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Relazione primo anno U.O. III – ISS – Bioingegneria cardiovascolare   

 

L'utilizzo di determinate apparecchiature diagnostiche o terapeutiche nelle strutture sanitarie 

così come il diffondersi di sistemi di trasmissione  di tipo wireless nelle stesse strutture, 

comporta esposizioni del personale  a campi elettromagnetici, a livelli in alcuni casi superiori 

ai limiti riconosciuti per la protezione dagli effetti accertati. È necessario pertanto delineare 

idonee metodologie di valutazione del rischio e individuare corrette procedure operative che 

garantiscano la protezione degli operatori sanitari evitando un impatto negativo sulle pratiche 

sanitarie. La Risonanza Magnetica, in particolare, causa esposizioni a campi elettromagnetici 

di vario tipo, potenziali cause di rischio per la salute anche per il paziente. 

Anche la sicurezza del lavoratore portatore di Dispositivi medici impiantabili attivi 

(pacemaker, defibrillatore, stimolatore neurale, ecc.) non prescinde da un'analisi dei rischi 

derivanti dalle possibili interazioni di questi dispositivi con l'ambiente elettromagnetico 

circostante, d’altra parte il 

rapido evolversi delle tecnologie rende necessario un sistematico aggiornamento degli studi di 

interferenza elettromagnetica. 

Inoltre la recente direttiva europea sulla protezione dei lavoratori da campi elettromagnetici 

(2004/40/CEE) demanda al datore di lavoro la responsabilità di condurre un'analisi dei rischi 

e puntualizza la specificità rappresentata dalla presenza di lavoratori portatori di dispositivi 

medici impiantabili attivi (DMIA) richiedendo un'analisi dei rischi di tipo specifico, che 

aggiunta al crescente aumento dei pazienti portatori di dispositivi medici impiantabili attivi e 

alla diminuzione dell'età a cui si effettua l'impianto, rende la problematica particolarmente 

importante per la tutela della salute del lavoratore. Il contributo principale dell’U.O. III è 

proprio la valutazione dei rischi per il lavoratore e per il paziente portatore di DMIA derivanti 

dall’ambiente elettromagnetico caratteristico di una struttura sanitaria, attraverso uno studio 

atto a caratterizzare  ed individuare i meccanismi ed i parametri principali responsabili  dei 

malfunzionamenti dei dispositivi medici impiantabili attivi in seguito ad interferenza 

elettromagnetica. Questa attività prevede la messa a punto di simulatori di tronco 

antropomorfi,  tali da riprodurre le proprietà elettromagnetiche dei tessuti biologici, al cui 

interno vengono alloggiati i DMIA riproducendo sia condizioni realistiche di impianto sia 

condizioni di caso peggiore e l’effettuazione di test condotti in ambienti caratterizzati dalla 

presenza e/o dall'utilizzo di tecnologie wireless WiFi (Wireless Fidelity) e RFID (Radio 

Frequency IDentification), e da strumentazione medica terapeutica che utilizza campi 

elettromagnetici (marconiterapia, magnetoterapia) e diagnostica (Risonanza magnetica 
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nucleare). Per quanto riguarda i DMIA saranno sottoposti a test pacemaker (PMK), 

defibrillatori impiantabili (ICD) e stimolatori neurali (NEUR), mentre è stato deciso di non 

sottoporre a test gli impianti cocleari, in quanto la norma tecnica armonizzata CEI EN 45502-

2-3:2010 prevede esplicitamente la necessità da parte del fabbricante di valutare la 

compatibilità dell’impianto con i sistemi di risonanza magnetica (MRI) e riconosce come 

requisito essenziale il fatto che il dispositivo non generi pericoli per il paziente durante 

l’esame stesso.  

L’attività del primo anno, a cui fa riferimento questa relazione, prevede una review del 

contesto normativo e della letteratura scientifica relativa alla problema delle interferenze 

elettromagnetiche con i DMIA, e l’individuazione e la caratterizzazione delle sorgenti 

potenzialmente pericolose, unitamente alla realizzazione del simulatore dove alloggiare i 

DMIA, mentre rimanda al secondo anno l’effettuazione dei test e l’elaborazione dei risultati e 

dell’analisi del rischio. La caratterizzazione elettromagnetica delle sorgenti potenzialmente 

interferenti verrà completata quando saranno disponibili i dati raccolti dalle altre unità 

operative afferenti al progetto. 
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1. Inquadramento normativo e review della letteratura scientifica 

relativa alle interferenze elettromagnetiche verso i DMIA 

 
- MRI e DMIA 

 

L’imaging mediante risonanza magnetica (MRI) è ormai divenuta la scelta di elezione per lo 

studio morfologico e, più recentemente, anche funzionale, di molti tessuti umani, in 

particolare le strutture molli. La rapida diffusione che questa modalità diagnostica ha 

incontrato negli ultimi anni è legata alla capacità di fornire immagini del corpo umano in 3 

dimensioni ad altissima risoluzione, senza dover ricorrere all’utilizzo di radiazioni ionizzanti. 

