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前  言

本文件按照GB/T 1.1-2020《标准化工作导则 第1部分：标准化文件的结构和起草规则》给出的

规则起草。

请注意本文件的某些内容可能涉及专利。本文件的发布机构不承担识别这些专利的责任。

本文件由国家药品监督管理局提出。

本文件由全国外科植入物和矫形器械标准化技术委员会有源植入物分技术委员会

（SAC/TC110/SC4）归口。

本文件起草单位：

本文件主要起草人：



磁共振环境中植入式心脏起搏器及心律转复除颤器的安全要求和

测试方法

1 范围

本文件适用于打算在大约64 MHz及128 MHz和全身线圈激励下运行的1.5 T及3.0 T圆柱形（圆形

或椭圆形横截面）扫描孔全身磁共振（MRI）扫描仪中接受磁共振扫描的患者体内使用的经静脉起搏

器、ICD和CRT系统。

本文件中指定的测试描述了和与磁共振扫描仪相关的磁场和电磁场的相互作用。这些测试可用

于根据其“MR条件性安全”标签来演示器械的运行情况。这些测试不适用于制成品的常规测试。其

中一些测试是型式测试，而另一些测试则需要样品量理由。

本文件的范围限于：

—在磁共振扫描期间不使用感知功能或被程控为不使用感知功能来影响治疗传送的系统；

—在磁共振扫描期间停用了高电压治疗的系统；

—植入患者胸部区域的器械。

不可植入部件的要求超出了本文件的范围。

本文件的要求补充或修改了ISO TS 10974的要求。
注1：本文件可能为较新的治疗（如皮下ICD系统，无电极导线起搏器和环形记录仪）提供有用的指导，但其要

求不在本文件范围之内。

注2：磁共振扫描仪的安全要求可见IEC 60601-2-33。

2 规范性引用文件

下列文件中的内容通过文中的规范性引用而构成本文件必不可少的条款。其中，注日期的引用

文件，仅该日期对应的版本适用于本文件；不注日期的引用文件，其最新版本（包括所有的修改单）

适用于本文件。

YY 9706.233 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（YY 9706.233-2021，IEC 60601-2-33:2015，MOD）

YY/T 0987.2-2016 外科植入物 磁共振兼容性 第2部分：磁致位移力试验方法

YY/T 0987.5-2016 外科植入物 磁共振兼容性 第5部分：磁致扭矩试验方法

ISO/TS 10974 具有有源植入式医疗器械的患者进行磁共振成像的安全评估（Assessment of the

safety of magnetic resonance imaging for patients with an active implantable medical device）

3 术语和定义

下列术语和定义适用于本文件。

3.1

有源植入式医疗器械 active implantable medical device AIMD

植入人体内的有源医疗器械。通过外科手术或内科方法，部分或整体地植入人体内的；或通过

医疗介入手段进入自然腔口的，并且术后仍留在体内的有源医疗器械。
注：就本文件而言，有源植入式医疗器械是由一个或多个完全植入体内的植入式部件（例如，器械和电极导线）

组成的系统。

[来源：GB 16174.1-20XX，3.2]

3.2

B0

磁共振扫描仪的静磁场，除非另有说明，否则在本文件中磁共振扫描仪的静磁场的强度为1.5T或

3.0T。



3.3

B1+rms

B1+的均方根（rms）

其中，t 为时间，tx 为积分时间。B1+rms 应是整个序列持续时间内任意 10s 时段的最高平均值。

注：B1+是由校准容积内（通常是产生MR信号的中心轴位层面）的平均翻转角导出。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.201]

3.4

B1+

在旋转参考系中，射频场中对翻转核磁矩有效的分量。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.244]

3.5

B1+peak

B1+的峰值。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.245]

3.6

鸟笼式线圈 birdcage coil

产生磁场的射频部分的辐射器
注：这通常是指台架线圈，用于模拟扫描仪的容积射频发射线圈的运行。

3.7

植入式心脏节律管理器械 implantable cardiac rhythm management device ICRMD

完全植入体内的经静脉的起搏器，植入式心律转复除颤器或植入式心脏再同步治疗系统。

3.8

符合容积 compliance volume

用于检查梯度输出符合性的患者可进入区域。

注：在配置柱形全身磁体的磁共振设备中，符合容积是一个柱体，其中心轴与磁体中心轴一致，半径为 0.20 m，与

梯度线圈等长。在所有其他磁共振设备中，符合容积是指根据磁共振设备预期用途可以正确定位患者身体任何部分

的容积。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.202]

3.9

|dB/dt | rms
梯度磁场时间变化率幅度的均方根值（rms）。

其中，t是时间，tx是积分时间。

3.10

一级受控运行模式 first level controlled operating mode

一种磁共振 I 设备运行模式，该模式下的磁共振设备的一个或多个输出值可能引起患者生理应激反

应，需要通过医疗监控进行控制。

注：关于生理应激的定义和确认，应不考虑可能导致或增强应激因素的其他来源（例如，有源植入式 s医疗器械）。

[来源：YY 9706.233-2=21, 201.3.231，有修改]



3.11

G
空间编码的磁场梯度，单位为 T/m。

注：Gx 是沿参考坐标系 X轴方向的空间梯度，Gy 是沿 Y轴方向的空间梯度，Gz 是沿 Z轴方向的空间梯度。

[来源：YY 9706.233-2021，表 201.101，有修改]

3.12

梯度输出 gradient output

在规定条件下，在规定位置处，表征梯度性能的参数。例如，由一个或多个梯度单元产生的磁场强

度变化率或感应电场强度。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.209，有修改]

3.13

梯度单元 gradient unit

一组梯度线圈和放大器，共同作用产生沿磁共振设备坐标系某一轴向的梯度磁场。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.210，有修改]

3.14

预期用途/预期目的 intended use/intended purpose

按照制造商提供的规范、说明书和信息，对产品、过程或服务的预期使用。

[来源：YY/T 0316-2016，2.5]

3.15

等中心 isocentre

磁共振设备的空间编码梯度的零点。

注 1：一般指磁体均匀性最高的区域。

注 2：一般指磁共振检查中成像区域的中心位置。

[来源：IYY 9706.233-2021, 201.3.214，有修改]

3.16

导线 lead

封套一根或多根绝缘的导线，用于传输电能的软管。

[来源：GB 16174.1-20XX, 3.13]

3.17

电极导线端口 lead port

绝缘的有源植入式医疗器械插口或端口，在有源植入式医疗器械和电极导线之间提供电气和机械连

接

3.18

MR 设备/磁共振设备 MR equipment/magnetic resonance equipment

预期用于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。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.218]

3.19

MR 扫描仪/磁共振扫描仪 MR scanner/magnetic resonance scanner

见 3.18
注：在本文件中，经常使用术语“磁共振（MR）扫描仪”代替“磁共振（MR）设备”。

3.20



最大梯度切换率 maximum gradient slew rate

正常扫描条件下，用最短斜坡时间，在规定的最大梯度值 G+ max和 G-max之间切换所得到的梯度

变化率。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.222]

3.21

MR 特定条件安全 MR Conditional

在特定条件下，在MRI环境中被证明是安全的物品，包括静磁场，转换梯度场和射频场的条件。

条目注释 1：可能需要其他条件，包括项目的具体配置。

[来源：ASTM F2503，3.1.11，已修改 - 第一句和第二句已合并。]

3.22

正常运行模式 normal operating mode

磁共振设备的一种运行模式，在这种运行模式中，没有任何输出值可以引起患者生理应激反应。

条目注释 1：在无任何可引起或增强应激因素等附加来源（如 AIMD）情况下规定生理应激的定义和

确认。

[来源：YY 9706.233-2021，201.3.224]

3.23

搜索线圈 search coil

在符合性试验中用于测量梯度输出的小直径线圈。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.230]

3.24

特定吸收率（SAR）

单位质量吸收的射频功率(W／kg) 。

[来源：YY 9706.233-2021, 201.3.233]

3.25

磁场时间变化率（dB/dt/）

磁通密度随时间的变化率（T/s）

条目注释 1：在适当的低频范围（例如<5 kHz）中评估磁场的时间变化率 dB/dt，不考虑开关放大器

纹波影响。。

[来源：YY 9706.233-2021，201.3.234]

3.26

容积射频发射线圈 volume RF transmit coil

适用于磁共振设备的射频发射线圈，可在其所包围的指定容积内产生均质的射频场

条目注释 1：容积射频发射线圈可以是全身射频发射线圈，头部射频发射线圈或设计用于人体特定

部位额均匀覆盖的射频发射线圈。用于射频发射的包围人体或人体局部的单环线圈，可视为一种容

积射频发射线圈（例如：单环腕关节线圈）

[来源：YY 9706.233-2021，201.3.236]

3.27

全身梯度系统 special purpose gradient system

适用于全身磁共振设备的梯度系统

[来源：YY 9706.233-2021，201.3.237]

3.28



全身磁共振设备 whole body magnetic resonance equipment

磁共振设备具有较大尺寸，可对成人患者进行全身磁共振检查和局部磁共振检查。全身磁共振设备

可以配备体积射频发射线圈，局部射频发射线圈，以及特殊用途梯度系统。

[来源：YY 9706.233-2021，201.3.239]

3.29

全身 SAR whole body SAR

在规定时间内，患者身体总质量的比吸收率平均 SAR

[来源：Y 9706.233-2021，201.3.241]

3.30

部分身体 SAR partial body SAR

在规定时间内，容积射频发射线圈覆盖区域的患者身体质量的平均 SAR

[来源：YY 9706.233-2021，201.3.225 ]

3.31

局部 SAR local SAR

在规定时间内，患者身体任何 10 g组织的平均 SAR。
[来源：YY 9706.233-2021，201.3.216]

3.32

头部 SAR head SAR

在规定时间内，患者头部质量的平均 SAR
[来源：YY 9706.233-2021，201.3.212]

4 符号和缩略语

BG 梯度磁场强度

DUT 被测设备

RF 射频

rms 均方根

TEM 横向电磁

5 非植入式部件的基本要求

有源植入式医疗器械的不可植入部分的要求超出了本文件的范围。它们可能会在将来的版本中规定。

6 检查和测量

ICRMD（心血管植入式电子器械）有望按照其预期用途运行，并且不会给患者带来不可接受的风险。

表 1合并列了故障测试的测试标准。

表 1 故障测试和相应的条款以及导致所评估危害的磁共振场

故障测试 B0 Cx,y,z B1 条款

B0故障 x - - 14

梯度故障（注入/辐射） - x - 16

射频故障（注入/辐射） - - x 15

梯度振动故障（磁共振扫描仪/振动台） x x - 10

磁共振组合场 x x x 17

整个故障评估包括三个步骤：

— 第 1步：暴露期间进行监测。

— 第 2步：暴露后立即进行功能验证。

— 第 3步：最终验证。



第 1步允许评估 ICRMD在暴露于磁共振场期间的行为。

第2步允许评估暴露于磁共振场后即刻ICRMD的行为是否符合预期（即没有发生意外的瞬态故障）。

此步骤仅适用于磁共振组合场和B0故障测试。这不打算用作参数测试。

第 3步允许评估 ICRMD在暴露于磁共振场后是否按照其预期用途运行。

表 2详细介绍了辐射和注入故障测试的每个步骤要执行的评估。该评估的区别在于与辐射测试环境

相比，注入测试环境可以实现更好的监测和更好的测量。

表 2 注入和辐射故障测试拟定执行的评估

步骤 辐射测试 注入测试

第 1 步：暴露期间监测
1）

起搏监测 根据 6.2
6）, 9） 确保夺获

7）

不允许错过任何心搏
2）

第 2 步：暴露后立即进行功能验证

最长等待时间 30 min
5)

不适用

遥测检查
3)

是
5), 8)

不适用

磁共振成像模式 是
5), 8)

不适用

（POR）重置 是
5), 8)

不适用

恢复正常模式 是
5), 8)

不适用

高电压电荷（如适用） 是
5), 8)

不适用

磁铁模式 是
5), 8)

不适用

第 3 步：最终验证
4)

ICRMD 按照其预期用途运行，并且不会对患者造成不可接

受的风险。
是

1）
仅当 ICRMD 系统按照其“MR 条件性安全”标签在磁共振扫描期间支持心脏起搏时适用。

2）
注入测试环境可实现更好的监测和更好的测量。

3）
询问器械时，遥测检查是自动隐含的。

4）
最好在暴露后立即进行最终验证；制造商最多可以延迟 14 天。

5）
此步骤仅适用于磁共振组合场和 B0 故障测试。应当在暴露结束后 30 分钟内开始检查。

6）
对于梯度振动故障测试，应当仅在暴露的前 5分钟和后 5分钟监测起搏是否符合 Hayes 标准[1]。

7）
电压×持续时间乘积应当满足高于该要求的安全系数，以确保在 MRI 暴露期间的夺获（例如，在 2 倍安全

系数的情况下为 2.5 V×ms）。

注释：起搏阈值遵循公认的强度持续时间曲线，该曲线是电荷和脉冲宽度之间的线性关系。需要给定脉冲下

的电荷以刺激心脏组织。电荷的一个很好的近似值是电流×脉冲宽度，对于固定的起搏阻抗，也可以是电压

×脉冲宽度。为确保夺获，“MR条件性安全”标签定义了进入 MRI 模式之前患者的阈值（例如 S 2.5V × 0.5ms

或 1.25 V × ms）。因此，我们可以定义在 MRI 模式下在暴露期间被测器械仍然能够确保夺获所要满足的电

压×持续时间乘积。

8）
如果器械在超时后没有自动退出 MRI 模式，则可以将该评估推迟到第 3步。

9）
辐射梯度故障起搏监测仅在忽略“注入梯度故障”测试时适用。

6.1 辐射环境下的起搏监测

如果 ICRMD 系统根据其“MR 条件性安全”标签在进行磁共振扫描时支持心脏起搏，则如下所述，应

当在辐射暴露期间评估 ICRMD 起搏活动：

— 在整个监测时间内（见注释 2）未检测到临床上明显的失起搏信号（见注释 1）。

注 1：失起搏定义为峰值起搏振幅低于程控值的 40%（例如，对于 5V 程控值，为 2V）。制造商可以

根据理由为左心室推荐不同的阈值。
注 2：基于[1]，[2]，超过连续 2秒的失起搏被认为具有临床意义（如图 1所示）。

2 秒以内的失起搏被认为不具有临床意义；如下允许这样的事件：

— 在磁共振组合场测试期间，在表 22 中所示的每个标志处一次。对于在一个标志处的多个扫

描方案，仅允许一次最多 2 秒的失起搏。此标准也足以满足 0 类器械的 B0 测试要求（如表

12 所定义）。

— 在 1 类和 2 类器械（如表 12 中所定义）的 B0 测试中，每次定向暴露期间一次。

— 在“梯度振动测试”期间，在暴露的前 5 分钟内一次，在暴露的最后 5 分钟内一次。



— 在梯度辐射测试期间，在整个辐射暴露期间一次。

关键信息:

