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　　摘　要 :　本文设计了一个数字式电子人工耳专用植入芯片.芯片的刺激通道为 17个 ,能提供多达 4种刺激模

式 ,并具有电源电压、电极间电阻以及电极间窜扰的实时测量能力 ,因而能够适应临床上研究各种不同的语音编码算

法的需要.芯片内设有缓冲寄存器 ,能在进行当前帧刺激的同时接收下一帧数据 ,提高了刺激率.这是一块数模混合的

芯片.工作电压 12V ,最大功耗 < 50mW ,采用 2μm N阱 CMOS工艺制造 ,芯片面积 20mm2 .
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The De sign of Cochlear Implant
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Abstract :　A digital cochlear implant was designed. The chip can provide stimulus through 17 channels. And the number of

stimulating mode is as much as 4. The chip can also provide the ability of measuring the voltage of the power supply it gets ,measuring

the resistor between any two electrodes and measuring the interference of any two electrodes. So it will be fit for testing different speech

encoding algorithm. There is a buffer inside the chip ,so the chip can receive next data frame while processing current data frame. This

can improve the stimulating rate. The chip is a mixed analog/ digital ASIC. The power voltage is 12v ,the maximum power dissipation is

less than 50mW. The chip is fabricated using a 22μm CMOS N2well process technology. The chip area is 20 mm2 .
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1　引言
　　电子人工耳是用于治疗传感性耳聋的一种医疗电子仪

器.其功能为代替患者完成声 - 电转换 ,以携带了声音信息的

电脉冲直接刺激患者的听神经 ,令其产生与原声音频率基本

一致的声音感觉 ,从而达到使患者恢复听力的目的.

电子人工耳整个系统包含四个部分 :

(1)声音处理器 ,用于将声音转换为适当的电信号. (2)传

输电路 ,用于将电信号从体外传到体内. (3)植入刺激电路 ,用

于处理体外传入的电信号和产生刺激听神经的电脉冲. (4)电

极组 ,用于直接刺激听觉神经.

其关键技术包括 :语音处理技术、专用集成电路设计技

术、体内外电路间的无线信号传输技术、电极制造与封装技术

等.电子人工耳的研制早在 1960年就有报道 [1 ] . 80年代初 ,微

电极技术有了较大的突破 ,集成电路的设计与制造技术也有

了很大的进步 ,植入电路普遍使用 2至 3片集成电路产生刺

激信号 ,可以产生多种刺激模式.到 90年代 ,随着数字信号处

理技术的发展和低功耗 DSP芯片的推出 ,便携式体外语音处

理器成为发展趋势.植入电路的复杂度进一步加大 ,多采用单

片集成电路来产生刺激信号.除了可以产生多种刺激模式外 ,

一般还要求有一定的反向数据传输能力.早期的电子耳仅能

使患者有声音的感觉 ,其语音分辨率比较低.如今国外先进的

产品已经达到了相当高的语音分辨率 ,部分接受治疗的患者

甚至可以无困难地打电话 [2 ] .

阻碍我国的全聋患者从技术进步中获得好处的主要因素

是电子耳高昂的价格.国内自主开发针对国内市场的电子耳

系统 ,以降低售价至国内患者可以承受的水平 ,将是对我国残

疾人康复事业的重大贡献 ,具有明显的社会效益.同时也将产

生很高的经济效益.

本文首先介绍了芯片的结构和功能.文章的重点放在对

芯片设计方案的介绍上.这一部分的介绍又以介绍芯片的模

拟部分电路的设计为主.最后 ,描述了实验结果.

2　芯片的结构与功能

　　系统中 ,植入刺激电路的主要部分就是本文所要设计的

专用集成电路.芯片的结构如图 1所示.

植入电路的接收线圈隔着一层皮肤从体外接收到 10 M

载频的信号 ,将其送至两路上.其中的整流滤波电路用以产生

芯片所需的直流电压.另一路为包络检波电路 ,可以恢复出基

带数据信号.基带数据是经过脉宽调制 ( PWM)的数字信号 ,
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图 1　芯片模块图

自带时钟.

数据进入芯片内部以后 ,先经过波形校正 ,得到较好的数

字信号 ,然后从中分离出数据和时钟.此时钟即作为整个芯片

的系统时钟.控制逻辑模块为芯片的数字部分.它将根据所接

收到的数据产生所有其它模块所需的控制信号.

波形校正电路就是一个迟滞性比较器.芯片所接收到的

基带 PWM信号是带有很多毛刺的信号.经过波形校正以后 ,

可以得到好得多的数字信号.

时钟、数据的分离电路由一个单稳态触发器与一个 D触

发器组成.它可以从 PWM基带数字信号中分离出时钟信号与

数据信号.