Questo notevole sviluppo ha però comportato anche una crescente attenzione nei confronti dei 

possibili disturbi che i sistemi di MRI possono generare sulle altre apparecchiature medicali, 

in particolare sui dispositivi medici impiantabili attivi. Per molti anni la presenza di un 

impianto metallico come un pacemaker, un defibrillatore impiantabile, un neurostimolatore o 

un impianto cocleare, è stata considerata una controindicazione assoluta all’esecuzione di un 

esame MRI: l’utilizzo di tali dispostivi è però cresciuto in modo esponenziale negli ultimi 

anni, non solo per il crescente numero di patologie che questi strumenti sono in grado di 

correggere, ma anche per la significativa riduzione di età del primo impianto.  Ciò ha 

comportato che ad un numero sicuramente non trascurabile di persone è stato, ed in molti casi 

è tutt’ora precluso la possibilità di beneficiare degli indiscutibili vantaggi che l’MRI è in 

grado di offrire. Nel solo caso di PMK ed ICD, stime recenti hanno evidenziato come  più del 

70% di pazienti portatori di questi stimolatori impiantabili potrebbe beneficiare di un esame 

MRI (Zikria et al, 2010), che però in molti casi non viene effettuato, in quanto considerato 

pericoloso, quando non esplicitamente proibito da normative nazionali (come avviene ancora 

oggi in Italia - Decreto Ministeriale 1 Agosto 1991). A fronte di queste limitazioni, ad oggi, 

sono disponibili dati su più di 1000 esami MRI su portatori di PMK: anche se sono stati 

descritti alcuni effetti interferenti (alterazione nella soglia di stimolazione, perdita dei 

parametri di programmazione, consumo della batteria), non è riportata nessuna seria 

complicazione per il paziente. 

Spinta dalla motivazione di ridurre tali preclusioni, la comunità scientifica già a partire dalla 

fine degli anni 90’ si è vivacemente impegnata nella ricerca di soluzione che  permettessero di 

estendere i benefici della MRI anche a pazienti portatori di impiantabili attivi. Oggi i primi 

risultati della ricerca in questo ambito sono diventati fruibili a tutti: a fine del 2008, è stato 

rilasciato il primo marchio CE per un sistema di pacemaker ed elettrocatetere compatibile con 

la risonanza magnetica, se pur sotto limitate condizioni di utilizzo (campo statico limitato a 

1.5T; potenza depositata sul paziente limitata a 2W/kg; intensità dei campi di gradiente 

limitatati a 200 mT/s/m;  possibilità di eseguire l’esame ad esclusione delle regione toracica).  

A febbraio del 2011 lo stesso dispositivo ha ottenuto anche l’approvazione della Food and 

Drug Adiministration, assieme ad un nuovo sistema per il quale cade la restrizione di poter 

effettuare l’indagine MRI solo al di fuori della regione toracica. Per quanto riguarda gli 

impianti cocleari, invece, l’edizione della norma tecnica CEI EN 45502-2-3 del 2010 prevede 

esplicitamente la necessità da parte del fabbricante di valutare la compatibilità dell’impianto 

con i sistemi MRI e riconosce come requisito essenziale il fatto che il dispositivo non generi 

segnali pericolosi per il paziente durante l’esame stesso. Anche per i neurostimolatori, lo 

standard tecnico ISO 14708-3 indica l’MRI come uno dei trattamenti medici per cui bisogna 

valutare gli eventuali effetti sul funzionamento dello stimolatore: questo ha spinto diversi 

fabbricanti ad investire sullo sviluppo di neurostimolatori compatibili con l’ambiente MRI, 

che sono stati recentemente immessi in commercio e per i quali sono fornite indicazioni 
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specifiche sulle modalità di utilizzo da adottare per garantire la sicurezza del paziente (Chabra 

et al - 2010). 

Dallo studio sulla bibliografia scientifica relativa allo studio delle interazioni tra il campo 

elettromagnetico generato dalla macchina di risonanza ed i dispositivi di stimolazione 

impiantabili è emerso come tutte le tre componenti del campo complessivo presente 

all’interno di un sistema di MRI (i.e. il campo magnetico statico, il campo di gradiente ed il 

campo a radiofrequenza) rappresentino un potenziale rischio per i portatori di pacemaker. In 

particolare, sono tre gli effetti fondamentali che nascono dall’interazione tra campo 

elettromagnetico e stimolatore:  

 un effetto meccanico, rappresentato dal momento torcente cui viene sottoposto il 

pacemaker, a seguito dell’azione prodotta dal campo magnetico statico sulle 

componenti metalliche del dispositivo;  

 un effetto interferente, che altera la capacità del pacemaker di rilevare correttamente 

l’attività fisiologica del cuore e di sincronizzare in modo adeguato i suoi tempi di 

generazione di impulsi;  

 un effetto termico, provocato dalle perdite resistive che si determinano all’interno dei 

tessuti biologici, in conseguenza del passaggio di correnti indotte sulle componenti 

metalliche del pacemaker (in particolare la porzione conduttiva dell’elettrocatetere) 

dal campo a radiofrequenza generato dal sistema di MRI. 