a) 120 bpm，间期为 1.5 s，因此不具有临床意义。

b) 60 bpm，间期为 2 s，因此不具有临床意义。

c) 120 bpm，间期为 2.5 s，因此具有临床意义。

d) 60 bpm，间期为 3 s，因此具有临床意义。
注:图中“OK”是指不具有临床意义的间期，“Not OK”是指具有临床意义的间期。

图 1 图表显示在不同场景下两种有效起搏振幅之间的间期

7 关于应用本文件中的测试的一般注意事项

若干条款包含了层级的概念（例如，第 1层级，第 2层级，...，第 n 层级），其中每个层级代

表一种替代测试方法。编号最小的层级（第 1层级）代表最简单的测试方法，产生的结果最不准确，

但是为确保安全起见是保守的。使用较低层级的有源植入式医疗器械需要相当大的裕量，以便能够

适应保守的假设。

随着层级数增加，测试方法变得更加复杂，更难以实施，但提供了更准确的结果。更高层级的

使用减少了对过度设计裕量的要求，因为测试结果更接近于临床实际。

1.5s OK

时间（s）

2s OK

时间（s）

3s Not OK

3s Not OK

时间（s）

时间（s）



有几个条款使用“层级”概念。制造商可以为每个测试选择合适的层级，并且不同的层级可以用于

不同的测试。每个测试不需要使用多个层级。

8 射频场致热

8.1 概述

电极导线射频致热的安全性测试包含两个部分：

a） 第一个部分是对电极导线的电磁建模，第 8.3 条详细描述了建模过程。射频电极导线建模框

架的输出是一组计算机模拟结果，这些结果定义了电极导线/组织界面处功率沉积的概率分

布函数。

b） 第二个部分评估功率沉积对关联组织的影响。

8.2 要求

以下各条款描述了将模拟结果与所选的生理反应模型结合起来确定心脏电极导线的安全性的要求。

8.1.1 CEM43

CEM43 ≤ 120分钟（45℃，持续 30分钟）是防范慢性心脏组织损伤的安全界限。有关基本原理和参

考，请参见附件 C。

8.1.2 ∆PCT

∆PCT包含两项要求，一项要求是关于急性损害反应（在注入功率后 2小时内测量），另一项要求是

关于慢性损害反应。若选择∆PCT作为要求，应按照附录 X进行测试

8.3 测试设置

8.3.1 测试线圈

模拟过程应包含不同类型的全身鸟笼式线圈，除非通过分析可以证明特定的线圈类型不会影响

电极导线的致热分布。模拟中使用的激励水平应当与“MR 条件性安全”标签一致。电极导线致热分

析应当同时包含顺时针和逆时针激励。
注: 顺时针和逆时针相当于首先头部模拟和首先脚部模拟。

应当使用一系列线圈长度和直径进行模拟，或者进行单独的分析，以识别电极导线致热评价要使用

的最坏情况的线圈类型。

对于圆柱形扫描孔、圆极化、“MR 条件性安全”标签，应对表 3 中的线圈进行建模足以代表临床环

境。若使用区别于表 3 中的射频线圈几何尺寸，制造商应给出相应的一致性证据。

表 3 用于体内模拟的射频线圈几何尺寸

孔径

（容限 = 5%）

长度

（容限 = 10%）

60 55

60 70

70 55

70 70

70 38

60 55

8.3.1.1 人体库

应在跨越人体质量指数（BMI）和表 4中指定的性别的人体模型库范围内评估电极导线致热，

表 4 虚拟人体模型

性别 BMI 范围 （kg/m2）

男或女 >35

男 20 - 30

女 20 - 30

男 10 - 20

女 10 - 20



8.3.2 模拟扫描位置

模拟扫描位置应当包括头部（视线高度）与臀部之间的区域，但不得在等高线处以 10 cm 的最

大步长越过膝盖。

8.3.3 电极导线路径

有必要在模拟数据集中使用足够数量的多样但临床上相关的电极导线路径。目前，器械位置被

限制在左胸和右胸区域。

8.3.3.1 器械位置

电极导线致热分析应当包括跨越胸部区域内允许的器械植入位置的两个极端的电极导线路径。

8.3.3.2 电极导线头端位置

具有一个心房起搏位点的路径就足够了。

至少应当使用 2 个右心室头端位置（顶点和 1 个侧壁）来定义右心室头端位置。

对于为冠状窦（CS）提供左心室起搏通路的静脉，每个静脉至少应当在两个位置考虑三条心脏静脉

分支（前静脉，侧静脉，后外静脉或后静脉）。

8.3.3.3 电极导线路径定义

在模拟中使用的电极导线路径由 3D 路径定义，该路径是从器械连接头到血管的平滑路径，然后

是血管到心脏的合适腔室，最后以 8.3.4.2 中定义的右心房、右心室和左心室（如适用）头端植入

位置结束。

MRI 射频磁场将在植入式脉冲发生器（IPG）外壳周围感应电场。由于植入式脉冲发生器由导电

材料制成，因此外壳附近的电场垂直于器械表面，并且切向分量为零。因此，应当认为任何多余的

电极导线都位于器械外壳的附近，其中将切向电场设为零。

8.3.4 电极导线路径选择

数据集应当包括因相位效应而造成增强的电极导线路径和因相位效应而造成抵消的电极导线路

径。应当开发一套电极导线路径并说明其原理，证明该组电极导线路径之间会产生抵消、增强和变

化，并评估由于电极导线体各段之间的耦合而产生的模型影响。独特 Etan 激励的最小数量应当为 25，

且沿电极导线路径的幅值和相位都不相同。

8.3.5 体模选择

ISO TS 10974 附件 M 还描述了圆形和卵形/椭圆形体模，它们也可用于模型确认工作。此外，

附件 M 描述了不同的射频线圈驱动配置以及各种体模所产生的电场分布。

模型确认应当至少包括 ASTM F2182 中描述的任一 ASTM 体模，或 ISO TS 10974 附件 M中描述的

任一体模。

8.3.6 组织模拟介质（TSM）

制造商应规定组织模拟介质的具体参数

8.3.7 射频线圈和激励

线圈应当满足表 5 中列出的约束条件。

表 5 射频线圈约束条件

特征 要求

构造 ≥16 横档高通线圈

直径范围 60 cm 至 75 cm

线圈长度 55 cm 至 75 cm

频率 64 MHz ± 5%/128

射频极化 圆极化或线极化

建议将总温度保持在 ASTM F2182规定的 40℃以下。



8.4 测试步骤

8.4.1 热点确定

在本文件中，热点定义为用于起搏器和心脏再同步应用的起搏/感知电极。对于有多个电极的左

侧电极导线的心脏重新同步，认为每个电极都是一个热点。对于其他特殊的电极模式，应通过ISO TS

10974描述的方法确定热点。

每个热点都需要经过验证的电磁模型和体内功率沉积分析。

8.4.2 MRI 射频场下的电极导线电磁建模

制造商应提供 MRI 射频场下的电极导线电磁模型或模型建立的具体方法。

有必要验证一个或多个电极导线的个别射频模型的有效性，并且还要验证一起协同工作的总体

建模框架组件的组合的有效性。以下条款描述了两种验证都应当使用的步骤。

8.4.3 体外电极导线模型验证

电极导线模型确认的主要目的是验证模型表示幅值和相位效应的能力。因此，模型确认数据集

应当包括各种入射电场，这将导致幅值和相位效应致热的增强和抵消。

模型确认工作包括以下步骤：

1 定义数据集

2 按 8.3.6-8.3.9的测试设置模拟并测量每个典型条件（包含所选择的电极导线路径（见 8.3.3
及 8.3.4）和模拟扫描位置（见 8.3.2））。

3 使用最小二乘线性回归分析法并按 8.5.1的要求比较模拟和测量结果。

4 量化模型中的不确定度。

8.4.4 人类射频热点功率预测

应当使用下面的方程式来预测 8.2中识别的每个热点的功率沉积：

P 热点 （2）

其中

P 热点 是有源植入式医疗器械在热点处的局部功率沉积（W）。

A 是常数（W/（V/m）2）。

L 是有源植入式医疗器械的长度（m）。

z是沿有源植入式医疗器械的位置（m）。

S 热点 是有源植入式医疗器械（1/m）经验证的复杂模型。

Etan 是在 8.5.2（V/m）下测得的体内局部电场。

具体的数据分析步骤参见 8.5.2

8.5 数据分析和结果报告

8.5.1 体外电极导线模型确认数据分析

模型确认数据集是定义入射电场的电极导线路径（参见 8.3.4）和模拟扫描位置（参见 8.3.2）的

所有组合。

8.5.1.1 模拟及测量

模拟包括向射频鸟笼式线圈提供一个射频电激励信号，包含 8.3.5中所述的体模之一，填充 3.3.6
中所述的组织模拟介质，在该体模的体积内产生 3D电场（幅值和相位）。

电极导线路径与该体模中的 3D电场相结合，用于定义与电极导线相切的电场（大小和相位）。

第二次模拟将切向电场应用于电极导线模型，并计算电极导线电极功率或温度水平。对 8.5.1中定义

的模拟数据集的每个元素执行模拟。

对模拟数据集的每个元素进行测量。应当使用 SAR 探头或温度探头进行能量沉积的测量。



8.5.1.2 数据比较和分析

模拟和测量工具能够以不同单位提供结果，例如，模拟结果可以是功率，而测量结果可以是温

度。如果有必要，为进行比较，应当将模拟结果和测量结果转换为共同的单位。

数据比较和分析程序应当包括以下内容。

— 对辐射电磁场测试环境不确定度的评估。

— 对有源植入式医疗器械模型不确定度的评估。

注：有关不确定度的更多信息，请参见 8.5.4。

— 对有源植入式医疗器械模型误差的量化。

— 评估确认标准并计算组合的体外预测不确定度。

模型确认的目的是证明模型适用于预期用途。

8.5.2 人类射频热点功率预测

8.5.2.1 人体模拟

8.3.1 中定义的每个人体应当：

a） 在 8.3.1 定义的射频鸟笼式线圈中模拟；

b） 具有顺时针和逆时针旋转；

c） 具有圆极化激励，并按比例换算以匹配“MR 条件性安全”标签；

d） 在 8.3.2 中定义的模拟扫描位置处。

上文的每个人体模拟都会在人体中产生 3D 电场。上述属性的每种组合都会产生一种独特的人体 3D

电场，该电场将被称为人体模拟集。

8.5.2.2 Etan 提取

Etan 定义为与 8.3.3.3中定义的电极导线路径相切的电场的幅值和相位。应当为 8.3.3.3中定义的

每个电极导线路径以及由 8.5.2.1中的人体模拟集定义的每个唯一的人体 3D电场创建一个 Etan数据

集。Etan数据集包含沿电极导线整个长度的切向电场的幅值和相位。
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关键信息:

蓝线是 Etan相位（度）

黑线表示 Etan幅值（V/m）

图 2 Etan幅值和相位实例

8.5.2.3 电极导线模型模拟和概率分布函数

8.5.2.2中提取的 Etan 数据集将应用于 8.4.2中定义的所有电极导线模型。该模拟的结果是传送到

热点的功率。单个模拟结果的数量将在数万至数百万之间不等，具体取决于人体模拟集中的元素数

量，鸟笼式线圈模型的数量以及电极导线路径的数量。



所有结果的组合定义了传送到热点的功率的概率分布函数（pdf或直方图）。给定模型的每个电

极导线长度应当具有独立的概率分布函数。

8.5.2.4 不确定度分析

应当确定模型的预测不确定度 U 预测和辐射测试系统的不确定度 Uexp。有关测量误差和不确定度的其

他指南，请参见[9] [10] [11] [12] [13]。

注 1：人体电磁模拟用于确定有源植入式医疗器械电场暴露。模拟空间应代表相关患者群，并发送“MR条件性安全”
标签中指定的射频线圈、极化和患者姿势。如果使用缩减的一组模拟，并且特定参数的变化有限，则可以使用附加

的不确定度分析来考虑模拟空间中的预期变化。

注 2：要求有源植入式医疗器械的位置、方向和电极导线路径涵盖拟申报的“MR条件性安全”标签中确定的临床用

例。不确定度分析不适用于这些参数。

9 防范器械致热对患者的伤害

9.1 概述

植入式脉冲发生器外壳（CAN）有三种独立的致热机制。

1. 由涡流产生的梯度致热。

2. 电极导线的注入射频产生的致热。

3. 因局部比吸收率集中（无电极导线）对外壳附近组织产生的射频致热。

表 6列出了验收标准。有关参考和基本原理，请参见附件 C。

表 6 囊袋组织的验收标准

组织类型 安全温度界限（℃） 持续时间（分钟） CEM43 等效值

皮肤痛 ≤ 44 任何 不适用

骨骼肌损伤 45 30 120

注释：考虑起始温度时，骨骼肌是最坏情况的组织损伤类型（请参见附录 C中的 CEM43）。

9.2 要求

对每一致热机制都需要一种测试方法来进行评估。

9.3 测试设备

应当使用 ISO TS10974 第 8.3 条和第 9 条中定义的射频源、梯度源和温度测量系统进行器械致

热测试。

9.3.1 梯度制热测试中梯度磁场的要求

对于梯度引起的温升测试，将基于 20 cm 的植入物半径，展开测试；梯度磁场切换率的有效值

应根据 ISO TS10974第 9条中的表 4，测量或将数据换算为 42 T/s RMS。同样，梯度磁场的峰值应

当根据 ISO TS10974附件 A中的表 A.2，测量或将峰值 dB/dt值换算为[√2×89.9] 127 T/s。Toff（T3）
= 3.2 ms, Tdwell = 0 ms, tslew（T1）= 0.2 ms时，满足峰值和 RMS值的波形如图 4所示。

图 3 用于梯度外壳致热评估的梯度致热波形，峰值=127 T/s，RMS 值=42 T/s，T1 = 0.2 ms，T3 = 3.2 ms

9.4 测试步骤



9.4.1.1 第 1 层级：组织模拟介质中的温度测量

第 1步：确定器械暴露于辐射 dB/dt水平时的热点位置。记录热点的位置，精确度为±10 mm。

第 2步：将器械放入凝胶中，等待 10分钟以达到热平衡。根据 ASTMF2182-11a X1.2.3的规定，

将没有电极导线的器械（端口堵塞）浸没在至少 2.2 cm凝胶状生理盐水中。在沉浸的同时将器械暴

露于具有适当 RMS值的辐射 dB/dt水平，同时测量梯度热点处的温升。按照 ASTM F2182 X1.9.1的
规定，测试持续时间为 15分钟。

如果符合验收标准，则无需进一步评估。如果不符合该标准，请继续进行第 2层级。

9.4.1.2 第 2 层级：功率方法

第 1步：确定器械暴露于辐射 dB/dt水平时的热点位置。记录热点 L1的位置，精确度为±10 mm。

第 2步：测量由于辐射梯度场（表示为 T辐射（t））而在热点处产生的致热。将器械（不带电

极导线）和安装在第 1步中确定的热点处的温度探头一起放入隔热容器中。隔热容器见附录 9.将包

含器械和探头的隔热容器放入梯度线圈中均匀的梯度场区域中。将器械暴露于具有适当的 RMS
dB/dt水平的辐射梯度场持续四分钟，记录热点处的温度变化。

第 3步：测量由于通过电阻加热器外加的功率而在热点处产生的致热（表示为 T电阻（t））。

将电阻加热器安装在器械的两侧。将带有温度探头和电阻加热器的器械放入第 2步的绝缘容器中。

在梯度线圈外部，将加热器连接到电源，并向电阻式加热器施加恒定的功率四分钟（持续时间应与

第 2步相同）。在整个加热持续时间内，记录热点处的时间-温度曲线（T电阻（t））和外加的功率

（W电阻）。计算与W电阻相对应的 dT电阻（t）/dt稳定值。

建议使用重复样在三种功率电平下重复执行第 3步，以便能够可靠地建立 dT电阻（t）/dt和W
电阻 之间的关系式，以供在第 4步中使用。

建议选择能够产生与第 2步中测得的致热类似的功率电平。

第 4步：计算梯度场感应的表面功率通量φ。
4a） 计算在辐射梯度场暴露持续时间内的稳态 dT 辐射（t）/dt。

4b） 计算在外加的电阻发热功率范围内的标称 dT 电阻（t）/dt/W 电阻

4c） 计算器械上的辐射场感应功率：

W 辐射 = W 电阻 / dT 电阻（t）/dt × dT 辐射（t）/dt

4d） 计算梯度场感应的表面功率通量：

Φ =W 辐射 / APG

其中 APG 表示器械的表面积。

第 5步：使用以下关系式（附件 D中所述），估算体内组织的温升∆T 体内：

ΔT 体内 ~= 0.000266 × φ2 + 0.0632 × φ

9.4.2 射频注入制热测试

第 1步：按照 ASTM F2182的规定将器械浸入充满凝胶状生理盐水的体模中，执行 ISO TS 10974
第 8 条规定的辐射射频测试。然后，可以使用测量或模型来量化每个射频入口上注入的射频电平

（LevelRF）。

第 2步：器械周围放置的多个温度探头中找到此位置，找到最大致热（RF注入）热点的位置。

第 3步：在记录 15分钟温升 RF注入的同时，重复第 1步中的测试。

第 4 步：如果找到的热点与单个射频入口的位置相关联，则将 RF注入热点处测得的温升换算

为该射频入口的第 90个百分位数 RMS 功率电平。否则，则将在 RF 注入热点处测得的温升换算为

所有射频入口的第 90个百分位数 RMS 平均值或总功率电平。按照 ISO TS 10974第 15条中的规定

确定 RMS电平。

9.4.3 由于“外壳”处局部电场导致的射频制热测试

第 1步：根据MR条件性安全标签标示的比吸收率，确定在外壳处的第 90个百分位电场值。

第 2步：在凝胶状生理盐水体模中产生电场强度，以获得足够的信噪比。根据生成的 Etan调整

“外壳”的长尺寸。

第 3步：在器械周围放置的多个温度探头，从中找到最大致热（RF囊袋）热点的位置。



第 4步：在 RF囊袋处测量不少于 15分钟温升。

第 5步：换算到第 1步中第 90个百分位数的电场值的温升。

9.5 数据分析和结果报告

有源植入式医疗器械制造商应当分别报告由于梯度、局部电场射频和注入射频引起的温升。

10 防范梯度引起的振动对患者造成的伤害

10.1 概述

该测试提供了两个层级（路径）来评估磁共振引起的振动。第 1层级使用直接磁共振扫描仪，

测试负担较重，而第 2层级使用保守的近似法来减少测试负担。这些层级中只有一个层级将应用于

被测器械。

10.2 要求

被测器械的程控模式应当代表其最终的“MR条件性安全”操作模式。如果“MR条件性安全”