芯片的核心电路是它的刺激电流产生电路.这部分的电

路包括图 1中的三个模块 :数模转换、压控电流源组和开关矩

阵.另外 ,还必须有专门的模块产生参考电压 ,以保证数模转

换和压控电流源能达到足够的精度.

体外电路与体内电路采用异步串行通信方式通信.数据

以“帧”为单位传输.每帧数据 30比特或 26比特不等.其中包

含 :起始位、刺激幅度位、电极选择位、奇偶校验位等.

芯片接到数据后 ,存于缓冲寄存器中 ,同时进行奇偶校

验 ,若发现错误 ,则放弃该帧数据.若芯片当前空闲 (无正在进

行的刺激) ,则从缓冲寄存器中取数据执行 ,并清空缓冲寄存

器.若数据传输率过高 ,以至于出现了这样的情况 :芯片的缓

冲寄存器已满 ,而芯片还在忙于处理前一帧数据 ,此时 ,芯片

又开始接收到了新一帧数据.在这种情况下 ,芯片将放弃缓冲

寄存器中等待处理的数据 ,优先处理新到的数据.

芯片工作的结果是 ,依据所接收到的数据 ,在指定的两个

电极间产生大小、时序都符合预期的电流刺激.

3　刺激模式

　　为避免刺激电流在各电极间的窜扰 ,要求在任一时刻只

能有两个电极有刺激电流.

电荷的积累将使人体组织产生永久性的损伤 ,为此 ,必须

采用双相脉冲刺激 ,使组织所获的总电荷为零.且为了进一步

提高安全性 ,必须将没有刺激电流的各电极相互连接在一起 ,

以泄放因正、反相刺激可能有的微小的不对称所导致的电荷

积累.

根据这两个要求 ,设计了两种刺激工作模式———顺序刺

激模式和准同时刺激模式.

在顺序刺激模式下 ,各帧刺激信号依接收顺序一帧接一

帧地执行.在当前刺激完成之前 ,不能进行下一帧刺激.如图

2 ( a)所示.

在准同时刺激模式下 ,每帧刺激被分割成了一个个占空

比为 1/ 3的小刺激脉冲 ,如图 2 ( b)所示.这样 ,就可以在小刺

激脉冲的间隙插入两个同样的小刺激脉冲而不会在各电极间

引起窜扰.从宏观上看 ,就好象可以同时处理三帧数据 ,进行

三个刺激.因此称之为“准同时刺激模式”.应该指出 ,为达到

相同的刺激强度 (刺激强度 =刺激幅度×刺激持续时间) ,准

同时刺激帧所需时间为相应的顺序刺激帧的 3倍.因此 ,虽然

在准同时刺激模式下 ,芯片可以同时进行三帧刺激 ,但它其实

并不能提高刺激速率.设置准同时刺激模式的目的在于提供

更多的刺激方式 ,从而在设计语音编码的算法时有更大的自

由度.

　( a)顺序刺激模式

为了日后临床

应用时便于调试 ,要

求芯片具备一定的

反向数据传输能力 ,

即能够以一定的方

式向外界传递一些

( b)准同时刺激模式

图 2　刺激模式

重要的内部参数.具体需要传递的参数有 :芯片所获电源的电

压、各电极间的电阻、各电极间相互的窜扰等.为此设置了芯

片的反向数据传输工作模式.

刺激电流在哪两个电极之间产生是可指定的 ,为此 ,必须

在每帧数据中传递两个电极选择信息 ,这种工作模式称为双

电极工作模式.为尽可能地提高芯片所能获得的最高刺激速

率 ,必须尽量减小帧长 ,因而还设置了单电极工作模式.在单

电极工作模式下 ,每帧数据只须传输一个电极选择信息 ,电刺

激在该电极与某一缺省电极 (称为公共电极)间产生.

4　电路实现

411　刺激电流的产生

在准同时刺激模式下 ,电流同时进行三帧刺激 ,因此必须

能同时产生三个不同大小的电流.这里用了三个压控电流源 ,

称为三个电流通道.为节省面积 ,这三个电流通道共用一个

10比特 DAC ,并通过一个电容来保持压控电流源所需的输入

控制电压.电路如图 3所示.

压控电流源主要由一个大 NMOS管来实现.如图 4 ( a)所

示的 M1管.由于在任一时刻只能有两个电极有刺激电流 ,也
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图 3　刺激电流产生电路

就是说 ,在任一时刻 ,只需有一个压控电流源工作即可.事实

上 ,芯片电源系通过无线发射的形式得到 (整个植入电路是无

源的) ,不可能支持三个压控电流源同时工作.因此必须设置

压控电流源的省电工作状态.本设计采用改变 NMOS管源极

负反馈电阻的方法来实现压控电流源的省电工作状态.