I materiali attualmente utilizzati nella realizzazione dei pacemaker (principalmente titanio e 

sue leghe), presentano proprietà ferromagnetiche tali per cui l’effetto meccanico causato dal 

campo magnetico statico risulta trascurabile. I risultati riportati in letteratura (Lüchinger et al 

– 2001; Shellock et al – 2003, Heller et al - 1996) confermano, infatti, che l’intensità del 

momento torcente cui viene sottoposto un pacemaker immerso in un campo magnetico di un 

sistema MRI a 1.5T, è più bassa della forza di gravità che sulla terra agisce sullo stesso 

dispositivo. Un effetto conseguente all'intensità del campo statico è invece causa del non 

corretto funzionamento dell'interruttore reed-switch di cui i moderni stimolatori cardiaci sono 

dotati. Questo interruttore ha il compito di chiudersi in  presenza di campi magnetici superiori 

a 0.5 mT e di portare lo stimolatore nella modalità definita ―magnet mode‖, in cui il 

dispositivo diviene insensibile ad ogni segnale rilevato dall’esterno e promuove una attività di 

scarica ad una frequenza fissa. Verifiche sperimentali (Lüchinger et al – 2001) evidenziano 

come possano insorgere malfunzionamenti durante il passaggio ad una modalità di scarica 

asincrona, a causa dell’azione di campi magnetici elevati. Proprio tali malfunzionamenti si 

pongono alla base di eventuali rischi di stimolazione o pacing inappropriato a carico della 

fibre cardiache, evidenziati in altri studi (Erlebacher et al – 1986; Hayes et al – 1987, 

Anfisenn et al-2002): in condizione di sensing attivo, infatti, il campo di gradiente ed il 

campo a radiofrequenza possono simulare i segnali elettrici fisiologici generati dal cuore, ed 

alterare di conseguenza l’attività di scarica dello stimolatore. Per i pacemaker compatibili con 

ambiente MRI, una condizione di utilizzo prevede proprio la programmazione dall'esterno 

dello stimolatore in modalità asincrona prima di poter effettuare l'indagine.  

Il riscaldamento che si produce a seguito delle correnti indotte dal campo a radiofrequenza sul 

pacemaker e sull’elettrocatetere è sicuramente l’effetto più studiato  del complesso fenomeno 

di interazione tra stimolatore e campo elettromagnetico, per diversi dispositivi impiantabili 

(Nitz et al – 2001; Chou et al – 1995; Tronnier et al – 1999). Nonostante l'elevato numero di 

lavori pubblicati (Sharan et al – 2003, Mattei et al – 2008, Nordbeck et al 2009, Georgi et al, 

2004, Wackim et al 2004), i risultati che emergono sono spesso controversi, ed indicano come 

il potenziale rischio per il paziente dipenda fortemente da molteplici fattori, quali il 

posizionamento dell'impianto, il tipo di sequenza MRI utilizzata, la zona del corpo 

investigata, il percorso e la struttura dell'elettrocatetere, etc.    
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Evidentemente, la maggior parte della produzione scientifica si è concentrata sullo studio dei 

possibili rischi derivanti dai sistemi MRI per i pazienti portatori di impiantabili attivi. Studi 

specifici al caso dei lavoratori sono invece scarsi, e si limitato a pochi case-report, privi degli 

approfondimenti scientifici necessari per poter basare su di essi una esaustiva valutazione dei 

rischi. Senza dubbio molti degli aspetti emersi negli studi su pazienti possono essere anche 

estesi al caso dei lavoratori. Sono però necessarie alcune considerazioni: in primo luogo, le 

condizioni di esposizione differiscono in modo significativo nei due casi. E' difficile, ad 

esempio, che un lavoratore sia esposto ai livelli di campo magnetico statico generati 

all'interno del core del sistema. Allo stesso tempo però i gradienti di campo magnetico 

derivanti dal movimento della persona all'interno della camera per MRI possono essere più 

intensi per il lavoratore che per il paziente, il quale è generalmente mosso su lettini in modo 

controllato.  

Bisogna inoltre tenere conto del fatto che, per il paziente, l'eventuale rischio può essere 

bilanciato dai vantaggi che l'esame MRI può comportare. Questi vantaggi non valgono 

evidentemente anche per il lavoratore. Per quanto riguarda i dispositivi impiantabili attivi 

dotati di sensing, infine, la possibilità di impostare i parametri di programmazione in modalità 

asincrona è prevista per i pazienti per i quali è stata programmata l'indagine MRI; lo stesso 

controllo non è certo applicabile al caso del lavoratore che si trova a lavorare in camera di 

risonanza. Questo comporta che gli eventuali effetti interferenti, causati in primo luogo dai 

campi di gradiente, assumono nel caso dei lavoratori, un maggiore rilievo e necessitano 

pertanto di  analisi più approfondite.   

Le differenze ora evidenziate per lo studio delle interazioni tra sistemi MRI ed impiantabili 

attivi per pazienti e lavoratori suggerisce la necessità di disegnare metodi di analisi e 

strumenti di valutazioni che tengano in conto queste differenze e che siano pensati in modo 

specifico per i due casi. 