操作模式包含用于治疗输出的选项，那么被测器械应当在该模式下进行测试，且不必在治疗关闭模

式下进行测试。

10.3 测试设置

10.3.1 磁共振环境设置

磁共振环境设定见附录 10， ISO TS 10974第 10.3适用

10.3.2 磁共振扫描仪中的器械设置

ISO TS 10974第 10.4.1条适用于场测量。

ISO TS 10974的 10.4.2.1条适用于器械方位。磁共振扫描仪中的 CRM 器械应当以最大导电平面平

行于扫描仪 z轴且与扫描仪 y轴正交来定向。初级激励来源于 dBy/dt梯度。仅此方位是必需的。

ISO TS 10974的第 10.4.2.2条适用于器械安装。

10.3.3 器械监测设置

在该测试的前 5分钟和最后 5分钟，应当使用专用的起搏监测系统监测被测器械的起搏输出信号。

实施的监测系统应当保证以下所列的性能。

10.4 测试步骤

10.4.1 第 1 层级监测（如果使用扫描仪的话）

1. 监测系统应允许在测试期间记录每个起搏通道的起搏活动。

2. 监测系统不得干扰器械的起搏活动，同时磁共振场对监测系统本身的干扰程度不得妨碍对起

搏活动进行定性监测。

3. 应当尽可能减少监测系统对被测器械所遭遇的射频电场的影响。

10.4.2 方法 2 监测（如果使用振动台的话）

1. 监测系统应允许在测试期间记录每个起搏通道的起搏活动。

2. 监测系统应当具有稳定的连接，且不易受到振动台系统发出的噪声的影响。

10.5 数据分析和结果报告

应按照第 6章的规定完成结果报告。

11 磁感应力

11.1 要求

磁感应力应符合制造商的规定。



11.1.1 器械磁感应力的要求

本文提供了两个确定最大磁感应力的层级（方法），但是只需要使用一种方法。第 1层级提供

了更为保守的验收标准，而第 2层级为器械附近的组织损伤提供了现实的安全界限。

第 1层级：

小于或等于十倍器械重力。

第 2层级：

小于或等于 FMaxMuscle和 FMaxScar中的较小者。其中，FMaxMuscle表示肌肉可承受的最大压力，FMaxMuscle

（N）= 2.5 × 器械的最大表面积，单位为 cm2。FMaxscar表示瘢痕组织可承受的最大压力。

FMaxscar（N）= 250 × 器械的最小投影周长×0.01（瘢痕厚度，单位：cm），单位为 cm2。

11.1.2 电极导线磁感应力的要求

小于或等于测试样品的重力。

11.2 测试设置

应当使用 YY/T 0987.2-2016第 6条中定义的或等效的试验装置。
注：等效的试验的装置可参考ASTM F2052-15。

11.3 测试步骤

测试可分为以下 2种情况：

11.3.1 电极导线主体和远端电极的测试

电极导线主体和远端电极应当与近端连接器分开进行测试。这可以通过构建没有近端连接器的

电极导线来实现，也可以通过在刚性到柔性的过渡点处从生产型电极导线上切掉连接器来实现。制

造商应提供样品，将样品盘绕在直径为 5±1.0 cm的环中，沿 z轴方向测得最大偏转角，重复 3次，

记录测试点位置的|B |值。
注：具体步骤可参见 ASTM F2052-15。

11.3.2 器械和电极导线近端连接器的测试

电极导线近端连接器与器械一起进行测试，将样品悬挂在试验装置上，沿 z轴方向测得最大偏

转角，重复 3次，记录测试点位置的|B |值。
注：具体步骤可参见 ASTM F2052-15。

11.4 数据分析和结果报告

11.4.1 数据分析

器械可外推出最大空间梯度（|B |max）的磁感应力。制造商应提供 |B |max 。通常情况下，

1.5T MR 系统的|B |max 小于 19 T/m (1900 高斯/厘米)，3T MR 系统为小于 17 T/m(1700 高斯/厘
米)。

11.4.2 结果报告

报告应包括 YY/T 0987.2-2016第 10条的内容。

12 磁致扭矩

12.1 要求

磁致扭矩应符合制造商的规定。

本文提供了适用于器械的两个确定最大磁感应力的层级（方法），但是只需要使用一种方法。

第 1 层级提供了更为保守的验收标准，而第 2 层级提供现实的安全界限。

第 1 层级：

小于重力引起的扭矩。

第 2 层级：

小于 4 倍重力引起的扭矩。
注 1：扭矩定义为器械最大线性尺寸和其重量的乘积。

注 2：电极导线主体和远端电极不需要测试磁致扭矩。将电极导线近端连接器和器械一起测试。



12.2 测试设置

应当使用 YY/T 0987.5-2016第 6条定义的或等效的试验装置。
注：等效的试验的装置可参考 ASTM F2213-17。

12.3 测试步骤

应当按照 YY/T 0987.5-2016规定或等效的方法对器械进行测试。
注：等效的方法可参考 ASTM F2213-17。

12.4 数据分析和结果报告

报告应包括 YY/T 0987.5-2016第 10条的内容。

13 梯度场致电极导线电压

13.1 概述

本条款的测试适用于有两个或更多个患者接触电极的脉冲发生器。

应使用根据其预期用途程控的脉冲发生器进行测试。

使用标准台式设备测试脉冲发生器，并通过组织界面网络连接到脉冲发生器（见附录 XX）。

拆下电极导线，并使用合适的连接器将脉冲发生器电极导线端口连接到组织界面，测试带有可

拆卸电极导线的脉冲发生器。

进行了三个测试来评估梯度引起的效应。第一项测试测量与单个梯度脉冲相关联的梯度感应电

荷和电流。第二项测试测量脉冲发生器暴露于长梯度脉冲序列时的平均整流电流。第三项测试评估

在扫描过程中启用了起搏功能的脉冲发生器的起搏输出梯度脉冲失真。

无论在 MRI 扫描期间是否关闭了脉冲发生器治疗输出，都需要进行梯度感应电荷和电流测试。

对于被程控为在 MRI 扫描期间输送起搏治疗的脉冲发生器，应当针对每一起搏电极电路阻抗状

态（即在治疗传送窗口之内和之外）重复进行该测试（见附录 XX），或者提供排除其中一项的理由。

应为每个活动起搏矢量完成测试。应当按照附录 XX 规定的测试用例进行测试。

如果定义为脉冲发生器磁共振条件性安全操作的一部分，则应当将关闭电输出视为脉冲发生器

操作范围的一部分并进行测试。

对于根据“MR 条件性安全”标签在 MRI 扫描期间不提供起搏治疗输出的脉冲发生器，不需要进

行梯度引起的起搏脉冲失真测试。如果通过分析可以显示出可能的失真量很小，或者梯度感应电压

不会阻止脉冲发生器满足其治疗效果要求，则制造商可以省略梯度脉冲失真测试。

绝缘天线不能通过梯度电流，因此不进行注入测试。

13.2 要求

应当根据附录 E中定义的方法进行梯度引起的非预期心脏刺激的概率 P（UCS）分析。

梯度引起的意外心脏刺激在心室应用中的可能性不应当超过 1:10,000。

梯度引起的意外心脏刺激在心房应用中的可能性不应当超过 1:1,000。

使用附录 E 中的方法和 P（UCS）验收标准，根据心脏电极导线电极刺激阈值分布确定该条款

的脉冲发生器梯度感应电荷和电流测试限（见附录 XX）。

13.3 测试设置

用于测量梯度感应脉冲发生器电荷，电流注入，整流和失真的测试设置如图 15所示。



关键信息：

1 梯度组织界面电路

2 差分放大器

3 示波器

4 RAT、RAR 梯度电动势测试电压

5 RVT、RVR 梯度电动势测试电压

6 RAC 梯度电动势测试电压

7 RVC 梯度电动势测试电压

8 LV1、LV2、LV3、LV4 梯度电动势测试电压

图 4 用于测量梯度感应脉冲发生器电荷，电流注入，整流和失真的测试设置

注：在指定使用示波器的地方，也可以使用多通道数据采集系统。

13.4 脉冲发生器电极导线连接器，梯度脉冲漏电测试

本条款的密封系统漏电阻抗测量用于测定脉冲发生器电极导线连接器的漏电，该电流加到 13.4

的脉冲发生器内部电路漏电中。

根据 YY/T 0491 [21]中附录 A 的方法和测试设置，执行脉冲发生器 IS-1 电极导线端口连接器

触点电气隔离测试。

根据 YY/T 0946[22]中附录 A 的方法和测试设置，执行脉冲发生器 IS-4 电极导线端口连接器触

点电气隔离测试。

对于包含其他类型的电极导线连接器的脉冲发生器，应当使用等效的方法。

梯度非预期心脏刺激评价不需要包含在同一端口中的电极触点之间的漏电阻抗。

应当执行右心房、右心室和左心室连接器端口触点与参比电极之间的漏电阻抗测量，并应当使

用该漏电阻抗测量值来计算通过脉冲发生器电极导线连接器端口流向与脉冲发生器外壳相邻和与之

接触的脉冲发生器囊袋组织的梯度感应漏电。

将梯度感应脉冲发生器连接器漏电计算为梯度感应电极电压除以在连接器电极导线端口电极和

参比电极之间测得的连接器密封隔离阻抗。



(9)

13.5 脉冲发生器内部电路，梯度脉冲漏电测试

13.5.1 测试设置

使用图 15以及附录 XX中的适当测试设置和接口电路。

13.5.1.1测试信号

将图 16中所示的梯度测试信号与表 7中指定的时序和电压一起使用。应用附录 XX中规定的梯

度测试电压电平和测试用例。

关键信息

1 脉冲宽度（以毫秒为单位）

2 toff（脉冲间隔时间）

3 VC1，第一个脉冲发生器电极上的电压（以伏特峰值表示的振幅）

4 VCn，第 n个脉冲发生器电极上的电压（以伏特峰值表示的振幅）

图 5 模拟的梯度感应电压脉冲波形

表 7 梯度脉冲测试信号参数

测试用例 脉冲宽度（ms）
a） TOFF（ms） 电极电压（Vp）

测试 1 0.2 1.0 VEMF（tslew=0.2 ms）
b）

测试 2 1.0 1.0 VEMF（tslew =1.0 ms）
c）

a） 时间值项的容限为±5%。
b）

脉冲宽度 = 0.2 ms 下的 VEMF是相对于脉冲发生器导电外壳的最大电极电压。它是根据脉冲发

生器“MR 条件性安全”标签中指定的最大扫描仪切换率和 ISO/TS 10974 附录 A 中定义的注入

电压测定方法测定的。见 13.8.1。
c）

VEMF（tslew = 1.0 ms）是 0.296 ×VEMF（tslew = 0.2ms）。

注释：换算基于 IEC 60601-2-33 第 201.12.4.102.3.3b 条，dB/dt PNS 公式。标度 = L12 (1.0

ms)/ L12 (0.1 ms) = 0.296，其中 L12 是全身梯度中的第一级受控操作模式。见 13.8.1。

VC1表示在脉冲发生器患者电极导线或外壳安装式电极与脉冲发生器导电外壳之间的梯度感应

电压。

VCn表示在第 n个脉冲发生器患者电极导线或者多电极导线脉冲发生器的另一个电极导线上的

外壳安装式电极与其导电外壳之间的梯度感应电压。

VC1，VC2…VCn转换时间是一致的。在MRI梯度频率下，由于传播引起的相位延迟可以忽略



不计，但视脉冲发生器类型和体内部署而定，电极电压可能具有相反的极性。

电压脉冲宽度=0.2 ms 表示磁共振系统梯度输出信号从最大梯度输出信号变为以最大切换率执

行的相反极性的最大梯度输出信号的最小切换时间。

根据脉冲发生器“MR 条件性安全”标签中规定的最大扫描仪切换率以及 ISO/TS 10974 的 A.3中
定义的注入电压测定方法，测定脉冲宽度=0.2 ms的测试用例#1的电极电压。

根据测试用例#1的电极电压确定脉冲宽度=1.0 ms的测试用例#2的电极电压

VEMF（tslew =1.0 ms）= 0.296 ×VEMF（tslew =0.2 ms）

13.5.2 第 1 层级-组合梯度感应电荷测量测试步骤

如图 15所示，将测试信号发生器连接到接口电路的输入端 Cx。
按照附录 XX将脉冲发生器连接到组织接口。

使用示波器测量端口 D2的测试信号，并确认测试注入电压振幅。

施加图 16的测试电压波形，使用示波器和差分放大器通过图 17的脉冲发生器电极导线电极端

口测量总的正电荷和负电荷。选择电压监测点，并根据是否使用可选的 Cx 电容器进行测量，按照以

下定义适当地计算电荷。

如果不使用 Cx，则测量端口 D2 和端口 E之间的电压，并使用方程式 10和方程式 11，按照积

分差分电压测量值除以脉冲发生器电极导线端口串联输入耦合电阻来计算脉冲发生器输入电荷。在

图 17b中显示了积分间期 t1-t2和 t3-t4。

正_电荷 = （10）

负_电荷 = （11）

如果使用了可选的电容器 Cx，则如图 17c所示，在时间 t1、t2、t3 和 t4 处测量跨测试点 D1 和 D2
的电压，并按照电压变化和 Cx 电容器值的乘积来计算脉冲发生器输入电荷。

