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摘 要：为治疗感音神经性听力损伤，设计的中耳植入式助听器，近年来已成为国内外研究的热点。提出一种砧

骨激励式中耳植入助听装置，设计时综合考虑植入位置、空间、手术过程等，并对加工出的装置进行了相关实验。该装

置采用压电式作动器，结构简单，作动器产生的力能够高效地传送至听骨链。在设计过程中使用有限单元法（FEM）对

装置的共振频率和输出位移进行预估，仿真及实验结果说明该作动器具有良好的动态响应特性，谐波失真度小于1 %，

在 6.9 Vrms电压驱动下能够提供相当于鼓膜处 90 dB SPL激励的效果，可以激励镫骨产生足够的位移以补偿听力损

失，是一款有效的助听装置。
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AbstractAbstract : The middle ear implantable hearing aid, as a new treatment for sensorineural hearing loss, has attracted more

attentions of researchers. A new kind of incus driving type middle ear implant, which contains a stack of piezoelectric

crystals in a compact structure and a position adjustment apparatus, is proposed in this paper. In the design of the hearing aid

apparatus, the embedded location, space, and the implant surgery process, etc. are considered. Finite element method (FEM)

is used to assess resonant frequency and output displacement of the device. It is shown that the designed apparatus can be

implanted in the middle ear cavity easily, has a good dynamic response, and the total harmonic distortion is below 1 % .

Temporal bone experiment reveals that stapes displacement under actuator stimulation of 6.9 Vrms is higher than that under

acoustic stimulation of 90 dB SPL over the operating frequency range, which can be applied to compensate the hearing loss.
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随着社会老龄化和现代工业化的影响，听力损

伤人数增多，对能够补偿听力损失且具有良好舒适

性、便捷性的助听装置的需求也急剧加大。为了解

决常规的空气传导式助听器所带来的种种问题，如

耳道堵塞、声音负反馈等，从1970年代起，中耳植入

式助听器作为一种新型的助听装置开始得到研究和

发展。该助听装置利用一个微小的作动器直接激励

听骨链或圆窗，以实现声音信号的传输。相比传统

的助听装置，这样的听力补偿方式效果更为显著，而
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且具有更好的语音识别度，声音的负反馈减少。由