 

- WIFI/RFID e DMIA 

 

La tecnologia wireless ha raggiunto un successo e una diffusione notevoli in ambiente 

clinico/ospedaliero (healthcare): numerose sono le applicazioni delle tecnologia wireless 

(RFID, WiFi, GSM, GPRS) sviluppate per  migliorare la cura del paziente (tracciabilità 

dispositivi medici e pazienti, immediato accesso e scambio di informazioni diagnostiche e 

terapeutiche, ecc.). In relazione al potenziale sviluppo di questa tecnologia, è importante 

considerare gli eventuali rischi che tali dispositivi possono comportare in ambiente 

ospedaliero, tra i quali uno dei più  importanti è l’interferenza elettromagnetica sui dispositivi 

medici. 

 Per quanto riguarda le possibili interferenze che queste sorgenti possono indurre sui pazienti 

o sul personale dell'ospedale portatore di dispositivi impiantabili attivi, gli studi sino ad oggi 

pubblicati si sono in gran parte concentrati sulla valutazione dei rischi derivanti dai terminali 

GSM (Kainz et al – 2003; Sorri et al 2006; Barbaro et al 2003; Calcagnini et al – 2006; Censi 

et al – 2007). Molto minori sono invece le analisi sulle altre tecnologie wireless, nonostante 

queste siano ormai sempre più diffuse all'interno degli ambienti sanitari.  Sono sempre di più 

infatti le strutture ospedaliere che hanno installato al loro interno reti WLAN come servizio 

per i degenti e come strumento di gestione dei processi interni (archiviazione dati, 

trasmissione esami, cartelle cliniche elettroniche, etc.). In letteratura sono presenti diversi 

lavori che hanno evidenziato forme di interferenza dovute a terminali WiFi sulla 

strumentazione medica (Matz el al – 2005; Mattei et al – 2009), se pur in condizioni di 

minime distanze di separazione e comunque con effetti mai tali da rappresentare un severo 

rischio per il paziente. Gli studi sulle interferenze tra sistemi WiFi e dispositivi impiantabili 

attivi sono molto limitati (Tri et al – 2004), e non esistono evidenze di effetti interferenti 
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imputabili a questa tecnologia. Questo non deve sorprendere se si pensa che le normative che 

oggi regolano l’immissione in commercio dei dispositivi impiantabili attivi prevedono test di 

EMC specificamente pensati per garantirne il corretto funzionamento anche in presenza di 

questo tipo di sorgenti interferenti. Per quanto riguarda PMK e ICD le norme di riferimento 

(CEI EN45502-2-1 e CEI EN45502-2-2) prevedono test di immunità con potenze pari a 120 

mW, e quindi superiori alla tipica potenza utilizzata nei sistemi WiFi e Bluetooth (100 mW). 

Tale prescrizione garantisce una ragionevole immunità sia per i lavoratori che per i pazienti 

portatori di PMK o ICD, purché sia mantenuta una distanza di sicurezza dalla sorgente di 

almeno 15 cm.   

Per quanto riguarda i neuro stimolatori, la norma di riferimento (ISO14708-3) prescrive le 

stesse modalità e livelli di prova previsti per i PMK, con minime modifiche.    

L’immunità elettromagnetica degli  impianti cocleari è regolata dalla Clausola 27 della  norma 

CEI EN45502-2-3. I livelli di immunità previsti si basano sui livelli tipici di esposizione della 

popolazione, indicati nella raccomandazione 1999/519/EC, che tengono conto delle più 

comuni sorgenti di campo tipici dei sistemi wireless.    

Nel caso dei sistemi RFID esiste invece un disallineamento tra le norme che regolano i livelli 

di emissione elettromagnetica e le prescrizioni ed i test di immunità elettromagnetica dei 

DMIA. Queste problematiche sono state analizzate in dettaglio per i PMK e riportate nella 

pubblicazione allegata (E. Mattei et al, Proc. of 10th International Congress of the European 

Bioelectromagnetic Association, EBEA 2011). Analoghe considerazioni valgono nel caso di 

ICD, neuro stimolatori ed impianti cocleari. 

Le conseguenze di questo disallineamento normativo emergono da un recente studio condotto 

dalla Food and Drug Administration (FDA) in collaborazione con le più importate case 

produttrici di pacemaker, nel quale è stato evidenziato come il campo elettromagnetico 

prodotto da sistemi RFID possa interferire con il funzionamento di stimolatori endocardici 

impiantabili (Seidman et al, 2010). In questo studio sono stati testati lettori RFID operanti 

nelle tre bande di frequenza attualmente più diffuse in ambito commerciale: 125-134 kHz 

(low frequencies - LF), 13.56 MHz (high frequencies – HF) e 868-915 MHz (ultra high 

frequencies – UHF). Effetti sul funzionamento dei dispositivi impiantabili sono stati osservati 

soprattutto per i lettori operanti alle frequenze più basse e, a conclusione dello studio, viene 

evidenziata la necessità di effettuare ulteriori analisi sulla sicurezza per i portatori di 

pacemeker rispetto ai sistemi RFID, a fronte della continua proliferazione di questi ultimi. In 

effetti, altri studi specifici in questo campo sono difficilmente disponibili in letteratura. La 

compatibilità elettromagnetica dei sistemi RFID è stata valutata per dispositivi medici non 

impiantabili (van der Togt et al, 2008; Christe et al, 2008): anche se i risultati ottenuti sono 

spesso contrastanti, malfunzionamenti sono stati descritti anche a distanze significative (> 1 

m) dal dispositivo. E’ stato anche evidenziato come l’insorgenza dell’interferenza 

elettromagnetica possa dipendere dalla presenza o meno del tag (Houliston et al, 2009). 