正电荷 = Cx x \[VCx（t4）- VCx（t3）] （12）

负电荷 = Cx x \[VCx（t2）- VCx（tl）] （13）

注 1：VCx是跨端口 D1（+）和 D2（-）测得的 Cx积分电容器电压。

a） 外加的测试电压（模拟梯度电动势）

b） 电压测量脉冲发生器电流（第 1层级：-1脉冲发生器电荷测量积分间期）

c) 脉冲发生器集成电荷的电压测量

（第 1层级 - 注入电荷测量，使用可选的 Cx 积分电容器）

关键信息：

1 梯度转换持续时间（t 转换）对应的脉冲宽度。

2 T 关闭

t1 负向测试电压转换。



t2 第一个双相测试脉冲的结尾。

t3 正向测试电压转换。

t4 第二个双相测试脉冲的结尾。

3 第 1层级（-）脉冲发生器注入电荷测量，使用示波器积分功能。

4 第 1层级（+）脉冲发生器注入电流测量，使用示波器积分功能。

5 第 1层级（-）脉冲发生器注入电流测量，使用积分电容器 Cx。
6 第 1层级（+）脉冲发生器注入电荷测量，使用积分电容器 Cx。

图 6 组合梯度感应脉冲发生器电荷测量

注 2：实际的脉冲发生器电流和电荷响应波形可能与图 17b 和图 17c 中所示的实例波形有所不同。例如，脉冲发

生器响应可能显示极性不对称或在 t2和 t4 之后不恢复为零。

使用方程式 10 和方程式 11，或者使用方程式 12 和方程式 13，计算流经脉冲发生器内部电子器

件的梯度感应电荷流 QPG_internal。

将等式 9“I 连接器_泄露电流”中的脉冲发生器连接器漏电流结果 13.4 乘以梯度脉冲宽度（表 6），计

算通过脉冲发生器电极导线连接器密封的梯度感应电荷泄漏。

Qconnector_leakage=Iconnector_leakage × Pulse_Width

对脉冲发生器内部电子器件和连接器漏电分量求和 QPG_internal + Qconnector_leakage，以确定总脉冲发生

器梯度感应电荷，并验证 ≤ QGRAD_MAX。

13.5.3 第 2 层级单独的瞬变梯度感应电荷和稳态电流测量测试步骤

13.5.3.1梯度感应电荷测量测试步骤

如图 15 所示，将测试信号发生器连接到接口电路的输入端 C。

按照附录 XX 将脉冲发生器连接到组织接口。

使用示波器测量端口 D2 的测试信号，并确认测试注入电压振幅。使用 Cx 电容器时，根据需要

增加输入端 C 处的信号发生器输出，以达到端口 D2 处的测试注入电压振幅。

施加图 16 的测试电压波形，如图 18 所示，使用示波器和差分放大器测量流经脉冲发生器电极

导线电极端口的瞬态正电荷和负电荷。选择电压监测点，并根据是否使用可选的 Cx 电容器进行测量，

按照以下定义适当地计算电荷。

如果不使用 Cx，则测量端口 D2 和端口 E 之间的电压，并使用方程式 14 和方程式 15，按照积分

差分电压测量值除以脉冲发生器电极导线端口串联输入耦合电阻来计算脉冲发生器输入电荷。在图

18b 中显示了积分间期 t1-t2 和 t3-t4。电荷测量积分间期从外加的电压脉冲的前沿开始，到测得的

脉冲发生器输入电流波形稳定在其最终渐进阶跃响应值的 5%以内时结束。

正_电荷 = （14）

负_电荷 = （15）

如果使用了可选的电容器 Cx，则如图 18c 所示，在时间 t1、t2、t3 和 t4 处测量跨测试点 D1

和 D2 的电压，并按照电压变化和 Cx 电容器值的乘积来计算脉冲发生器输入电荷。

正_电荷 = Cx x [VCx(t4) - VCx(t3)] （16）

负_电荷 = Cx x [VCx(t2) - VCx(tl)] （17）

注释：VCx 是跨端口 D1（+）和 D2（-）测得的 Cx 积分电容器电压。

使用方程式 14 和方程式 15，或者使用方程式 16 和方程式 17，计算流经脉冲发生器内部电子器

件的梯度感应电荷流 QPG_internal。

将等式 9“I 连接器_泄露电流”中的脉冲发生器连接器漏电流结果 13.4 乘以梯度脉冲宽度（表 6），计

算通过脉冲发生器电极导线连接器密封的梯度感应电荷泄漏。



Qconnector_leakage=Iconnector_leakage×Pulse_Width （18）

对脉冲发生器内部电子器件和电极导线连接器漏电分量求和 QPG_internal + Qconnector_leakage，以确定

总脉冲发生器梯度感应电荷，并验证 ≤ QGRAD_MAX。

13.5.3.2梯度感应电流测量测试步骤

如图 15所示，将测试信号发生器连接到接口电路的输入端 C。

按照附录 XX将脉冲发生器连接到组织接口。

使用示波器测量端口 D2处的测试信号，并确认测试注入电压振幅。

施加图 16的测试电压脉冲，并使用连接到差分放大器监测点 D2和 E的示波器来测量所得的脉

冲发生器电极电极端口电流。按照 D2和 E之间的平均差分电压测量值除以脉冲发生器组织界面盒

电极导线端口串联输入耦合电阻来计算梯度感应脉冲发生器内部电流 IPG_internal。

平均时间间期的起始点在被测脉冲发生器输入电流波形的任何前沿脉冲瞬态稳定在其渐进阶跃

响应值的 5%以内之后开始。平均时间间期的结束出现在梯度测试电压脉冲的后沿。

对脉冲发生器内部电子器件和电极导线连接器漏电分量求和 IPG_internal + Iconnector_leakage，以确定总

脉冲发生器梯度感应电荷，并验证 ≤ IGRAD_MAX。

a） 外加的测试电压（模拟梯度电动势）

b） 电压测量：脉冲发生器电流（第 2层级：脉冲发生器电荷测量积分间期）

c)脉冲发生器集成电荷的电压测量

（第 2层级：注入电荷测量，使用可选的 Cx积分电容器）

关键信息

1 梯度转换持续时间（t 转换）对应的脉冲宽度。

2 T 关闭

t1 负向测试电压转换。

t2 负电流波形在渐近值的 5% 以内。

t3 正向测试电压转换。

t42 正电流波形在渐近值的 5% 以内。

3 第 2层级（-）脉冲发生器注入电荷测量，使用示波器积分功能。

4 第 3层级（-）脉冲发生器注入电流测量。

5 第 2层级（+）脉冲发生器注入电流测量，使用积分电容器 Cx。
6 第 2层级（+）脉冲发生器注入电荷测量。



7 第 2层级（-）脉冲发生器注入电流测量，使用积分电容器 Cx。
8 第 2层级（+）脉冲发生器注入电流测量，使用积分电容器 Cx。

图 7 单独的梯度感应脉冲发生器电荷和电流测量

13.6 梯度整流测试

13.6.1 测试设置

使用图 15以及附录 XX中的测试设置和接口电路。

13.6.1.1测试信号

使用图 19所示的梯度测试信号。使用附录 XX中规定的注入电压水平 VEMF和测试用例。

关键信息

1 猝发阵波长度，n = 128，f = 2.5 kHz
2 猝发阵波延迟= 2 s
3 VC1 - 梯度感应脉冲发生器 电极电压

4 VCn-另一个电极的梯度感应脉冲发生器电极电压

图 8 用于整流测试的模拟梯度感应电压脉冲序列实例

VC1表示脉冲发生器电极（例如脉冲发生器电极导线上的电极）和其导电外壳之间的梯度感应

电压。如图 15所示，VC1应用于组织界面盒的端口 C1。

VCn表示在另一个脉冲发生器电极（例如多电极导线脉冲发生器的另一个电极导线上的电极）

和其导电外壳之间的梯度感应电压。如图 15所示，VCn应用于组织界面盒的端口 Cn。

VC1、VC2 …VCn的转换时间是一致的。在MRI梯度频率下传播引起的相位延迟可以忽略不计，

但是视脉冲发生器类型和在体内的部署而定，电极电压可能具有相反的极性。

对于长猝发阵波（例如 n=128），单个脉冲的脉冲宽度为 0.2ms，这是最大 dB/dt暴露下的最小

切换时间。n = 128个猝发阵波的持续时间为 51.2ms。

猝发阵波间延迟名义上为 2.0 s，但可能需要更长的延迟，具体取决于脉冲发生器内部存储元件

的存在，这些内部存储元件可能会通过电路整流充电。为防止整流屏蔽，应当根据需要延长猝发延

迟，以确保存储元件在猝发阵波应用之间放电。



关键信息

1 猝发阵波长度，n = 128，tpw = 51.2 ms，f = 2.5 kHz。
2 猝发阵波延迟= 2 s。
3 外加的模拟梯度测试电压，例如 VC1
4 脉冲发生器电极组织界面盒电阻上的平均整流电压，VD2-E
5 在初始 1.0 ms模拟梯度猝发阵波中进行的测量

6 在最后 1.0 ms模拟梯度猝发阵波中进行的测量

图 9 脉冲发生器梯度脉冲序列整流电流测量

13.6.2 测试步骤

将测试信号发生器连接到图 15所示接口电路的输入 C。

如果组织界面盒中已包含可选的 Cx 电容器，关闭电容器 Cx上所示的开关，以使 Cx短路。

注：使 Cx短路可以防止电容器阻塞脉冲发生器产生的整流电流分量的流动。

按照附录 XX将脉冲发生器连接到组织接口。

使用示波器测量端口 D2的测试信号，并确认测试注入电压振幅。

施加相对于脉冲发生器外壳被设定为最大正负共模电压的电极电压 VC1、VC2、VC3等的时候

测试脉冲发生器。

对附录 XX规定的测试用例重复测试。

施加图 20的测试电压脉冲序列波形，使用示波器和差分监测测试点 D2和 E进行监测。使用积

分差分电压测量值除以脉冲发生器电极导线端口串联输入耦合电阻，计算初始和最终测量窗口上的

初始和最终整流电流。

初始整流电流= （19）

最终整流电流= （20）

初始整流电流测量积分间期始于外加电压脉冲序列的前沿 t0，并在一个 tmw 之后结束。最终整

流电流测量积分间期在外加电压脉冲序列的后沿之前的一个 tmw 处开始，并在外加电压脉冲序列的

后沿 t0 + tpw 处结束。测量窗口时间 v等于 1.0 ms。Ri是组织接口网络中的串联耦合电阻 R3，R4，

测量

（初始，最终）



R5等。

与电可激发组织的时值相比，梯度猝发阵波长度是长的。在梯度脉冲序列长度的开始和结尾处

评估脉冲发生器整流电流响应水平，以便评估初始瞬态峰值以及累积的电压暴露效应。

评估脉冲发生器梯度感应整流电流量，并验证初始和最终整流电流 ≤ IGRAD_MAX。

13.7 梯度脉冲失真测试：脉冲发生器起搏输出

13.7.1 测试设置

使用图 15以及附录 XX中的测试设置和接口电路。

13.7.1.1测试信号

使用图 16所示的梯度测试信号。使用附录 XX中规定的注入电压水平 VEMF和测试用例。

13.7.2 测试步骤

对于根据“MRI条件性安全”标签在MRI扫描期间不提供治疗输出的器械，不需要进行梯度脉

冲失真测试。如果制造商作为理由提供的分析表明，当叠加MRI梯度场感应的电极导线电压（例如，

器械在磁共振扫描期间在单电极导线双极模式下进行起搏）时将满足适用的临床治疗效果要求，那

么也可以省略失真测试。该分析将考虑在脉冲发生器电极导线电极和脉冲发生器外壳之间感应的共

模电压、电极导线内差分电压和电极导线间差分电压的影响。

将测试信号发生器连接到图 15所示接口电路的输入 C。

按照附录 XX将脉冲发生器连接到组织接口。

使用图 16的梯度测试波形和信号。

对附录 XX规定的测试用例重复测试。

使用示波器测量端口 D2的测试信号，并确认测试注入电压振幅。

使用示波器并在端口 D2 和 E上进行差分电压测量，观察脉冲发生器治疗输出。在梯度信号关

闭的条件下，对于每个脉冲发生器治疗输出触点，通过测量串联连接的组织界面电阻两端的电压来

执行脉冲发生器治疗输出的基线测量。

使用方程式 14，按照积分差分电压测量值除以 脉冲发生器电极导线端口串联输入耦合电阻来计

算基线脉冲发生器治疗输出电荷。积分间期跨越起搏脉冲宽度持续时间。

PG_Ouput_Charge = （21）

在以下四种时序同步下，外加图 16的测试电压波形：

1） 仅正向梯度测试信号与脉冲发生器输出信号的前沿同步。

2） 仅负向梯度测试信号与脉冲发生器输出信号的前沿同步。

3） 单个正向双边梯度测试信号切换与脉冲发生器输出信号的中间同步。

4） 单个负向双边梯度测试信号切换与脉冲发生器输出信号的中间同步。

对于脉冲发生器输出持续时间大于、等于或短于外加的梯度测试信号，图 21中显示了相对于脉

冲发生器输出信号的测试信号同步时序实例。

对于每个时序同步，使用方程式 21，按照积分差分电压测量值除以脉冲发生器电极导线端口串

联输入耦合电阻，计算脉冲发生器治疗输出电荷。积分间期跨越起搏脉冲宽度持续时间。

通过将基线电荷测量值与外加梯度时的电荷测量值进行比较，评估脉冲发生器治疗输出失真的

程度。

评估脉冲发生器治疗输出失真（如果有）的程度，并验证脉冲发生器治疗输出是否符合制造商的规

格。



关键信息

1 脉冲发生器治疗输出持续时间

2 梯度注入电压测试信号

3 负向双边梯度测试信号切换与脉冲发生器输出信号的中间同步

4 正向双边梯度测试信号切换与脉冲发生器输出信号的中间同步

5 负向梯度测试信号与脉冲发生器输出信号的前沿同步

6 正向梯度测试信号与脉冲发生器输出信号的前沿同步

图 10 脉冲发生器梯度起搏失真同步

14 静磁场致器械故障

14.1 要求

制造商应按第 6 章的规定进行测试，确定符合性。

14.2 测试设置

如果使用了磁共振扫描仪，则被测样品的活动部分应当位于扫描仪的最大视野内。

无需使用多个磁共振扫描仪重复进行测试。

可以使用在至少 ICRMD 体积上具有至少 1.5 T 或 3.0T的静态磁场强度并具有已知方位的定制

磁铁代替临床扫描仪，并且不需要不确定度分析。



此测试可以在有或没有体模的情况下进行。

注：本条款适用于评价和评估 ICRMD因暴露于磁共振系统 B0场而可能引起的功能中断或故障。

14.3 测试步骤

制造商应当声明适当的分类（见表 12），并遵循适用于被测器械的界定类别的测试步骤。

表 12 器械分类

分类 适用器械

0类 器械包含依靠铁氧体材料来实现功能的组件，但扫描时停用这些组件。

包括带磁传感器的器械，前提是传感器：

1） 在 MRI 扫描期间不会影响 ICRMD 的操作；

2） 不是磁机械类型（例如，簧片开关）；

3） 不包含永磁铁。

1类 器械包含依靠铁氧体材料来实现功能的组件，并且扫描时不必停用它们：

和

— 有一个会在 MRI 过程中影响 ICRMD 操作的磁传感器。

和/或：

— 有一个磁机械传感器（例如，簧片开关）。

2类 器械包含依靠铁磁材料来实现功能的组件，并且扫描时这些组件将保持活动状态。

14.3.1 0 类测试

对于 0 类器械，应当使用下面的测试步骤。只要在复合场测试期间满足本条的所有要求，在复

合场测试期间进行的测试（见第 17 条）就足以覆盖静磁场引起的故障测试。

按照 MR 条件性安全标签的规定，根据其预期 MR 条件性安全模式/参数集对被测设备（DUT）进

行程控。

以至少一种临床相关的方向将 ICRMD 暴露于所需的 B0矢量场。

暴露持续时间应当至少一分钟。

按照 14.1 中的要求确定符合性。

14.3.2 1 类测试

对于 1 类器械，应当使用下面的测试步骤。

磁传感器/机械簧片开关可以断开或闭合，具体取决于 B0 和簧片开关的敏感轴之间的角度。

如果在暴露于 MRI 环境期间器械的操作受到开关状态的影响，或者器械装有可能会因暴露于 B0

场而受损的磁传感器，则应当在至少两个方向对器械进行测试：

— 在至少一个方位中开关处于断开状态；

— 在至少一个方位中开关处于闭合状态。

这些测试中的每一个测试都应当在其各自的方位上按下述方法进行：

选择 B0 中的至少两个方位，以便其中至少一个方位导致磁传感器激活和至少一个方位没有导致

磁传感器激活。

使用非机械磁传感器（例如，霍尔效应传感器）的 ICRMD 可能仅具有狭窄的方位角窗口，其中

传感器未被 B0 场激活，因此在该方位上的测试是不实际的。可通过在测试过程中模拟传感器的逻辑

闭合状态来测试这些器械，例如，在进入 B0 场之前设置器械软件或硬件状态。

按照 MR 条件性安全标签的规定，根据其预期 MR 条件性安全模式/参数集对被测设备（DUT）进

行程控。

对于每个方位：

— 验证传感器状态；

— 将样品暴露于 B0 矢量场，暴露时间应当至少为 1 分钟；

— 按照 14.1 中的要求确定符合性。

14.3.3 2 类测试

按照 MR 条件性安全标签的规定，根据其预期 MR 条件性安全模式/参数集对被测设备（DUT）进

行程控。

以至少一种临床相关的方位将样品暴露于 B0 矢量场。



在暴露过程中，验证起搏参数是否确保夺获符合第 6 条中的规定。暴露时间应当至少为 1 分钟。

暴露后，按照 14.1 中的要求确定符合性。

14.4 数据分析和结果报告

不需要不确定度分析。

报告应包括故障评估（见第 6 章）的结果。

15 防范由射频引起的故障和射频整流对患者造成的伤害

15.1 基本要求

对于整流和故障制造商应按照第六章中规定的故障符合性标准以及附件 F 中规定的意外心脏刺

激符合性标准规定要求。

对于器械损坏损坏应验证 EMI 滤波阻抗的变化没有因 EMI 滤波组件的致热而超出规范。如果器

械包含射频遥测系统，请验证射频遥测性能。

15.2 测试设置

15.2.1 器械设置

应在整个测试过程中监测器械的运行情况，以确保在射频暴露期间器械正常运行。

被评估的器械应当被程控为它们的“MR 条件性安全”模式。

15.2.2 环境设置

假设不使用铁磁性组件进行滤波，可以在不存在静磁场的条件下进行全面评估。如果在滤波中

使用了铁磁组件，则应在组件饱和的条件下完成测试。

15.2.3 射频天线设置

应当遵循以下步骤来评估由于射频天线端口处的射频感应能量而导致的器械故障。

根据最能有效耦合到天线的电磁场分量，可将天线大致分为两种类型：

— 电场耦合（E 耦合）天线；和

— 磁场耦合（B 耦合）天线。

为确定用于测试射频天线端口的峰值电压电平，应当遵循 15.3中的程序。

15.2.4 注入信号设置

除 8.3.5以外，此处均应当应用 8.3的建模框架。制造商应当提供理由证明单电极导线用例对于

射频电平的计算而言是保守的。

15.2.4.1 信号波形

允许使用以下两个测试信号中的任何一个测试信号：

1） 在 100%深度下用方波调制的 64 MHz±0.5 MHz（1.5T 磁共振系统）或 128MHz±0.5MHz
（3.0T磁共振系统）正弦波振幅矩形脉冲测试信号的特性如图 33所示。

2） 在 100%深度下用截短的正弦脉冲[（sin x）/x]调制的 64 MHz±0.5 MHz（1.5T 磁共振系统）

或 128MHz±0.5MHz（3.0T磁共振系统）正弦波振幅正弦脉冲测试信号的特性如图 34所示。对于正

弦脉冲调制，下文被定义为测试条件#1和#2的脉冲宽度只需考虑正弦脉冲的主瓣。

关键信息

1. 矩形脉冲调制



2. 周期

3. RFmaxrms（显示的电平实例；取决于周期）
4. RFmaxpeak
5. 脉宽

图 11 射频矩形调制脉冲的特征

关键信息

1. 正弦脉冲调制，sinc（x）= sin（x）/x
2. 周期

3. RFmaxrms（显示的电平实例，取决于周期）
4. RFmaxpeak
5. 脉宽

图 12 射频正弦调制脉冲的特征

磁共振系统脉冲序列的脉冲宽度范围为 50微秒至 10毫秒，脉冲周期范围为 1毫秒至 1秒。

15.2.4.2 信号电平

器械制造商应当基于适当的建模和适当的风险评价方法来指定射频注入电平。

必须构造一个射频电平测量装置，以确定进入有源电子器件的所有导电路径上的射频电平。

应当根据 15.3.1.2“模型确认”确定测量不确定度。

定制的射频电平测量装置的射频电气特性应当与用于射频注入测试的有源植入式医疗器械外壳

的射频电气特性基本相同。

与 8.5中描述的过程一样，应当进行模拟以生成器械中所有射频入口点的峰值和 RMS射频电平

的概率分布。通过将模拟结果换算为射频线圈中心处 B1+peak 电平 = 30 μT来推导出峰值射频电平。

通过在“MR条件性安全”标签（例如 2 W/kg全身比吸收率，正常工作模式，B1+rms等）下进行模拟

来确定 RMS 射频电平应当通过适当的建模和风险评估来确定峰值（RFmaxpeak）和 RMS（RFmaxRMS）

射频注入水平。

15.2.4.3 信号相位

8.3中描述的建模框架还能够确定特定临床使用条件下射频入口点之间的相位差。一旦验证模型

适用于评估相位差后，便可以轻松地使用该模型在与预定义的入射电场对应的每一射频电平下产生

相位条件。或者，允许制造商向每个射频入口点应用 0°、90°、180°和 270°相移，一次一个，同时以

0°向其他射频入口点注入射频能量。

15.2.4.4 信号确认

模拟和测量均应当产生一组射频电平，这可以是与预定义的入射电场相符的功率、电压或电流。

应当执行最小二乘线性回归，以评估相关性并估算电极导线模型中的不确定度。或者，可以通过合

并系统的每个组件的不确定度来确定电极导线模型的不确定度。

15.2.5 注入测试设置

遵循注入信号方法，该测试设置包括为器械供应正确相位和射频电平的有源组件，无源注入网

络以及其他可监测测试信号以及预期的和意外的器械输出的仪器。

图 32提供了注入网络的实现实例。可使用适当的匹配来改善从电源到器械上每个射频入口点的



功率传送。推荐的起搏阻抗值可在表 13中找到。

表 13 射频注入的推荐起搏阻抗值

功能 数值

RAT/RAR/RVT/RVR 250 Ω
RVC/RAC 35 Ω
LV1/LV2/LV3/LV4 250 Ω

图 13 用于评估射频引起的故障和意外刺激的测试设置实例的示意图

15.2.6 测试信号应用的设置

将器械外壳保持在参考电位，并将器械程控为其“MR条件性安全”模式（预期射频信号与器械

电子器件的相互作用独立于器械的程控状态），将测试信号同时施加到所有器械电极组合上。同时

将测试信号施加到所有通道。持续监测所有通道的同时评估器械的每个通道（监测所有通道，以检

查跨通道整流的发生）。

15.3 测试步骤

15.3.1 天线建模

射频放大器

射频来源

可选衬垫 可选匹配

网络
射频监测

射频偏

压-T

相位同步/受控

源

射频来源

射频放大器

可选衬垫

射频偏

压-T

可选匹配

网络
射频监测

起搏负载监测端口

（低频）

可选 LPF

起搏负载监测端口

（低频）

外壳

射频来源

可选匹配

网络
射频监测

可选 LPF



15.3.1.1 建模步骤

应当使用下面的步骤来确定峰值电压电平。

1） 使用经过验证的 3D高频电磁模拟器工具来执行模拟。

2） 使用脉冲发生器的 3D CAD模型，其中包括外壳，连接头，天线馈通互连以及相关的材料电

导率和介电常数。以适当的阻抗端接馈通互连，以模仿脉冲发生器与电极和天线端口的连接。

3） 对 HPM（εr = 78, σ = 0.47 S/m）和 LPM（εr = 11.5, σ = 0.045）两种组织模拟介质执行第 4
步）到第 6）步。使用足够大能够容纳脉冲发生器的体模，并在包含脉冲发生器的生理盐水