于没有传统助听器外耳道堵塞的情况，佩戴和使用

也更为舒适 [1]。

中耳植入式助听器通常由麦克风、电源、电子线

路和作动器这几部分组成。其中作动器直接激励听

骨链，是中耳植入式助听器最重要的组成部分，它分

为两种类型：压电式和电磁式。基于电磁式的助听

装置已经有多个团队做过研究和开发 [2—4]。由于能

耗较大，电磁式的助听装置多是半植入式装置，作动

器的能量通过电磁感应来传导。Yanagihara，Zenner

等 [5]的研究表明压电式作动器具有更低的能耗，更

好的频率特性和声音保真度，而且其结构简单，不受

电磁干扰。因此，压电式作动器在全植入式助听装

置更具优势。

国内的中耳植入式助听装置，不论是在基础理

论研究，还是在临床试验上，都与国外有较大的差

距。在相关研究上作者所在研究团队曾开展过一些

前期的工作，如王应丰等 [6]建立了压电振子与圆窗

耦合的动力学模型，分析了圆窗参数变化对系统滤

波特性的影响。黄新生等 [7]基于CT机扫描的图像

建立了人体中耳有限元模型，刘后广等 [8]建立了压

电振子－人体中耳耦合力学模型，并基于该模型设

计了悬浮振子式和砧骨激励式两种激励方式的压电

振子。总体而言，国内的人工中耳研究多局限于理

论，而作动器装置的设计制造以及后续的实验验证

国内还并没有相关研究。

本文基于文献 [9]所提出的新型压电式人工中

耳原型，如图 1所示，选择压电叠堆作为激振源，结

合植入尺寸、频率响应特性、振动幅值、声音保真度

等 [10]设计参数，设计了一种全新的能够满足人体植

入的要求的固定式人工中耳作动器。在设计过程

中，首先采用有限单元法来估算作动器的性能，在完

成加工制造之后，使用激光测振仪来测试作动器的

振动位移以及频率响应。最后，作动器所能够产生

的等效声压级水平通过听骨实验来获得。

图 1 新型压电式人工中耳示意图

11 作动器的设计与分析

根据图 1所示的人工中耳示意图，作动器直接

与砧骨相连接，将振动传递到听骨链。因此，设计时

应考虑封装的可靠性，保证压电振子的振动能够可

靠地传递到听骨链，在结构上应当尽量简单，以便于

加工制造以及安装调试。

根据以上要求，设计了图 2所示的结构。由于

植入装置的尺寸限制，本文采用PI公司的PL 022型

压电叠堆作为驱动元件，其尺寸为 2 mm×2 mm×2

mm，可提供亚纳米级的分辨率，而且共振频率大于

300 kHz，能够很好地满足作动器的要求。压电叠堆

放置在外套筒当中，通过螺纹连接用螺杆压紧压电

叠堆，给予其一定的预紧力。为了防止螺纹脱落，封

装时在螺纹间隙涂上螺纹锁固剂。这样，在压电叠

堆两端施加一定的激励电压，作动器就会随之振动，

通过前端顶杆将振动传递至听骨链，实现信号的传

输。作动器采用钛合金，考虑实际加工能力，压电叠

堆安装部位处的套筒壁厚为0.4 mm。

图 2 作动器结构：1. 外套筒 2. 螺杆 3. 压电叠堆 4. 耦合杆

为预估结构的输出特性，首先对压电叠堆进行

有限元建模，然后建立作动器的模型并对其进行仿

真，以保证其固有频率以及输出位移满足设计要

求。钛合金的材料参数取为：杨氏模量 116 GPa，泊

松比0.32，密度4 430 kg/m3。压电叠堆的材料参数：

密度 p =7 800 kg/m3，介电常数矩阵[ε]、压电常数矩

阵[d]和压电弹性系数矩阵[c]分别取为
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根据以上参数在Abaqus中对压电叠堆进行建
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模，单层压电叠堆的尺寸为 2 mm×2 mm×0.04 mm，

共 50层。对压电叠堆模型施加 1 V的电压，激励作

动器结构，图 3为其输出位移云图。耦合杆顶端位

移幅值为 2.77 nm，根据线性假设，要达到镫骨的 20

nm输出位移（相当于 90 dB的声压级激励 [11]），需要

在压电振子两端施加5.1 Vrms的电压。

图 3 作动器在1 V电压驱动下的位移分布

表 1 作动器前5阶谐振频率

阶数

固有频率（Hz）

1

7 839.7

2

7 933.3

3

43 335

4

44 022

5

60 871

表1为作动器的前5阶谐振频率，作动器模态主

要受前端顶杆的影响，1阶固有频率为 7 839 Hz，而

国际标准人声的频率范围在 300 Hz～3 400 Hz，远

低于作动器的1阶固有频率，因此，该结构能够满足

设计要求，为听骨链提供可靠的宽频激励。

22 固定支撑装置的设计

植入式中耳助听器必须考虑植入空间的限制以

及其与中耳结构连接的便捷性，这些都与固定支撑

结构紧密相关。对于本文所研究的砧骨激励式压电

作动器，结合前文设计，作动器的耦合杆与砧骨相连

接，将振动信号传送至听骨链，因此在固定方式上选

择接触式的双点机械连接结构（TMLCP，two-

mechanically linked-connection-point）[12]，即装置的

一端固定在中耳腔壁，另一端通过顶杆与听骨链相

连接。

对于植入位置，广泛采用是通过乳突切开手术

而做出的型腔 [13]，这种方式不破坏听骨链的完整性，

对人耳的影响较小。基于此，本文所设计的植入装

置结构如图4所示，其支撑套筒外径为10 mm，参考

现有中耳植入式助听装置 [14, 15]，完全满足植入要求。

为了满足装置的调节要求，在图 4（a）所示的位

置调节机构中采用螺纹配合，螺纹长度留有余量，可

以保证作动器沿轴向的位置调整。对调节机构内部

结构进行设计，在松连接状态下，使作动器可以沿任

(a) (b)