Questo suggerisce la necessità di effettuare prove di interferenza in cui venga creato un 

protocollo di trasmissione chiuso lettore-tag e tag-lettore.  

Effetti interferenti sono stati riportai in un recente lavoro (Pantchenko et al – 2011) condotto 

sempre presso la FDA su sei esemplari di NEUR: in un caso, il campo prodotto da un lettore 

RFID nella banda LF ha causato un’alterazione nella frequenza di stimolazione impostata, 

fino alla inibizione del dispositivo.  

Sulla base di quanto riportato, appare dunque necessario approfondire questa problematica e 

di fornire metodi e protocolli di prova adeguati per una corretta valutazione della 

compatibilità elettromagnetica tra sistemi RFID e pacemaker impiantabili. Al fine di produrre 

dati sperimentali utili a definire la problematica specifica posta dai sistemi RFID è prevista 

una campagna di prove in-vitro utilizzando i simulatori di tronco realizzati ed un sistema di 

generazione di segnali RFID nelle bande di frequenza LF, HF, UHF. 
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- Magnetoterapia, Marconi terapia e DMIA 

 

In letteratura non sono riportati casi di eventi avversi conseguenti all’utilizzo di sistemi per 

magnetoterapia e marconiterapia su pazienti portatori di impiantabili attivi. Esistono invece 

casi di incidenti causati dall’utilizzo di altre forme di diatermia a radiofrequenza (Nutt et al – 

2001) su pazienti con stimolatori neurali. La gravità degli effetti descritti, che in un caso 

hanno comportato la morte del paziente, ha spinto la Food and Drug Administation ad 

effettuare uno studio su questo tipo di sistemi, che riscaldano i tessuti generando segnale RF 

compresi nella banda 0.7-6.5 kHz. In questo studio (Ruggera et al – 2003) sono stati testati 

elettrocateteri di diversi dispositivi impiantabili (stimolatori neurali cerebrali, spinali, 

pacemaker, defibrillatori), ed è stato misurato il riscaldamento indotto sugli elettrodi, 

all’interno di simulatori di paziente. I livelli di riscaldamento misurati, in particolare la 

densità di potenza depositata sugli elettrodi più piccoli, sembrano giustificare gli effetti 

descritti nei case-report. Per i pazienti portatori di impiantabili attivi, l’applicazione di 

trattamenti terapeutici che prevedono il riscaldamento dei tessuti tramite RF è quindi 

controindicato. Resta invece da determinare il rischio per i lavoratori portatori di impiantabili 

attivi che operano nelle aree dove questi sistemi sono istallati, dal momento che le condizioni 

di esposizione per persone non direttamente esposte al trattamento potrebbero variare 

significativamente.  

       

2.  Realizzazione set-up per prove in MRI. 
 

Al fine di effettuare una analisi dei rischi per il paziente e per il lavoratore portatore di DMIA 

in ambiente MRI, sono stati definiti dei metodi di prova e sono stati realizzati dei modelli 

sperimentali per effettuare test in-vitro all’interno di strutture ospedaliere.   

Viste le diverse problematiche e le diverse condizioni di esposizione che caratterizzano 

paziente e lavoratore, è stato necessario pensare a due soluzioni differenti: in entrambi i casi è 

stato realizzato un simulatore di paziente all’interno del quale posizionare il DMIA 

strumentato  al fine di monitorare l’attività del DMIA stesso,  la temperature sugli elettrodi e, 

nel caso in cui il dispositivo sia dotato anche di attività di sensing, generare un segnale che 

simuli l’attività fisiologica dell’organismo, in modo tale da verificarne la sua corretta 

interpretazione anche in presenza del segnale MRI. Nel caso del paziente, il simulatore di 

tronco è stato realizzato seguendo le indicazioni fornite nello standard ASTM F 2182-11 

―Standard Test Method for Measurement of Radio Frequency Induced Heating Near Passive 

Implants During Magnetic Resonance Imaging―. Il simulatore (figura 1, a) contiene soluzione 

acquosa semi-solida composta da: 

 

• Idrossi-etil-cellulosa (HEC):  2 %; 

• Acqua:     97.64 %;  

• Cloruro di sodio:   0.36 %. 

 

La concertazione di NaCl è tale da ottenere una conducibilità di 0.5 S/m ed una permettività 

di 79. L’aggiunta di HEC rende la soluzione acquosa un gel molto denso che limita i 

meccanismi di trasferimento del calore per convezione. In questo modo, misurando gli 

incrementi di temperatura locali all’interfaccia tra gel ed impianto, è possibile avere una stima 

della potenza depositata del segnale di MRI, in termini di SAR (Specific Absorption Rate), 

assumendo valida l’equazione di conduzione del calore nei tessuti biologici (bioheat 

equantion) semplificatati per i termini di conduzione sanguigna, irraggiamento e produzione 
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metabolica, e per intervalli di tempo sufficientemente brevi da poter trascurare il termine di 

conduzione: 

 

SAR= sc
Δt

ΔT
  con T=temperatura (°C), t=tempo (s), cs=calore specifico (J/kgK) 

 

La stima del SAR è particolarmente importante perché proprio il SAR rappresenta il 

parametro che meglio correla con ciò che effettivamente ci si può aspettare nel caso di 

esposizione reale dei tessuti biologici.  