图 4　压控电流源电路

如图所示. En为控制端.图中所有的开关都在控制端为

高电平时闭合.这样 ,当 En为高电平时 ,等效电路如图 4 ( b)

所示.成一普通的压控电流源 ,能正常输出电流.当 En 为低

电平时 ,开关打开 ,电路如图 4 ( c)所示 ,此时 ,负载电阻上无

电流输出 ,而且压控电流源几乎无电流.这就实现了省电工

作.

开关矩阵的原理图如下 (图 5) :

图 5　开关矩阵原理图

电极共有 17个 ( El0—El16) .图中作为示意仅画了 2个电

极.芯片通过控制图中所示各模拟开关的闭合与打开来控制

电流的位置、流向等.例如 ,当开关 El1 VEn、El2 AEn闭合时 ,电

流由 El1 流向 El2 ,且电流大小由电流源 A 控制. 而当

El2 VEn、El1 B En闭合时 ,电流由 El2 流向 El1 ,大小由电流源

B 控制.这样 ,通过控制各个电流开关 ,很容易便实现了电极

选择、电流方向控制及电流源选择. ElxIdle ( x = 0～16)开关系

用于将未被选中的电极短接以资泄放残存的不平衡电荷.

412　反向数据传输

反向数据传输的目的是将芯片所能获得的体内参数以某

种形式传递到体外 ,从而使得体外能够检测到体内的这些参

数.我们所关心的体内参数有 :芯片电源电压、电极间电阻、电

极间的窜扰等.所有这些参数都可以通过测量电压来得到.例

如 ,欲测量电极 El2与电极 El10之间的电阻 ,可以先在此二个

电极间加上固定大小 (如 2μA)的电流 ,再分别测量这两个电

极上的电压 ,从而得到两个电极间的电压 ,进而可得两电极间

的电阻.再如测量电极 El2 与电极 El10间的窜扰 ,可以先在

El2与公共电极间加上固定大小的电流 ,再分别测量 El2、El10

与公共电极间的电压 ,两个电压之比就反映了窜扰的大小.

综上 ,反向数据传输模块的中心任务便是测量电压.本设

计采用了将电压值转换成时间值 ,通过测量时间来间接地获

得电压值的思路.电路如下 (图 6) :

图 6　反向数据传输模块的电路、波形

图中三个控制端———En、Check、Disch 的物理意义如下 :

En :模块使能信号. En为高电平时 ,反向数据传输模块开始

工作. Check :充电使能信号. Check为高电平时 ,开始对保持电

容充电. Disch :放电使能信号. Disch为高电平时 ,开始放电.

当 En为低电平 (不使能)时 ,电容的两端对地短接.比较

器的正相输入端亦对地短接 ,因而模块输出低电平.

En为高电平 (使能)的时期可以分成两段.前段时间里 ,

Check信号有效 ,使得待测点与电容接通 ,同时 ,电容两端不再

短接 ,这样便实现了对电容的充电 ,其结果是电容两端电压等

于待测电压.在后段时间里 ,电容与待测点断开连接 ,由一个

小电流恒流源开始对电容进行放电 ,使得电容电压逐渐降低.

小电流恒流源由一个小 NMOS管产生.该 MOS管的栅极接一

个固定电压 ,因而能够产生大小相对稳定的电流.在电容放电

期间 ,放电 MOS管的漏极电压 (也是电容电压)慢慢下降.该

端电压同时也是比较器的正相输入端.比较器的负相输入端

接的是一个固定的小电压 ( < 015V) .当电容充电完毕的时候 ,

一般情况下其电压是高于这个小电压的 ,这时比较器输出高
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电平.随着放电过程的进行 ,电容电压下降 ,直至重新低于比

较器负相输入端的小电压 ,比较器的输出回到低电平.在整个

测量期间 ,比较器输出高电平的时间就反映了待测点电压的

高低.

比较器的输出将用于控制片外输入回路的品质因数.比

较器输出高电平期间 ,输入回路 (也是整个接收电路的次级线

圈所在电路)的品质因数将有大幅度的下降.体外语音处理器

可以感应到体内电路的这一变化 ,因而能够测得比较器输出

高电平的时间 ,进而实现对待测点电压的测量.

413　芯片的其它重要电路

这些电路包括参考电压源电路、低电源电压检测电路、以

及芯片的控制电路等.芯片电源电压为 12V ,系从体外发射的

载波中整流得到 ,波动范围较大.而芯片中的一些模块如 10

比特 DAC ,压控电流源等要求有稳定的电源电压 ,才能保证应

有的精度.为此 ,必须设计参考电压源 ,为这些模块提供稳定

的电源.本设计采用了能隙参考电压源电路来提供稳定的电

源.

