0,305
	0,337

	7,8
	0,278
	0,270
	0,301

	8,8
	0,239
	0,233
	0,264

	9,8
	0,206
	0,201
	0,233

	10,9
	0,177
	0,172
	0,204

	12,1
	0,150
	0,146
	0,179

	13,4
	0,126
	0,123
	0,157

	14,9
	0,105
	0,102
	0,136


附录J

（资料性附录）
线圈系统示例
表J.1 — 满足1.5T射频发射线圈系统最低要求的试验线圈系统示例
	横档数
	16

	长度
	650 mm ±5 %

	直径
	700 mm ± 5 %

	线圈罩（直径/长度）
	830/850 mm ±5 %

	拉莫尔频率
	64 MHz ±5 %

	射频功率（峰值）
	10kW

	波峰因数（峰值平均功率）
	<10

	漂移
	<0,25 dB

	等中心20Log处的圆极化偏差（B1 max/Bl min2）
	<1 dB


附录K

（资料性附录）
随入射场相位分布变化的AIMD上的电流分布
K.1 背景
一般而言，在共振条件下，天线所获得的能量最大。这种情况导致在前端的电场强度高。以此类推，这也适用于嵌入组织模拟器的细长AIMD，并在其两端产生高SAR和高温。这些条件的评估一般都是假设入射电场的切向分量沿AIMD恒定相位分布。然而，事实表明，如果入射电场的切向分量的相位分布是不均匀的，靠近AIMD两端的局部能量沉积会进一步增加【见方程（K.1）】。因此，切向入射电场的最坏情况条件不仅取决于AIMD的长度，还取决于沿AIMD的相位分布。
入射电场切向分量相位沿AIMD导线的变化会导致不对称的电流分布，使AIMD外露端部的电流产生相对较陡的梯度。这就需要端部电荷富集，因此，靠近端部的电通量和沉积功率将会增加。入射场沿AIMD的相位常梯度可以接近于沉积功率的最大化条件，同时保持其切向分量振幅不变【见方程（K.1）和（K.2）】。
以下条款讨论了在损耗介质中的这些入射电场条件，从理论上证明了AIMD端部附近，相位对温升/沉积能量的影响。
K.2 耗损性介电质中的相位梯度
在均匀耗损性介电质中，非均匀波只能实现固定相梯度与入射场切向分量恒定幅值【见方程（K.3）】。非均匀波的电场和磁场向量可以写成：
[image: image70.png]H
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k为介电质的自由空间波数，r为位置向量。为了满足标量波动方程，
[image: image71.png]AP +K2D =0 (K2)




复向量r应当满足下列条件：
[image: image72.png]Refiif ~Imf} =1
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这就要求r的实部和虚部是正交的。对于y向上Ey分量的恒定幅值和固定相梯度，rcan可写为：
[image: image73.png](K4)




β为任意实数，它决定了最大衰减量方向与相位梯度方向的夹角。相位梯度是β的函数。
导线暴露于入射场具有固定相梯度的电场时，会使电场其中一个前端明显增加，例如，与在具有固定相的谐振长度上暴露相比。最坏情况相位梯度取决于环境的介电性能和线的电气特性。例如，其中包括绝缘特性、线径、节距等。因此，需要确定最坏情况相位梯度，特别是每个导线的最坏情况相位梯度。在相位梯度下而非最坏情况下，前端电场会低于固定相暴露。
上述的相位特性通常发生在源的反应近场中。由于非均匀波的性质，到源的距离增加时，非均匀波迅速衰减。在身体组织或组织模拟器等耗损性介电质中，其振幅衰减更为明显，在均匀体模的高场区，切向入射电场的相位分布相当恒定。因此，似乎很难产生能够适当解释上述效应的场分布。
导致最坏情况加热的相位梯度为电导线特性的函数，每个导线必须确定此相位梯度。
作为替代方案，最坏情况比例因数已导出数值，在对固定相入射场的导线进行试验时，需要应用该最坏情况比例因数（见表8）。
K.3 测定感应加热的转移函数
在AIMD端部电极周围组织的温升产生自MRI射频磁场感应到的电场，可以表示为：
[image: image74.png]®5)




式中
A为常数；
S为导线的电场灵敏度函数；
Etan为入射电场的切向分量；
z为沿导线的距离，其长度为L，z = 0位于电极处（见引用文件【29】）。
在方程（K.5）中，S(z)为AIMD设计及周围组织电气性能的函数。S(z) 和Etan(z)为复量，因而可以分别写为：
[image: image75.png]It



 和 [image: image76.png]|E|an (_,]Eiluch E(:),



 。然后，方程（K.5）变成：
[image: image77.png]aT = A‘J'HL S (oo @44, (K6)





根据方程（K.6），电极温升明显将同时取决于入射场的幅值和相位分布。因此，根据ΦS(z)和ΦE(2)，它们可以建设性或破坏性地相加。此外，当S(z)和Etan(z)的相位分布相互抵消，或换句话说[image: image78.png]


时，最坏情况将会发生。然后，最坏情况温升变成：
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在最坏情况下，如果条件[image: image80.png]


已经实现，则不存在与AIMD系统长度相关的共振。图K.1（从K.4.1接受）显示了几个例子。
如图K.1所示，最坏情况相位分布下的80 cm包线的可加热长度是均匀相位分布下谐振长度的两倍。因此，由长导线组成的AIMD系统的体外加热试验应当适当考虑此相位效应。
Bare Wire裸线
	
	
	

	
	线长度（cm）
	

	
	非包线
	

	
	线长度（cm）
	

	
	包线
	

	
	线长度（cm）
	


注：转载自引用文件【29】。
图K.1 — Etan温升对线长，对于均匀相位分布（△T1W/kg）和最坏情况相位分布（△TWorst），强度产生的SAR为1 W/kg，（材料电导率为0.46 S/m，频率为64 MHz）
附录L

（资料性附录）
组织模拟材料的配方与原理阐述
L.1 原理阐述
组织模拟材料的主要要求是：
—
提供对由AIMD沉积的最坏情况能量进行量化的手段，使能量可以精确地转化为体内最坏情况增温量。
次要但仍然很重要的要求是：
—
作为液体或凝胶的广泛可用性；
—
易用性；
—
时间的稳定性和温度；
—
目标参数易于调整；
—
对人员无毒；
—
对环境无毒。
体模内部的组织模拟器影响到以下试验设置条件：
—
由体模加载射频线圈；
—
体模内的振幅和相位分布；
—
AIMD的共振长度；
—
AIMD获得的功率以及特定位置（例如前端）的功率沉积。
在恒定幅值和相位下，由于结果应当归一化到感应电场，因此最后两个点是相关度最高的。
由于相对于波长，AIMD的长度通常较短，因此试验设置应当确保短AIMD的最大耦合。其结果是，试验时间将大大减少。
对于温度测量，在给定的入射场幅度下，通过增加组织模拟器的电导率，可以实现信噪比的增加。由于每个输入功率的感应场仅在较小的程度上取决于电导率，因此，高介电常数和高电导率组织模拟材料是最明显的选择。
根据符合上述规格的盐溶液方面的经验，建议采用表L.1中的材料。然而，替代材料也可以使用。
表L.1 — 64Mhz配方示例
	
	组织湿重（HCM）
	脂肪组织（LCM）

	
	凝胶
	液体
	凝胶

	配方
	97,812 %水
2 % HEC 

0,188 % NaCI
	99,71 %水 

0,20 % NaCI
	55%氚核
30%蓖麻油
13.5%水
1.5 %氯化钠

	相对介电常数
	78
	78
	11,5

	电导率【S/m】
	0,47
	0,47
	0,045

	密度【kg/m3】
	993
	1 000
	待定

	热容量【J/kg/K】
	4 200
	4 200
	待定

	热导率【W/m/k】
	0,62
	n.a.
	待定

	粘度
	
	n.a.
	待定


附录M

（资料性附录）
入射场的产生
M.1概述
幽灵中产生的场明显不同于人体中产生的场。但是，幽灵非常适用于产生与人体情况相关并且控制良好的测试环境。目的是得到均匀的切向E场用于B场耦合，同时得到均匀的B场用于电感耦合。
M.2 ASTM幽灵
ASTM幽灵的定义见M.4.1。在幽灵上方10mm并且相距平行于L1的中心150mm的位置处可以得到最均匀的E场耦合。L1位于右侧或左侧，具体取决于激励的旋转。图M.1和图M.2显示了幽灵内部的Ez场分布。对应于±1 dB激励范围标记点PCL1、PTL1和PLL1。
[image: image81.emf]
图M.1 — ASTM幽灵中沿线条L1产生的Ez场（0 dB＝71V/uT）
[image: image82.emf]
Z轴，mm

图M.2 — 方形幽灵中沿线条L1产生的Ez场（0 dB＝68V/uT）
M.3圆形和椭圆幽灵
相对波长来说很小的任何细小圆柱形幽灵中产生的圆柱形场在固定相下是均匀的。中度椭圆形的幽灵中也得到了类似的情况。图M.3、M.4和M.5给出了示例。
	[image: image83.emf]
	标准化E场


图M.3 — 椭圆形幽灵中的ZT场，大小为600 mm×400 mm，半径为200 mm，液体深度为90 mm
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图M.4 — 椭圆形幽灵：切向E场的等振幅线
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图M.5 — 椭圆形幽灵：沿切向E场等振幅线的相位变化
附录N

（资料性附录）
介电参数
表N.1 — 人体组织的介电参数（参见参考文献【19】）
	
	64 MHz
	128 MHz
	密度
	比热容
	热导率
	灌注速率

	
	εr
	σ in S/m
	εr
	σ in S/m
	kg/m3
	J/kg/K
	W/m/K
	ml/min/kg

	膀胱
	68,6
	0,29
	21,9
	0,30
	1 040
	3 900
	0,56
	78

	血液
	86,4
	1,21
	73,2
	1,25
	1 060
	3 824
	0,51
	10 000

	骨皮质
	16,7
	0,06
	14,7
	0,07
	1 990
	1 289
	0,40
	22

	脑灰质
	97,4
	0,51
	73,5
	0,59
	1 039
	3 675
	1,13
	671

	脑白质
	67,8
	0,29
	52,5
	0,34
	1 043
	3 621
	0,50 .
	237

	软骨
	62,9
	0,45
	52,9
	0,49
	1 100
	3 664
	0,47
	50

	小脑
	116,4
	0,72
	79,7
	0,83
	1 040
	3 640
	0,53
	560

	脑脊液
	97,3
	2,07
	84,0
	2,14
	1 007
	4 191
	0,60
	0

	结肠
	94,7
	0,64
	76,6
	0,71
	1 044
	3 653
	0,56
	752

	角膜
	87,4
	1,00
	71,5
	1,06
	1 076
	3 793
	0,52
	38

	眼巩膜
	75,3
	0,88
	65,0
	0,92
	1 032
	3 000
	0,40
	38

	脂肪
	6,5
	0,035
	5,9
	0,037
	916
	2 524
	0,25
	27

	胆囊
	105,4
	1,48
	88,9
	1,58
	1 026
	3 496
	0,47
	78

	心脏
	106,5
	0,68
	84,3
	0,77
	1 060
	3 720
	0,54
	900

	肾脏
	118,6
	0,74
	89,6
	0,85
	1 044
	3 745
	0,52
	4 161

	晶状体
	60,5
	0,59
	53,1
	0,61
	1 090
	3 664
	0,40
	38

	肝脏
	80,6
	0,45
	64,3
	0,51
	1 050
	3 600
	0,51
	1 007

	肺
	75,3
	0,53
	63,7
	0,58
	655
	3 625
	0,44
	400

	粘膜
	76,7
	0,49
	61,6
	0,54
	1 050
	1 006
	0,03
	0

	肌肉
	72,2
	0,69
	63,5
	0,72
	1 041
	3 546
	0,53
	28

	神经
	55,1
	0,31
	44,1
	0,35
	1 038
	3 664
	0,46
	549

	食道
	85,8
	0,88
	74,9
	0,91
	1 040
	3 500
	0,53
	383

	卵巢
	106,8
	0,69
	79,2
	0,79
	1 048
	3 600
	0,53
	3 059

	胰腺
	73,9
	0,78
	66,8
	0,80
	1 045
	3 452
	0,49
	625

	前列腺
	84,5
	0,88
	72,1
	0,93
	1 045
	3 761
	0,53
	1 697

	干燥皮肤
	92,2
	0,44
	65,4
	0,52
	1 100
	3 437
	0,35
	97

	小肠
	118,4
	1,59
	88,0
	1,69
	1 044
	3 653
	0,56
	1 000

	注：不确定度预计为±20%。疤痕组织的特性见附录O。


表N.1 — 意大利国家研究委员会、应用物理研究所提供的人体组织的介电参数（续）
	
	64 MHz
	128 MHz
	密度
	比热容
	热导率
	灌注速率

	
	εr
	σ in S/m
	εr
	σ in S/m
	kg/m3
	J/kg/K
	W/m/K
	ml/min/kg

	脊髓
	55,1
	0,31
	44,1
	0,35
	1 038
	3 664
	0,46
	549

	脾脏
	110,6
	0,74
	82,9
	0,84
	1 054
	3 603
	0,54
	1 142

	胃
	85,8
	0,88
	74,9
	0,91
	1 050
	3 553
	0,53
	374

	腱
	59,5
	0,47
	51,9
	0,50
	1 110
	3 500
	0,50
	50

	睾丸
	84,5
	0,88
	72,1
	0,93
	1 044
	3 746
	0,53
	93

	胸腺
	73,9
	0,78
	66,8
	0,80
	1 026
	3 960
	0,52
	1 697

	舌头
	75,3
	0,65
	65,0
	0,69
	1 041
	3 546
	0,53
	28

	牙齿
	16,7
	0,06
	14,7
	0,07
	2 160
	1 340
	0,40
	0

	子宫
	92,1
	0,91
	75,4
	0,96
	1 052
	3 580
	0,50
	38

	玻璃体液
	69,1
	1,50
	69,1
	1,51
	1 009
	3 932
	0,59
	0


附录O

（资料性附录）
疤痕组织的热特性和电特性
结果表明，与组织发热直接相对应的RF功率密度随1/r4关系下降，其中r是指到植入物的距离（参见参考文献【37】）。由于植入的医疗器械（例如电极表面）附近可能存在高度局部化的RF能量吸收，所以在进行植入物的电磁和热模拟时，体内环境中对这一局部进行正确的建模非常重要。因此，了解植入物附近的各种组织和体液是很有必要的，同时有必要了解这些环境如何随时间改变。
所有植入的物体都会引起某种类型的生理“异物反应”。心脏起搏导线首先引起的急性反应是在电极植入位点导致组织的局灶性机械创伤，通常持续数天到一个星期。接着，急性反应后在植入物周围出现巨噬细胞和纤维母细胞局部积聚，淋巴细胞和异物巨细胞的数量更少（通常取决于表面形态）。各种局部间充质细胞可以沉积细胞外基质（ECM）；通常是I型和III型胶原占主导地位，取决于植入后的时间。ECM越来越成熟，最后在心脏刺激电极周围形成有秩序的交联纤维包膜（参见参考文献【38】）。这种封装进一步锚固了导线的尖端，维持了与心肌的联系。慢性纤维封装囊括了整个电极直到导线的绝缘部分（参见参考文献【39】、【40】、【41】、【42】、【43】和【44】）。已经进行了人类组织学研究，显示封装不必做到厚度均匀，可以在0.1mm～1.8mm厚的任何位置（参见参考文献【45】和【46】。随着时间的推移，植入物周围可能出现过度的纤维化和/或矿化。
很多因素都会影响纤维包膜的形成：植入物的位置和周围环境、局部导线皮质类固醇药物缓释、植入物和心内膜之间的接触力、植入物的材质、质地、形状、刚度和孔隙度。特别有趣的是，慢性起搏导线植入物和电极的封装程度（厚度）之间没有发现任何关系（参见参考文献【45】和【46】）。典型的类固醇缓释无创伤起搏导线的最小封装厚度是0.1mm～0.15mm。其他植入物，尤其是与CSF接触的神经植入物，可能封装厚度更薄。
文献中的电磁特性和热特性值通常关注的是正常的健康组织。封装组织的特性可能需要根据它们的组分信息，例如水、油脂和/或胶原的浓度等，进行估算（参见参考文献【47】、【48】、【49】、【50】和【51】）。根据上面对慢性起搏导线包膜形成的描述，较为合理的做法是使用体内温度下包含胶原的类似组织以及相应的MR扫描仪工作频率。具有已知特性的其他组织示例包括在64MHz下具有眼睛介电特性（参见参考文献【52】）以及37℃下具有结缔组织热特性（参见参考文献【53】）的软骨、腱或巩膜。
建议进行灵敏度分析表明感应发热对组织特性和厚度的依赖程度。
附录P