 

 

 

 

Figura 1. Simulatori di tronco per paziente (a) e lavoratore (b) portatore di DMIA, e 

(c) dettaglio sonde a fibra ottica per la misura della temperatura. 

 

La stessa soluzione acquosa è utilizzata anche all’interno del simulatore di tronco che verrà 

utilizzato nei test per i lavoratori. In questo caso però la necessità di simulare il movimento 

all’interno dell’ambiente MRI non rende possibile l’utilizzo del manichino descritto nello 

standard F 2182. E’ stato pertanto progettato e realizzato un nuovo simulatore con fattezze 

antropomorfe, dotato di un supporto che ne permetta il movimento lungo i percorsi tipici 

seguiti dall’operatore attorno ai sistemi MRI (figura 1, b). In questo modo può essere valutato 

anche l’effetto sul comportamento dell’impiantabile attivo dovuto alla variazione di campo 

magnetico generato dal gradiente spaziale presente all’interno della camera MRI. Il 

simulatore è stato realizzato in plexiglass e plastica, e non contiene componenti 

Elettrodi  DMIA  

a) b) 

Sonde a fibra ottica 

Griglia di supporto  

c) 
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ferromagnetiche che potrebbero rappresentare un pericolo in presenza di forti campi 

magnetici statici.  

La misura della temperatura viene ottenuta attraverso sonde a fibra ottica che sfruttano il 

principio della modulazione della luminescenza in funzione della temperatura. Lo strumento 

utilizzato nel set-up realizzato è il Luxtron 3100, con sonde SMM (figura 1, c). Questo 

strumento consente misure di temperatura con risoluzione di 0.1 C, e frequenza di 

campionamento fino a 8 misure/s.  

Entrambi i simulatori di tronco sono stati strumentati con una coppia di elettrodi MRI-

compatibili attraverso cui prelevare l’attività del DMIA e, in caso, generare i segnali di 

inibizione richiesti per testare le prestazione del dispositivo. Gli elettrodi sono connessi via 

cavi schermati a filtri RF che trasferiscono i segnali all’esterno della camera per MRI.  

L’acquisizione ed il condizionamento dei segnale di attività e di inibizione del DMIA sono 

ottenuti mediante un circuito di interfacciamento appositamente realizzato, il cui schema è 

riportato in figura 2.  

Il circuito è connesso ad una scheda di acquisizione/generazione dotata di convertitore 

analogico-digitale (NI 6216 USB DAq card, National Instruments) e controllate via software, 

attraverso una interfaccia realizzata in LabView. 

In particolare il circuito di interfacciamento prevede quattro ingressi analogici ed un canale di 

uscita: il primo ingresso (indicato con PMK in figura 2) è il segnale prelevato dagli elettrodi 

che caratterizza l’attività del DMIA, mentre i restati tre canali di ingresso (COIL) possono 

essere utilizzati per prelevare ed acquisire altri segale di interesse dalla camera per MRI. Il 

canale di uscita (INHIB) è infine deputato al condizionamento del segnale che deve inibire il 

DMIA (nel caso questo sia dotato di sensing). L’alimentazione è fornita da un trasformatore 

TEL 3_1222, che rende disponibile in uscita una tensione di  +/- 12V isolata, a partire da una 

+9V. I segnali di COIL entrano in differenziale negli INA114, a guadagno G=1; escono 

single-ended e vengono filtrati da un doppio stadio RC (pendenza 40 dB/dec, 2° ordine, ft = 
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15 kHz); dopo il filtraggio sono inviati in ingresso ai buffer LM358, G=1, con i quali si 

realizza l’uscita a bassa impedenza, ed infine acquisiti dai canali ADC_ch4, ADC_ch 5,e 

ADC_ch 6 della scheda National Instruments sopra menzionata. Il segnale PMK, prelevato 

dal DMIA, dopo aver subito lo stesso condizionamento riservato ai  segnali di coil, viene 

acquisito dal canale ADC_ch0 della scheda National Instruments. Il segnale INHIB_INP, 

proveniente dal canale DAC_ch0 della scheda National Instruments in modalità single ended, 

viene inviato a due buffer LM358 a guadagno unitario, uno non invertente e uno invertente. I 

due segnali in controfase così ottenuti sono di ingresso a due buffer di corrente EL2001, e si 

rendono disponibili in uscita dalla scheda di condizionamento come INHIB_OUT.  

 

Figura 2. Schema del circuito di condizionamento per l’acquisizione/generazione dei 

segnali prelevati ed inviati al simulatore di paziente.   