图 4 植入装置示意图，

（a)装置结构：1. 位置调节机构 2. 锁紧螺母 3. 内螺纹套筒

4 压电叠堆 5. 耦合杆（b) 装置加工实物

一方位最大转动 14°(也即作动器顶端 5 mm～6 mm

的径向位移量)，这足可以保证安装过程的方位调整

需求。作动器调整到所需要的方位之后，通过内部

结构的配合可以将作动器可靠地固定，装置的加工

实物如图(b)所示，考虑到实验方便性，装置外端面

部分保持平面，以便于实验过程中固定。

33 作动器的动态特性实验

33..11 无载荷条件下作动器位移的测试

在完成作动器的设计和制造之后，要对其特性

进行测试。首先，对作动器的输出位移进行测试，采

用图5所示的基于激光测振仪的计算机测试系统。

图 5 作动器动态性能测试实验原理图

为模拟砧骨激励的激振方式，作动器一端固定

在振动台上，输出端悬空。实验中信号发生器产生

电信号经功率放大器放大之后驱动压电叠堆做伸缩

运动。作动器输出端的振动位移采用激光测振仪

（Polytec OFV 5000）测试，测试数据由 LMS数据采

集系统采集并传送至计算机进行显示和处理。给压

电叠堆输入幅值恒定、频率有序增加的驱动电压，测

得作动器的输出位移，即可得到其位移幅频曲线，如

图 6所示。作动器在 1 V输入电压作用下的位移为

2 nm～2.72 nm，与有限元模拟的结果（2.7 nm）相近，

考虑到预紧力以及加工制造精度的影响，测试结果

基本与仿真结果相符。作动器输入电压为5 V时的

振动位移为 10.5 nm～14.5 nm。从图中可以看出，

在低频段，随输入电压频率的变化，作动器的输出位
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图 6 作动器输出位移

移基本保持平稳，在高频段（5 kHz以上）也能很好地

维持这种特性，表现出较好的高频动态特性，这将有

助于对感音神经性听力损伤的补偿。作动器在工作

频段内（国际标准人声的频率范围在300 Hz～3 400

Hz）可以近似为线性系统，这将简化听力补偿时的

控制，方便人工中耳语音处理算法的设计。

33..22 谐波失真分析

助听装置的保真度对于声音的传输质量至关重

要。总谐波失真（THD）可以有效的评估听力补偿装

置的保真度 [16]。总谐波失真度，缩写为THD（Total

Harmonics Distortion）。其定义为全部谐波含量均

方根值与基波均方根值之比，用百分数表示。若激

励信号（频率 fe）n次谐波的失真用 Dn 表示

Dn = An /Ae (1)

则THD定义为

THD= ∑
n = 2

N

D2
n = 1

A2
e
∑
n = 2

N

A2
n (2)

N 是谐波总数，An 表征 n次谐波分量所对应的

幅值，Ae 表示基波的幅值。

实验中测得作动器顶端的位移幅频曲线，由式

(2)即可计算出相应的谐波失真度。如图 7所示，从

100 Hz到 12 kHz作动器的谐波失真度均小于 1 %，

信号的保真度在高频段有所改善，在高于 4 kHz的

频率范围内，THD数值小于 0.5 %，远低于 3 %的标

准。因此，该植入装置的保真度在合理的范围内，能

够高质量的传输声音信号，满足助听装置清晰度的

要求。

33..33 瞬态响应特性

除了谐波失真度之外，时域的瞬态特性对植入

式助听装置的信号传输质量也至关重要，装置的瞬

态特性很大程度上决定了其所能识别的信号。

对作动器施加如图 8所示的 12 Vpp，持续时间

50 µs激励脉冲，测试装置同前文相同，得到图9所示

的脉冲响应曲线。在激励脉冲停止之后，1.5 ms内，

图 7 作动器总谐波失真柱状图

图 8 作动器激励脉冲(电压12 Vpp，持续时间50 µs)

图 9 作动器脉冲响应曲线

所激起的位移响应已基本完全衰减。在脉冲激励作

用下，作动器也能很快达到振动的最大幅值（30 µs

内）。作为对比，TICA的衰减时间约为2 ms，从激励

到响应的延迟时间约为 50 µs [13]。该结果表明本文

所设计的作动器具有很短的反应和延迟时间，这些

都在人耳的最小时间分辨力之内，满足助听装置的

要求。

44 听骨激励实验

为了进一步验证作动器的听力补偿能力，基于

颞骨标本进行了实验，首先测试了 90 dB SPL声激

励下镫骨的输出特性，系统如图10所示。信号发生

器产生的单频激励信号驱动传声器（ER-2，Etymotic

Research）产生声音，通过附着在耳道内的送声探管
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图 10 颞骨声激励实验原理图