（资料性附录）
估算RF感应发热和故障第一级的B1和10g保守平均E值
P.1目的
附录的目的是描述在用于第一级的1.5T体线圈中，确定人体暴露的最大感应ERMS场和最大入射B1RMS的保守估算值的方法（参见表6和标15）。
P.2方法
通过对暴露在附录J规定的鸟笼RF场的四个高分辨率人体模型（虚拟家庭的DUKE、ELLA和LOUIS以及肥胖的成人FATS）进行FDTD模拟，确定患者人群的最大10g平均ERMS场（人体内的感应场）和最大B1RMS场（等中心点的入射场）。虚拟家庭模型的详细说明见P.5.1，FATS模型的说明见P.5.2。
注：SAR（W/kg）＝（σ|ERMS|2）/p，其中，σ是导电率（S/m），p是密度（kg/m3），ERMS是V/m。
放置模型时，其胳膊沿着身体的侧面摆放，并且在不同的标志处沿孔的轴线（z轴）移动鸟笼线圈。所有模型的参考点（即z＝0）都取心脏的中心点。在每个模型的10个不同位置处得到场，代表不同临床程序的扫描标志。
针对每个模型以及在头部、躯干和四肢中的位置，得出峰值10g平均ERMS值。按照IEEE C95.3确定峰值10g平均ERMS值的计算方法（参见参考文献【20】）。在人体模型的每个体素中，从中心体素沿各个方法扩大立方体直到质量等于10g可以得出立方体形状中的10g平均体积。在确定10g立方体的大小时，使用了不同组织的密度。对于具有空气分界的人体部位，使用P.5.3的标准化方法确定相应的10g体积。然后，扫描所有的10g体积得到最高的值。
峰值ERMS场采用两种方法进行标准化。在线圈的等中心点可以统一成B1RMS入射场，单位：（V/m）/μT。也可以统一成扫描仪工作模式的全身平均SAR极限或头部平均SAR极限，单位：V/m。从所有模型中选择最大值。
[image: image84.emf]
图P.1 — FATS（肥胖成人模型）在RF鸟笼中的位置，沿孔轴线平移
表P.1 — 虚拟家庭模型（DUKE、ELLA、LOUIS）和肥胖男性模型（FATS）在鸟笼内不同标志处的最大入射和10g平均感应ERMS值
	FATS

	
	E RMSmax, 体内 /
	
	
	
	E RMSmax，体内
	E RMSmax, 体内

	位置
	B1 RMSmax
	B1 RMSmax
	
	正常模式
	第一级模式

	
	头部
	身体
	四肢
	正常模式
	第一级模式
	头部
	头部
	身体
	四肢
	头部
	身体
	四肢

	
	V/m/μT
	V/m/μT
	V/m/μT
	μT
	μT
	μT
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m

	z=-250
	81
	82
	51
	4,7
	4,7
	4,7
	378
	384
	241
	378
	384
	241

	Z=-125
	91
	96
	50
	4,6
	4,6
	4,6
	421
	444
	232
	421
	444
	232

	Z=0
	84
	93
	70
	4,1
	5,6
	4,1
	344
	379
	287
	344
	519
	393

	Z=125
	62
	104
	120
	3,6
	5,0
	3,6
	219
	370
	428
	219
	523
	605

	Z=250
	30
	131
	164
	3,4 '
	4,8
	3,4
	102
	443
	555
	102
	626
	784

	z=375
	10
	139
	167
	3,6
	5,1
	3,6
	36
	496
	598
	36
	701
	846

	Z=500
	3,7
	124
	126
	4,0
	5,6
	4,0
	15
	495
	505
	15
	701
	714

	Z=625
	3,1
	81
	84
	4,7
	6,6
	4,7
	14
	380
	392
	14
	537
	555

	Z=750
	2,8
	63
	72
	5,4
	7,7
	5,4
	15
	344
	393
	15
	486
	556

	Z=875
	2,7
	45
	75
	6,5
	9,2
	6,5
	18
	290
	488
	18
	411
	690

	注：粗体数字是整体最大值。


表P.1 — 虚拟家庭模型（DUKE、ELLA、LOUIS）和肥胖男性模型（FATS）在鸟笼内不同标志处的最大入射和10g平均感应ERMS值（续）
	LOUIS

	
	E RMSmax, 体内 /
	
	
	
	E RMSmax, 体内
	E RMSmax, 体内

	位置
	B1 RMSmax
	B1RMSmax
	正常模式
	第一级模式

	
	头部
	身体
	四肢
	正常模式
	第一级模式
	头部
	头部
	身体
	四肢
	头部
	身体
	四肢

	
	V/m/μT
	V/m/μT
	V/m/μT
	μT
	μT
	μT
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m

	z=-250
	38,5
	53,2
	52,7
	6,3
	6,3
	6,3
	243
	336
	334
	243
	336
	334

	Z=-125
	34,9
	66,5
	66,0
	5,7
	6,9
	5,7
	199
	379
	376
	199
	462
	459

	Z=0
	28,6
	68,4
	62,4
	4,6
	6,6
	4,6
	133
	317
	289
	133
	449
	409

	Z=125
	27,9
	76,4
	98,9
	4,1
	5,8
	4,1
	115
	314
	406
	115
	444
	575

	Z=250
	18,2
	67,3
	77,8
	4,0
	5,7
	4,0
	73
	271
	313
	73
	383
	443

	z=375
	5,1
	76,4
	98,9
	4,3
	6,1
	4,3
	22
	329
	426
	22
	466
	603

	Z=500
	4,3
	67,3
	77,8
	4,8
	6,8
	4,8
	21
	325
	375
	21
	459
	531

	Z=625
	3,3
	49,0
	60,9
	5,5
	7,8
	5,5
	19
	272
	338
	19
	385
	478

	Z=750
	2,8
	34,4
	64,3
	6,5
	9,1
	6,5
	18
	223
	416
	18
	315
	588

	Z=875
	2,7
	34,5
	58,2
	7,7
	10,8
	7,7
	20
	264
	445
	20
	373
	630


	ELLA

	位置
	E RMSmax, 体内 /

B1 RMSmax
	B1 RMSmax
	E RMSmax, 体内
正常模式
	E RMSmax, 体内
第一级模式

	
	头部
	身体
	四肢
	正常模式
	第一级模式
	头部
	头部
	身体
	四肢
	头部
	身体
	四肢

	
	V/m/μT
	V/m/μT
	V/m/μT
	μT
	μT
	μT
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m

	z=-250
	43,9
	47,5
	37,2
	5,9
	5,9
	5,9
	260
	281
	221
	260
	281
	221

	Z=-125
	46,5
	54,5
	40,7
	5,6
	6,4
	5,6
	259
	304
	227
	259
	349
	260

	Z=0
	41,8
	55,7
	66,0
	4,5
	6,4
	4,5
	188
	251
	298
	188
	355
	421

	Z=125
	27,9
	59,5
	88,1
	4,0
	5,6
	4,0
	111
	237
	350
	111
	335
	496

	Z=250
	12,2
	61,8
	97,4
	3,9
	5,5
	3,9
	47
	241
	380
	47
	341
	537

	z=375
	4,4
	76
	85
	4,2
	5,9
	4,2
	18
	320
	355
	18
	452
	502

	Z=500
	3,8
	41,0
	60,7
	4,7
	6,6
	4,7
	18
	192
	285
	18
	272
	403

	Z=625
	3,9
	21,6
	58,1
	5,4
	7,6
	5,4
	21
	116
	312
	21
	164
	441

	Z=750
	4,0
	10,3
	60,6
	6,3
	8,9
	6,3
	25
	65
	382
	25
	92
	540

	Z=875
	4,1
	7,1
	54
	7,5
	10,7
	7,5
	31
	54
	410
	31
	76
	579


表P.1 — 虚拟家庭模型（DUKE、ELLA、LOUIS）和肥胖男性模型（FATS）在鸟笼内不同标志处的最大入射和10g平均感应ERMS值（续）
	DUKE

	位置
	E RMSmax, 体内 /

B1 RMSmax
	B1RMS.max
	ERMS, max, 体内
正常模式
	ERMS, max, 体内
第一级模式

	
	头部
	身体
	四肢
	正常模式
	第一级模式
	头部
	头部
	身体
	四肢
	头部
	身体
	四肢

	
	V/m/μT
	V/m/μT
	V/m/μT
	μT
	μT
	μT
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m
	V/m

	z=-250
	46,2
	62,5
	36,9
	6,1
	6,1
	6,1
	281
	379
	224
	281
	379
	224

	Z=-125
	36,9
	73,3
	39,2
	4,7
	6,6
	4,7
	173
	344
	184
	173
	487
	260

	Z=0
	23,2
	74,4
	56,1
	4,0
	5,6
	4,0
	92
	294
	222
	92
	416
	314

	Z=125
	12,4
	76,1
	77,5
	3,6
	5,1
	3,6
	45
	274
	279
	45
	387
	395

	Z=250
	6,2
	90,4
	95,2
	3,6
	5,1
	3,6
	22
	325
	343
	22
	460
	485

	z=375
	4,2
	95,8
	93,1
	3,8
	5,4
	3,8
	16
	368
	357
	16
	520
	505

	Z=500
	4,0
	93,1
	70,8
	4,2
	6,0
	4,2
	17
	393
	298
	17
	555
	422

	Z=625
	3,9
	75,6
	56,9
	4,8
	6,8
	4,8
	19
	363
	274
	19
	514
	387

	Z=750
	3,9
	49,3
	59,9
	5,7
	8,1
	5,7
	23
	283
	343
	23
	400
	486

	Z=875
	3,9
	38,2
	55,8
	7,2
	10,2
	7,2
	28
	276
	403
	28
	391
	570


P.3 结果
表P.1代表了每个人体模型的四个数据集。第一数据集是统一成等中心点入射B1 RMS的头部、躯干和四肢中的最大10g平均E RMS值（单位：V/m/μT）。
第二数据集是等中心点的入射B1 RMS，在该等中心点达到了全身的SAR极限（参见IEC 60601-2-33）。入射B1场等于负载RF线圈（即人体存在时的RF线圈）中总B1场矢量的大小，但是并不包括对成像无用的B1场分量（即与质子自旋进动呈反向圆偏振的B1分量）。在典型的圆形偏振1.5T扫描仪中，B1分量对B1总场的影响不大（影响小于5%），所以包含或忽略B1分量不会明显地改变结果。
B1 max统一成头部的平均SAR极限（3.2 W/kg），正常模式中身体的平均SAR极限（2 W/kg），或IEC 60601-2-33所述第一级模式中身体的平均SAR极限（4 W/kg）。分别计算头部平均SAR和身体平均SAR。如果在比正常模式的身体平均SAR极限更低的B1水平下超过了头部平均SAR极限，则B1 max选择较低的值。这同样适用于其他B1 max值。换句话说，B1 max值的定义如下：
B1 max（头部）＝min【B1 max（头部），B1 max（正常模式）】
B1 max (正常模式) = min [B1max (头部), B1max (正常模式)]

B1 max（第一级模式）＝min【B1 max（头部），B1 max（第一级模式）】
表P.1中的第三和第四数据集是统一成相应SAR水平的峰值10g平均E RMS场。通过体内E RMSmax/B1 max（第一数据集）乘以B1 max（第二数据集）计算这些值。
然后，为第一级选择表P.1中E场和B场的最高值（表6和表7）。正如预期的一样，在FATS模型中感应了每个B1的最高感应E场，因为其身体在鸟笼中占据了最大的体积。
在达到平均SAR极限前，对于比LOUIS体型更小的人，两个模式数值的理论最大入射B1 RMs明显增加。这些最大值将远远超过商用扫描仪中可达到的数值。因此，建议在商用扫描仪中测试7 μT最大可达B1 RMS的B1 RMS耦合（参见表7）。对于不同的鸟笼和不同的解剖组合将得到不同的值。但是，我们认为此处所给的值足够保守。
表P.2 — 按照第一级进行测试的感应入射E RMS保守值
	
	统一成B1RMS的最大感应场
	正常模式
	第一级模式

	身体部位
	E RMS体内 / S1 RMSmax
	E RMS/体内
	E RMS/体内

	头部
	90 V/m/μT
	420 V/m
	420 V/m

	躯干
	140 V/m/μT
	500 V/m
	700 V/m

	四肢
	170 V/m/μT
	600 V/m
	850 V/m


注1：该表格内所示的正常模式和第一级控制模式的E场值是保守的10g平均E RMS值。头部的E RMS值在正常模式和第一级模式中都统一成3.2 W/kg的全头平均SAR值。躯干和四肢的E RMS值在正常模式中统一成2 W/kg的全身平均SAR值，在第一级模式中统一成4 W/kg。它们代表了采用四个不同解剖模型在通用1.5T鸟笼线圈中大量代表性位置处计算的最高值，质量介于50 kg到120kg之间，高度介于1.60 m到1.78 m之间（附录J）。
表P.3 — 按照第一级进行测试的感应入射B1(RMS)保守值
	
	B1 RMS 体内
	B1 RMS 体内

	身体部位
	正常模式
	第一级模式

	头部
	7 μT
	7μT

	躯干
	7 μT
	7 μT

	四肢
	7 μT
	7 μT


注2：因为是商用扫描仪的极限而不是SAR极限限制了最大B1 RMS，所以用于磁耦合的S1 RMS设定为7 μT。
P.4第一级RF感应故障的结果缩放
对于第19条的RF感应故障，需要组织内峰值E场的保守值。对于第一级，用最大B1场对表6的体内E RMSmax/B1 RMSmax进行缩放计算体内E RMS的最坏数值。目前商用1.5T扫描仪报告的最高B\场是30 μT（即B1+，与质子自旋进动相同方向上的圆偏振分量）。因此，按下列方式计算表15中的值。
对于头部：
体内E（峰值）＝B1（峰值）× max（体内ERMsmax /B1RMS）（头部）
= 30 μT x max (90 V/m/μT) = 2 700 V/m

对于躯干：
E (峰)体内 = B1 (peak) x max (E RMSmax, 体内/R1RMS)(躯干)

 = 30μT x max (140 V/m/μT) = 4 200 V/m

For 四肢:

E (峰) 体内 == B1 (peak) x max (E RMSmax, 体内 /BlRMS)(四肢) 

= 30 μT x max (170 V/m/μT) = 5 100 V/m

RF感应故障的测试按照8.2所述序列的RF顺序使用测试信号。这些信号是脉冲正弦曲线。
表P.4 — 第一级的E场级别
	身体部位
	正常和第一级模式E（峰值）（V/m）