 

Particolare attenzione è stata dedicata alla riduzione dell'artefatto prodotto dai campi di 

gradiente sul segnale di attività del DMIA: i campi utilizzati per la codifica spaziale delle 

immagini MRI hanno un contenuto in frequenza che si sovrappone alla banda tipica del 

segnale ad impulsi generato da pacemaker o neurostimolatori. In funzione dell'intensità di tali 

campi di gradiente e della configurazione d'impianto, può capitare che l'artefatto da gradiente 

mascheri completamente l'impulso dello stimolatore, rendendone impossibile 

l'interpretazione. I filtri tradizionali risultano spesso inefficaci a causa della sovrapposizione 

tra banda di segnale utile e rumore. E' stato pertanto sviluppato un algoritmo che implementa 

un filtraggio adattativo, ovvero realizza un filtro la cui risposta in frequenza varia in funzione 

delle caratteristiche del segnale in ingresso. Il processo di adattamento viene realizzato in 

modo tale che il filtro adoperi il segnale in ingresso per adattare i suoi parametri al fine di 

ottimizzare un predeterminato indice di prestazione, calcolato sulla base dell'uscita del filtro 

stesso e di un segnale preso come riferimento per la caratterizzazione del disturbo che si vuole 

eliminare. In particolare, l'algoritmo implementato si basa su di un filtro FIR i cui coefficienti 

sono calcolati dinamicamente con il metodo RLS (Recursive Least Square). L'ingresso del 

filtro è rappresentato dal segnale di attività dello stimolatore prelevato dagli elettrodi, mentre 

il disturbo è il segnale generato dalle bobine di gradiente. Quest'ultimo viene prelevato 

attraverso tre bobine ortogonali a singola spira poste attorno al simulatore di tronco, e poi 

trasferito al circuito di condizionamento (canali di COIL) ed alla scheda di acquisizione 

descritti in precedenza.  Le tre componenti del campo vengono infine combinate con dei pesi 

ottimali a livello software, così da definire il segnale di disturbo da porre in ingresso al filtro 

adattativo. In figura 3 è schematizzato l'algoritmo del filtraggio adattativo implementato.          
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Figura 3. Algoritmo per il filtraggio adattativo dell’artefatto da campo di gradiente sul 

segnale di attività del DMIA 

 

 

Figura 4. Esempio di segnale di scarica di un pacemaker durante  esame MRI con 

sequenza DIFFUSION: segnale non filtrato (in alto) e segnale filtrato (in basso). Il 

filtro adattativo permette di monitorare l’attività dello stimolatore e riconoscere 

l’interferenza prodotta dal campo di gridante, con perdita di battiti anche consecutivi.  

 

 

L'algoritmo è implementato in LabView, all'interno della stessa interfaccia software che 

permette la visualizzazione in tempo reale dell'attività dello stimolatore. Prove preliminari 

hanno dimostrato l'efficacia del filtro implementato su diverse sequenze di imaging 

tipicamente impiagate in MRI. La figura 4  mostra un esempio di segnale acquisito da un 

PMK posto all'interno del simulatore di paziente durante l'esecuzione di una sequenza 

DIFFUSION, in assenza ed in presenza del filtro. Si può notare come il miglioramento nel 

rapporto segnale-rumore permetta di monitorare senza soluzione di continuità l'attività del 

PMK e di apprezzare l'effetto interferente del campo di gradiente, che altera la normale 

frequenza di stimolazione con perdita di battiti anche consecutivi, per intervalli di tempo 

superiori a 5 s.     

 

3. Realizzazione set-up per prove con sorgenti RFID e WiFi 
 

I disallineamenti tra le normative che regolano l'emissione dei sistemi di trasmissione RFID e 

quelle che definiscono i livelli di immunità dei dispositivi medici impiantabili attivi, rafforzati 

dei casi di EMI riportati in alcuni importati lavori pubblicati, hanno reso necessario allestire 

un set-up di prova per eseguire test di EMC  mirati a verificare gli effettivi livelli di immunità 

dei DMIA.  Le specifiche che questo sistema di prova deve soddisfare prevedono: 

 la capacità di emulare i protocolli di comunicazione RFID più comunemente utilizzati 

in ambito ospedaliero; 

 la possibilità di variare e misurare la potenza generata in ingresso all’antenna, in modo 

tale da individuare i livelli in corrispondenza dei quali si verificano eventuali effetti 

interferenti, anche eccedendo i valori limite di emissione per i sistemi RFID, così da 

quantificare il margine di sicurezza che attualmente caratterizza queste sorgenti RF; 
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 la realizzazione di un protocollo di comunicazione ad anello chiuso tra reader e tag, in 

modo tale da poter tenere in considerazioni anche eventuali effetti derivati dalla risposta del 

tag a seguito di una interrogazione.  

 

Per soddisfare queste specifiche è stato utilizzato un sistema modulare di generazione del 

segnale RFID già in dotazione del reparto di Bioingegneria Cardiovascolare del Dipartimento 

Tecnologie e Salute dell’ISS, basato su tecnologia PXI e realizzato dalla National Instruments 

(figura 5) che comprende: 

 

1) Transceiver dotato di un field-programmable gate array (FPGA) per gestire elaborazioni 

del segnale digitale complesse ad alta velocità, task di modulazione e analisi (NI PXIe-

5641R). 

2) Modulo Downconverter (NI PXI-5600) e Upconverter (NI PXI-5610) per poter comparire 

le tre bande per la trasmissione RFID in LF (125 kHz/ 134kHz), HF (13.56MHz) e UHF 860-

960 MHz). 

3) Un preamplificatore (NI PXI-5690) per garantire la corretta ricezione della risposta da 

parte del tag e la chiusura del protocollo di comunicazione.   

