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摘　要 : 为研究电子耳蜗刺激信号在人耳蜗内的频域分辨

率 ,记录 3 种刺激模式在 7 位受试者耳蜗内的电场成像

( EFI) , 并分析刺激模式和幅度对其影响。结果显示 : 蜗内

电场成像 (μV)从刺激电极向蜗顶和蜗底两侧指数衰减 ,而

两侧特征参数显著相关 ( p < 0. 01) , 说明电场成像沿电极组

方向对称分布。刺激模式对电场成像有显著影响 ( p <

0101) , 但不受刺激幅度的干扰。较于单极模式 ,多电极刺

激模式的电场成像更集中 ,频域分辨率更高。但双极模式的

电场成像不对称 ,双极和三极模式的耗电量过大。电子耳蜗

使用者对不同刺激模式的感知能力还有待进一步研究。
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Abstract : The spatial resolution of cochlear implant s was

investigated by measuring t he elect ric field imaging ( EFI) for seven

cochlear implant users wit h t hree different stimulation modes. The

result show t hat EFI (μV) exponentially decays f rom t he stimulation

position f rom bot h t he apical and basal sides. The EFI parameters

are significantly correlated between t he apical and basal sides ( p <

0. 01) . Moreover , t he EFI parameters are significantly affected by

t he stimulation modes ( p < 0. 01) but independent of t he amplitude

level of t he elect rical stimuli artifact s. The EFI patterns are much

narrower wit h bi2and t ri2polar modes t han wit h monopolar mode ,

suggesting t hat t he rest ricted modes have higher spatial selectivity

t han t he monopolar mode. However , t he EFI pat terns are

asymmet ric wit h t he bipolar mode and require considerably large

current s wit h t he bi2and t ri2polar modes. The perception ability of

rest ricted stimuli need furt her study due to individual differences.

Key words : cochlear implant ; stimulation mode ; elect ric field

imaging ( EFI) ; spatial resolution

电子耳蜗 (cochlear implant ) 装置利用微电流

刺激听神经模仿外周听神经的生理功能。目前约有

12 万聋人植入电子耳蜗并恢复部分听觉[ 1 ] 。但电

子耳蜗的汉语音调识别、音乐鉴赏以及抗噪能力均

仍有待提高 ,其中一个重要限制是刺激信号在耳蜗

空间内的电流分布分散且相互干扰 ,导致电听觉频

域分辨率低[ 2 ] 。目前 ,刺激信号主要有 3 种模式 :

单极 (monopolar) 、双极 ( bipolar) 和三极 ( t ripolar)

模式。本文应用电子耳蜗遥测技术 ( telemet ry) 测

试这 3 种刺激模式在人耳蜗内的电场成像 (elect ric

field imaging , EFI) , 分析刺激模式和幅度对其影

响 ,为电子耳蜗电刺激编码策略提供客观依据。

1 　方法与材料

1. 1 　遥测技术和电场成像

电子耳蜗遥测技术是将耳蜗内部信息通过蜗内

电极传回体外语音处理器的功能。电场成像是某电

极产生刺激信号时其他蜗内电极同时记录扩散到该

处的电压值 ,间接反映刺激信号在蜗内的电流扩

散[3 - 4 ] ,不包含听神经诱发电位 ,属于客观数据。

电刺激在人耳蜗空间内的电流分布可以分解为
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2 个分量。电场成像反映的是刺激信号沿电极组方

向 (纵向)的电流分量。而沿电极到听神经方向 (横

向)的电流分量则可以根据电场成像推导[4 ] 。纵向

分量决定蜗内电极的独立性和电子耳蜗的频域分

辨率。

1. 2 　受试者

7 位受试者 ( 2 男 , 5 女) 均是美国 AB 公司

(Advanced Bionics Corp , Sylmar , CA , U SA)的电

子耳蜗产品使用者 ,母语为英语 ,平均年龄 (63. 3 ±

5. 7)岁 ,电子耳蜗使用时间 (9. 5 ±2. 2) a。受试者

植入电极组的结构一致 ,且未使用定位系统。蜗内

电极共 16 个 ,间距 1. 1 mm , 编号从蜗顶开始 ( EL1)