体积内获得均质的（±5%）电场强度。

4） 首先，在没有脉冲发生器的条件下模拟该系统。

对于 E耦合天线，沿每个主轴生成线性极化的 1 V/m 电场（或 1μT 磁场），方法是使用对

齐的电场矢量但反向对齐的磁场和波矢量来模拟两个横向平面波或波导端口，以使磁性分量

等于零。

对于 B 耦合天线，可以遵循与此类似的方法，即使用对齐的磁场矢量但反向对齐的电场和

波矢量。在图 30和图 31中给出了所需入射场的实例。

a. 模拟体模暴露于按连接头 X方向定向的 1 V/m电场。使用电磁模拟工具，测量脉冲

发生器所在的体模位置的电场强度 Ex。

b. 模拟体模暴露于按连接头的 Y方向定向的 1 V/m 电场。使用电磁模拟工具，测量脉

冲发生器所在的体模位置的电场强度 Ey。

c. 模拟体模暴露于按连接头的 Z方向定向的 1 V/m 电场。使用电磁模拟工具，测量脉

冲发生器所在的体模位置的电场强度 Ez。

5） 将脉冲发生器放置在体模的中央。

a. 重复 4）a中的模拟，测量感应的脉冲发生器天线端口电压。计算电压传递函数，Ax
= Vant/Ex（V/（V/m））。

b. 重复 4）b中的模拟，测量感应脉冲发生器天线端口电压。计算电压传递函数，Ay =
Vant/Ey（V/（V/m））。

c. 重复 4）c中的模拟，测量感应的脉冲发生器天线端口电压。计算电压传递函数，Az
= Vant/Ez（V/（V/m））。

d. 设 A = Axi + Ayj + Azk为天线端口电场响应，单位为 V/（V/m）。

6） 执行以下两个层级之一来确定脉冲发生器天线端口电压。

a. 第 1层级：假设将电场定向使得最大化脉冲发生器天线端口电压响应 E • A，将脉冲

发生器天线端口响应换算为 1900 V/m峰值电场；计算最坏情况的天线峰值电压：

对于 B耦合天线，使用 55μT峰值磁场并遵循相同的原理。

注意：对于在调整体积上 30 μT B1+峰值暴露量，55 μT是在脉冲发生器位置的局部峰值 B场幅值（而

1900 V/m是局部峰值 E场）。每个量都是场分布的第 99.9个百分位数，并且这些值并不意味着同时

应用。

b. 第 2 层级：对于 8.3建模框架中的每个场景（例如，人体模型，线圈模型，器械位

置，标志等），通过获取天线端口电场响应 A和器械位置处 E场的点积来计算天线

电压：

或者，可以确定囊袋电场幅值| E |，并计算天线峰值电压：



可以通过对预定体积（例如，器械所占据的体积）中的电场分量进行空间平均来获得器械位

置处的电场。使用小于器械体积的平均体积被认为是保守的，对于大于器械体积的平均体积，

应提供理由。构造感应电压的概率密度函数，前进到第 7步。

7） 应当将 HPM 和 LPM模拟中的较高天线电压转至 15.3.2中的注入测试。

15.3.1.2 模型确认

应当完成以下步骤，以显示 15.3.1.1中的模拟结果有效。

15.3.1.2.1 模拟参数

如果没有器械存在的情况下的入射场分布与图 30和图 31所示的分布相似，则应当认为激励、

边界条件和体模尺寸等模拟参数有效。

图 14 在不存在器械时，HPM 体模中的入射电场（a.）和磁场（b.）

图 15 在不存在器械时，LPM 体模中的入射电场（a.）和磁场（b.）

15.3.1.2.2 器械几何形状

如果通过将生产用CAD模型导入计算电磁工具中生成器械几何形状，则应当认为该器械几何形状

有效。

15.3.1.2.3 器械材料特性

应由制造商提供，或通过使用电介质探头进行测量来验证 15.5.2.2.2 中分配给几何结构的材料

的电磁性能（@64 MHz/128MHz）。或者，可以使用灵敏度分析来确定与模型中所使用的材料相偏离

的材料特性所产生的影响，而不是使用介电探头进行测量。

15.3.1.2.4 器械端接阻抗

对于连接头触点和天线端口，应当使用经过验证的射频测量技术来收集 15.5.2.1 第 2）步中在

馈通端接处的端接阻抗（@64 MHz/128MHz）。或者，对于天线端口，可以监测开路电压并用于确定

要用于 15.5.7 的射频注入测试的戴维南等效源。

15.3.2 注入测试



15.3.2.1 测试条件

为评估射频整流和器械故障，定义了两种测试条件。

测试条件 1（射频整流和故障）：

由于此测试评估了器械对峰值信号的敏感性，因此可以使用 1 ms的标称脉冲宽度来定义测试信

号。对于被程控为在MRI扫描期间输送起搏治疗的脉冲发生器，应当针对治疗波形的每个相位重复此

测试条件，因为它们代表了可能导致射频整流的有源组件的不同内部偏置条件。图 35 说明了射频起

搏脉冲与器械心脏刺激起搏脉冲、电荷平衡脉冲以及起搏和电荷平衡外脉冲的同步。

注释：图 35中给出的测试脉冲时序图使用的脉冲周期比使用 ISO TS 10974中的相关波形计算得出

的脉冲周期要短。以这种方式进行的测试对于该波形而言是保守的，因为超出了 RMS电平，并具有

简化心脏器械输出测试的额外好处。

关键信息

1 脉冲发生器心脏起搏电压刺激脉冲序列

2 射频测试脉冲，测试条件#1
3 起搏脉冲

4 起搏电荷平衡脉冲

5 测试条件脉冲宽度= 1ms

图 16 射频测试条件#1：脉冲与起搏同步治疗

测试条件 2（器械损坏）：

由于此测试评估因组件致热而引起的器械损坏，因此可以根据 RMS信号来定义测试信号。使用

具有 10 ms脉冲宽度和 50 ms脉冲周期（占空比= 20%）的矩形调制射频脉冲。由下面的公式定义峰

值射频电平 RFpeak（以电压、电流或功率的平方根表示）：

(22)

其中

RFpeak 是测试条件#2外加的射频测试电平

RFmaxrms 是最大 rms射频测试电平

占空比 是测试脉冲的占空比。

对于被测的每个矢量，应当对器械进行 30分钟测试来评估损坏情况。

15.3.2.2 整流和故障测试程序

下面的步骤适用于每个电极导线电极端口和任何射频天线端口。该过程可以应用于功率、电流

或电压注入，在此将其统称为射频电平。

1） 将器械连接到 15.5.3的注入网络。

2） 15.5.4.4的模拟输出给出了每个射频入口点的分布以及总功率的分布。每个测试矢量都包含

每个射频入口点（如存在，包括天线）的峰值射频电平和相位信息。对于整流和故障测试，

测试矢量应当依次包括每个射频入口点的第 99.9个百分位峰值射频电平，而其他射频入口点

的峰值射频电平则从相同的建模配置选取。或者，可以使用一个测试矢量在每个射频入口点

同时外加第 99.9个百分位峰值射频电平。



3） 在测试过程中监测器械运行和所有通道的整流电压。

4） 确认注入网络可以将 15.5.4.4和 15.5.4.5中所需的射频电平（全部幅值和相位）传送到器械。

这可以通过在第 5步中监测射频电平来实现。

5） 对所有起搏腔（例如，右心房，右心室，左心室），与起搏周期的三个相位中的每个相位同

步应用 15.5.5中定义的测试条件#1。

6）验证 15.1的符合性。

15.3.2.3 器械损坏测试程序

此测试的目的是评估射频感应能量对器械性能的热影响。可通过遥测系统级测试来测量对射频

遥测电路中滤波组件的热影响。

有源植入式医疗器械制造商应当提供被测组件和适当的预处理的原理。

1） 测量每个电磁干扰滤波器处的阻抗。用于阻抗测量的测试频率应当为 64 MHz。如果器械包

含射频遥测系统，请验证射频遥测性能符合系统规范。

2） 将被测器械或组件连接到注入网络。

3） 依次在一个或多个射频入口点处，在 15.5.4.4中定义的第 99.9个百分位数 RMS 射频电平下

应用 15.5.5中定义的测试条件#2为时 30分钟，而其他射频入口点的射频电平则从产生最高

第 99.9个百分位数射频电平的相同的建模配置中选取。或者，可以使用一个测试在每个射频

入口点同时应用第 99.9个百分位数 RMS 射频电平。

4） 从注入网络中移除被测器械或组件，然后重复第 1步。

5）验证 15.1的符合性。

15.4 数据分析和结果报告

报告应包括故障评估（见第 6章）意外刺激（附录 F）和器械损坏的结果。

16 梯度场致故障

16.1 概述

脉冲发生器应当进行 MR 梯度场引起的永久性故障和损坏的测试。

本条款的测试适用于不使用或被程控为在 MR 扫描过程中不使用会影响治疗传送的生理感知的

脉冲发生器。

应使用根据其预期用途程控的脉冲发生器进行测试。

如果在磁共振扫描期间启用了治疗输出，则脉冲发生器应当在其可程控的治疗输出操作范围内

或在符合其“MR 条件性安全”标签的代表性治疗设置下进行测试。这特别适用于输出电流、电压和

极性设置。如果可以选择在扫描过程中停用治疗输出，则还应当在停用治疗输出的条件下进行辐射

场和注入电压故障以及损坏测试。

在指定使用示波器的地方，可以使用多通道数字数据采集系统。

16.2 要求

制造商应按第 6章规定梯度致故障的要求。测试报告中应包括脉冲发生器暴露时间和测试后性

能的评估。

16.3 选择辐射和注入测试方法

脉冲发生器需要进行辐射测试，并且应当使用患者电极导线或适当的电极导线模拟器进行辐射

测试。

如果启用了治疗输出，通常需要进行注入测试以完成故障评估。如果根据脉冲发生器“MR 条件

性安全”标签启用了治疗，则应对治疗输出进行监测和验证。

如果可以证明辐射测试是完整的，则可以省略注入测试。仅当辐射测试提供涵盖体内脉冲发生

器磁共振暴露范围的保守的公共和差分电压振幅和极性组合，并且在启用治疗输出的条件下能够监

测和验证输出行为，才能完成辐射测试。



16.4 辐射抗扰度测试

16.4.1 概述

所有器械都需要进行辐射测试，以评估由于暴露于磁共振扫描仪梯度场而引起的梯度感应电压

对内部电路和组件的影响。

对于脉冲发生器，应当使用电极导线（在导电介质中）或电极导线或电极模拟器（在空气中）

进行测试，以提供与植入脉冲发生器时相同的外部电路路径。

应当使用代表体内状况的电极和外壳阻抗进行测试。

所选的电极导线路径或替代的电极导线模拟器应当在电极与脉冲发生器外壳之间产生能够代表

体内所遇情况的典型梯度感应电压。

16.4.2 测试设置

使用图 36 所示的单轴实验室台式磁测试系统，该系统能够生成 16.4.3 中定义的辐射梯度场测

试暴露量（dB/dt, tslew）。

应当使用图 36顶部窗格所示的导电盐溶液中的电极导线进行此测试，或者使用图 36底部窗格

所示的空气中的电极导线模拟器进行此测试。

备注：

1 任意波形发生器 7 模拟电极阻抗

2 跨导放大器 8 测试测量端口（可选）

3 定制电磁铁 9 脉冲发生器外壳安装式电极



4 脉冲发生器电极导线 10 脉冲发生器

5 脉冲发生器电极导线电极 11 脉冲发生器导电外壳

6 模拟电极 Vemf 12 磁场方向

13 导电盐溶液

图 17 辐射磁场测试设置：梯度感应故障

16.4.2.1测试信号

应用表 14 和图 37 定义的辐射梯度测试信号。

根据 dB/dt 辐射测试水平，脉冲发生器测试电极导线路径或电极导线/电极模拟器应在脉冲发生

器患者电极接口处达到表 19 所规定的电压。

如果不能使用导电生理盐水体模获得相对于脉冲发生器外壳的典型电极电压，则应当使用电极

模拟器在空气中测试带外壳安装式电极的脉冲发生器。

用于模拟梯度场的梯形波形如图 37所示。它由三个可变参数定义：峰峰振幅（Bg），峰峰上升

/下降时间（tslew）和停留时间（tdwell）。图 38给出了一个测试信号的实例，该信号由一个猝发阵波

（包括两个波形周期）和下一个猝发阵波之前的“关闭时间”组成。波形参数加上猝发阵波长度和关

闭时间的组合定义了一个序列。

完整的测试序列包括表 14 中所示的所有参数组合（tslew 和 dB/dt 是成对的依存参数，不能独

立置换）。除非脉冲发生器制造商提供了适当的理由和资料，应当使用所有组合对脉冲发生器进行

测试，

备注

1 tslew（最小至最大上升/下降时间，以毫秒为单位）
2 tdwell
3 toff（猝发阵波之间的时间）

4 Bg（由梯度产生的磁场强度，最小到最大振幅，以 mT为单位）

5 一个周期

6 猝发阵波长度（在此实例中为两个周期）

图 18 辐射梯度测试信号

表 14 - 辐射梯度测试信号参数

参数 a) 序列 1 序列 2
值 值

tslew（ms） 0.2 b) 1.0 c)

tdwell（ms） 0.0 0.0
周期数（短阵快速脉冲长度） 128 128
t 关闭（ms） 400.0 0.0
dB/dt（T/s） dB/dt（tslew = 0.2 ms）= 127 dB/dt（tslew = 1.0 ms）= 37.6
Bg（mT） 由 tslew和 dB/dt确定

a） 时间值项的容限为±5%。



b） dB/dt（tslew = 0.2 ms）是根据 ISO/TS 10974附件 A，由与最大切换率（SR-max）= 200 T/m/s和 r = 20 cm相关联

的 dBx,y/dt确定的（相对于 x和 y，脉冲发生器 45°定向）。

c） d B/dt（tslew = 1.0 ms）是 0.296 × dB/dt（tslew = 0.2 ms）max。
注释 1：dB/dt的换算（tslew = 1.0 ms）基于 IEC 60601-2-33的 201.12.4.102.3.3b中的 dB/dt PNS公式。标度 = L12 (1.0
ms)/ L12 (0.1 ms) = 0.296，其中 L12是全身梯度中的第一级受控操作模式。