	头部
	2 700

	躯干
	4 200

	四肢
	5 100


附录Q

（资料性附录）
AIMD构型
这包括下列构型的组合。
-
如果系统包括一个或多个机械或电气相连的元件，系统元件的每个可能性组合都构成了“AIMD构型”。
-
如果系统元件可以存在位于不同几何环境、位置或模型中的患者内，每个所述布置都是“AIMD构型”。具体的示例可能包括：
-
植入深度；
-
元件形成回路或成组（例如导线中的应力消除回路）；
-
解剖位置；
-
组成元件的形状、极化或定向；
-
周围组织的特性（例如脂肪组织对比瘠瘦组织对比循环组织内植入的器械）。
-
如果系统有多个工作模式或设置，每个设置状态或组合都是“AIMD构型”。具体的示例可能包括：
-
正常工作模式对比MR专用模式；
-
治疗启用/关闭；
-
器械开/关；
-
泵速高/低；
-
输出电压高/低；
-
输入滤波启用/关闭；
-
固定对比可变速率；
-
遥测启用/关闭。
注：因为甚至最简单的器械都可能有无限的AIMD构型集合，不希望也不打算对所有可能的AIMD构型进行测试。但是，制造商有责任根据器械特定的设计和性能考虑事项明确确定并描述代表故障或患者伤害可能性的这些AIMD构型。应使用特定测试条件下有关AIMD构型等效性或替代性的基本原理，减少所需测试的集合。
附录R

（资料性附录）
不确定度评估
R.1 总则
本附录表示要求对本技术规范提及的程序的测量或模拟的不确定度进行估算。每个条款都描述了应该考虑的不确定度的主要分量。需要进行详细的不确定度估算，从而得到评估的规定置信区间或包含范围。不确定度估算的概念是基于ISO/IEC指南98-3提供的一般原则。尽管如此，复杂测量的不确定度估算仍然是一项艰巨的任务，需要高水平、专业化的工程知识。本附录中的条款提供了针对不确定度评估应该评估并且记录的最小参数列表。应当证明用于估算每个起作用分量的不确定度的具体程序是合理的。
根据单个不确定度分量计算合成标准不确定度之前，每一项的标准不确定度应由该项的统计分布转化成正态（高斯）分布。这要求用标准偏差除以适当的除数，具体取决于统计分布：
N：包含系数为k的正态（高斯）分布——除数＝k

R：矩形分布——除数＝√3

T：三角形分布——除数＝√6

U：U形分布——除数√2

根据单个分量的标准不确定度之和的平方根（RSS）组合确定测量的合成标准不确定度。
[image: image85.emf]
其中
ci是每个不确定度分量ui的灵敏度系数，
m是影响量的大小。
对于置信度为95%的评估值，其周围的区间对应于评估值加上k＝2时的不确定度（2×标准不确定度）。
R.2采用SAR或温度探头进行能量沉积的不确定度预算
本条描述了适用于第10条的不确定度预算。
表R.1 — 体内实验性SAR和温度评估的测量不确定度评估模板
	描述
	不确定度值
±%
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	测量系统
	
	
	
	

	探头和数据采集不确定度
	
	N
	1
	

	RF发射线圈和幽灵
	
	
	
	

	入射场E和B
	
	
	
	

	介质参数
	
	N
	1
	

	相关的DUT
	
	
	
	

	DUT位置
	
	N
	1
	

	DUT夹持器不确定度
	
	N
	1
	

	数据评估
	
	
	
	

	点测量
	
	R
	√3
	

	3D能力沉积重建
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


a)探头不确定度至少包括SAR测量的下列参数：
-
特定组织模拟材料的探头校准；
-
线性度；
-
各项同性；
-
积分容积；
-
场失真；
-
噪声级。
B)
探头不确定度至少包括温度测量的下列参数：具体温度范围的探头校准；
-
线性度；
-
积分容积；
-
EM场灵敏度；
-
噪声级；
-
响应时间；
-
场失真以及探头和探头夹具的温度分布。
c)
入射场不确定度至少包括下列参数：
-
目标大小的不确定度；
-
目标相位的不确定度；
-
与目标振幅分布的偏差；
-
与目标相位分布的偏差；
-
振幅漂移；
-
相位漂移；
-
DUT夹持器和探头夹具变形。
d)
幽灵介质相关的不确定度应至少包括下列参数：
-
与目标介电常数的偏差，包括温度带来的变化；
-
与目标导电率的偏差，包括温度带来的变化；
-
密度的不确定度；
-
热导率的不确定度（仅适用于温度测量）；
-
热容量的不确定度（仅适用于温度测量）；
-
格拉斯霍夫数的不确定度，包括温度带来的变化；
-
夹持器和夹具带来的散射场变形。
e)
点测量的不确定度应包括下列参数：
-
探头定位相对DUT相对局部梯度的精确度；
-
信噪比；
-
对流导致的变形（仅适用于温度探头）；
-
测量时间导致的不确定度。
f)
与3D外推法相关的不确定度应考虑下列事项：
-
建议外推法使用数值数据，使得只要确定数值分布时的不确定度；
-
确定分布振幅时的不确定度，所述分布振幅不同于单点评估的分布振幅。
R.3梯度感应器械发热的不确定度预算
本条描述了适用于第11条的不确定度预算。
下列不确定度预算适用：
-
表R.2：第二级的不确定度预算（通过计算确定磁场RMS dB/dt暴露要求）。
-
表R.3：第二级的不确定度预算（通过采用临床MR扫描仪进行测量确定磁场RMS dB/dt暴露要求）。
-
表R.4：体内温升测试的不确定度预算（DUT RMS dB/dt暴露测量）。
-
表R.5：体内温升测试的不确定度预算（DUT体内温升测量）。
表R.2 — 第二级的不确定度预算（通过计算确定磁场强度）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	模拟不确定度
	
	
	
	

	数值反射
	
	R
	√3
	

	吸收边界
	
	N
	1
	

	模拟特性
	
	N
	1
	

	离散化
	
	N
	1
	

	后处理（例如求平均值）
	
	N
	1
	

	梯度线圈设计
	
	
	
	

	场极化
	-
	R
	√3
	

	场均匀性
	
	R
	√3
	

	人体解剖结构
	
	
	
	

	人体几何结构
	
	N
	1
	

	介电参数
	
	N
	1
	

	热参数
	
	N
	1
	

	人体内的AIMD路径
	
	N
	1
	

	线圈中的人体位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.3 — 第二级的不确定度预算（通过采用临床MR扫描仪进行测量确定磁场RMS dB/dt暴露要求）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	磁场探头不确定度
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	积分时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	探头位置
	
	R
	√3
	

	探头取向
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.4 — 体内温升测试的不确定度预算（DUT RMS dB/dt暴露测量）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	磁场探头不确定度
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	积分时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	探头位置
	
	R
	√3
	

	探头取向
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.5 — 体内温升测试的不确定度预算（DUT体内温升测量）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	温度探头不确定度
	
	
	
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	积分时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	探头位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


R.4梯度感应振动的不确定度预算
本条描述了适用于第12条的不确定度预算。下列不确定度预算适用：
-
表R.6：第二级的不确定度预算（通过计算确定矢量乘积梯度场dB/dt×B0暴露要求）。
-
表R.7：第二级的不确定度预算（通过采用临床MR扫描仪进行测量确定矢量乘积梯度场dB/dt×B0暴露要求）。
-
表R.8：测量DUT矢量乘积梯度场dB/dt×B0暴露的不确定度预算。
-
表R.9：测量DUT振动的不确定度预算。
表R.6 — 第二级的不确定度预算（通过计算确定矢量乘积梯度场dB/dt×B0暴露要求）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	模拟不确定度
	
	
	
	

	数值反射
	
	R
	√3
	

	吸收边界
	
	N
	1
	

	模拟特性
	
	N
	1
	

	离散化
	
	N
	1
	

	后处理（例如求平均值）
	
	N
	1
	

	梯度线圈设计
	
	
	
	

	感兴趣区域（ROI）内的场矢量误差
	
	R
	√3
	

	ROI内的场振幅误差
	
	R
	√3
	

	静态（B0）线圈设计
	
	
	
	

	ROI内的场矢量误差
	
	R
	√3
	

	ROI内的场振幅误差
	
	
	
	

	人体解剖结构
	
	
	
	

	人体几何结构
	
	N
	1
	

	热参数
	
	N
	1
	

	人体内的AIMD位置
	
	N
	1
	

	人体内的AIMD取向
	
	N
	1
	

	线圈中的人体位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.7 — 第二级的不确定度预算（通过采用临床MR扫描仪进行测量确定矢量乘积梯度场dB/×B0暴露要求）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	梯度磁场dB/dt探头不确定度
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	积分时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	探头位置
	
	R
	√3
	

	探头取向
	
	R
	√3
	

	静态磁场探头不确定度
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	探头位置
	
	R
	√3
	

	探头取向
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.8 — 测量DUT矢量乘积梯度场dB/dt×B0暴露的不确定度预算
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	梯度磁场dB/dt探头不确定度
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	积分时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	探头位置不确定度
	
	R
	√3
	

	探头取向不确定度
	
	R
	√3
	

	静态磁场探头不确定度
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	探头位置不确定度
	
	R
	√3
	

	探头取向不确定度
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.9 — 测量DUT振动的不确定度预算
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	加速度不确定度
	
	
	
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	DUT位置
	
	R
	√3
	

	DUT取向
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


R.5 B0感应的故障的不确定度预算
本条描述了适用于第18条的不确定度预算。
表R.10 — B0静态场测试的不确定度预算
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	B0源相关的不确定度
	
	
	
	

	与1.5T的振幅偏差
	
	N
	1
	

	与空间均匀性的偏差
	
	R
	√3
	

	随测量时间的漂移
	e.g. 5%
	R
	√3
	2,9 %

	磁场探头不确定度
	
	
	
	

	噪声
	
	N
	1
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	DUT相关
	
	
	
	

	DUT 位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	平方和的平凡根

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	2 x RSS
	
	2X基准值


R.6 RF感应的故障的不确定度预算
R.6.1注入免干扰性
本条描述了适用于19.2的不确定度预算。下列不确定度预算适用：
-
表R.11为确定入射E场；
-
表R.12为暴露于HCM/LCM的场中；
-
表R.13为测量感应电压；
-
表R.14为注入免干扰性测试；
表R.11 — 第二级和第三级的不确定度预算，步骤1（确定入射测试E场）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	模拟不确定度
	
	
	
	

	数值反射
	
	R
	√3
	

	吸收边界
	
	N
	1
	

	模拟特性
	
	N
	1
	

	离散化
	
	N
	1
	

	后处理（例如求平均值）
	
	N
	1
	

	RG线圈设计
	
	
	
	

	场极化
	
	R
	√3
	

	场均匀性
	1
	R
	√3
	

	人体解剖结构
	
	
	
	

	人体几何结构
	
	N
	1
	

	介电参数
	
	N
	1
	

	热参数
	
	N
	1
	

	人体内的AIMD路径
	
	N
	1
	

	线圈中的人体位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.12 — 第一级和第三级的不确定度预算，步骤2（暴露在HCM/LCM场中）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	源不确定性
	
	
	
	

	RF放大器稳定性
	
	N
	1
	

	与空间均匀性的偏差
	
	R
	√3
	

	E-场探头不确定性
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	积分时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定性
	
	N
	1
	

	幽灵相关
	
	
	
	

	介电常数测量
	
	N
	1
	

	导电率测量
	
	N
	1
	

	介电常数符合目标值
	
	R
	√3
	

	导电率符合目标值
	
	R
	√3
	

	幽灵外形
	
	R
	√3
	

	DUT相关
	
	
	
	

	DUT 位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.13 — 第一级和第三级的不确定度预算，步骤3（测量感应电压）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	电压监测器
	
	
	
	

	监测器对场分布的影响
	
	N
	1
	

	通信对场分布的影响
	
	N
	1
	

	随时间变化的稳定性
	
	R
	V3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	元件值
	
	N
	1
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.14 — 注入免干扰性测试的不确定度预算
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	注入网络
	
	
	
	

	元件值
	
	N
	1
	

	导线长度
	
	R
	√3
	

	源不确定性
	
	
	
	

	RF放大器稳定性
	
	N
	1
	

	随测定时间的变化
	
	R
	√3
	

	电压监测器
	
	
	
	

	监测器对场分布的影响
	
	N
	1
	

	通讯对场分布的影响
	
	N
	1
	

	随时间变化的稳定性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	元件值
	
	N
	1
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


R.6.2辐射免干扰性
本分条描述了适用于19.3的不确定度预算。
下列不确定度预算适用：
-
表R.15为确定入射测试E场；
-
表R.16为辐射免干扰性测试。
表R.15 — 第二级和第三级的不确定度预算，步骤1（确定入射测试E场）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	模拟不确定度
	
	
	
	

	数值反射
	
	R
	√3
	

	吸收边界
	
	N
	1
	

	模拟特性
	
	N
	1
	

	离散化
	
	N
	1
	

	后处理（例如求平均值）
	
	N
	1
	

	RF线圈设计
	
	
	
	

	场极化
	
	R
	√3
	

	场均匀性
	
	R
	√3
	

	人体解剖结构
	
	
	
	

	人体几何结构
	
	N
	1
	

	介电参数
	
	N
	1
	

	热参数
	
	N
	1
	

	人体内的AIMD路径
	
	N
	1
	

	线圈中的人体位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.16 — 辐射免干扰性测试的不确定性预算
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	源不确定性
	
	
	
	

	RF放大器稳定性
	
	N
	1
	

	与空间均匀性的偏差
	
	R
	√3
	

	E-场探头不确定性
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	积分时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	幽灵相关
	
	
	
	

	介电常数测量
	
	N
	1
	

	导电率测量
	
	N
	1
	

	介电常数符合目标值
	
	R
	√3
	

	导电率符合目标值
	
	R
	√3
	

	幽灵外形
	
	R
	√3
	

	DUT相关
	
	
	
	

	DUT 位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


R.7梯度感应故障的不确定性预算
R.7.1注入免干扰性
本条描述了适用于20.2的不确定度预算。
下列不确定度预算适用：
-
表R. 17为确定入射磁场强度；
-
表R. 18为注入免干扰性测试。
表R.17 — 第二级和第三级的不确定度预算，步骤1（确定磁场强度）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	模拟不确定度
	
	
	
	

	数值反射
	
	R
	√3
	

	吸收边界
	
	N
	1
	

	模拟特性
	
	N
	1
	

	离散化
	
	N
	1
	

	后处理（例如求平均值）
	
	N
	1
	

	梯度线圈设计
	
	
	
	

	场极化
	
	R
	√3
	

	场均匀性
	
	R
	√3
	

	人体解剖结构
	
	
	
	

	人体几何结构
	
	N
	1
	

	介电参数
	
	N
	1
	

	热参数
	
	N
	1
	

	人体内的AIMD路径
	
	N
	1
	

	线圈中的人体位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.18 — 注入免干扰性测试的不确定度预算
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	注入网络
	
	
	
	

	元件值
	
	N
	1
	

	导线长度
	
	R
	√3
	

	源不确定性
	
	
	
	

	RF放大器稳定性
	
	N
	1
	

	随测量时间的变化
	
	R
	√3
	

	电压监测器
	
	
	
	

	监测器对场分布的影响
	
	N
	1
	

	通讯对场分布的影响
	
	N
	1
	

	随时间变化的稳定性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	元件值
	
	N
	1
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


R.7.2辐射免干扰性
本条描述了适用于20.3的不确定度预算。
下列不确定度预算适用：
表R. 19为确定入射磁场强度；
表R. 20为注入免干扰性测试。
表R.19 — 第二级的不确定度预算，步骤1（确定磁场强度）
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	模拟不确定度
	
	
	
	

	数值反射
	
	R
	√3
	

	吸收边界
	
	N
	1
	

	模拟特性
	
	N
	1
	

	离散化
	
	N
	1
	

	后处理（例如求平均值）
	
	N
	1
	

	梯度线圈设计
	
	
	