到蜗底 ( EL16)结束。受试者编号 (C1 —C7) 根据参

与实验顺序而定。C6 是语前聋患者 ,其他均为语后

聋患者。C4 另一侧非植入耳有正常听力。实验前 ,

受试者均进行电极阻抗测试以确保受试电极处于正

常状态。本实验得到美国伦理审查委员会认可

( IRB protocol : HS # 200021453) 。

1. 3 　电刺激模式和参数

记录 3 种刺激模式的在蜗中位置的电场成像。

3 种模式的刺激电极 ( EL8) 相同 ,但电源地不同。

单极模式的电源地是蜗外电极 ; 双极模式电源地是

与刺激电极相邻的蜗底侧电极 ( EL9) ; 三极模式电

源地是刺激电极蜗顶和蜗底两侧相邻的电极 ( EL7

和 EL8) , 且分别传送一半的刺激电流量。本文刺

激信号是双相单脉冲 ,负相在先 ,正相在后 ,两相电

流幅度相等 ,相宽均为 226. 38μs , 且两相之间无

延时。

1. 4 　实验步骤

实验在密闭静音室内进行。通过仿生耳数

据采集系统 (Bionics Ear Data Collection System ,

v1 . 17 . 208 , Advanced Bionics Corp . ) 产生刺激和

收集遥测信息。

1) 听阈和舒适阈

受试者听阈和舒适阈是电场成像实验中刺激幅

度的动态范围。听阈测量采用 3 间隔强迫选择法 ,

利用 2 降 1 升的原则进行刺激幅度调整 (正确率

70. 7 %[5 ] ) 。每个测试条件下的听阈测量 3 次取均

值。舒适阈测量采用上升极限法 ,每个测试条件下

的舒适阈测量 2 次取均值。

2) 电场成像

每个刺激模式下记录 5 种刺激幅度水平的电场

成像 : 50 %、80 %听阈和 10 %、20 %、30 %动态范

围。记录电极是所有蜗内电极 ( EL1 —EL16) 。每

个测试条件下 ,实验根据记录电极分为 16 组 ,每组

数据由 32 次测量结果的均值确定。再将结果按记

录电极位置排列 ,就是刺激信号在耳蜗空间的电场

成像 (如图 1) 。仿生耳数据采集系统参数设置如

下 : 1～6 dB 增益 ; 9 位精度模数转换 ; 55 k Hz 采样

率。电场成像数据整理程序基于 MA TLAB ( the

Mat h Works , v7. 8. 0. 347) 。

图 1 　电场成像实验原理

2 　结 　果

图 2 是 3 种不同模式的刺激信号在 7 名受试者

耳蜗内的电场成像。受试者 C7 三极模式的舒适阈

超出测试范围 (2 040μA ,8 V) , 因此本文没有测量

该条件下的电场成像。图 2 每一行是同一个受试者

的数据 ,从左至右分别是单极、双极和三极模式下的

电场成像。每个子图中 , X 轴是电极编号、Y 轴是

电压 (μV) , 并根据电听觉理论转换成对数坐标 (dB) 。

不同标识表示不同刺激幅度水平的电场成像。

早期的研究[ 6 - 9 ]报道电刺激在耳蜗空间的电流

分布呈指数衰减 ,如式 (1) :

I x = IEL e - x/λ. (1)

其中 : x 是记录电极与刺激电极间的距离 ( mm) ,

IEL是刺激电流幅度 (μA) , I x 是刺激电流扩散到距

离刺激电极 x 处的电流值 (μA) ,λ是电流衰减距离

常数。

由图 2 可知 ,电场最大值是在刺激电极位置 ,然

后逐步向蜗顶和蜗底两侧衰减 ,记录电极距离刺激

电极越远 ,记录到的电压值就越小。因此本文假设

电场成像也呈指数衰减 ,通过等式转换得

V x = a -
8 . 7

� x . (2)

其中 : V x 是电场成像在距离刺激电极 x 处的电压

值 (dB) ; a 是刺激幅度常数 ,与纵向电流分量成正

比 ; �是电场衰减距离常数 ,与电场衰减速率成

反比。



1442　 清 华 大 学 学 报 (自 然 科 学 版) 2010 ,50 (9)

图 2 　三种不同刺激模式的电场成像
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　　然后根据式 (2) 对电场成像的蜗顶和蜗底两侧