注释 2：单轴台式测试线圈能够产生 Bg ≥ 0.5 x tslew × d B/dt的磁场强度。

注释 3：梯度放大器的带宽有限，因此梯度分布并非为严格的三角形。最小放大器 3 dB带宽应为 10 kHz。

注释 4：选择的序列参数具有适当的 toff持续时间，以便不超过临床上相关的磁共振扫描仪的 dB/dt rms水平，例如

42 T/s rms。这些参数有可能导致脉冲发生器过度致热。

注释 5：对于序列 1，使用短至 40.0 ms的 toff是可接受的，因为这是保守的。

对于与 ISO/TS 10974 的 A.3.3 中的“第 2 层级，特定脉冲发生器电极导线环路面积法”相对应

的梯度感应测试电压，表 15 定义了最大和最小电极导线环路面积。脉冲发生器制造商可以使用根据

ISO/TS 10974 A.3.3“第 3 层级，电磁模拟法”得出的不太保守的感应电压电平来测试脉冲发生器。

感应电压电平应对应第 99.9 个百分位数的模拟。

表 15 - 最大和最小电极导线环路面积

标签 描述 起搏器 ICD 单位

ARA_max 相对于脉冲发生器外壳的最大梯度感应右心房电极导线头

端和环形电极电压

226 216 cm2

ARA_min 相对于脉冲发生器外壳的最小梯度感应右心房电极导线头

端和环形电极电压

74 70 cm2

ARV_max 相对于脉冲发生器外壳的最大梯度感应右心室电极导线头

端和环形电极电压

354 409 cm2

ARV_min 相对于脉冲发生器外壳的最小梯度感应右心室电极导线头

端和环形电极电压

91 81 cm2

ALV_min 相对于脉冲发生器外壳的最大梯度感应左心室电极导线电

极电压

389 389 cm2

ARA_min 相对于脉冲发生器外壳的最小梯度感应左心室电极导线电

极电压

120 120 cm2

ARVC_max 相对于脉冲发生器外壳的最大梯度感应右心室电击线圈电

极电压

- 409 cm2

ARVC_min 相对于脉冲发生器外壳的最小梯度感应右心室电击线圈电

极电压

- 81 cm2

ARAC_max 相对于脉冲发生器外壳的最大梯度感应右心房电击线圈电

极电压

- 216 cm2

ARAC_min 相对于脉冲发生器外壳的最小梯度感应右心房电击线圈电

极电压

- 70 cm2

注释：此表中的电极导线环路面积是最大和最小起搏器和 ICD电极导线环路面积除以√2。由于 dB/dt暴露量为

√2 × dBx,y/dt（如表 14所示），因此该调整允许在脉冲发生器内部电子器件暴露量为√2 × dBx,y/dt时，电极导线

环路面积引起的梯度感应电动势与 dBx,y/dt相称。

16.4.3 测试步骤

应当使用下面的程序进行梯度辐射抗扰度测试。

如果在生理盐水中进行测试，则生理盐水电导率应等于 0.47 S/m±0.1 S/m。如果使用电极导

线/电极模拟器进行测试，请选择第 13 条表 11 中植入的脉冲发生器/电极导线电极阻抗的电极模拟

器电阻。

将脉冲发生器和电极导线放置并安装在测试线圈中，使得脉冲发生器内部电路、组件以及任何

电极导线或电极导线模拟器与测试线圈磁场正交。不需要在多个平面中进行测试。

应保持电极导线或电极导线模拟器方位与测试线圈磁场正交。

单电极导线和多电极导线系统应当在电极导线（或电极导线模拟器）环路闭合下进行测试，以

使感应梯度电压是该器械在临床使用过程中所遭受的典型感应梯度电压。

施加每一梯度测试信号序列至少 15 秒或者（如有必要）更长时间，以观测潜在的器械效应。对

每个适用的电极导线环路面积组合重复上述步骤。

如果要省略注入故障测试，并启用治疗输出，则应监测和验证治疗输出。

16.5 注入抗扰度测试



16.5.1 概述

通过将模拟的磁共振梯度感应电动势电压施加到脉冲发生器患者接触电极上，进行注入测试。
注：不能传送低频梯度电流的绝缘天线被排除在传导敏感性测试之外。

16.5.2 测试设置

使用第 13 条图 15 中的测试设置，包括附录 XX 中定义的组织界面网络。

16.5.2.1测试信号

对于注入测试，如图 38 所示，需要图 38 的时间导数。表 18 列出了所得的注入电压测试信号参

数。对于 ISO/TS 10974 的 A.3.2 中的第 2 层级相对应的梯度感应测试电压，表 19 定义了最大和最

小 Vemf 电压测试电平。脉冲发生器制造商可以使用根据 ISO/TS 10974 的 A.3.4 中的第 3 层级得出

的不太保守的电压电平来测试脉冲发生器。测试电压水平应相当于第 99.9 个百分位刺激。

备注

1 tedge（最大 10 %至 90 %上升或下降时间，以µs为单位）

2 tspw（脉冲 A –单边切换脉冲宽度）

3 tdpw（脉冲 B –双边切换脉冲宽度）

4 等于 tdwell
5 Vemf（脉冲 A和 B振幅，以伏特为单位）
6 toff

图 19 注入的梯度测试信号

表 18 - 注入的测试信号参数

参数 a) 序列 1 序列 2
值 值

Vemf（伏特） 见表 19
tdpw（ms） 0.2 b) 1.0 c)

tspw（ms） 0.1 0.5
tedge（µs） 7（最大值）

tdwell（ms） 0.0 0.0
周期数（短阵快速脉冲长度） 128

t 关闭（ms） 400.0 0.0
a）时间值项的容限为±5%。

b）Vemf（tdpw = 0.2）是根据与切换率（SR-max）= 200 T/m/s相关联的最大 dB/dt和与每个电极相关联的电极导

线环路面积确定的。



c）Vemf（tdpw =1.0 ms）是 0.296 ×Vemf（tdpw = 0.2 ms）。

注释 1：Vemf（tdpw = 1.0 ms）基于 IEC 60601-2-33的 201.12.4.102.3.3b中的 dB/dt PNS公式。标度 = L12 (1.0 ms)/
L12 (0.1 ms) = 0.296，其中 L12是全身梯度中的第一级受控操作模式。

注释 2：Vemf 10%至 90%上升时间，tedge ~ 2.2 τ。对于最大梯度放大器，-3dB带宽截止频率 fco = 50 kHz；因此

τ = 1/（2π fco）= 3.2 μs 和 tedge = 7 μs。

注释 3：对于序列 1，使用短至 40.0 ms的 toff 是可接受的，因为这是保守的。

表 19 最大和最小电极导线电极电压

标签 描述 起搏器 ICD 单位

tdpw = 0.2 ms tdpw = 1.0 ms tdpw = 0.2 ms tdpw = 1.0 ms
VRA_max 相对于脉冲发生器外壳的最

大梯度感应右心房电极导线

头端和环形电极电压

2.87 0.85 2.75 0.81 伏特

（V）

VRA_min 相对于脉冲发生器外壳的最

小梯度感应右心房电极导线

头端和环形电极电压

0.93 0.28 0.89 0.26 伏特

（V）

VRV_max 相对于脉冲发生器外壳的最

大梯度感应右心室电极导线

头端和环形电极电压

4.50 1.33 5.20 1.54 伏特

（V）

VRV_min 相对于脉冲发生器外壳的最

小梯度感应右心室电极导线

头端和环形电极电压

1.16 0.34 1.02 0.30 伏特

（V）

VLV_max 相对于脉冲发生器外壳的最

大梯度感应左心室电极导线

电极电压

4.94 1.46 4.94 1.46 伏特

（V）

VLV_min 相对于脉冲发生器外壳的最

小梯度感应左心室电极导线

电极电压

1.52 0.45 1.52 0.45 伏特

（V）

VRVC_max 相对于脉冲发生器外壳的最

大梯度感应右心室电击线圈

电极电压

- - 5.20 1.54 伏特

（V）

VRVC_min 相对于脉冲发生器外壳的最

小梯度感应右心室电击线圈

电极电压

- - 1.02 0.30 伏特

（V）

VRAC_max 相对于脉冲发生器外壳的最

大梯度感应右心房电击线圈

电极电压

- - 2.75 0.81 伏特

（V）

VRAC_min 相对于脉冲发生器外壳的最

小梯度感应右心房电击线圈

电极电压

- - 0.89 0.26 伏特

（V）

16.5.3 测试步骤

梯度注入抗扰度测试应当使用下面的程序。

1） 如图 15 所示，将测试信号发生器连接到接口电路的输入端 C（图 28）。除非提供进行有限

测试的适当理由，否则应当同时驱动所有脉冲发生器端口和电极。

2） 根据附录 XX 将脉冲发生器连接到组织界面。关闭所有 Cx 电容器上的开关，以将它们从电

路中排除。

3）施加图 38 的测试波形，并使用示波器在端口 D2 处测量测试信号。根据需要调整测试注入电

压振幅，以获得适当的 Vemf 电平。

4） 通过端口 D2 和测试端口 E 之间的差分测量来观察脉冲发生器治疗输出波形。施加每个梯度

序列的测试信号至少 15 秒钟，并验证脉冲发生器治疗输出行为符合第 6 条中规定的标准。

17 组合场测试

17.1 要求



制造商应按照第 6 章的要求规定故障的要求。

17.2 测试设置

组合磁场测试在 ICRMD 同时暴露于静态、梯度和射频磁场条件下对 ICRMD 的运行进行体外评估。

在一台扫描仪中进行测试是合适的。

使用本文件范围内所述的临床 1.5T 及 3.0T 磁共振扫描仪（请参见第 1 条）；ASTM F2182 和

ISO TS 10974:2018 附件 L（表 L.3）规定的充满生理盐水溶液的 ASTM 体模（有或没有连接头）；

被测器械起搏探头；被测器械程控/监测系统（例如，被测器械程控仪或等效装置）；足以启动被测

器械磁铁模式的便携式磁铁。

应当使用所制备的生理盐水溶液将体模填充至 10 cm±10%。根据 ISO TS 10974 的附件 L，生理

盐水组织模拟介质的电导率应当为 1.2 S/m±10%。

对于每个指定的扫描方案，应当将 ASTM F2182 中规定的内部有 ICRMD 的 ASTM 体模放置在磁共

振扫描仪患者工作台上，并定位于如图 39 和图 40 所示的扫描仪扫描孔内。

17.3 测试步骤

17.3.1 路径选择

测试前，应当将器械和电极导线放置在体模中。

为避免 MRI 扫描仪的射频偏振依赖性，应当将 ICRMD 系统放置在体模组织模拟介质中，其最大

尺寸通常位于中心深度的冠状成像平面内。

测试了两种主要的电极导线配置：

— 电极导线路径型式 1：使用“沿体模壁笔直的电极导线”来最大化射频振幅。

— 电极导线路径型式 2：使用“折返的电极导线”来提供射频相位变化；根据电极导线长度，

可以使用电极导线路径型式 2 的两种不同的实现。

电极导线的路径型式 2a：

1） 当电极导线长度允许时，此设置应当优先于电极导线路径型式 2b。

2）植入式脉冲发生器位于（x，z）=（6，-14）cm±1 cm（与图 39 中定义的标志 3 相同的 z）

（另请参见图 40）。

3） 对折电极导线，使其：

a. 电极导线下降分支与体模壁之间的距离 D1 为 6 cm±1 cm

b. 电极导线头端与植入式脉冲发生器外壳之间的 z 距离 D3 为 3 cm±1 cm

c. 电极导线的下降分支与上升分支之间的距离 D2 为 6 cm±1 cm

d. 折返点 P2 与体模下壁之间的距离 D4 至少为 5 cm。只要该距离较短，那么应当改用电极导

线路径 2b

电极导线路径型式 2b：

1） 当电极导线的长度不允许使用电极导线型式 2a 时，应当使用此设置。

2）植入式脉冲发生器位于（x，z）=（6，-14）cm + -1cm（与图 39 中定义的标志 3相同的 z）

（另请参见图 40）。

3） 对折电极导线，使其：

a. 电极导线下降分支与体模壁之间的距离 D1 为 6 cm±1 cm。

b. 远端电极导线体与植入式脉冲发生器外壳之间的 x 距离 D3 为 6 cm±1 cm；如果需要，可

以增加此距离以便容纳整个电极导线。

c. D4 折返点 P2 与体模下壁之间的距离为 6cm±1cm。

图 40 和表 24 详述了系统夹具和电极导线的路径型式。



备注

a） 电极导线的路径型式 1，适用于任何电极导线长度

b） 电极导线的短路类型 2a，适用于短电极导线

c） 电极导线的路径型式 2b，适用于长电极导线。浮动尺寸标记为“红色斜体”。

图 20 组合场测试：被测器械在 ASTM 体模内的固定

表 24 被测系统的固定设置

项目 描述 电极导线路径 1 电极导线路径 2a 电极导线路径 2b

P1 电极导线进入器械端口的位置 (x, z) = (6,-14) cm ± 1 cm

P2 折叠电极导线的位置 不适用 根据电极导线长度 6 cm ± 1 cm

D1 电极导线到体模壁的距离 6 cm ± 1 cm

D2
折返时，同一电极导线的 2 个分支

之间的距离
不适用 6 cm ± 1 cm 根据 D3

D3
电极导线头端与植入式脉冲发生器

外壳之间的距离
不适用

z轴距离：

3 cm ± 1 cm

x 轴距离

（离电极导线体）：

3 cm ± 1 cm
a)

D4 P2 与体模壁之间的 z距离 不适用 ≥ 5 cm 6 cm ± 1 cm

D5
电极导线头端与上体模壁之间的 z

距离
不适用 不适用 ≥ 5 cm

a
）电极导线路径型式 2b 可容纳的最长电极导线长度为 110 cm。对于更长的电极导线长度，制造商应当增加 D3 距离，

以容纳整个电极导线。

如果夹具由非导电材料制成，则可以使用夹具来帮助 ICRMD在体模内的定位。

17.3.2 MRI 暴露前

对于每个被测器械腔，只测试一种电极导线长度。根据下表中的范围选择电极导线长度；如果

没有电极导线长度在推荐的范围内，则选择最接近的可用长度；如果在给定范围内有多种电极导线

长度可用，则应当选择最长的长度。

被测器械腔 参考范围

右心房，右心室 50至 65 cm
左心室 80至 95 cm

根据17.3设置被测系统（器械和电极导线/秒）。应当将被测系统放置在组织模拟介质高度的中

间，以确保系统在冠状平面上暴露于对称的电场分布。



根据要测试的系统，对以下电极导线配置执行测试：

对于SR系统

—对电极导线路径型式1和2重复该测试

对于DR系统

—在电极导线路径型式1中设置右心房电极导线，在电极导线路径型式2中设置右心室电极导线

—在电极导线路径型式2中设置右心房电极导线，在电极导线路径型式1中设置右心室电极导线

对于CRT系统

—在电极导线的路径型式1中设置右心房电极导线，在电极导线的路径型式2中设置右心室电极

导线，在电极导线的路径型式1中设置左心室电极导线。

—在电极导线的路径型式2中设置右心房电极导线，在电极导线的路径型式1中设置右心室电极

导线，在电极导线的路径型式2中设置左心室电极导线。

对于每个序列，使等效的裸露身体部位在z轴等中心处居中，并根据图39和表22将MRI视野聚焦

在该点上。

运行选定的磁共振序列。

17.3.3 在 MR 暴露期间

应当使用专用的监测系统来监测ICRMD行为。如果在MRI暴露期间没有ICRMD的治疗输出要监测

（例如，在MRI期间关闭了ICRMD起搏），则不需要在MRI暴露期间对其输出进行监测。

ICRMD监测系统应当具有以下特征。

—监测系统应当允许在测试过程中连续监测起搏活动。

—监测系统对ICRMD活动的干扰程度不得妨碍对ICRMD进行定性监测。

—磁共振场对监测系统本身的干扰程度不得妨碍对ICRMD进行定性监测。

—应将监测系统对ICRMD沿线入射场的影响减至最低程度。

17.3.4 在 MR 暴露后

按照 17.1评估符合性。

17.4 数据分析和结果报告

报告应包括故障评估（见第 6章）的结果。



附录 A

（资料性）

使用标准电极导线的射频注入方法

A.1 总则

此方法的目的是提供用于8.6.2.3中所述的功率电平测定以及随后使用标准（未修改的功率传

送）电极导线进行动物注入的射频注入程序的详细信息。利用该程序，体内热点处的功率沉积与MRI

辐射环境中的功率沉积相匹配。

任何功率注入方法都需要考虑的一个问题是，对于在电极导线近端的给定注入功率，在校准设

置中沉积在热点处的功率与在动物注入实验中沉积在热点处的功率之间没有已知或可预测的关系

式。

可以通过以下概述的步骤缓解此问题。

将注入的功率频率设置为500 kHz。选择频率以使：

a）它匹配64 MHz下辐射功率的温度空间分布。

b）组织交互仅限于致热。

选择500 kHz是因为这是射频消融广泛使用的一种频率，并且已被用于组织致热且没有其他副作

用（即意外刺激）[23]。

c） 在校准设置和动物注入设置之间，电极导线体损失和电极/组织界面阻抗之间的差异很小。

在 500 kHz 时，由于电抗分量可以忽略不计，因此负载阻抗可以近似为纯电阻（σ >> 2πfε0εr），

其中σ 1.2 S/m，ε0=8.854 × 10-12 F/m，f = 500 kHz 和εr = 78。
在 500 kHz 时，已证明电极导线体损耗对电极导线周围的介质不敏感。通过比较在介质中这两

种极端情况所传送的功率证明了这一点。

第一种情况是电极导线体处于空气中，其εr=1，σ=0 S/m。

第二种情况是电极导线体处于羟乙基纤维素中，其εr=78，σ=1.2 S/m。

输入功率定义为经定向耦合器测量，传送到电极导线的 IS-1 连接器的功率。输出功率是传送到

在头端和环之间连接的电阻的功率，根据V2/R计算得出。校准和动物注入设置之间共享用于走向 IS-1
连接器的所有设备/电缆。还要确保在校准或动物注入设置中没有其他接地路径（环路）。确保没有