	

	场极化
	
	R
	√3
	

	场均匀性
	
	R
	√3
	

	人体解剖结构
	
	
	
	

	人体几何结构
	
	N
	1
	

	介电参数
	
	N
	1
	

	热参数
	
	N
	1
	

	人体内的AIMD路径
	
	N
	1
	

	线圈中的人体位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


表R.20 — 辐射免干扰性测试的不确定度预算
	描述
	不确定度值
+/- %
	概率分布
	除数
	标准不确定度

	源不确定性
	
	
	
	

	RF放大器稳定性
	
	N
	1
	

	与空间均匀性的偏差
	
	R
	√3
	

	磁场探头不确定度
	
	
	
	

	球面各向异性
	
	R
	√3
	

	噪声
	
	N
	1
	

	传感器位移
	
	R
	√3
	

	系统检测极限
	
	R
	√3
	

	读出电子设备
	
	N
	1
	

	响应时间
	
	R
	√3
	

	积分时间
	
	R
	√3
	

	方向性
	
	R
	√3
	

	空间分辨率
	
	N
	1
	

	校准不确定度
	
	N
	1
	

	幽灵相关
	
	
	
	

	介电常数测量
	
	N
	1
	

	导电率测量
	
	N
	1
	

	介电常数符合目标值
	
	R
	√3
	

	导电率符合目标值
	
	R
	√3
	

	幽灵外形
	
	R
	√3
	

	DUT相关
	
	
	
	

	DUT 位置
	
	R
	√3
	

	合成标准不确定度
	
	RSS
	
	

	扩展不确定度（95%置信度区间）
	
	
	
	


附录S

（资料性附录）
起搏器的梯度场交互作用和测试方法指导
S.1起搏器特有的MR梯度危险
起搏器患者因为存在MRI梯度场容易受到几个潜在危险的伤害。这些危险来源于沿患者心脏起搏导线和内部电路存在的感应电压，以及脉冲发生器外壳和内部导电元件中的涡流感应。潜在的危险后果、预期的评估方法以及相关的要求在表S.1进行了详细说明。
表S.1中的第二栏列举了梯度感应危险的后果。危险的严重程度各有不同。例如，梯度感应噪声可能导致不能正确感应心脏信号，从而暂时停止起搏。更为严重的是梯度感应心脏刺激，导致出现不当的高速率起搏和/或诱发心律失常，这些都是致命的。
表S.1 — 起搏器梯度影响和测试方法
	机制
	影响
	评估方法
	要求

	
	非预期的心脏刺激
（无整流）
	1.测量体内导线捕获阈值：Qmin、/rheobase-
2.测量因梯度感应EMF导致的脉冲发生器电荷和电流注入：QPG_EMF、
/PG_EMF
	导线捕获阈值＞梯度感应PG导线接口脉冲电流或脉冲电荷：
Qmin > QPG_EMF
 /rheobase > /PG_EMF

	
	非预期的心脏刺激
（有整流）
	1. 测量体内导线捕获阈值：Omin、Irheobase-
2.测量因最大梯度感应EMF导致的脉冲发生器电荷和电流注入：QRG_EMF、
/PG_EMF
	导线捕获阈值＞梯度感应PG导线接口脉冲电流或脉冲电荷：
Qmin > QPG_EMF 
/rheobase > /PG_EMF

	梯度感应导线电压
	不能感应生物电信号
	1.扫描仪
2.MRI梯度场环境的台架模拟
	MRI梯度场暴露期间满足相应的制造商感应规范

	
	停止起搏治疗
	1.扫描仪
2.MRI梯度场环境的台架模拟
	暴露在MRI梯度场期间提供规定的起搏治疗

	
	起搏脉冲变型
	1.扫描仪
2.MRI梯度场环境的台架模拟
	暴露在MRI梯度场期间提供规定的起搏治疗

	
	MRI期间的器械故障
	1.台架测试，器械暴露在最大梯度场感应导线电压中
2.器械和导线暴露在MR扫描仪梯度磁场中
	暴露在实际或模拟MRI梯度场期间及之后满足器械标记上的工作要求

	
	器械过应力损坏
	1.暴露在MR扫描仪梯度磁场中
2.通过注入与梯度感应导线电压相等的信号进行台架应力测试
	暴露后满足制造商规范


表S.1 — 起搏器梯度影响和测试方法（续）
	机制
	影响
	评估方法
	要求

	
	器械发热
	测量暴露在最坏梯度场振幅和脉冲序列期间脉冲发生器外壳的表面温升
	1.外壳发热不会导致囊袋组织损伤或不适
2.暴露后器械满足制造商规范

	器械内的MR梯度磁场感应涡流
	振动（患者）
	MR扫描仪
	振动不会导致患者组织损伤或不适

	
	振动（器械）
	1.MR扫描仪
2.确认振动台的状况至少等于体内临床条件
	振动后器械满足制造商规范

	
	力
	采用ASTM F2052或等效方法的MR扫描仪
	力＜1G（ASTM）
或IPG制造商特定的安全压力极限（kg/cm2）

	静态场
	扭矩
	采用ASTM F2213或等效方法的MR扫描仪
	扭矩＜1G和IPG最长扭矩臂的积（ASTM）
或IPG制造商特定的安全扭矩极限


与MRI梯度磁场相关的最为严重的起搏器患者安全风险是会导致非预期心脏刺激的风险。有两种非预期心脏刺激。
梯度感应导线电压波形被误以为是感应的心脏EGM信号，导致出现第一种心脏刺激。如果起搏器启用了按需起搏特性，梯度噪声可能导致停止起搏。在这种情况下，患者不能接收起搏治疗。此外，如果起搏器设置为DDD模式，心房感应过度的梯度噪声可能会导致以最大的跟踪速率进行心室起搏。
梯度感应导线电压足够大，从而导致第二种心脏刺激。梯度感应心脏刺激的影响将取决于梯度脉冲序列的本质以及产生的心脏刺激速率。如果刺激的速率较高，会模仿心室性心博过速（VT）或心室纤维性颤动（VF），并且导致血液动力衰竭。在较低的刺激速率下，如果在心动周期相对不应期的易激期进行刺激，患者安全风险是会引发持续的心律失常。如果不能及时纠正心律失常，任何一种后果都将是致命的。
MRI梯度磁场还可能因为传导的或辐射的EMI导致起搏器故障。故障的结果也可能是出现患者安全风险。
S.2确定起搏器具体的MR梯度磁场要求
S.2.1概述
本条描述了MRI扫描期间与起搏器危险相关的一般注意事项以及估算沿导线感应的EMF、导线刺激阈值、器械输入阻抗（QPG_EMF）和患者振动极限等关键参数的方法。
S.2.2沿患者导线的梯度感应电压
在典型的起搏器植入中，在胸肌区皮下植入脉冲发生器（PG），经静脉将起搏/传感导线连接到心脏。这种结构可以产生有效的回路，存在随时间变化的MR梯度场时所述回路内可能发生电压感应。在导线远端和起搏器外壳之间会出现严重的共模EMF。此外，因为导线轨迹和回路区域存在差异，一根导线（例如右心房）的尖端和另一根导线（例如右心室）之间可能会出现更小的差动电压，例如囊袋中盘绕过多的导线时可能出现这种情况。
注：选择用于计算梯度感应导线电压的方法时，该决策树可提供指导。
图S.1显示了用于确定沿患者导线的梯度感应电压的几种方法。最适用的方法将取决于设计裕度、是否了解导线路径和dB/dt暴露以及数值建模能力。
	
估算梯度感应导线电压

	
	导线路径有效区域&

dB/dt暴露是否已知？
	
	PG设计安全裕度是否足够大？
	

	
	
	
	
	

	
	
	
	否
	
	

	
	是

	
	

	
	是
	否
	

	
	
	
	

	
	法拉第定律的近似法：
EMF
	
	人体内E-M场的计算机数值分析
	
	IEC 60601-2-33

最大|E|场
计算

	

	
	
	EMF

	
	1.
来自PC69第二版的导线路径有效回路区域。
2.
在r = 20cm符合性圆柱体表面使用最大值dB/dt。
3.
假设穿过导线路径有效回路的dB/dt是均匀、正交的，其大小由上述第2项得出。
	
	1.
梯度场线圈建模
2.
人体建模
3.
使用E-M场解算器找人体模型内梯度感应E场
4.
导线路径的E-dl数值积分 

5.
确认过程和结果
	
	1.
IEC 60601-2-33最大值PNS |E|场
2.
2×裕度
3.
2×|E|×导线长度
注意最大值PNS \E\是回转持续时间的一个函数。
	

	
	
	
	
	
	
	

	
	
	
	
	
	
	


注：选择用于计算梯度感应导线电压的方法时，该决策树可提供指导。
图S.1 — 梯度感应电压估算方法的决策树
S.2.3
非预期的心脏刺激
S.2.3.1
一般注意事项
如果起搏器和导线体系允许在MRI梯度场暴露期间出现电荷流，可能出现非预期的刺激。如果出现非预期的心脏刺激，因为高速率的心室异步刺激或诱发的心律失常，患者会有血液动力衰竭的风险。
评估梯度感应心脏刺激的过程如图S.2所示。
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	评估梯度脉冲的刺激阈值
	


图S.2 — 起搏器患者出现梯度感应心脏刺激的风险评估过程
S.2.3.2
心脏刺激阈值
存在特定导线电极出现心捕获的最小电荷。
图S.3描述了确定所述导线电极最小心脏刺激阈值Qmin的过程。
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	分析感应电流密度
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	捕获阈值的人体临床研究或动物测试
	

	

	
	提供分析证据证明AIMD的存在不会明显增加感应电流密度
	
	可能的数据源包括：
同行评审的科学著作
各种法规标准中出版的数据
AIMD制造商进行的临床研究得出的组织刺激数据
	
	执行人体体内临床研究（或在必要时采用合适的动物模型进行体内动物测试）从而根据脉冲宽度评估刺激阈值
	


注：捕获阈值是梯度感应电流脉冲的有效宽度的一个函数。梯度感应电流波形可能不同于EMF的电流波形，有待考虑。
图S.3 — 确定最小导线电极心脏刺激阈值的方法
S.2.3.3
梯度感应PG电荷注入、内部电路阻抗
起搏器的有限注入阻抗允许在MRT梯度场暴露期间出现电荷流。使用EMI滤波器抑制手机、无线输入系统和防盗监控器等来源的外部RF干扰。EMI滤波器在导线端子之间提供了低阻抗路径，并且为RF推论提供了PG CAN。存在梯度感应电压时，这些电容器快速（＜10uS）充电至向外部EMF电势。当所述电荷返回PG CAN和近端导线端子时，会流过起搏导线电极进入心脏组织。起搏器患者导线接口电路也可能促进电荷注入。根据总电荷注入QPG_emf的大小以及导线的刺激阈值Qmin，可能出现心脏刺激。
针对单极（单个电极）起搏导线的双心腔起搏器，由于MR梯度感应导线电压产生的电流流通的电压电路路径如图S.4所示。针对每条路径，要求电流流过脉冲发生器从而完成电路。
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图S.4 — 采用单极（单个电极）起搏导线的双心腔起搏器中梯度感应电路路径的示意图
通过考虑单极（单个电极）起搏导线的单心腔IPG的情况，最容易理解为响应梯度感应导线电压IPG和导线接口电路的行为。所述简单起搏系统的等效电路如图S.5所示。
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图S.5 — 单极导线的单心腔IPG中穿过起搏电极的梯度感应电流的简化等效电路
双极导线的双心腔起搏系统的等效电路更为复杂。但是，基本原理是相同的，并且存在梯度感应导线电压时的行为也是相似的。一旦了解了更为简单的单心腔单极导线结构的行为，可以扩展到更为复杂的系统。
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注：电极电流是右侧定性阐述的电阻电流和电容电流之和。
图S.6 — MR梯度场感应导线电压导致的电极电流的简化等效电路示意图
如果IPG导线接口等效电路是平行的R-C组合并且在梯度感应导线电压的整个动态范围内维持线性操作，图S.6是MR扫描期间施加到起搏电极附近的组织上的脉冲形状（电压和电流）的定性图。穿过电极的电流是电容分量和电阻分量之和。
如果梯度感应导线电压足够大能够触发过电压、ESD或其他类型的保护电路，图S.6中的二极管表示非线性操作的可能性。低压电路或其他机制的过电压故障还会导致电极电流的非线性增长。
需要了解起搏电极上存在的（与梯度脉冲序列相关）振幅、脉冲形状和脉冲重复模式，从而评估梯度感应心脏刺激的风险。
S.2.3.4
比较Qmin与QPG_EMF
为确定患者安全性，比较最小导线电荷刺激阈值Qmin与起搏器的梯度感应电荷注入Qpg_emf。图S.7显示了Qmin与Qpg_emf的确定以及相关的风险评估。
注：Qmin是一个保守的极限。对于中等和较长的脉冲持续时间，也可以接受更高的IPG梯度感应电荷注入，具体取决于导线捕获特性。
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图S.7 — 非预期心电荷刺激风险的评估过程
S.2.3.5
比较I基强度与IPG_EMF
为确定长期电流脉冲的患者安全性，比较最小导线电流刺激阈值I基强度与起搏器的梯度感应电流注入IPG_EMF。图S.8显示了I基强度与IPG_EMF的确定以及相关的风险评估。
注：I基强度是一个保守的极限。对于较短和中等的脉冲持续时间，也可以接受更高的IPG梯度感应电流注入，具体取决于导线捕获特性。
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图S.8 — 非预期心电流刺激风险的评估过程
S.2.4
未能感应心脏信号
器械的心脏感应电路可以感应到MRT临床扫描梯度脉冲序列产生的干扰。感应过度可能导致起搏停止（无起搏治疗）或者在双心腔起搏器中引起不当的心房跟踪和不当的高速率心室起搏。可以关闭心脏感应缓解这一危险。如果MRI期间启动了起搏器感应。应执行EMC测试评估各种脉冲序列类型和设置的所述危险。
S.2.5
治疗输出起搏脉冲变形
沿长导线的梯度感应导线电压可以使输出的起搏脉冲变形。脉冲变形会导致无效的起搏治疗输出。沿尖端和CAN之间共模感应路径的单极起搏特别容易变形。单极起搏矢量涉及的回路区域更小得多，并且更不容易变形。可以使用更大的脉冲宽度和/或更高的起搏输出电压缓解所述危险。图S.9显示了暴露于中度梯度系统中典型植入物的脉冲变形。
	