进行线性拟合。此外 ,本文还定义了 60 %带宽来描

述电场成像 ,即蜗顶和蜗底两侧电场成像衰减到电

压最大值的 60 %时两处的距离 (mm) 。

2. 1 　蜗顶和蜗底两侧电场成像显著性相关

如图 3a 所示 , 常数 �的均值分别是 3. 1 ±2. 3

(蜗顶侧)和 2. 6 ±1. 6 (蜗底侧) ,且具有显著相关性

( r = 0. 9 , p < 0. 01) 。如图 3b 所示 , 常数 a 的均值

分别是 4519 ±9. 1 (蜗顶侧)和 46. 7 ±9. 4 (蜗底侧) ,

也具有显著相关性 ( r = 0. 8 , p < 0. 01) 。这说明刺

激信号在耳蜗内的电场沿蜗顶和蜗底两侧的分量相

当 ,衰减速率对称。此外 ,如图 3c 和 3d 所示 , 刺激

电流幅度 (μA , 根据电听觉理论转换成对数坐标

dB)和常数 a 也具有显著相关性 (与蜗顶侧 : r =

017 , p < 0101 ; 与蜗底侧 : r = 0. 5 , p < 0. 01) 。

图 3 　电场成像的特征参数具有显著相关性

蜗顶和蜗底两侧电场成像特征参数的相关性不

受刺激幅度的干扰 ,但是受到刺激模式的影响。双

极模式下电场成像两侧的 �值不具备显著相关性

( r = 0. 1 , p > 0. 05) 。这说明该模式下电场两侧的

衰减速率不对称。另外 ,双极模式的刺激电流幅度

与蜗顶侧 a 值相关 ( r = 0. 8 , p < 0. 01) , 但与蜗底侧

的 a 值不相关 ( r = 0. 2 , p > 0. 05) , 进一步证明了双

极模式在耳蜗空间的电流分布不对称。这与双极模

式的电源地是刺激电极蜗底侧的相邻电极有关。

2. 2 　刺激模式对电场成像有显著影响

刺激模式对电场成像的特征参数有显著影响 ,

且不受刺激幅度的干扰。表 1 给出 3 种刺激模式下

电场成像的特征参数均值。单极模式电场成像的

60 %带宽最宽 ,分别是双极和三极模式的 2. 7 和

412 倍 ( F2 ,97 = 48. 9 , p < 0. 001) 。单极模式的 �值
最大 ,蜗顶侧是双极的 2. 1 倍 ,三极的 4 倍 ( F2 ,97 =

38. 8 , p < 0. 001) ; 蜗底侧是双极的 2. 9 倍 ,三极的

2. 7 倍 ( F2 ,97 = 79. 2 , p < 0. 001 ,) 。不同刺激模式下

a值的差异相较于其他参数不显著 (蜗顶侧 : F2 ,97 =

515 , p < 0. 01 ; 蜗底侧 : F2 ,97 = 6. 0 , p < 0101) 。

表 1 　电场成像特征参数

单极模式 双极模式 三极模式

60 %带宽 12. 5 ±7. 0 4. 6 ±2. 0 3. 0 ±0. 86

蜗顶侧 � 5. 3 ±2. 8 2. 5 ±0. 6 1. 3 ±0. 5

蜗底侧 � 4. 5 ±1. 6 1. 5 ±0. 5 1. 6 ±0. 5

蜗顶侧 a 43. 1 ±4. 8 45. 1 ±7. 7 50. 2 ±12. 8

蜗底侧 a 42. 9 ±4. 7 50. 4 ±9. 4 46. 9 ±11. 8

2. 3 　刺激模式对听阈/ 舒适阈刺激幅度有显著影响

不同刺激模式的听阈和舒适阈的刺激幅度也有

显著性差异。受试者感知听阈时 ,单极模式的刺激

电流幅度最小 (3514 ±215 dB) , 双电模式需增加

415 倍 (1311 dB) , 三极模式则需增加 711 倍 (1710

dB) ( F2 ,17 = 1313 , p < 01001) 。同理 ,感知舒适阈

时 ,单极模式的刺激幅度依旧最小 (4311 ±413 dB) ,

双极模式需增加 413 倍 (12. 7 dB) , 三极模式需增加

614 倍 (1611 dB) ( F2 ,17 = 1212 , p < 01001) 。

3 　结果讨论

由于技术和伦理道德的约束 ,电刺激在耳蜗内

的电流分布大多在动物体内/ 外测量或利用模型仿

真。本文利用电子耳蜗遥测技术在人耳蜗内记录电

刺激的电场成像 ,实验环境真实 ,不受外部噪声干

扰 ,可靠性更高。

本文结果显示刺激信号在人耳蜗内产生的电场

(μV)在刺激电极处达到最大值 ,然后向蜗顶和蜗底

两侧指数衰减。不同刺激模式的电场成像具有显著

性差异 ,且不受刺激幅度的干扰。单极模式的电场

成像宽广 ,衰减缓慢 ,容易引起相邻电极相互干

扰[7 ,9 - 11 ] 。双极模式的电场分布较窄但不对称 ,蜗

底侧电场分量较多 ,衰减较快。三极模式的电场成

像最集中。这证明多电极模式利用电流集中效应

(current focusing)缩小电场成像 ,加快电场衰减速

度 ,有助于提高电子耳蜗的频域分辨率。另外 ,在同

一响度水平 (听阈或舒适阈) ,单极和三极模式的刺

激电流幅度约是单极的 4. 5～6. 5 倍 ,说明电流集中

效应并没有节省刺激电流量 ,而是增加额外分量抵
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消原有的纵向分量来加快电场衰减 ,提高频域分辨

率。这与电子耳蜗装置低功耗的发展趋势相悖。

4 　结 　论

较于传统的单极模式 ,多电极模式的人耳蜗内

电场成像更集中 ,有助于避免电极间相互干扰和提

高电子耳蜗频域分辨率。但也存在一些不足 ,如双

极模式电流分布不对称 ; 在同一响度下 ,多电极模

式的刺激电流幅度过高。因此 ,双极和三极刺激模

式还不是改进电子耳蜗频域分辨率的最优电极配

置。而如何在保证低功耗的同时提高频域分辨率是

今后电子耳蜗频域编码策略的研究热点。电子耳蜗

使用者对不同刺激模式的感知能力也有待进一步

研究。
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