传送至鼓膜附近，驱动鼓膜振动，进而带动听骨链振

动。将测声器（ER-7C，Etymotic Research）的探针管

放置在耳道内距离鼓膜 2 mm 的位置处，以校核传

声器输送给鼓膜的实际声压。测声器另一端连接到

信号采集系统(LMS SCADAS)，这样激励鼓膜振动

的实际声压能够通过信号采集系统记录到计算机

内。在每一次测试中，都要通过测声器校核输入到

鼓膜处的声压值，通过调整传声器的输入电压最终

使输入激励声压为90 dB SPL。

通过手术使镫骨前脚暴露在空气中，利用激光

测振仪对其振动响应进行测量，为保证激光束的反

射强度，在镫骨前脚涂上一层反光粉。颞骨通过夹

持机构放置在微位移调整平台上，通过该平台可以

在平面内精细调整颞骨位置，使激光束对准测试部

位，同时保证实验过程中激光束的反射信号强度，整

个调整过程要借助高倍显微镜来实现。

在前述声激励实验基础上，采用作动器作为激

振源进行实验，测试系统如图11所示。通过手术使

砧骨体暴露在空气中，作动器输出端通过胶粘与砧

骨体紧密连接，另一端通过磁性座固定在减振底座

上，以此模拟作动器的实际工作情况。减振底座放

置在微位移调整平台上，如图 12所示，通过该平台

精确地调整颞骨位置，确保激光束打在镫骨上，而且

微调时并不会对作动器、砧骨的连接及两者间的相

对位置造成影响。此时，给予作动器幅值相同、频率

有序增加的驱动电压，激励作动器产生振动，进而带

动听骨链的振动，由激光测振仪测得作动器激励下

镫骨的输出位移，该过程与前文声压激励下的测试

过程相同。最终得到如图13所示的位移幅频曲线。

图 11 听骨作动器激振实验

图 12 作动器与听骨连接

由图中可以看出，听骨分别在作动器 6.9 Vrms输

入电压和 90 dB 声压级激励下，在中低频段 0～4

kHz范围内，所得到的镫骨的位移相近。在4 kHz以

上，作动器激励下的镫骨的输出位移远大于其在90

dB声压级激励下的响应位移。由于感音神经性听

力损伤多发生在高频段，植入助听装置的高频增益

较大这一特性有利于听力损伤的治疗。该结果表明

作动器能够产生足够的振动位移，可以满足中耳植

入式装置的要求。

图 13还显示了作动器在同等输入电压下空载

时的位移幅频曲线，将其与作动器激励下的镫骨输

出曲线相对比可以看出，作动器与砧骨相连接之后，

由于负载的存在，输出位移有所降低，这在低频段表

现的较为明显。在整个频率范围内，空载条件下的

作动器的输出位移随频率的波动变化较小，而与听

骨链相连接之后镫骨的输出位移随频率的不同，其

波动较大，这可能与作动器、砧骨两者之间的连接，

以及颞骨标本本身的特性有关。
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图 13 作动器空载时输出位移和声激励、作动器激励下的

镫骨位移对比图

55 结 语

设计了一款用于感音神经性听力损伤治疗的作

动器及其固定支撑装置。该作动器以压电叠堆作为

激振源，直接激励听骨链振动。固定支撑装置的外

直径为10 mm(根据已有的助听装置数据，完全可以

植入)。对制造的作动器进行了相关实验，结论如

下：

(1) 作动器在 1 V输入电压的激励下，可以产生

2.1 nm的输出位移。在 0～8 kHz频率范围内，其输

出位移基本保持为直线，这将简化听力补偿时的控

制，方便人工中耳语音处理算法的设计；

(2) 在工作频段内，作动器的谐波失真度均小于

1 %，在高频段更低，其保真度在 3 %的合理范围

内。作动器具有很好的时域动态特性，脉冲响应的

延迟时间和衰减时间分别为30 µs和1.5 ms，均小于

TICA，在人耳的最小时间分辨力之内，满足助听装

置的要求；

(3) 基于听骨的实验表明镫骨在作动器 6.9 Vrms

输入电压作用下的低频段（2 kHz以下）的响应与90

dB声压级激励下的响应类似。在 4 kHz以上，作动

器激励下的镫骨的输出位移远大于其在90 dB声压

级激励下的响应位移。作动器的输出能够满足植入

装置的 90 dB SPL的听力补偿要求，提供足够的输

出位移，以补偿感音神经性听力损伤。
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