	0.1V单极起搏脉冲的感应变形
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图S.9 — 梯度感应起搏脉冲变形示例
可以在MR扫描仪中测试MRI暴露期间的起搏输出性能。器械和导线路径应放置在ASTM幽灵中。器械、导线路径和幽灵的位置应能使感应电压振幅达到患者体内预期的最大值。当扫描仪正在工作时应监测起搏输出并且与制造商规范相比。
起搏输出性能也可以在台架上采用模拟梯度感应导线电压的注入信号以及近似患者身体组织的电阻网络进行测试。梯度感应导线电压主要是一个共模信号。
S.2.6
MRT梯度场暴露（EMC）期间的器械故障
MRI场内会出现各种器械故障。器械暴露于MR梯度和B0场导致的潜在问题包括：
—
错误的磁检测；
—
内部电路故障；
—
暂停预期的起搏治疗；
—
程序模式和/或记忆状态保留；
—
器械重置；
—
错误的电池状态或寿命终止指示器。
MR条件性安全标记的起搏器的设计应避免这些工作故障和类似的工作故障。应进行全面的EMC测试验证PG在MRI暴露期间及之后按照规定和标记的那样工作。可以采用上述方法中的一些方法确定注入导线接口中的梯度感应EMI信号（振幅、脉冲宽度和脉冲序列）。传导EMI测试要求应配合梯度感应心脏刺激的要求。
S.2.7
因电过应力（EMC）导致的器械损坏
暴露于MR梯度和B0场中可能导致起搏器永久性损坏。潜在的损坏包括：
—
EMI滤波器损坏（高电流）；
—
导线接口元件应力；
—
B0剩余磁化作用（舌簧开关、磁传感器等）；
—
内部电路（沿长回路和敏感电流形成的EMF，例如感应遥测线圈）。
应进行EMC应力测试验证器械在MRT暴露后满足制造商规范。EMC应力的设计应涵盖标记的累计扫描时间以及MRI电场和磁场强度暴露。有关EMC测试的其他信息，参见本技术规范第16、17、18、19和20条。
S.2.8
MR梯度感应发热
梯度感应涡流将在起搏器外壳、电池和内部电路中流动。所述涡流将导致导电表面受热。应评估起搏器设计确保涡流带来的温升不会超过组织安全极限。
感应涡流强度与下列参数有关：
—
PG外壳半径r（与r4成比例；沿IPG外壳的外周长将形成最大的功率沉积）；
—
导电率（成正比）；
—
材料厚度（成正比）。
应确定与PG外壳的最大表面垂直的最大dB/dt暴露，从而设定MRI梯度系统或实验室梯度场模拟器（高功率线圈组和驱动放大器）需要产生的dB/dt。还应根据回转负载比或梯度回转的RMS值确定PG发热的最坏梯度序列。
S.2.9
MR梯度感应器械振动
梯度感应涡流将在起搏器外壳、内部电池和电路中流动。所述涡流产生了净磁矩，试图与B0场配合，从而引起扭矩和振动。应评估起搏器设计是否有潜在的器械和患者组织损坏。图S.10显示了梯度感应振动的风险评估。
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图S.10 — 梯度感应振动评估方法
用MR扫描起搏器患者时如果使用振动台模拟梯度振动，则振动台的功率谱密度（PSD）应≥最坏情形下MR扫描仪中测量的PSD。应确定PG的结构共振。共振频率应为梯度振动测试的重点。
S.3
MR扫描期间的工作要求和工作模式
为了避免MRI梯度场或其他EMC危险，起搏器制造商可以在让患者进行MRI扫描前提供特殊的器械工作模式供器械程序员选择，或者提供其他手段。AIMD制造商可以指定降低MR扫描期间的性能和特性可用性。应按照MR条件性安全标记的说明采用PG模式和设置进行正常条件下的MRI安全风险测试。应在MRI期间按照相应的要求评估PG。还应将AIMD编程为典型的/默认模式和设置进行安全风险测试。
S.3.1
MR成像期间的工作规范
起搏器制造商应规定器械的MR条件性安全模式并执行充分的测试验证其目的、有效性和安全性。
S.3.2
按照MR条件性安全标记的说明对起搏器编程
应在器械的MRI条件性安全模式下进行起搏器的梯度MRT场测试。
S.3.3
正常工作模式下的起搏器
起搏器制造商应考虑MRT梯度暴露的影响，作为正式危险分析的一部分。建议在条件性安全模式以外对起搏器进行其他梯度场测试，从而量化其影响和患者危险。
S.4
起搏器特有的MR梯度磁场安全性测试
S.4.1
非预期的心脏组织刺激
本测试的目的是证实梯度感应电压不会引起非预期的组织刺激。
S.4.1.1
最小刺激电荷阈值Qmin

S.4.1.1.1
概述
本测试的目的是确定导线电极的最小电荷捕获阈值Qmin。
S.4.1.1.2
测试环境
体内进行的临床前和临床导线研究。
S.4.1.1.3
测试条件
导线捕获阈值研究，其中，电荷注入波形与MR梯度感应电压产生的电荷注入波形一致。应当进行导线模拟，其中，电压脉冲发生器与表示梯度感应EMF和脉冲发生器输入阻抗的源阻抗串联连接，使得由此产生的导线电流波形与在MRI梯度场的影响下所产生的波形相一致。
S.4.1.1.4
测试方法
应当进行MR条件性安全导线临床和/或临床前研究，以便按95%置信度和99%可靠性水平来测量统计学上显著的植入物样本的Qmin。
为了进行Qmin研究，应当将一台电压发生器通过源阻抗连接到导线的近侧，用来模拟IPG输入阻抗，并且返回到患者的一侧可以通过合适的IPG来模拟植入部位。调整电压源的脉冲幅度，以便确定导线的捕获阈值。然后，就可以根据最小捕获脉冲幅度和源阻抗计算出Qmin。
注：比较Qmin与QPG_EMF，以便确定安全裕度（参见S.4.1.2）。最小捕获脉冲幅度和最大感应PG导线系统EMF之间的电压差还可以作为安全裕度的辅助评判标准。
S.4.1.2
最大的梯度感应PG输入电荷注入QPG_EMF

S.4.1.2.1
概述
本测试的目的是确定最大的脉冲发生器输入电荷注入。
S.4.1.2.2
测试环境
可以在非MRI环境中利用可轻易获得的电子测试设备进行本测试。
S.4.1.2.3
测试条件
在测试中，会对器械施加电压波形模拟的最坏情形梯度感应电压（由MR条件性安全标记允许的最大dB/dt所感应的EMF）。
S.4.1.2.4
测试方法
通过一个设置了幅度的串联感应电容（Csense ~ 0,2uF），将方波电压施加给周期为2×Trise的最坏情形梯度场EMF，其中，Trise等于最大幅度梯度脉冲的最小转换时间。就在方波转换事件之前测量感应电容两侧的电压，并确定输入电荷注入QPG_EMF。
S.4.1.2.5
要求
脉冲发生器输入电荷注入QPG_EMF不应当超过Qmin。
S.4.1.3
替代方法——最小捕获E场
S.4.1.3.1
概述
本测试的目的是证实导线电极/组织界面两侧的梯度感应E场不会超过捕获所需的最小值。以下测试建立了捕获组织所必要的参考£场波形。将£场参考波形与器械和导线系统受到外部梯度场作用时产生的波形进行比较，以便确定安全裕度。
S.4.1.3.2
测试环境
基准测试。将MR条件性安全PG和导线系统浸入到接近于组织阻抗的盐溶液中。放置能够产生最小标记dB/dt的梯度线圈和£场探头，以便测量远端电极的it场特征（参见附录U）。
在采集来自梯度场挑战的£场波形之前，应当使用一个与合适的PG源阻抗相串联的函数发生器来建立最小捕获£场参考波形。
S.4.1.3.3
测试条件
需要源阻抗来复制在MR梯度场的影响下所产生的导线电流波形。选择源阻抗来恰当模拟IPG输入阻抗。
在E场研究期间，建立最小捕获E场参考波形时使用的脉冲幅度应当和模拟所需的最小电压（在MR条件性安全导线Qmin临床前研究期间确定）相等。
在梯度挑战测试期间，应当将依据MR条件性安全标记的最坏情形dB/dt应用于器械和导线系统。
S.4.1.3.4
测试方法
将MR条件性安全导线放置到接近于组织阻抗的盐溶液中。利用放置在合适位置的E场探头，测量远端电极处的E场特征，同时通过PG输入阻抗模型施加与最小模拟电压相同的脉冲幅度。此E场特征与MR条件性安全导线的Qmin规范相一致。
将导线系统放置在盐溶液内，进行最坏情形电压感应。确定远端电极处的E场特征，同时将最大标记梯度场施加给器械和导线系统。
将此最坏情形it场特征和与Qmin规范相对应的E场特征进行比较。
S.4.1.3.5
要求
梯度感应导线E-场测量值不应当超过最小捕获E-场参考波形。
S.4.1.4
最小模拟电流阈值I基强度
S.4.1.4.1
概述
本测试的目的是确定导线及其相关电极的基强度捕获电流I基强度。
S.4.1.4.2
测试环境
体内进行的临床前和临床导线研究。
S.4.1.4.3
测试条件
在进行导线捕获阈值研究时，使用矩形电流脉冲，用于模拟在MR梯度感应电压的影响下经过IPG输入电导的电流。利用相继增加的脉冲来评估基强度，同时降低刺激电流水平，直到捕获阈值不再减少。
S.4.1.4.4
测试方法
应当进行MR条件性安全导线临床和/或临床前研究，以便按95%置信度和99%可靠性水平来测量统计学上显著的植入物样本的I基强度。
为了进行I基强度研究，应当将一台电流发生器连接到导线的近侧。应当通过合适的IPG将返回侧与患者连接，用于模拟植入物部位。调整脉冲幅度，以便确定相继更长脉冲宽度处的导线捕获阈值，直到模拟阈值无法再减少。或者，也可以利用一台电压发生器及导线阻抗知识来确定基强度。
注：将I基强度与IPG_EMF进行比较，以便确定安全裕度（参考S.4.1.2）。基强度和最大感应IPG电流注入幅度之间的电压差还可以作为安全裕度的辅助评判标准。
S.4.1.5
最大梯度感应PG输入电流注入IPG_EMF
S.4.1.5.1
概述
本测试的目的是确定最大脉冲发生器输入电流注入。
S.4.1.5.2
测试环境
可以在非MRI环境中利用容易获得的电子测试设备进行本测试。
S.4.1.5.3
测试条件
在测试中，会对器械施加电源电压模拟的最坏情形梯度感应电压（由MR条件性安全标记允许的最大dB/dt所感应的EMF）。
S.4.1.5.4
测试方法
通过一个串联感应电阻（Rsense ~ Rinput/10）施加与最坏情形梯度EMF相同的直流电压。测量感应电阻两侧的电压，并确定输入电荷注入IPG_EMF。
S.4.1.5.5
要求
脉冲发生器输入电流注入IPG_EMF不应当超过I基强度。
S.4.2
心电信号感应故障
S.4.2.1
概述
本测试的目视是证实，当存在与电极和组织电接触所产生信号有关的MR梯度磁场感应噪声时，起搏器的电感应功能会按规定情形执行。应当考虑共模（存在于尖端电极和环形电极信号中）和差模（存在于尖端电极和环形电极之间）噪声。可以将ANSI/AAMI PC69中描述的方法进行修改后用于本测试。
S.4.2.2
测试环境
基准测试。使用一台信号发生器来模拟梯度感应电压（噪声）。参考ANSI/AAMI PC69。
S.4.2.3
测试条件
信号幅度、波形和/或频谱含量应当由所允许的梯度场暴露特征、梯度脉冲序列和导线路径得到。
S.4.2.4
测试方法
参考ANSI/AAMI PC69。
S.4.2.5
要求
当存在MR梯度感应噪声时，AIMD符合适用的制造商感应规范。
S.4.3
预期电治疗实施故障
S.4.3.1
概述
本测试的目的是证实，当存在与导线有关的梯度感应电压时，起搏器会继续实施合适的起搏治疗。
S.4.3.2
测试环境
利用一台基准信号发生器，将模拟梯度感应电压注入到器械和起搏负荷之间。
S.4.3.3
测试条件
信号幅度、时域脉冲列和/或频谱含量由梯度场特征、导线路径和梯度脉冲序列得到。应当利用测试和分析对单极和双极起搏模式进行评估。
S.4.3.4
测试方法
模拟梯度感应导线电压应当施加在器械和负荷之间。应当对治疗电输出进行监测，以便证实其符合规定的性能。
S.4.3.5
要求
在模拟梯度感应导线电压作用期间，起搏输出信号应当符合制造商规定的性能。
S.4.4
器械过应力或故障
S.4.4.1
概述
本测试的目的是证实，起搏器的导线连接器端子处的梯度感应导线电压不会影响到器械（故障、过应力等）。应当使用ANSI/AAMI PC69中描述的方法，并使用测试波形来模拟MR梯度感应导线电压和电流。
S.4.4.2
测试环境
对于基准测试，应当利用一台信号发生器将模拟梯度感应导线电压施加给器械（参见ANSI/AAMI PC69）。
S.4.4.3
测试条件
电压信号幅度应当指示由S.2.2中详述的方法所确定的最大梯度感应导线电压。
a）
测试波形：应当在临床上用于MR成像的梯度脉冲序列范围的基础上，定义一个或多个感应电压波形。
b）
模拟组织阻抗：应当将信号发生器与串联阻抗连接，用来模拟体内电流路径上的组织（参见ANSI/AAMI PC69）。
S.4.4.4
测试方法
应当将器械放置在规定的工作模式和器械设定下。应当利用ANSI/AAMI PC69中描述的方法，将测试信号模拟的MR梯度感应导线电压和电流施加给器械。
S.4.4.5
要求
器械应当在测试期间和结束后均符合工作要求。与正常工作相比，测试期间的工作要求和/或性能可能会不相同（降低）。
S.4.5
器械发热
S.4.5.1
概述
本测试的目的是证实外壳发热不会超过与器械外壳接触的组织的安全水平。
S.4.5.2
测试环境
应当使用特别建造的磁场产生设备（例如亥姆霍兹线圈）或合适的MR扫描仪梯度系统来提供磁场，该磁场能够产生起搏器在患者扫描期间接触的最坏情形MR梯度磁场的dB/dt水平和脉冲重复率特征。
S.4.5.3
测试条件
应当对DUT施加与50 T/s RMS相同的梯度磁场时间变化率（dB/dt）。
注：在选择50 T/s RMS之后，就可以测量发热情况，并且可以针对制造商的MR条件性安全标记中包含的梯度暴露对其进行适当调整。
应当确定器械的方位，使梯度磁场与器械的最大表面正交。
如果为器械提供的MR条件性安全标记限制了最大允许连续扫描时间，磁场暴露持续时间应当设置为与该时间相同。否则，应当施加磁场，直到相对于溶液温度的外壳温升实现稳定。
S.4.5.4
测试方法
应当将DUT浸没在胶体溶液中，或者将其浸没在能够刺激或与体内环境的热和电特性相关联的其他介质中。为了准备本测试，应当测量器械表面，以便找出最大温升位置。需要注意的是，电池等某些内部元件可能会在梯度感应涡流作用下显著发热。应当考虑内部元件发热对器械可靠性的影响。此外，这些热量可能会传递给器械外壳，并在意外的位置处产生热点。
应当使用额外的温度探头来监测器械之外的溶液，从而可以测量背景以上的温升。一旦投入使用，应当指定并控制器械上和溶液中的温度探头位置，使得测量可以提供可重复的结果。当使用胶体溶液时，需小心确保浸没器械的溶液在重复试运行测试之间恢复到均一温度。在试运行期间，搅拌溶液可能是有好处的，预期是在使用胶体溶液时。
注：如果使用热电偶来测量温度，应当注意的是，当磁场运行时，热电偶导线、器械外壳和测量仪器不会形成能够使大感应电流循环的低阻抗回路。
S.4.5.5
要求
器械外壳最热区域的温度时间分布不应当低于临床上显著的热损伤阈值。最大允许温升取决于MR条件性安全标记允许的最大扫描时间。表S.2详细描述了安全温度/时间暴露。
表S.2 — 可接受的时间/温度暴露关系
	温度
	时间

	(℃)
	(min)