Figura 5. Sistema per la generazione dei protocolli RFID nelle bande LF, HF e UHF.  

                      

Trasmissione e ricezione del segnale RFId vengono realizzate utilizzando due linee separate e 

due antenne, così da non richiedere l’utilizzo di un circolatore, che sarebbe stato invece 

richiesto nel caso di trasmissione e generazione con una unica antenna.  

I moduli sono integrati all’interno di un unico chassis (NI PXIe-1082), assieme ad un 

controller su Express Card per l’interfacciamento con un computer portatile. Il sistema può 

essere programmato, pilotato e controllato via software, attraverso la suite di sviluppo per 

FPGA di Labview (National Instruments).  I protocolli di comunicazione RFID sono 

realizzati da pacchetti software (CISC Semiconductor, Austria) sviluppati in modo specifico 

per l’hardware National Instruments, attraverso i quali è possibile scegliere il particolare 

protocollo di trasmissione desiderato, impostare il livello di potenza di trasmissione e 

verificare l’avvenuta risposta da parte del tag. Gli standard RFID implementati sul sistema 

sono: 

 

1) ISO 11785 HDX / ISO 14223 HDX-ADV  @ 125/134 kHz   

2) ISO 15693 / ISO 18000-3 Mode 1    @13.56 MHz  

3) ISO 18000-6 Type A      @ 860/960 MHz 

 

Per creare un ambiente di prova il più possibile controllato ed immune da disturbi esterni, i 

test di interferenza saranno condotti all’interno di una camera anecoica anch’essa già presente 
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all’interno del laboratorio del Reparto sopra menzionato. La camera anecoica rispetta le 

prescrizione della norma CEI-EN 61000-4-3:2007 (Compatibilità elettromagnetica, Parte 4: 

Tecniche di prova e di misura, Sezione 3: Prova di immunità sui campi irradiati a 

radiofrequenza). Tale norma, richiamata dalla norma tecnica CEI EN60601-1-2:2007 

(Apparecchi elettromedicali. Parte 1: Prescrizioni generali per la sicurezza fondamentale e 

prestazioni essenziali – Norma collaterale: Compatibilità elettromagnetica. Prescrizioni e 

Prove) fissa i requisiti strutturali delle camere di test. Le apparecchiature da utilizzarsi per le 

prove d’immunità in camera anecoica, assieme al sistema per la generazione dei protocolli 

RFID, prevedono l’impiego di un amplificatore ed un misuratore di potenze posto 

immediatamente prima dell’antenna di trasmissione. La strumentazione in dotazione al 

laboratorio permette di eseguire, nelle bande di frequenze LF, HF ed UHF di trasmissione 

RFID, test di immunità elettromagnetica sino ai seguenti valori di potenza: 

 

 63 W in LF 

 300 W in HF 

 30 W in UHF 

 

Le potenze che possono essere raggiunte nelle tre bande sono significativamente maggiori dei 

livelli di potenza consentiti dalle attuali norme che regolano la trasmissione RFID (LF: campo 

magnetico massimo = 37.7dBuAm
-1

 @ 10m;  HF: campo magnetico massimo = 42dBuAm
-1

 

@ 10m; UHF: EIRP massimo = 2W in Europa; 4W in USA e Canada). Il sistema permette 

quindi di superare tali valori, in modo tale da poter effettuare anche test provocativi, utili per 

valutare il margine di sicurezza rispetto ai livelli massimi attualmente permessi (nel caso in 

cui questi non generino nessun fenomeno interferente).          

 

Per quanto riguarda l’esposizione a segnali WiFi, il segnale verrà generato attraverso una 

adattatore WiFi di tipo commerciale, con potenza fino a 1 W programmabile. Verranno 

implementati trasferimenti di file da e verso un PC connesso all’adattatore. 

 

Durante i test, il DMIA verrà posizionato all'interno di un simulatore di tronco (figura 6) 

costruito in modo tale da adempiere alle specifiche dello standard ANSI/AAMI PC69:2007, 

―Active implantable medical devices—Electromagnetic compatibility— EMC test protocols 

for  implantable cardiac pacemakers and implantable cardioverter  defibrillators‖. Benché lo 

standard sia indirizzato allo studio dei soli PMK ed ICD, ad esso fanno riferimento, per 

quanto riguarda il simulatore di paziente, anche le normative su neurostimolatori ed impianti 

cocleari. Come indicato nello standard, il simulatore di paziente è dotato di due coppie di 

elettrodi metallici, la prima delle quali è utilizzata per prelevare il segnale di attività dello 

stimolatore, mentre la seconda per generare l'eventuale segnale di inibizione, quando lo 

stimolatore sia dotato di sensing.  

Anche in questo caso, i segnali prelevati dagli elettrodi sono acquisiti mediante la soluzione 

hardware e software illustrata nel caso delle prove in ambiente MRI.   
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Figura 6. Sistema di prova per la valutazione dei livelli di immunità dei DMIA verso segnali 

RFID: simulatore di paziente (a) e sistema di esposizione con supporto per variare in modo 

controllato la distanza tra antenna e dispositivo (b).   

 

 

 

Antenna 

RFID 

Elettrodi 
DMIA 

a) b) 
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