接地环路的一种方法是使用隔离变压器给射频注入和测量设备供电。

图 A.1 500 kHz 注入功率和 64 MHz 辐射功率之间的温度空间分布比较

图 A.2 电极导线体和头端/环在空气中

轴向距离，mm

@6分钟 500kHz：轴向温度分布比较，标称螺

旋温度

相
对
温

度

电极导线

浮接示波器

（功率 = V2/R）



图 A.3 电极导线体在羟乙基纤维素中，头端/环在空气中

表 A.1 输入功率/输出功率输送（电极导线体在空气和羟乙基纤维素中）

阻抗

（Ω）

电极导线在空气中 电极导线在羟乙基纤维素中

电极处沉积的功率

（mW）

电极处沉积的功率

（mW）

100 75.1 74.0
300 80.7 80.4
600 81.0 81.0
900 82.4 82.8
1200 85.0 82.2

当介质异质时，σ和εr的变化要比空气和羟乙基纤维素之间的变化小得多。因此，预计在校准和

动物注入之间几乎没有变化。

可将未经修改的电极导线用于 8.6.2.3中所述的功率电平测定以及以 500 kHz 进行功率注入的相

关动物研究。

A.2 旨在解决 500 kHz 共模问题的措施

共模路径引起了人们的担忧，共模路径减少了头端到组织界面处沉积的功率，即，到达远端头

端的一些功率驱动了电极导线导体和羟乙基纤维素溶液之间的传播模式。只要一根传输线导体中的

电流不等于另一根导体中的电流，就会发生共模。

为验证在 500 kHz 时可以忽略共模效应，使用电流探头测量了标准电极导线上头端和环导体中

的电流。在远端处于凝胶中时进行测量。电极导线处于空气中并且头端/环之间的电阻连接到远端时，

重复这些测量。选择电阻来近似凝胶中的电流。
表 A.2 不同测试介质中的电流测量

测试介质 负载阻抗（欧姆） 头端电流（mA） 环电流（mA）
电极导线在凝胶中 凝胶 78.2 78.5
电极导线和远端在空

气中
100 88.0 88.3

假设测得的头端导体和环导体之间的电流大致相同，则使用 500 kHz 的标准电极导线可以忽略共模

引起的功耗。

浮接示波器

（功率 = V2/R）



附录 B

（资料性）

在动物实验中，使用标准生产型电极导线向心肌输送 64 MHz 目标射频功率

B.1 总则

本附件详细介绍了在动物研究中使用标准生产型电极导线将 64 MHz的目标射频功率传送到心肌

以进行功率注入测试时应当遵循的程序。因此，将用于上述目的的标准生产型电极导线称为功率传

送电极导线（PDL）。当功率传送电极导线的远端与组织接触时，将射频功率施加到功率传送电极导

线的近端。该方法基于对功率传送电极导线的体内插入损耗的准确评估，因此为传送目标功率到远

端电极，在功率传送电极导线的近端电极处注入的功率幅值可以补偿功率传送电极导线插入损耗。

委员会已确定本附件中描述的历史数据收集方法能够解决第 8 条的要求，条件是组织模拟介质

和体内之间功率传送电极导线的插入损耗测量中的任何误差均在为该测量确定的不确定度预算之

内。

尽管已证明本附件中描述的方法能够提供可接受的结果，但出于下述原因，不鼓励制造商使用

此方法。

这里描述的方法：

— 需要进行多次确认，以确保在体内向组织输送功率传送电极导线目标功率；

— 需要开发专门的手术级转换板；

— 需要工程和临床团队之间的高度协调；

— 要求使用目前不存在相关标准的非均质介质；

— 在时间、精力和射频专业知识方面要求高。

B.2 程序

该程序包括以下步骤：

1) 注入系统的校准：应对射频功率注入系统（图 B.1）进行校准，以便可以将所需的目标功

率传送到功率传送电极导线电极处的组织。此步骤包括对射频输出级与射频功率传送点之间的射频

传输路径中的损耗进行适当的表征和确定关联的 k = 2 不确定度。射频传输路径由射频输出级与功

率传送电极导线之间的近端射频传输路径和功率传送电极导线本身组成。在近端射频传输路径和功

率传送电极导线之间使用了一个转换板（图 B.1）。转换板的接地平面与组织模拟介质接触。功率注

入系统的总插入损耗以 dB单位（IL 总），是近端射频传输路径损耗（ILTX）和功率传送电极导线损

耗（ILPDL）之和。
IL 总 = ILTx + ILPDL （B.1）

应通过考虑功率注入系统的总插入损耗（根据 k = 2 不确定度进行校正）来校准注入系统，以

将目标功率传送到目标组织。

a） 功率注入系统的插入损耗：测量近端射频传输路径损耗（ILTx），作为射频功率输出级和

功率传送电极导线近端之间的插入损耗。

全面表征功率传送电极导线的各种损耗机制。这可以通过将电极导线建模为 2 端口网络来实现。

使用图 B.2 所示的设置，得出一组测试配置的功率传送电极导线插入损耗（ILPDL），其中包括各种

电极导线路径，介质（均质（例如，血液电导率为 1.2 S/m 的组织模拟介质），非均质，体内）和

端接条件。在计算电极导线的插入损耗时要考虑失配损耗。然后，按照上述数据组的平均值得出要

在动物研究的功率注入测试中使用的功率传送电极导线的插入损耗。

注释：可通过构建隔室体模在体外实现非均质介质，其中每个隔室均充满具有所需电特性的组

织模拟介质。由于目前还没有公认的非均质组织模拟介质标准，因此需要适当的理由。

b） 功率注入系统的不确定度：将以上得出的功率传送电极导线插入损耗的标准不确定度作为

ILpdl 数据组的标准偏差进行评估，包括由失配损耗测量引入的不确定度。

可以将不确定度 ILpdl PDL 与功率传送电极导线近端的功率注入系统的标准不确定度合并为 2

个量的和的平方根，得出功率注入的总标准不确定度。将所得的总标准不确定度乘以 2，即可获得

功率注入的 k = 2 不确定度，该不确定度可用于动物注入测试。

2） 功率注入系统的确认：使用一组与用于得出功率传送电极导线的插入损耗的测试配置大不



相同的测试配置正确地验证已校准的射频功率注入系统的有效性。

在由多电极导线路径，模仿体内情况的非均质介质配置（例如 10%脂肪+ 90%血液，30%脂肪+ 90%

血液等）和端接条件组成的多种组合中验证功率注入系统的有效性。

可通过直接测量获得传送的功率，也可以根据比吸收率或温升测量结果来计算传送的功率。

如果在功率传送电极的远端测试电极处传送的功率与目标功率在功率注入系统和功率测量值的

组合不确定度（k = 2）范围内匹配，则射频功率注入系统保持有效性。

备注
1 射频信号源 6 转换板
2 射频功率放大器 7 功率传送电极导线（标准生产型电极导线，已表征插入损耗）
3 双向耦合器 8 组织模拟介质（用于确认测试）或动物
4 前向功率监测器 9 阻抗变压器转换板
5 反向功率监测器 10 功率计，用于测量头端电极处传送的功率

（a） ILTX（传输路径中的插入损耗）。

（b） ILPDL（功率传送电极导线的插入损耗）。

（c） 电极导线侧进入阻抗变压器的组织终端阻抗。

（d）功率计侧进入阻抗变压器的 50欧姆终端阻抗。

图 B.1 用于确认测试和动物测试的射频功率注入系统的一种配置

备注
1 网络分析仪（P1、P2是网络分析仪的端口 1和 2） 4 功率传送电极导线
2 近端转换板 5 组织模拟介质
3 远端转换板



图 B.2 - 用于测量电极导线插入损耗的测量设置



附录 C

（资料性）

CEM43℃（43℃下累积等效分钟数）

C.1 总则

对于每个热点，CEM43℃是一种时间与温度的关系分析技术，已在医学研究的许多领域中使用。

CEM43 = �(43−�) (C.1)

其中

t 是以分钟为单位的时间；

T 是以℃为单位的温度；和

R 是一个常数，对于 T <43，R = 0.25，对于 T 43，R = 0.5。

当温度随时间变化时，可使用替代公式：

CEM43=∫R[43−T(t)]dt （C.2）

CEM43 结果可以将任何时间和温度组合与以 CEM43℃为单位的 43℃等效分钟数相关联。对于不

同的组织类型和体内位置，产生危害的 CEM43 值是不同的。方程式 C.1 中的时间和方程式 C.2 中的

积分周期等于扫描持续时间。
注：当应用这些验收标准时，制造商可以考虑 MRI 测试系统的测量不确定度。

C.2 CEM43：心脏和骨骼肌

在 CEM43℃=240（≥46℃ 30 分钟）暴露下，观察到严重的急性或慢性组织损伤[42]。本报告正

文中使用的验收标准是慢性损伤水平所报道的 CEM43℃的一半。因此，CEM43℃≤120（45℃ 30 分

钟）是防止慢性心脏组织损伤的安全界限。这与在 41 至 80 CEM43℃ [37]下发现的轻微急性（因此

可逆的）损伤水平一致，并略高于此水平。

可在下列方面找到支持此 CEM43℃界限的其他文献：

— 在 60 CEM43℃下对猪进行活检后，没有可见的肌肉组织损伤[25];

— 在 288 CEM43℃下观察到猪肌肉热损害[26];

— 观察到猪骨骼肌热损伤的范围从 188 至 235 CEM43℃ [24]。

C.3 CEM43：囊袋组织

C.3.1 皮肤

C.3.1.1 起始温度

皮肤的起始温度低于身体的核心。表 C.1 总结了从文献中获得的实测的皮肤表面温度。如果没

有报道个别值，将报道的平均值、标准偏差和参与者值的数量用于模拟皮肤表面测量。假定所有模

拟数据都为正态分布。图 C.1 给出了从文献中获得的胸部皮肤表面测量值的概率图。

表 C.1 胸部区域皮肤表面温度的来源汇总

来源 胸部表面值（℃）
环境温度

（℃）

Webb（1992）[27]（裸体） 平均值 = 34.4，标准偏差 = 0.7（N = 6） 27

Benedict（1919）[28]（穿着衣服）同一患者不同位置的乳头线值-32.1、33.6、33.7 （未报告）

Redisch（1952）[29]（剑突）
给出的范围：32.7 至 37（N = 10）

假设平均值= 34.9，标准偏差= 0.7
20-22

Zaproudina（2008）[30]（裸体） 平均值= 32.3，标准偏差 = 0.6（N = 16） 23-24

Shellock（1989）[31] 仅报告最大值：34.5（N = 6） 20-22

所有来源的胸部皮肤表面温度

正常 - 95%置信区间

百
分

比 平均值 33.54
标准偏差 1,423
样本量 37
AD 0.300



胸部皮肤表面温度，℃ P值 0563

图 C.1 对各种来源的胸部皮肤表面测量温度的比较

图 C.1 根据表 C.1 中的数据显示了皮肤温度概率。可用于确定该危害适当概率下的起始温度。

例如，图 C.1 中的 95%百分位数为 35.9℃。平均值（50%百分位数）为 33.5ºC，这与表 C.2 中的其

他参考一致。

表 C.2 皮肤表面温度的其他参考汇总

参考 结果

Hayward 1984 [32] 平均皮肤温度：32.8 ºC

Patapoutian 2003 [33] 正常皮肤温度：33 ºC

Schey 2010 [34] 正常皮肤温度在 33 至 34ºC 之间

60601-2-33 MRI 期间在胸腔上记录的最高皮肤温度为 34.5ºC

C.3.1.2 验收标准：没有慢性损伤

Yarmolenko 进行了有关累积热暴露或 43℃累积等效分钟数（CEM43℃）引起的皮肤局部致热的

文献回顾。在 112 CEM43℃（相当于 44.9℃持续 30 分钟）的热剂量下在人类皮肤中观察到皮肤急性

和明显的表面泛红（红斑），即没有慢性损伤，但暴露后四小时内皮肤敏感性改变。因此，将使用

CEM43℃ <= 112 作为慢性皮肤损伤的验收标准。

可在下列方面找到支持 CEM43℃界限的其他文献：

— 在 288 CEM43℃下发生皮肤完全坏死；

— 在 480 至 960 CEM43℃之间立即浅表烧伤；

— 在 44℃下，需要大约六小时的暴露时间才能在人的皮肤上发生不可逆的伤害。

C.3.1.3 验收标准：没有疼痛

LaMotte 还提到了皮肤无疼痛的安全温度界限为 44℃。

C.3.2 肌肉

C.3.2.1 起始温度

囊袋中肌肉的起始温度略低于身体核心。

表 C.3 胸腔区域皮下温度的文献值

来源 胸部值（℃） 环境温度（℃）

Smith（1962）[38]

（肋间）

平均值= 34.9，标准偏差 = 1.1

（N = 22）
20.7

Webb（1992）[27]