	39
	1 960

	40
	480

	41
	120

	42
	30

	43
	15

	44
	7,5

	注：此表基于ISO 14708-6:2010附录CC中对温升和组织损伤之间关系的论述。


S.4.6
MR梯度感应器械振动
S.4.6.1
概述
本测试的目的是证实磁梯度场脉动期间的器械振动不会造成器械或组织损伤。
S.4.6.2
测试环境
梯度线圈和B0场，能够产生与MR条件性安全标记一致的静态和时变磁场。可以使用商用扫描仪或合适的研究设备来产生此环境。
S.4.6.3
测试环境
特别建造的设备所产生的振动力与AIMD中产生的振动力的大小和频率相等。MR扫描仪的静态和时变磁场与AIMD MR条件性安全标记一致。
应当使用合适的基准测试装置（例如振动台）来进行PG共振研究。此研究应当包含MR梯度的频带宽度代表（通过6kHz时的直流）。振动测试应当说明PG的结构共振和适当的振动台输入或梯度脉冲序列（强度、频率、停留时间等），以便产生PG结构共振频率下的显著谱功率。
S.4.6.4
测试条件
与振动力有关的最坏情形MRI条件（MR条件性安全标记所允许的最大dB/dt和B0场）。提供这些振动力的最合适手段可能是使用MR扫描仪。
注：梯度感应涡流只能产生于导电部分。因此，需将梯度感应振动力有选择地施加给导线部分。这可能导致应力被施加到不同的位置并具有不同大小，无法通过线性振动台等典型振动测试手段实现。
测试持续时间应当至少等于标记确定的最大累计扫描时间（器械MR条件性安全标记中所指定的最大连续扫描时间和最大扫描次数的乘积）。
S.4.6.5
测试方法——器械损伤的梯度线圈评估
将PG安装在梯度线圈和B0场内部的组织模拟器（固定装置使自由度与器械植入物一致，并模拟植入物囊袋的机械特性）中。弹道学胶体可以恰当模拟植入物囊袋的机械特性。或者，限制外壳所有运动的固定装置能够更好地代表最坏情形。
在放置AIMD时，dB/dt应当垂直于B0，并且dB/dt和B0应当均为已知值。dB/dt和B0的大小应当与AIMD标记一致。在正常情形下测试AIMD时，其最大的导电截面平行于dB/dt，并且会再次沿着其他两条相互垂直的轴对齐。
将器械暴露于与振动有关的最坏情形MR条件。暴露序列应当解释强度、频率和停留时间，以及在器械共振研究期间显示的其他独特频率。测试持续时间应当不少于器械的MR条件性安全标记所确认的最大累计扫描时间。
建议制造商使用过应力方法来确保器械按预期标记进行裕度测试。在实现过应力时，测试用的B0或dB/dt场可以比MR条件性安全标记的确认值更高。
S.4.6.6
测试方法——器械损伤的基准评价
按照IEC 60068-2-47中给出的要求和指导，将PG安装到线性振动台上。在下列条件下，按照IEC 60068-2-64中的测试Fh，对器械进行随机振动测试。
a）
测试频率范围：100 Hz到6kHz。
b）
加速度谱密度：＜制造时提供的（m/s2）2/Hz。
c）
加速度谱密度曲线形状：水平±＜制造时提供值，100 Hz到6 kHz。
d）
测试持续时间：标记确认的最大累计扫描时间。
对使用3个相互垂直的轴进行定位的器械重复进行测试。
注：加速度谱密度是与器械相关的。
S.4.6.7
要求——器械损伤
在测试中监测器械的性能。在测试后评价器械规范性能。器械应当满足下列准则：
—
在振动暴露期间，心脏起搏器按规定情形工作；
—
在完成测试程序后，器械符合制造商规范中所述的数值。
S.4.6.8
测试方法——组织损伤的梯度垫圈评价
将PG安装到梯度线圈和B0场内部。将器械暴露于MR条件性安全标记确认的最坏情形dB/dt和B0以及包含共振研究中所确认的独特频率的脉冲序列中。确认由此产生的RMS加速度小于本技术规范中的梯度条款所建立的指导方针。
S.4.6.9
要求
梯度感应振动不应当引起临床上显著的组织损伤。RMS加速度应当小于第12条中建立的指导方针。
注：如果通过分析确认组织的安全裕度很大，可以无需进行组织损伤测试。分析应当包含在标记dB/dt和B0场所引起的涡流的基础上进行的扭矩/加速度计算。将分析结果和第12条中建立的指导方针进行比较。
S.4.7
器械移动
S.4.7.1
概述
本测试的目的是证实存在B0场时，没有组织损坏或器械移动风险。
S.4.7.2
测试环境
MR扫描仪能够产生MR条件性安全标记允许的最大B0场空间梯度。
S.4.7.3
测试条件
MR条件性安全标记允许的最大B0场空间梯度。器械应当放置在扫描仪中，使得针对标记的扫描仪类型AIMD受到最大空间梯度的作用。
S.4.7.4
测试方法
使用ASTM F2052或等效的负载/力传感器测量AIMD上的最大力。如果以最大压力准则为基础，应当进行适当的CAD建模确定器械最大边缘压力。
S.4.7.5
要求
器械应当满足下列一个或两个准则：
—
器械移动力应当小于器械的质量；
—
最大边缘压力不得超过制造商提供的级别，以帕斯卡为单位，经证明这一级别不会导致临床上严重的组织损坏或器械移动。
S.4.8
因MR静态磁场产生的器械扭矩
S.4.8.1
概述
本测试的目的是正式存在MR B0场时施加到器械上的对准扭矩不会导致组织损伤。
S.4.8.2
测试环境
MR扫描仪能够产生MR条件性安全标记允许的最大静态场空间梯度。
S.4.8.3
测试条件
MR条件性安全标记允许的最大B0场。器械应当放置在扫描仪或台架装置中，使得AIMD受到最大静态场的作用。
S.4.8.4
测试方法
应当按照ASTM F2213的描述评估施加到器械上的扭矩。
S.4.8.5
要求
器械扭矩不得超过器械质量与最长扭矩臂的乘积。
附录T
（资料性附录）
用于评估梯度导致外延电势影响的主要端口界面阻抗特性
T.1 概述
如果使用MR扫描仪扫描佩戴AIMD的患者获得成像，则梯度磁场会产生与AIMD存在有关的有害影响。对于包含长导线的AIMD（如，起搏器、植入式复律器去纤颤器和神经调幅器），可能产生一个有害影响是在导线上引起电压。
进行MR检查时患者所在的MR梯度磁场会随着时间发生变化。最典型的情况是这些磁场反复启动和关闭，或以脉冲方式启动和关闭。尽管不常见，但有些成像顺序会改变梯度场的振幅，这些振幅呈正弦波形，振幅和频率上存在某些变化，与T.4.1中概述的已获得成像数据相同。梯度磁场的工作频率范围约在1Hz以下至几kHz。有些谐波量会延伸至更高的频率。由于它们随着时间发生变化，梯度场会在患者身上和AIMD上引起电场。因此，梯度引起的外延电势会在植入式AIMD导线末端和近端之间产生。通常人们将这种电势称为梯度引起的引线电压，本文中将会采用该术语。
有些AIMD上贴有允许MR对植入该器械的患者进行扫描的标签，在评估这种AIMD的安全性时，应考虑到梯度引起的引线电压的潜在有害影响。梯度引起的引线电压会促使电流通过AIMD的引线电极，该电流可能足以对相邻组织产生意外的电刺激。意外的组织刺激呈现的危害类型和程度取决于纳入考虑的AIMD类型。例如，在植入起搏器的患者接受MR扫描时，尽管有记录的临床发生率极低，但意外的心脏刺激仍对患者存在潜在安全风险。对于植入起搏器的患者而言，更严重的风险是高发的右心室（RV）异步刺激。如果刺激持续存在，或引发自持续VT/VF发作不终止，那么这种情况会呈现或引发VT或VF，并对患者造成危害。
其他类型的AIMD配有较长的导线，其末端带有电极，如，神经调幅器或脑起搏器。这种AIMD蕴含刺激其他类型组织的风险。为确定适当的试验方法和符合标准，必须逐个评估AIMD的意外组织刺激患者安全风险。
图T.1所示为配备单一引线的起搏器简单示例。双腔起搏器一类的AIMD可能配备多条引线，且其轨道和引线长度各不相同。这会导致每条引线受到不同的梯度引发电场辐射。在这种情况下，还应考虑一条导线末端电极与另一条导线末端电极之间的势差，以及末端电极之间的电流可能牵涉患者安全的问题。
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图T.1 — 梯度场引发的引线电压产生的可穿过起搏器引线电极的电流电路简图
T.2 引线端口界面阻抗
如果发生以下情况：
在患者置身于MR扫描仪的梯度场中时，流经AIMD长引线电极的电流可能导致危害，且
这些电流受到AIMD电子组件（如，适用于起搏器系统的植入式起搏器）限制，
然后引线端口之间，以及引线端口和器械箱之间的AIMD电子组件所呈现的阻抗特性会在MR扫描期间对AIMD的安全性起到重要作用。术语引线界面会用于表示AIMD电子组件在相连引线上呈现的电子特性。电子组件的电路与输入电压和外加电压之间可能存在非线性关系。这种非线性可能是由二极管的正向偏压或寄生的p-n接头，超出低电压集成电路的平衡电压，或过电压保护电路激活导致。因此，应使用大于最大预期梯度引发引线电压的试验电压动态评估引线界面阻抗特性。我们强烈推荐使用与MR梯度场引起的引线脉冲类似的脉冲进行引线界面阻抗试验。该电压脉冲的振幅至少与预期最差情况（最大）的梯度引发电压相等。同时我们也建议试验电压中应包含高于预期最大电压的额外界限。
由于本文所述台架试验旨在测量电子组件的引线界面电子特性，因此电压脉冲波形不必完全模仿梯度引发的引线电压波形。脉冲宽度和重复率在MR脉冲序列所示值范围内，且应选择符合测量目的的脉冲。
T.3 实验室测量方法
本条规定了在实验室中使用试验设备进行植入装置试验的方法。为模拟在进行MRI期间AIMD经受的压力，应在实验室设备上施加电压、随时间变化的磁场以及振动。这些类型的试验有时也可称为“台式”试验。
本条所示试验方法计划用于一般AIMD。这些试验可能需要根据指定的AIMD类型（参见附件S）进行调整。
与MR系统中进行的试验相比，台式试验的潜在优势如下。
台式试验可比MR系统中进行的试验承受更强压力（仿真引发电压或梯度磁场dB/dt）。
由于台式试验不使用昂贵的MR系统，因此这种试验的潜在成本更低。但这种试验中存在与设备采购和台式试验设置有关的成本。对于有数量限制的试验，在MR系统中进行试验可能成本更低。
台式试验的不足在于，这种试验可能无法模拟设备在MR系统中经历的所有情况。我们建议在MR系统中进行少量试验，从而确定台式试验中的发现结果。
为模拟AIMD将经历的源自梯度引发电压的电压，需在信号发生器上施加电压。图T.2说明了这种技术。减少电极，同时使用信号发生器在电极和器械盒之间施加电压。将植入装置浸入盐溶液中，将电极留在空气中。连接主管模块，用于测量经过EMI电容器的电压。
而信号发生器使用的信号VP将呈现符合AIMD特定要求、带有振幅的方波，其标称频率为1kHz。20.2.1-20.2.3中根据引线长度和梯度场dB/dt暴露程度规定了试验电压振幅。子条款中描述的1层-3层可用于确定最小振幅要求。预计其振幅会高于最差情况的梯度引发电压。
图T.2中的电容器可用于测量通过AIMD的脉冲充电。选中数值，以确保多数VP信号会出现在AIMD的输入电容之中。
cacc>10CInput
式中，CInput是指电子组件的输入电容。为防止少量直流电泄漏在电容器上累积电荷，必须在CACC之间连接数值较大的电阻。分别将体内的电极组织界面电阻R1-R4设置为标准值。记录试验的电压和时间，∆V、VF，以及电压VP和CACC。
注：需对Rt和Ct中的电压进行浮动微分测量。
使用蓄电池电容器测量脉冲电荷的备选方法旨在通过电流探头监测流经AIMD的电流。如果示波器具有数学函数计算能力，那么可求电流波形积分，从而得出脉冲电荷，或用AIMD电流波形除以施加的电流波形，得出动态阻抗测量结果。测量方法和收集的数据取决于适用AIMD试验标准的性质。
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注：可选择电流探头替代蓄电池电容器和差分放大器。测量方法应符合适用于AIMD类型的标准。
图T.2 — 使用起搏器作为示例，测量AIMD引线界面阻抗特性的示例方法
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关键
∆V1
在为设备引线界面电容充电期间的累积电荷。
∆V2
与引线界面电阻上损耗的能量一致的电荷。
注：每组的时间标度为0.5ms。
图T.3 — 施加在DUT上的脉冲电压（VP）（上方线条）和蓄电池电容器上产生的波形（下放线条）说明。
附录U