如前所述 ,芯片电源是很不稳定的.参考电压源的设计保

证了电源电压在一定范围内波动时 ,芯片能够正常地工作.但

电源电压仍可能超出这一范围.经常发生的情况是电源电压

过低 (本设计中指低于 8V)的情况.此时芯片将不能产生预定

大小的刺激电流.为此设计了低电压检测模块 ,以实时地监测

电源电压的变化情况.当电源电压低于 8V时 ,该模块输出一

个告警信号.在这个信号的作用下 ,芯片禁止输出 ,并复位.

芯片控制电路即为芯片电路中的数字部分.该部分的功

能可以概括为 :接收片外传送来的数据 ,根据其中的指令 ,产

生相应的所有控制信号 ,去控制模拟电路 ,以产生正确的电刺

图 7　硬件仿真结果

激.该部分电路的规模大约为 3500个等效门.

5　实验

　　整个系统设计方案经过了硬件仿真 .仿真中 ,数字部分电

路用 FPGA实现.模拟部分电路用分立元件实现.

实验结果 : (1)所有的四种刺激模式都能正确产生双相恒

流刺激电流. (2)刺激电流的大小、持续时间、产生位置均可

控. (3)数据帧发生错误时自动放弃该数据. (4)数据传输率过

高时自动放弃过时数据. (5)输给反向数据传输模块用的各控

制信号都符合设计要求.

这些结果表明 ,本系统的设计方案是可行的.实验结果的

照片如图 7.

6　结论

　　本文设计了一块专用于电子人工耳植入部分的电刺激产

生芯片.该植入芯片用 2μm N阱 CMOS工艺制造 ,具有如下特

点 :

(1)可以为 17个电极提供电刺激. (2)此电刺激为双相电

流刺激 ,其大小在 2μA至 2mA之间分 1024级可调 ,持续时间

依工作模式的不同在 2μS至 128μS间分 64 级可调 ,或者在

2μS至 384μS间分 64级可调. (3)无电刺激的电极短接在一

起 ,可以泄放电极上的不平衡电荷 ,提高了安全性. (4)提供了

两种帧结构 (长帧、短帧) ,和多达 4种刺激模式 (单电极顺序

刺激模式、单电极准同时刺激模式、双电极顺序刺激模式和双

电极准同时刺激模式) ,能适应不同的语音编码算法的需要.

(5)具有一定的错误数据检测能力.当发现当前数据奇偶校验

错 ,或者当前数据具有不能识别的工作模式时 ,放弃该数据.

当数据传输速度过高 ,以至于不能及时处理时 ,自动忽略等待

时间过长的数据. (6)采用流水线的结构 ,在进行电刺激的同

时接收下一帧数据 ,提高了最快刺激率.本设计的每通道最大

脉冲率 > 900脉冲/ s. (7)提供低电源电压保护.当电源电压低

于正常值的下限 (8V)时 ,芯片复位 ,同时输出不使能.这也提

高了安全性. (8)提供反向数据传输工作模式 ,可用于测量电

源电压、电极电阻、电极间窜扰等各种重要的内部参数.
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应曲线 ;4表示多值规则参数优化的响应曲线) ,基于多值规

则的参数优化进一步提高了系统的响应性能 ,增强了对干扰

力矩的抑制作用.当 J = 018Jm ,无参数优化时系统变为不稳

定 ,而有参数优化时 ,系统实际响应很好地跟踪参考模型的响

应 ,表明参数优化增强了系统的鲁棒性 ,且在参考模型选取

时 ,惯量 Jm 应选取整个惯量变化范围内的最小值.

值得指出的是 ,以 Post代数等式表示的多值逻辑知识也

可以通过查表运算来完成.但 Post代数等式表示的多值逻辑

知识是与电路的硬件实现形式相对应的 ,当考虑用硬件推理

来提高推理速度时 ,前者是更恰当的实现形式.

5　结论

　　(1)本文把多值逻辑引入专家系统中的知识表示 ,着重讨

论了基于 Post代数的多值规则表达形式 ,因 Post代数表示硬

件电路的设计 ,通过硬件电路来完成多值规则的推理 ,可满足

专家系统实时性的要求.

(2)多值规则的获取是多值专家系统的难点 ,本文给出了

从模糊规则、二值逻辑 ,以及从 PROLOG和 LISP等高级语言

的推理算子获得多值规则的方法.对二值逻辑和多值逻辑的

混合表示也给出了一些结论.

(3)寻求多值专家系统在实时控制系统中的应用已是多

值专家系统的一个重要研究方向 ,本文首次将基于多值逻辑

的知识用于自适应律中的参数优化 ,仿真结果证明 ,参数优化

进一步提高了控制性能.

应当指出的是 ,多值专家系统可应用于过程控制、机器人

控制、生产决策和故障诊断等领域 ,但单独运用多值专家系统

的对象是有限的 ,更多的情况是与其他方法的混合运用.
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