（裸体）

平均值= 35.3，标准偏差 = 1.0

（N = 6）平均值= 32.3，标准偏

差 = 1.5（N = 6）

27

15

图 C.2是表 C.3的图形表示，并显示了皮下温度百分位数。可用于确定该危害适当概率下的起始温

度。

所有数据源的模拟皮下温度

正常 - 95%置信区间

百
分

比

平均值 34.53
标 准 偏

差

1.455

样本量 34
AD 0.375
P值 0.395



温度（°C）

图 C.2 植入式脉冲发生器囊袋起始温度的概率

C.3.2.2 验收标准：没有慢性损伤

最终温度的验收标准将由肌肉决定（肌肉 CEM43℃=120）。

C.3.3 瘢痕物质

瘢痕组织由胶原蛋白物质制成。胶原蛋白可以耐受高达 54℃的高温[44]，因此不会成为设定安

全界限的组织。

表 C.4总结了囊袋组织的验收标准。

表 C.4 囊袋组织 CEM43℃验收标准汇总

组织类型 安全温度限值（°C） 持续时间（分钟） CEM43°C 起始温度（℃）

骨骼肌损伤 45 [42] 30 120 图 C.2

胶原蛋白物质损坏 54 [44] 30 不适用 图 C.2

皮肤痛 ≤44 [36] 任何 不适用 图 C.1

皮肤损伤 44.9 [35] 30 112 图 C.1

注：考虑起始温度时，与胶原蛋白或皮肤相比，骨骼肌是在最低温度变化（∆T）下会受到损害的组织类型。因此，

骨骼肌是最坏的组织损伤类型，它决定了组织损伤的安全界限。

C.4 CEM43℃：与电极导线体接触的组织

电极导线体可以与血液，心脏组织，胶原蛋白和囊袋组织接触。由于血液不断循环，因此

CEM43℃概念不适用于血液。相反，应当考虑峰值温度。

从文献中引用了与电极导线体接触的组织的界限，并给出了 30 分钟的典型扫描持续时间的界

限。

表 C.5 - 电极导线体周围组织的 CEM43℃验收标准汇总

组织类型 安全温度限值（°C） 持续时间（分钟） CEM43°C
血液 a） 50 [43] 无限制* 不适用

心脏组织 45 [42] 30 120
骨骼肌 45 [42] 30 120
胶原蛋白 54 [44] 30 不适用

皮肤痛 ≤44 [36] 任何 不适用

皮肤损伤 44.9 [35] 30 112
a）血液不断循环并仅在从心腔或静脉排出之前暂时与热源保持接触。因此，与暴露时间无关，

单纯温度界限就足够了。

C.5 扫描持续时间

根据 ISO TS 10974中的规定，30分钟是保守的主动扫描时间。这得到文献[41]的支持，其中指

出出现最大比吸收率值的持续时间小于总检查时间：

1） 对于临床心脏检查，身体比吸收率> 3.5 W/kg，在 51分钟检查中累积持续时间为 3至 9分
钟，仍然相对较短；

2） 对于临床神经系统检查，大多数患者在 32分钟检查中通常在涡轮旋转回波（TSE）成像期

间暴露头部大约 6至 12分钟，头部比吸收率为 3.2 W/kg。



附录 D

（资料性）

体内温度随外加的热通量而升高

D.1 背景

研究人员对响应外加热通量的体内温升进行了研究，开发了全人工心脏和机械循环辅助系统。

多项研究报道了植入可控电热源后的 0至 7周内，牛背阔肌和肺的温升。这些研究报道了在加热表

面处和远离加热表面的距离处响应高达 120 mW/cm2 的外加热通量的温升。已使用从这些研究中选

择的数据开发将外加的热通量与体内温升相关的方程式，并利用该方程式来估算遭受MRI梯度场的

ICRMD脉冲发生器的组织温升。

D.2 适用的数据

表 D.1 汇总了已发表的用于确定响应外加的热通量的温升的函数关系式（适用于 ICRMD 脉冲

发生器）的结果。在报道的结果中，仅利用了在肌肉中和致热表面获得的数据。此外，仅使用了植

入后最早时段内的数据，因为温升在此时段内最高。最后，仅使用外加的热通量≤80 mW/cm2的数据；

较高的热通量伴有组织坏死，因此排除了较高热通量的数据。

表 D.1 - 用于确定响应于外加的热通量的温升的函数关系式的数据

来源
外加的热通量

备注
40 mW/cm

2
60 mW/cm

2
80 mW/cm

2

Davies [45]（1994）
1.8 ±

0.5 °C

4.5 ±

0.2 °C

6.4 ±

0.6 °C

报道了植入时致热表面的肌肉组织的结果（摘

要）。

Harasaki[46]（1998） 3.5 °C
5.5 ±

0.7 °C

6.8 ±

1.0 °C

报道了植入时受热表面肌肉组织的结果（第 43

页）。

Saidel [47]（2001）
2.9 ±

0.6 °C

5.0 ±

0.6 °C

6.8 ±

1.0 °C

报道了植入后最早时段在致热的表面上肌肉组

织的结果（表 1）。

D.3 分析

图 D.1 显示了适用于 ICRMD 脉冲发生器的函数关系式，该函数关系式用于估算响应外加的热

通量（以 mW/cm2为单位）的温升（以摄氏度为单位）。使用具有零截距的最佳拟合二阶多项式确

定函数关系，以对表 D.1中所示的数据进行建模（仅平均值）。

温
升

（
°C

）

热通量（mW/cm2）

图 D.1 用于估算响应外加的热通量（mW/cm2）的温升（摄氏度）的方程式

D.4 结果

基于有关响应外加的热通量的温升的多项研究获得的适用数据，用于估算经受MRI梯度场的 ICRMD



脉冲发生器的组织温升的函数关系式为：

∆T 体内 = 0.000266 × φ2 + 0.0632 × φ （D.l）

其中

ΔT 体内 是体内的估算温升，以摄氏度为单位；和

φ 是梯度场感应热通量，以 mW/cm2为单位。



附录 E

（规范性）

梯度辐射 P（UCS）计算方法

E.1 概述

意外的心脏刺激（UCS）是指电极导线电极-组织界面处存在的梯度感应电荷或电流超过夺获单

个心跳所需的刺激阈值时的情形。可以使用下文所示的分析来计算意外心脏刺激特定最大概率的梯

度感应电荷注入和漏电界限。

图 E.1 - 评估梯度感应电荷和电流界限的流程图

E.2 夺获阈值（Qmin，基强度）的概率密度函数

强度的概率密度函数本质上是获得持续夺获所需的刺激电压的概率密度函数。各器械/电极导线

制造商通常可以轻松访问此信息。

1） 对于每种电极导线模型，在人类起搏夺获阈值数据库中进行查询，以获得大量的临床数据点。

2） 使用强度-持续时间关系式来计算夺获刺激阈值曲线。具体来说，可以通过用测得的临床数

据点求解拉皮克方程来确定基强度和时值，其中已知特定患者有多种振幅和脉宽组合。如果

数据来源于单个振幅和脉宽对的患者，则应当提供用于确定强度-持续时间关系式的方法的

原理。

Qmin和基强度

组织夺获阈值概

率密度函数

最大值

可接受的 P（UCS）

概率分析 P（QGRAD ≥
QTHRESHOLD）P（IGRAD -

ITHRESHOLD）

梯度感应电荷和电流界限

（QGRAD_MAX, IGRAD_MAX）



I = 基强度 x （E.1）

Q = Qmin + 基强度 x 脉冲宽度 （E.2）

Qmin = 基强度 x 时值 （E.3）

3） 使用第 1步和第 2步中的数据点生成 Qmin 和基强度刺激的概率密度函数。根据 Reilly[49]，
心脏刺激通常遵循对数正态分布。可通过电流阈值强度-持续时间曲线拟合来确定基强度分

布。可基于基强度和时值来计算 Qmin，也可以通过电荷阈值强度-持续时间曲线拟合来确定

Qmin。

图 E.2 组织刺激强度持续时间曲线

E.3 概率分析

对于心室应用，意外心脏刺激可接受的最高概率 P（UCS）MAX为 ≤ 1:10,000（心室应用）和 1:1,000
（心房应用）。

对于给定的夺获阈值分布 f（x），意外心脏刺激的概率为：

P（UCS）= （E.4）

图 E.3 意外心脏刺激概率分析实例

E.4 梯度感应电荷和电流界限（ QGRAD_MAX, IGRAD_MAX）

使用 Qmin 概率密度函数，确定 P（UCS）≤P（UCS）MAX时容许的最大电荷。将此值用于第

13条 QGRAD_MAX 限值。

使用基强度概率密度函数，确定 P（UCS）≤ P（UCS）MAX时容许的最大电流。将此值用于第

13条 IGRAD_MAX 限值。

基电流

2x基电流

时值 刺激持续时间

刺
激
强
度

由重叠区域表示的

P（UCS）

夺获阈值分

布
电荷/电流注入



图 E.4 确定梯度感应电荷和电流界限的实例

IGRAD_MA

X

P（UCS）<1:10,000时的电流电平 基强度分

布

QGRAD_MAX

P（UCS）<1:10,000时的电荷电平 Qmin分布



附录 F

（规范性）

射频意外心脏刺激符合性标准

F.1 总则

意外心脏刺激（UCS）是指跨电极导线电极-组织界面的感应或整流电压超过夺获单个心跳所需

的刺激电压时的情况。可以使用如下所示的应力-强度分析来计算意外心脏刺激的概率。

图 F.1 应力-强度分析

给定 f（x）和 g（y）分别是应力和强度的独立概率密度函数（PDF），则应力超过强度的概率为：

P（应力≥强度）= （F.1）

其中

R（x）= （F.2）

有两种建议的方法可用于计算此积分。在第一种方法中，建议对分布进行完全积分，如此处所示。

在第二种方法中，建议分段积分。认识到刺激不可能存在低于 10 mV，可以将积分简化为从 10 mV
（或等效电流或功率）开始进行积分而不是从 0开始。

F.2 压力确定

F.2.1 第 1 层级

应力概率密度函数

（例如，感应或整流

电压的概率密度函

强度概率密度函数

（例如，刺激电压的

概率密度函数）

应力-强度分析 P（应

力> =强度）

意外心脏刺激

的概率

应力

强度

失败的概

率

应力/强度单位

频
率



F.2.1.1 有关确定测试条件和器械故障的信息，请参见 15.5.4。利用射频建模框架生成一组人体

使用条件，它们定义了在 15.5.4.5的射频相位条件下在器械中的电极导线电极射频入口

点处的峰值（30 µT）射频电平。

F.2.1.2 确定器械中每个射频入口点的第 99个百分位数射频电平，并确定第 99个百分位数射频

电平的最大值。使用此最大第 99个百分位数射频电平作为器械中所有电极导线电极射

频入口点处的测试电平。

F.2.1.3 在测试中包括相变，方法是向每个射频入口点应用 0°、90°、180°和 270°相移，一次一

个，同时以 0°向其他射频入口点注入射频能量。

F.2.1.4 有关用于确定遥测天线注入电平的射频天线测试的信息，请参见 15.5.2。使用在 15.5.2.1
的第 7步中确定的同时天线注入电平，按 15.5.4.5规定的相位增量和条件对第 2步中确

定的电极导线电极测试电平轮流进行测试。

F.2.1.5 在每个射频入口点的幅值和相位条件下进行直接射频注入测试。记录每个电极相对于外

壳的整流脉冲振幅。

F.2.1.6 对于每个电极，将整流电压（或电流）拟合到适当的分布。以 95/99的置信度/可靠性确

定第 99个容限上限。

F.2.2 第 2 层级或第 3 层级 矢量生成

F.2.2.1 在射频整流的情况下，应力的概率密度函数实质上是整流电压的概率密度函数，可以通

过 F.2.2.2至 F.2.2.7中的步骤确定。

F.2.2.2 有关详细信息，请参见 15.5.4。利用射频建模框架生成一组人体使用条件，它们定义了

在 15.5.4.5的射频相位条件下在器械中的射频入口点处的峰值（30 µT）射频电平。

F.2.2.3 按所有射频入口点的总功率将使用条件从最大到最小进行排序，以生成总功率的概率密

度函数。

F.2.2.4 将总功率概率密度函数区域中的测试矢量横跨最坏情况功率的上限和下限之间，从而得

到由电压、电流或电荷定义的安全整流电平。当射频入口点之间的最小幅值或相位差达

到某个最小差异水平（例如 15mW或 10°相位差）时，便确定了唯一的测试用例。确保

测试矢量将每个射频入口点暴露于特定的第 99.9个百分位数注入电平。

F.2.2.5 如果使用相位循环，则针对每个测试矢量都包括相变，方法是向每个射频入口点应用 0°、
90°、180°和 270°相移，一次一个，同时以 0°向其他射频入口点注入射频能量。请注意，

可能需要扩展用于表征器械的整流性能的测试矢量的大小和范围，以充分表征某些器

械。

F.2.2.6 参见 15.5.2，确定遥测天线注入电平。除非可以将天线注入电平与在第 3步中确定的特

定注入电平相关联，使用在 15.5.2.1的第 7步中确定的天线注入电平，按 15.5.4.5 规定

的相位增量和条件对先前步骤中确定的每个测试矢量轮流进行测试。



F.2.2.7 在每个射频入口点的相应幅值和相位条件下执行直接射频注入测试。记录每个电极相对

于外壳的整流脉冲振幅。通常，MRI模式下的 AV和 VV延迟消除了在起搏脉冲或起搏

电荷平衡期间意外刺激的风险，因此，如果提供了合适理由，则可能只需要评估在起搏

脉冲和起搏电荷平衡之外收集的测量值。

总功率

图 F.2 最大整流电压包络

F.2.3 第 2 层级-注入和分析

F.2.3.1 对于每个测试矢量，取任意一对电极上的最大整流差，并绘制所有被测矢量的总功率与

整流电压（或电流）的关系图（图 F.3）。用平滑曲线拟合不同总功率电平下的最大整

流电压（或电流），以保守地估计整个射频注入总功率范围内的整流电压（或电流）。

F.2.3.2 对于低于最小被测注入电平的所有功率电平，假定整流度等于最小注入电平下测得的整

流度。

F.2.3.3 使用 F.2.3.1和 F.2.3.2 定义的关系式将总功率概率密度函数转换为整流电压概率密度函

数。

F.2.4 第 3 层级：注入和分析

F.2.4.1 对于每个电极，在所有被测矢量上绘制整流电压（或电流）与注入电压的关系图。在整

个射频注入范围内将最大整流电压（或电流）与注入电压的关系曲线拟合到近似整流电

压（或电流）。

F.2.4.2 对于低于最小被测注入电平的所有电平，假定整流度等于最小注入电平下测得的整流

度。

F.2.4.3 使用 F.2.4.1和 F.2.4.2 定义的关系式将每个电极的概率密度函数转换为整流电压的概率

密度函数。

F.3 强度确定

F.3.1 强度的 概率密度函数本质上是获得持续夺获所需的刺激电压的概率密度函数。

F.3.2 确定为获得被评估电极的持续夺获所需的激励电压的概率密度函数。通常可通过临床数据获

得此信息。

F.3.3 使用强度-持续时间关系式计算在测得的整流脉冲宽度下的夺获刺激阈值。如果发生大的瞬

变，则还应当评估该瞬变的脉冲宽度。具体来说，可以通过用测得的临床数据点求解拉皮克

方程来确定基强度和时值，其中已知特定患者有多种振幅和脉宽组合。如果数据是从具有单

个振幅和脉宽对的患者获得的，则应当给出所用时值的理由。

V = 基强度 x （F.3）

最大整流电压包络

整
流

电
压



图 F.3 - 刺激强度-持续时间曲线

F.3.4 使用来自 F.3.2和 F.3.3的所有数据点生成刺激电压的概率密度函数。如 Reilly [49]所述，心

脏刺激通常遵循对数正态分布。

F.4 验收标准

使用此程序，如果在下面的方程式中 P表示意外心脏刺激的概率：第 1层级：

P（应力 ≤ 强度）= （F.4）
第 2层级或第 3层级：

P（应力 ≥ 强度）= （F.5）
则：

— 对于心室应用，P不应当超过 1:10,000；

— 对于心房应用，P不应当超过 1:1,000。

基电流

2x基电流

时值 刺激持续时间

刺
激
强
度



附录 G

（规范性）

射频意外心脏刺激符合性标准

G.1 总则

本附件反映了对最新的临床实践方案的回顾结果[50]至[51]。下表提供了可用于设置组合场测试

的方案实例。

注：推荐的序列是根据其诊断意图进行识别和标示的。在临床扫描仪上选择相关的相应的磁共振扫描方案可能

需要咨询当地的应用专家。

表中使用了以下缩写。

表 G.1 使用的缩写列表

缩略语 定义

AX 轴向

COR 冠状面

DCE 动态对比度增强

DWI 弥散加权成像

FISP 稳态进动快速成像

FS 脂肪饱和

IR 反转恢复

MT 磁化传递

SA 矢状面

TOF 飞行时间

表 24根据在撰写本文件时主要磁共振扫描仪制造商所述，定义了下表上使用的基本磁共振序列

列表。

表 G.2 - 所使用的磁共振序列列表，以及供应商提供的相应磁共振缩写 a）

基本序列 西门子 b） 通用电气公司 c） 飞利浦 d） 日立 e） 东芝 f）

弥散加权成像 DWI DWI DWI DWI DWI
回波平面成像 EPI EPI EPI EPI EPI

快速恢复快速自旋回波 驱动 FRFSE 恢复
驱动平衡快速自

旋回波
T2 Puls FSE

快速自旋回波 TSE FSE TSE FSE FSE

梯度回波
FFE（快速场回

波）
GRE GRE 梯度回波 场回声

反转恢复 IR-TSE IR, MPIR, FastIR IR, Turbo IR
（TIR） IR IR

位置 普通扫描测量 Localizer Localizer Scout Scanogram Locator
长 Tau IR FLAIR FLAIR Turbo Dark Fluid FLAIR FastFLAIR
短 Tau IR STIR STIR STIR STIR FastSTIR

单次激发快速自旋回波 单次激发 TSE 单次激发快速自

旋回波
HASTE 单次激发快速自

旋回波
FASE

自旋回波 SE SE SE SE SE

扰相梯度回波 T1-FFE SPGR 闪存
射 频 扰 相

SARGE，RSSG FastFE

真稳态进动快速成像 平衡 FFE FIESTA TrueFISP 平 衡 SARGE ，
BASG 真 SSFP

弥散加权成像 DWI DWI DWI DWI DWI
回波平面成像 EPI EPI EPI EPI EPI
a） 下面的列表基于要用作实例的供应商样本，其他磁共振系统供应商也可用，并且可能使用不同的表示法。
b) http://www.healthcare.siemens.com/



c) http://www.gehealthcare.com/
d) http://www.medical.philips.com/
e) http://www.hitachi-medical-systems.com/
f) http://www.toshibamedicalsystems.com/

对于下表中列出的每种成像方案，推荐表 23所列的基本序列。

G.2 神经科检查实例

表 G.3 - 脑成像方案实例[50] – 最短扫描时间：6分钟

拟定序列 a) 平面

位置 3个平面

校准 ax
T1自旋回波 ax
T2快速自旋回波 ax
T2 长 Tau IR ax
弥散加权成像 ax
3D TOF MT ax
灌注 Ax
a）作为替代，可以使用包括 FatSat的方案。

表 G.4 腰椎成像方案实例[50] – 最短扫描时间：4分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

T1 sa
T2 sa
T1 ax
T2 ax
短 Tau IR Sa

G.3 胸腔检查实例

表 G.5 肝脏成像方案实例[52] 最短扫描时间：4 分钟

拟定序列 a) 平面

位置 3个平面

T2单次激发快速自旋回波 cor
T2单次激发快速自旋回波 ax
T1扰相梯度回波 ax
T2快速自旋回波 ax
自旋回波-回波平面成像 ax
T1扰相梯度回波 ax
T1 3D扰相梯度回波 Ax
a）触发呼吸（例如回声导航，气压带）通常用于肝脏和心脏成像。由于它

们是由呼吸活动触发的，因此它们更长且不一定会使器械承受更大的压力

表 G.6 肾脏成像方案实例[52] – 最短扫描时间：2分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

扰相梯度回波 ax
3D扰相梯度回波 cor

表 G.7 MRCP（磁共振胰胆管造影）成像方案实例[52] – 最短扫描时间：2 分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

单次激发快速自旋回波 ax
快速恢复快速自旋回波 ax



表 G.8 肠造影成像方案实例[52] - 最短扫描时间：2分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

真稳态进动快速成像 ax
真稳态进动快速成像 cor

表 G.9 乳房成像方案实例[51] - 最短扫描时间：2 分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

T2快速自旋回波 ax或 cor
T1动态对比度增强扰相梯度回波（最少 3
个相）

ax或 cor

表 G.10 - 心脏成像方案实例[51] – 最短扫描时间：5分钟

拟定序列 平面

位置 ax
梯度回波或 TrueFISP（真实稳态进

动快速成像）

倾斜

梯度回波 倾斜

梯度回波 倾斜

反转恢复 倾斜

血管造影 倾斜

冠状动脉成像 倾斜

速度编码 倾斜

梯度回波 倾斜

G.4 上肢检查实例

表 G.11 - 手部成像方案实例[54] – 最短扫描时间：3分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

T1 ax
T2 FS ax
T1 cor
T2 FS cor
2D梯度回波 cor
T2 FS sa

表 G.12 - 肩部成像方案实例[55] – 最短扫描时间：3分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

T2 FS ax
T1 倾斜

T2 FS 倾斜

T1 倾斜

T2 FS 倾斜

G.5 骨盆检查实例

表 G.13 - 前列腺成像方案实例[57] – 最短扫描时间：3 分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

T2自旋回波 ax
T2自旋回波 矢状面

弥散加权成像 ax
动态对比度增强MRI（20个相） ax



表 G.14 - 外阴和阴道成像方案实例[56] – 最短扫描时间：5 分钟

拟定序列 平面

位置 3个平面

T2快速自旋回波 sa
T2快速自旋回波 倾斜

2D扰相梯度回波 倾斜

T1快速自旋回波 倾斜
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