（资料性附录）
梯度感应电场的体外测定方法
U.1 概述
这种非破坏性台式测试法能够评估MR感应电场，以及测定暴露于模拟MR梯度场内的AIMD导线远端周围电场（E）。该测试的目的是确定在暴露于MR成像梯度场时，AIMD导线中的MR梯度场能否诱发激励电平电压。该测试将最大磁感应电场的波形和定时与AIMD激励脉冲发生器在相同位置处引起的电场进行比较。在相同的位置和时间使用不同脉冲发生器设置进行此比较工作。该测试方法主要目的是评估在激励导线尖端处的磁感应电场最大矢量幅度。在进行此评估时，会对导线上的脉冲发生器电压（有意激励）产生的电场幅度进行比较。然而，该方法可以用于评估感测导线附近的磁感应电压。
U.2 方法概述
这是一种用于在盐水箱模型中评估梯度磁场感应电场的技术。对由AIMD脉冲发生器为达到激励目的而有意产生的电场的幅度和定时以及模拟MRI梯度场的磁感应电场的幅度和定时进行比率计对比。在磁感应电场的已知最高位置处测量电场。预期和感应场的最大值的位置通常是相同的（在激励导线的远端，非常靠近导线的电极）。U.12对背景信息进行了介绍。
U.3 测试要求
患者模拟器包括一个盐水填充性透明丙烯酸塑料圆筒，外径为24cm，壁厚为0.8cm，深度为24cm。含盐量为0.6％，且位于水箱中18cm深处。
塑料支撑网格（见图U.1）水平安装在高于盐水箱底部9cm处。从不导电的非金属化塑料质荧光灯固定盖起切割塑料栅格，按照盐水箱的开口切割该塑料栅格，因此，栅格的顶部表面位于水箱底部上方9厘米处，同时位于四个旋入与网格胶合在一起的塑料螺栓的1.27厘米塑料螺纹螺栓上。
网格由0.12cm宽，1.25cm厚的梁构成，且间距1.36cm。每侧网格壁为1.36厘米。该网格用于测试起搏器在ANSI / AAMI PC69中是否会受到电磁干扰。导线和脉冲发生器皆位于该网格上。在网格的外边缘的一个位置上的切口可用于在测试中移除导线远端附近所有塑料制品。
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图U.1 — 塑料支撑网格
U.4 梯度场模拟器
外径为41.6cm的亥姆霍兹线圈用于产生1kHz的正弦磁场，在中心位于线圈内的24cm直径×24cm深的圆柱中，均匀度在±5％内。均匀性可在圆柱体为空的时候测定。该线圈可以由合适的高功率音频放大器驱动。在必要情况下，可以将大功率、低值电阻器和大电流非极化聚碳酸酯电容器与线圈串联放置进而与阻抗相适配。
注：如果亥姆霍兹线圈具有许多匝，则线圈产生的电场可能干扰探针电缆和附近仪器上携带的信号。
U.5 电场探针系统
如图U.2所示，该系统由带有0.5mm直径直电极的双电极探针构成，同时，采用一对紧密加捻性绝缘实心导体铜线（AWG 32规格）。其容纳在由一次性塑料标准尖端血清学10mL刻度移液器（长度225mm，内径2.5mm，外径4.5mm）制成的管中。探针电极的远端发出的电压从移液器的近端经由双捻线进入高输入阻抗差分放大器（大于10兆欧）。带宽标称为300Hz至3000Hz，但可以加宽。电线应该是垂直的（平行于B场），且至少高于盐水箱和亥姆霍兹线圈1米，以避免产生磁场拾取问题。或者，可以使用具有差分高输入阻抗的类似光纤链路。
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图U.2 — 电场探针结构
U.6 探针定位器
使用分辨率为0.2mm的3轴线性平移台，其中，沿每个轴的运动不小于30cm，例如XZ适配器2。可以手动或电机驱动（图U.3）。该组件上的所有金属部分与盐水箱和亥姆霍兹线圈之间的距离都应大于30厘米。应该将此装置安装在盐水箱上方和正上方的木制或其他支撑组件上。应将一个横截面大于3厘米×3厘米，长度为5厘米，且在中心处钻有一个孔的木制或塑料块安装在定位器的垂直行程轴上。应使用非导电指旋螺钉将探针安装在这个块件中。从探针引出的电线应与定位器的任何金属部分保持2厘米的距离。在放置探针时应使其长轴保持在垂直方向。从其引出的电线由塑料或木结构支撑，以保持它们处于垂直方向，并且平行于亥姆霍兹线圈附近的B场（图U.4）。
2
Velmex XZ适配器属于可商购性合适产品（http://www.velmex.com/manual xz adapters.html）。此信息的目的仅在于为本文档的用户提供方便，并不构成ISO或I EC对本产品的认可。
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图U.3 — 三轴探针定位器
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图U.4 — 盐水箱和亥姆霍兹线圈的侧视图
U.7 被测设备
在AIMD，由一个脉冲发生器和导线构成，应按照制造商规定的配置连在一起。应分别对每个相关的激励配置（例如每个心室的双极和单极起搏）进行编程和测试。
U.8 测试设置
U.8.1 磁场设置和校准
应使用亥姆霍兹线圈产生1 kHz的线性极化磁场，其通量密度B为1.2高斯RMS =（1 T / s dB / dt）。在水箱中没有盐水的情况下，应测量并证明B的均匀性在盐水箱所占据的整个体积中为±5％。这一工作应该在金属探针定位器和所有其他测试系统组件就位时进行。在进行此类测量工作时，应使用市售仪器或直径不超过4cm的探测线圈。
U.8.2 放置受测装置
脉冲发生器和导线放置在盐水箱中的塑料网格的顶表面上。导线配置在圆形环路中，与盐水箱的内垂直壁距离为1cm±0.2cm（图U.5）。导线的远端放置在网格的切口部分中，同时导线平行于切口的长轴线。在导线的远端、脉冲发生器的任何部分、以及附接导线近端之间，间隙应大于5cm。如果因为导线太长而不无法让间隙满足这样的要求，则可以将脉冲发生器和导线的近端移向中心。
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图U.5 — 测试中装置和导线的放置
U.8.3 E探针的放置和方向
将探针放置在盐水箱中的几个不同的位置，以达到不同的测量目的。如果不在水箱中心的位置处进行测量，则探针尖端可以相对于圆形水箱几何形状沿径向或切线方向定向。这些方向如图U.6所示。
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图U.6 — 电场探针尖端方向
U.9 探针系统的验证和背景噪声抗扰度 
U.9.1 水箱中心——无装置
除了盐水外，水箱中没有其他物体，同时探针放置在水箱几何中心处高于网格1厘米的地方。在数字存储示波器或数据采集系统上测量电压波形。分别在磁场启动及关闭时进行测量。在探针围绕其长轴旋转90度之后，重复这一步骤。应将由此得到的测量数据与在水箱的外边缘处测得的数据（U.9.2）进行比较。
U.9.2 外边缘——无装置
将探针置于盐水中网格上方1cm处。探针尖端的中心线放置在距离水箱内壁1cm处。盐水箱中没有放置激励装置脉冲发生器或导线。在磁场关闭的情况下，在数字存储示波器或数据采集系统上测量电压波形。在磁场启动的情况下进行测量。对于保持径向的探针尖端进行测量，并在将探针旋转180度后重复测量。将探针尖端放置在切线方向上进行测量。将探头旋转180度后重复测量。在切向方向上能够测得水箱边缘处的最大电压。将该值与水箱中心的电压进行比较。如果中心的电压最大边缘电压的10％，则E探针导线中存在错误的始动电压，并且在此问题得到纠正之前无法进行测量。
U.9.3 装置感应场——激励和磁感应电场的测量
将受试激励装置放在盐水箱中。这通常是一个脉冲发生器和一条或多条激励导线。这些被放置在网格的顶表面上。电场探针放置在非常接近于装置激励电极的规定位置。如前所述，将引线的远端放置在切口中。在被测设备就位的情况下，按顺序将探针放置在各种测量位置。对于每个测量位置来说，探针尖端的最近部分与被测装置每个激励电极远端之间的距离为1.5mm至5mm。具体距离将取决于特定装置模态的激励电极距离目标组织的典型临床位置。如图U.7所示，将探针尖端放置在受测装置电极中心线下方0.5mm的深度处。这一对探针电极的相同特定电极（＃1）应该始终位于最靠近激励电极的地方。这一点十分必要，因为在探针电极之间存在较小的不对称性。
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图U.7 — 探针尖端位置
U.10 测量程序
应在每个器件电极处测量磁感应电场。即使脉冲发生器设置不对特定设备设置的特定设备电极施加电压脉冲，也应满足这一要求。在数字存储示波器或数据采集系统上测量电压波形。在每个相关位置对所有可能存在的相关的电场进行测量，在重新定位探针之前，将探针置于一个方向和位置上。这一工作应在将探针重新定位到另一位置之前进行。这一点十分重要，因为E内的极陡峭空间变化存在于激励装置导线附近。如果探针移动了几分之一毫米并再次采集数据，则由于空间变化，数据观察结果会显着变化。应记录波形，以便在设备发出激励脉冲之前、期间和之后的时间段内观察磁感应正弦波，如图U.8所示。
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图U.8 — 测量从激励装置和磁场引出的激励导线尖端邻近电场
应在每个单个固定位置进行以下测量，同时应使磁场关闭，且将探针位于各个相关位置。按照一种配置（例如双极，单极）的最大激励电平设置脉冲发生器输出。电场探针尖端相对于激励电极的表面以径向为方向。在没有磁场存在的情况下，测量电压波形。在磁场开启的情况下重复该组测量。保存通过探针获取的波形测量值，以供以后分析。
将电场探头尖端置于相对于刺激电极表面切线方向，之后进行测量。按照一种配置（例如双极，单极）的最大激励电平设置脉冲发生器输出。首先，关闭B场，并且纪录数据。然后开启B场并记录数据。
U.11 试验结果的评价
在探针相对于刺激电极的每个位置处，确定梯度场感应电场的峰值振幅和定时与预期激励电场的比率。应该对结果进行比例缩放，以评估在30T / s和100T / s下的磁感应信号。这一点应通过将1T / s下获得的数据分别乘以系数30和100来完成。
必须评估磁感应波形相对于AIMD的预期刺激波形的持续时间和时间关系。这需要考虑激励电可激发组织的强度-持续时间问题。例如，要考虑由磁感应（梯度）波形对预期激励波形的改变。例如，见S.2.5。由于该电场测试方法使用连续正弦波，因此它模拟最差情况，即持续出现梯度脉冲。
U.12 背景信息
U.12.1 导线附近的磁感应电场的基本原理
 AIMD引线、脉冲发生器和患者机体组织三者构成导电路径，由此来形成环路。在简化的情况下，该环路在单个平面中。如果均匀磁场垂直于该环路，则感应电流被最大化。以下简化等式用于计算由正弦变化性B场引起的盐水中任何点处电场的RMS幅值（参见U. 13.1）。
E-π x F x r x B
其中
E
是盐水中点（V / m）处的电场；
F
是磁场的频率（Hz）；
B
是磁通量密度（T）;
r
是距离盐水中心的径向距离（m）。
当将导线置于到盐水箱中并且将水箱暴露于磁场时，在盐水和电线中便会产生感应电流。如果电线的尖端不绝缘，则将在盐水中最接近电线的尖端的位置产生额外的E。在周围盐水中，任何点处的电流密度J都等于电导率σ乘以E：
J-σE
导线尖端附近的电场和电流密度在组织和导线尖端的边界处最大。在该边界处，局部电场与导线尖端的表面积成反比。正常情况下，E矢量垂直于导电尖端的表面（图U.9）。电场随着与该边界的距离的增加而呈指数性下降。因此电场探针的定位至关重要。如果通过两电极探针测量E场，则表示电极间电场空间平均值的电极间电压测量结果在该区域上被平均划分。
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图U.9 — 围绕单极导线的电场 
U.12.2 导体中AIMD的电路
将AIMD导线放置在导电体（患者体内或盐水模型）中，可形成如图U.10所示的闭环电路。如果引线连接到脉冲发生器的内部电路，则具有内部阻抗Z的电路径会通过脉冲发生器的激励和/或感测电路存在于外壳“Can”和盐水之中。脉冲发生器中该路径的阻抗是可变的，并且取决于AIMD电路的瞬时状态。如果AIMD是在单极模式下发出激励脉冲的心脏起搏器，则在发出脉冲的期间，（与环路的其余部分的阻抗相比）阻抗并不高。在发出脉冲之后，与环路的其余部分相比，阻抗通常较高。然而，实际上，在发出脉冲之后，，阻抗Z会在短时间内被有意地保持在较低水平。对于双极导线来说，每个电极和脉冲发生器容器之间的阻抗取决于脉冲发生器的电路设计。
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图U.10 — 闭环电路
附录V

（资料性附录）
梯度磁场基本物理学以及与AIMD的相互作用
V.1 概述
MR扫描仪产生的梯度磁场能够在AIMD导线和其他部件中产生感应电压。感应电压是AIMD维度和形状、相关电线（回路大小）、扫描仪孔中患者（和AIMD）的位置以及特定患者应用扫描方案的一个函数。感应电压可能会损坏或干扰器械的功能，如心脏起搏系统中的感应错误或神经刺激器的脉冲宽度变化，或者，感应电压还会由于感应的外在电势导致过度刺激。另一个关键问题是神经刺激可能性增大。将MRI扫描顺序程式化，避免疼痛的神经刺激。若存在金属植入物，无论是无源的还是有源的，均会导致感应电流集中，从而增加神经刺激的可能性。与通常出现在身体外表面附近的PNS（见表V.1）相比，若存在植入物，会刺激心脏和大脑等内部结构。
V.2 背景资料
表V.1提供了与梯度磁场相关的一系列符号、缩略语、术语、定义和标记惯例。一般的MRI定义包含在本技术规范的正文中。
表V.1 — 符号、缩略语、术语和定义
	符号或缩略语
	术语
	定义

	Bx, By, BZ
	梯度磁场（即磁通密度）
	对扫描仪成像区域中的静磁场进行空间和时间干扰的时变磁场。

	
	磁共振系统（MR系统）
	MR设备、附件（显示装置、控制装置和电源装置）以及受控接触区（若提供）的整体。

	
	全身磁共振设备（全身MR设备）
	尺寸允许对成年患者进行全身MR检查和局部MR检查的MR设备。该设备可能会配备体积射频发射线圈、局部射频发射线圈以及一个专用的梯度系统。

	
	全身梯度系统
	适用于全身MR设备的一个梯度系统。

	
	梯度输出
	具有梯度性能的参数，如磁场量级的变化率或在特定条件下并在特定的位置由一个或多个梯度单元感应的电场。


表V.1 — 符号、缩略语、术语和定义（续）
	符号或缩略语
	术语
	定义

	
	梯度单元
	沿MR设备坐标设备其中一条轴线共同生成一个磁场梯度的所有梯度线圈和放大器。

	
	合规体积
	采用圆柱形全身磁体检查MR设备梯度输出合规性的患者可进入空间的区域，所述合规体积是一个圆柱体，其轴线与磁铁轴线重合且半径为0.20m。

	
	等中心
	MR系统中梯度线圈系统的中心。

	\dB/dt\max
	最大dB/dt
	梯度磁场时间变化率的最大量级（矢量实体）。将梯度磁场值\dB/dt\max限制为Tseff 的函数，防止末梢神经刺激。

	EPW
	有效脉冲宽度
	EPW定义为由峰值振幅划分的脉冲区域。

	FOV
	视场
	图像跨越的距离。

	GA
	梯度振幅
	“梯度”等中心处梯度磁场Gx、Gy或Gz强度的空间变化。
梯度振幅最常用的单位为mT/m。

	S
	梯度转换速率
	制造商梯度系统性能规格，单位为特斯拉/米/秒（T/m/s）。

	Gx, Gy, Gz
	梯度，物理梯度
	作为梯度硬件（放大器、线圈等）包含性一般参考的术语和符号。G数量上的SI单位为T/m。

	PNS
	末梢神经刺激
	因时变梯度磁场在患者体内生成的电场而导致的患者身体末梢神经刺激。

	EPI
	回波平面成像
	整个图像在单一重复时间内构成的MRI脉冲顺序是。

	EMI Cap
	电磁干扰滤波电容器
	发生器中保护电路免受导线感应的电磁电压影响的电容器。

	
	探测线圈
	基于法拉第感应定律测量dB/dt所用的平面线圈。详细说明见IEC 60601-2-33:2002 51.105.2 b)。


表V.1 — 符号、缩略语、术语和定义（续）
	符号或缩略语
	术语
	定义

	
	专用梯度系统
	专用梯度系统的示例是一个能够整合到MR设备中对患者头部进行专项检查的梯度系统。

	
	梯形梯度脉冲
	一个以恒定变化率将梯度磁场强度（振幅）从起始值变更到一个新值，在程序化时间内保持新值恒定，然后仍以恒定变化率由新值过渡到下一个值的梯度脉冲。在任何变化期间，变化率会保持恒定，但通常在由一个振幅过渡到另一个振幅时会发生变化。在大多数基本示例中，起始值和下一个值均为零，变化率具有相同的量级，但过渡的符号却相反。

	
	梯度振幅
	[image: image90.emf]
	

	ts.eff
	有效刺激持续时间或有效转换持续时间
	在IEC标准中，该术语和符号用于讨论梯度磁场感应的PNS。梯形梯度脉冲ts,eff等于转换持续时间。对于其他脉冲形状，IEC 60601-2- 33:2002中规定了其有效转换持续时间。见图V.4。

	GSR
	最大梯度转换率
	在正常扫描条件下可获得的最短可能倾斜时间内，通过在梯度单位的最大规定梯度强度G+max和G-max间转换梯度单位所获得的梯度变化率。

	dB/dt
	磁场时间变化率
	磁通密度随时间变化的变化率（T/s）。


V.3 MR梯度磁场的目的和特征
V.3.1 梯度描述
图V.1插图说明了一个产生该梯度的柱形全身MRI线圈、射频和静磁场。该系统产生的梯度磁场会对静磁场产生空间（随位置函数变化）和时间（随时间函数变化）干扰。梯度磁场可使用由接收到的射频信号构建的二维和三维图像。该梯度磁场的用途如下：
空间选择质子将要共振的患者身体部位（切片选择），
空间改变与某些参考值（相位编码）相关的相位，
在用接收器线圈（频率编码）测量时变通量的同时空间更改质子的频率。假设B0处于z方向上，梯度线圈产生的x、y和z磁场梯度分别为Gx = ∂Bzldx、Gy = ∂Bzldy和Gz = ∂Bzldz。
图V.2插图说明了产生y梯度转换梯度线圈的绕线圈。图中的箭头代表线圈电流产生的磁场的量级和方向。x和y线圈除了沿z轴进行90°旋转之外，其他均相似。x和y梯度线圈的最大磁场强度是在距离孔中心（等中心）30cm左右位置上的横向分量。对于某些静场磁铁和孔长度较短和/或沿着z轴视场较短的扫描仪而言，最大磁场强度可能出现在孔中心（等中心）附近。
同样，图V.3插图说明了z梯度线圈的绕线图和磁场方向。z梯度线圈在孔中心（等中心）任意一侧产生一个最大强度约为35cm的纵向磁场。此外，对于某些静场磁铁和孔长度较短和/或沿着z轴视场较短的扫描仪而言，最大磁场强度可能出现在孔中心（等中心）附近。
图V.4所示为梯形梯度波形并定义了定时参数。所示波形是与线圈中电流成比例的梯度振幅。
注1：患者感应的电压与该波形的时间导数成比例。
临床MR扫描所用的梯度脉冲顺序可以是非常复杂的。对于正交图像切片，通常命名为切片选择、相位编码和频率编码或读出器的三个梯度函数中的每个函数可通过三个梯度通道（Gx、Gy和Gz）中的任何一个通道映射。若图像切片方向是一条斜线或双斜线，则应在两个或三个梯度通道中应用两个或三个梯度函数。临床图像中所用的各种脉冲顺序类型的本质相关详细信息，请查阅本主题中的参考书。
MR制造商提供的技术规格表中给出了最大的转换速率，单位为T/m/s。孔轴线上的最大dB/dt（单位为T/s）约为0.3S，S单位为T/m/s。这一近似值是因最大dB/dt出现在等中心30cm左右的位置导致的。20cm半径合规体积表面上的最大dB/dt约大于z线圈同轴值的10%，大于横向线圈该值的50%左右。
注2：这些数值为典型的近似值。
表V.2列出了制造商提供的一些梯度参数。注意，表中数值为硬件限值。MR系统产生梯度波形受这些限值的限制。此外，梯度系统的热量限值可能会限制持续的性能。
表V.2 – MR兼容性数据表中的梯度参数样本值
	梯度系统
	西门子a 3T Tim 102×8
	飞利浦b 3.0T Achieva
	GEC 3,0 T

	最大振幅
	45 mT/m
	40 mT/m
	50 mT/m

	达到最大振幅的最短上升时间
	225 μs
	200us
	267 μs

	最大转换速率
	200 T/m/s
	200 T/m/s
	150 T/m/s

	a 西门子参数来源于磁共振成像系统使用手册MR兼容数据表Verio（3/2008）
b 飞利浦参数来源于Intera、Achieva和Panorama的技术说明，Philips编号452213268821。
c 通用电气参数来源于2381696-100修订版5（2/2007）。


V.3.2 转换速率和dB/dt
MR系统技术规格给出了最大的梯度转换速率。该数量的单位为T/m/s且在等中心的条件下界定。梯度相互作用的另一个相关参数为线圈内从零电流上升到最大正或负梯度振幅的最短上升时间。扫描仪中某些点位上的时变磁场dB/dt与该转换速率成比例。例如，考虑dBy/dt。其可表示成下列公式：
[image: image91.emf] 
式中，/参数为扫描仪中位置（x、y、z）的函数，动力学转换速率Sx、Sy 和Sz是脉冲顺序期间的时间函数。扩展到三个坐标轴，该时间磁场可表示为：
[image: image92.emf] 根据等式（V.2），成像区域中孔轴线上等式（V.1）中的/关系为
fxx(0,0,z)=fyy(0,0,z)= fzz(0,0,z)=z（在成像区域内）
（V.3）
成像区域中f矩阵中的其他关系可予以忽略。
注意，假设线圈长度相似，实用性全身MR系统的f矩阵各个关系与合规体积中的关系相似。因此，如图V.2和V.3中所示，利用采用广义梯度线圈的相对简单的建模可获得合规体积中的f矩阵。合规体积外侧，特别是孔壁附近的f矩阵关系可能取决于梯度线圈设计的细节（如隔离与未隔离）以及梯度线圈的径向布局。
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图V.1 – 圆柱形孔MRI扫描仪中使用的线圈以及讨论磁场及其效应时使用的参考坐标系的插图
[image: image93.emf]
注：在y=0平面中，Bx的图形相同；其围绕z轴旋转90°。
图V.2 -  x = 0平面中生成的y-梯度线圈的绕线图以及磁场图形（By）
[image: image94.emf]
注：该磁场径向对称。由于该磁场为径向对称，因此，穿过参考坐标系中z轴的任何平面中的图形均相同。
图V.3 - x = 0平面中产生的z梯度线圈的绕线图以及磁场图形（Bz）
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注1：顶部绘图的说明了孔中某个点位的梯度磁场量级与时间的变化。
注2：底部的绘图说明了感应的电场的量级。
注3：相对于实际的梯度脉冲，用于插图说明波形特性的时间比例尺已歪曲。
图V.4 – 与沿导线路径诱发的电压路径相同的梯形梯度脉冲与相关的感应电场。
V.4 电场与感应电压
梯度线圈产生了一个感应患者体内电场的时变磁场dB/dt。该感应电场E可表示为：
[image: image95.emf] 
式中，A为磁矢量势，Φ为静电势（见V.7.1）。对于脉冲梯度，该频率足够低，与身体维度相比，空气中的波长和组织中的皮肤深度均很大。针对极佳的近似值， ∂A/∂t应由梯度线圈中时变电流导致的，▽Φ则原子积聚在组织和周围控制以及具有不同导电性组织间各个界面上的电荷。
等式V.4显示了产生一个电场的两种方式：
-
一个时变磁场；
-
静电荷。
对于梯度线圈中带有一个植入物的患者而言，显著的静电荷存在于四个位置。
线圈的金属。其产生与患者身体无关的电场。
患者身体表面。该电荷趋向于使患者免受外部电场的影响。此外，这些电荷迫使患者身体表面的电流密度法向分量变为零。
体内不同传导性的组织间的界面上。其有助于在患者体内定位热点。
体内的金属植入物表面上。若电荷处于电极上，电极表面附近会有一个强烈的局部电场。
可利用FEM、FDTD和阻抗等多种计算方法计算体内感应到的一个电场或幻像中的一个电场（见V.7.2）。图V.5显示了计算了人体内电场强度分布（无矢量方向信息）的样本，图V.6显示了幻像中的电场。注意，体内的感应电场和幻像中的电场取决于梯度线圈电流的时变速率、梯度线圈的类型（x、y、z）和界标，在很小的程度上取决于梯度线圈设计的细节。尽管如此，我们预计，对于圆柱形孔成像器，采用不同设计的梯度线圈将会感应患者体内相似的电场图形。
Nema标准MS11-2006（V.7.3）中描述了一种测量幻像中梯度感应电场的探针。
由于感应电场，会在细长导体的电极与AIMD系统的电极间感应到电压。感应电压∆V是电极和IPG间电场的线积分。
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式中，dl是该线长度的一个元素。对于几乎封闭的AIMD路径而言，∆V可能近似于dB/dt和（有效）环形区域的结果。
图V.7显示了电场的量级和方向，其插图说明了感应电压的计算方法。已在幻像和电场图形上叠加了可植入式脉冲发生器（IPG）、导线路径和导线路径有效环形区域，使起搏器电极线连接可视化。本图右侧显示为沿导线路径发现感应电压期间涉及的导线路径和矢量。注意，电场图形代表的是身体中间部分接近dB/dt最大的轴向位置附近的幻像位置。电场图形将沿z轴方向相对于等中心的幻像位置函数发生变化。此外，还应注意，除非dB/dt保持不变，感应的电极电压将随时间而发生变化。
通过整合环形区域中磁通量计算得出的感应电压可能会大于或小于等式（V.5）中表示的真值。ANSI/AAMI PC69附录L中讨论了植入心脏起搏器系统的环形区域。
左侧以图片的形式显示了梯度磁场感应电流的电路通道。右侧图片所示为流经起搏器电极线尖端电极的梯度感应电流的简化等效电路。为简单起见，以插图的形式说明了带有单极电极线的单腔IPG。所示IPG内阻抗（ZIPG）作为一个模仿由电容流量主导的电极线界面电阻的AIMD的电容器。由于组织阻抗是通过MRI梯度感应信号的相关频率范围内的电阻主导的，因此，所示组织阻抗（Z组织）为电阻。
图V.8说明了AIMD内因梯度电压导致的电流。电极线尖端和IPG外壳处起搏器电极间的梯度感应电压vgrad的振幅取决于电极线通道以及电极线通道接触到的梯度磁场dB/dt。梯度感应电压将会导致电流流入尖端电极和IPG外壳之间。电场可能导致电流和电荷流向并积聚在电极附近，提高组织刺激的可能性。
为减少电磁干扰（EMI），IPG通常在电极线和IPG外壳之间使用EMI电容器。由于dB/dt脉冲的宽度通常超过电路通道等效电路的时间常数，因此，感应电压会出现在电容器中。梯度脉冲导致的通过EMI电容器的最大电荷转移Q表示如下：
Q = Ce ∆V
(V.6)
式中，CE为EMI电容器和任何其他与连接到IPG外壳上电极线电极的电容相等的值。电荷转换的相关时间常量τ为：
τ=ReCe
(V.7)
式中，RE为等效电极电阻，其包括电极线电极和IPG外壳界面处组织的阻抗。τ值通常为μs顺序，远小于梯度脉冲的有效持续时间以及组织刺激时值。
此外，还存在通过电路系统的电荷转移，而不是等效电容，包括因电极线连接和周围组织间的泄漏而导致的部分。设计IPG时，应考虑电极线的绝缘层完整性、IPG电极线桶形接插件密封性和端板固定螺钉密封性。
若发生器端板和金属盖的电极线输入间的阻抗为纯电阻，流经电极的电流与梯度脉冲的波形相同。梯度脉冲期间的电流 IE表示为：
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式中，∆V为电极和IPG之间感应的电压，Re为电极电阻，RL为电极线主体电阻，RH为端板封盖和IPG之间的电阻，RT 为IPG外壳和组织之间的电阻。
端板封盖和IPG外壳之间可能设有EMI电容器。此外，IPG可能配有电子保护电路系统或寄生性二极管结点。若电极线上感应的电压足够大，其有可能激活保护电路或正向偏压寄生性二极管。若IPG周围的电极和组织之间的电气通道中存在无功分量或作用分量，则需要进行适当的电路分析。
[image: image98.emf]
注：左侧图像为头顶下方20cm的界标（射频线圈的中心），右图为头顶下方50cm的界标。用箭头表示界标（射频线圈的中心）。半径为20cm的圆柱体上的最大dB/dt 为100 T/s。彩条的单位为V/m。
图V.5 – 计算的穿过患者垂直中心的头颅切片中y梯度线圈中人体模型内的电场强度
[image: image99.emf] 
注：左侧图像为头顶下方20cm的界标（射频线圈的中心），右图为头顶下方50cm的界标。用箭头表示界标（射频线圈的中心）。半径为20cm的圆柱体上的最大dB/dt 为100 T/s。彩条的单位为V/m。
图V.6 – 计算的y梯度线圈中幻像中的电场
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注1：箭头表示的是ASTM幻像中梯度感应的电场。
注2：盒和尖端之间的电压∆V为IPG近侧和电极线通道电极间的线积分。
a IPG端板处的电极线近侧。
b 尖端电极处的电极线远侧。
c 单极系统电流流动的IPG外壳回程通道。
图V.7 — 感应电压的评估
电极和IPG间的电压差v1：
[image: image100.emf] 

式中，整合通道沿电极线方向，E为在没有植入物的情况下存在的隐蔽电场。电压∆V为出现在端板封盖电极线和发生器间开路中的真值电压。整合环形区域中的磁通量，获得感应电压的估计值。
[image: image101.emf]
利用环形区域评估的电压与利用沿回程通道的电场线积分评估的真值电压不同。
[image: image102.emf] 
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左侧图片所示为通过梯度磁场感应的电流的电路通道。右侧图片所示为流经起搏器电极线尖端电极的梯度感应电流的简化等效电路。为简单起见，以插图的形式说明了带有单极电极线的单腔IPG。所示IPG内阻抗（ZIPG）作为一个模仿由电容流量主导的电极线界面电阻的AIMD的电容器。由于组织阻抗是通过MRI梯度感应信号的相关频率范围内的电阻主导的，因此，所示组织阻抗（Z组织）为电阻。
图V.8 — 通过梯度磁场感应的电流的电路通道
V.5 梯度感应的振动和热量
金属植入物会将涡流携带到导电盒以及其他由dB/dt感应的内部导电表面中。感应电流是各个表面导电性和维度的一个函数。利用下列等式计算通过柱形圆盘上的涡流而堆积的瞬时功率。
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式中，P为堆积在半径为R、厚度为T、导电性为σ以及在与该柱形盘成β角处的磁场事件变更的时间速率dB/dt柱形圆盘上的瞬时功率。确定堆积在器械和相关周围组织中平均功率时，应考虑MRI顺序的dB/dt RMS值以及穿过IPG所有导电材料的暴露积分。
如果植入物具有较大的表面面积和较高的导电率，加热将达到最大（例如，铜的发热速度高于钛）。
另一个梯度交互作用为感应的梯度电流和静磁场相互作用产生的植入物力矩。垂直于该表面的dB/dt会感应植入物外壳的电流。这些电流会产生一个垂直于该表面的磁矩。植入物平面中的静磁场分矢量与磁矩相互作用，产生一个力矩。对于加热，如果植入物具有较大的表面面积和较高的导电率（包括接地层、电池等的内部元件），力矩将达到最大。梯度力矩表现为振动，评估方法为运行能够产生强烈y梯度的一个顺序，并且固定植入物，保持器械大面积法线垂直于距离等中心30cm左右的B0。
V.6 带有植入AIMD的患者的风险
当MRI梯度磁场由一种脉冲振幅转换到另一种脉冲振幅时，AIMD可能会接触高水平的梯度磁场dB/dt。通常，梯度转换速率（单位为T/m/s）较大的梯度系统会使患者接触高水平的dB/dt。了解与MRI梯度磁场相关的患者安全风险的部分列表。
当AIMD拥有在电极线远端带有电极的长引出线时，心脏和其他组织的刺激。
器械外壳和电池或高压去纤颤电容器（可植入去纤颤器中）等器械内部部件的涡流加热。
例如，因患者体内的梯度感应电场和通过起搏器引线耦合到IPG内部部件上的相关噪音电压而扫描患者（限制起搏器，起搏速率非常高，起搏脉冲降低）时，起搏治疗中断。
因与静磁场相互作用的梯度感应器械涡流导致的振动。
因电极线近端或与器械内部电路系统耦合的梯度磁场中的梯度磁场感应电压导致的器械故障或失效。
MR扫描起搏器患者时，可能存在心脏刺激安全风险（见图V.7.4）。最严重的患者安全风险是由右心室（RV）高速率异步梯度感应刺激导致的。该条件可能会模仿或感应具有仅在出现心室脱离不应期时重复高速率刺激的VT或VF并会导致血液动力学崩溃。若梯度刺激率较低，则按血液动力学效率的心室收缩感应的较小频率影响可能不是很明显。此种情况下，通过在心脏收缩后与心肌相对不应期相关的易颤期内进行刺激，降低可能引发自主性心律失常的安全风险。
在远端带有电极的神经调节物质或深部脑刺激器等拥有长引出线的其他类型AIMD也存在刺激其他组织的风险。应在具体分析的基础上评估每种AIMD的安全风险。可最大程度减少源自电极的梯度感应电流植入物将会降低意外刺激的可能性。
双腔起搏器或多通道神经刺激器等某些AIMD可能配有多条带有不同轨道线以及导致不同电场暴露的电极线长度的引出线。此种情况下，应考虑一条引出线远端的电极与另一条引出线远端电极间可能存在的差异以及电极间明显电流流动的患者可能的安全问题。在上文插图说明的简单系统中，引出线近端连接件间IPG显示的阻抗会在确定电极电流方面产生影响。虽然多条引出线和多个电极增加了评估难度，但可应用相同的依据原理。对于采用心内膜引出线的双腔起搏器，需要评估右心房（RA）和右心室（RV）中电极间的感应电压。
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