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适用于圆窗激振的人耳生理响度模型研究
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摘要: 针对目前的响度模型无法用于预测圆窗激振下响度的问题，提出了一个适用于圆窗激振的人耳生理响度模型。该响度

模型由听觉外周模型和数据处理后端组成。建立了能够计算自由场声激励和圆窗激振下基底膜振速的听觉外周模型以及将

基底膜振速转变为听觉中枢所感受到的响度的数据处理后端；将听觉外周模型计算结果与已有文献中外耳传递函数、声激励

下中耳传递函数和镫骨振速、圆窗激振传递函数、内耳基底膜选频特性、频响特性和位移的试验数据进行对比，验证了听觉外

周模型的可靠性；将响度模型计算结果与等响曲线、带宽噪声响度、频域掩蔽下纯音响度级和复音阈值已有文献中的试验数据

进行对比，验证了响度模型的可靠性。研究结果表明，该人耳生理响度模型较为准确地计算出了声激励和圆窗激振下基底膜

振速，并能够用于计算声激励和圆窗激振下纯音、复音和带宽噪声的响度。

关键词: 响度感知； 圆窗激振； 人工中耳； 听觉外周； 动力学建模； 时域分析

中图分类号: TH113； R764  文献标志码: A  DOI：10.16385/j.cnki.issn.1004-4523.202401060

Loudness model for round window stimulation 
based on human ear physiology

LIU Zhaohai1， GUO Weiwei2，3，4， HE Zhiheng1， CHEN Wei2，3，4， RAO Zhushi5， LIU Houguang1

（1.School of Mechanical and Electrical Engineering， China University of Mining and Technology， Xuzhou 221116， China； 
2.Department of Otolaryngology Head and Neck Surgery， Chinese PLA General Hospital， Beijing 100853， China； 

3.State Key Laboratory of Hearing and Balance Science， Beijing 100853， China； 
4.National Clinical Research Center for Otolaryngologic Diseases， Beijing 100853， China； 

5.State Key Laboratory of Mechanical System and Vibration， Shanghai Jiao Tong University， Shanghai 200240， China）

Abstract: Since current loudness models are unable to predict loudness under round window stimulation， a loudness model for 
round window stimulation is proposed in this paper. The loudness model consists of a peripheral auditory model and a data process‑
ing back-end. The peripheral auditory model that is able to calculate basilar membrane velocities under free-field acoustic stimula‑
tion and round window stimulation and the back-end that transforms basilar membrane velocities into loudness are constructed. The 
reliability of the peripheral auditory model is verified by comparing the model-predicted results with the experimental data on the 
outer ear transfer function， middle ear transfer function and stapes velocities under acoustic stimulation， round window stimulation 
transfer function， frequency selectivity and frequency response of the basilar membrane， and basilar membrane displacement. The 
reliability of the loudness model is verified by comparing the model-predicted results with the experimental data on equal-loudness 
contours， bandwidth noise loudness， loudness level of tone with frequency masking， and threshold for complex tones. The results 
indicate that the loudness model accurately calculates basilar membrane velocities under acoustic stimulation and round window 
stimulation， and is able to predict the loudness of pure tone， complex tones， and bandwidth noise under acoustic stimulation and 
round window stimulation.
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据世界卫生组织的报告，约有 4.3 亿人患有致

残性听力损伤［1］。大多数感音神经性听力损伤患者

采用助听器进行听力补偿。但是助听器存在声音失

真、声反馈、中耳衰减和高频增益低等问题［2］。传统

的通过作动器机械激振听骨链来补偿听力损伤的人

工中耳虽然克服了这些问题，但是无法应用于伴有

听骨链腐蚀等传导性听力损伤的混合性听力损伤患

者［3］。COLLETTI 等［4］在临床上探索了一种避开听

骨链的方法——圆窗激振。这种方法绕开损伤的听

骨链，直接激振耳蜗圆窗膜进行听力补偿，并取得良

好的术后效果［5］。然而，圆窗激振人工中耳在验配

过程中出现初始验配误差大、后期微调困难等问

题［6］。这是由于至今没有开发针对圆窗激振的验配

算法，临床上借用助听器验配算法完成验配［7］。

响度是声品质的一个重要参数［8‑9］，其能较好地

评 估 听 力 补 偿 效 果 。 BYRNE 等［10］和 MOORE
等［11‑12］助 听 器 典 型 验 配 算 法 的 开 发 均 是 基 于

MOORE 等［13‑14］建立的响度模型。然而，MOORE
等［13‑16］建立的响度模型采用滤波器拟合声激励下中

耳的传递函数，并未基于真实人耳的生理结构，不能

用于圆窗激振。因此，为开发圆窗激振的验配算法，

有必要建立能够预测圆窗激振的响度模型。

由于目前响度的国际标准均基于自由场声激

励［17‑18］，因此，本文首先建立了一个可以计算自由场

声激励和圆窗激振下基底膜振速的听觉外周模型。

然后，根据声激励下基底膜振速和响度的国际标准，

建立了一个可以根据基底膜振速计算出对应响度的

数据处理后端。最后，通过与试验数据对比，验证了

本文听觉外周模型、数据处理后端和响度模型的可

靠性。

1　听觉外周模型

1. 1　外耳滤波器模型

在声音从正前方自由场传递到耳膜的过程中，

外耳起着收集和共振的作用。为了对该过程进行模

拟，采用 600 阶的数字滤波器建立了外耳模型：

PE ( n )= ∑
k = 0

600

a ( k ) PFree ( n - k )；  n = 0，1，2，⋯   （1）

式中，PE为耳膜处的声压；PFree为自由场声源处的声

压；a 为滤波器的增益参数；n 为声音信号采样点的

时间索引；k为滤波器的阶数。

此外，由于人耳感知的声压范围数量级很大，通

常采用声压级（SPL）描述声压，如下式所示：

SPL = 20 × lg ( P
P 0

) （2）

式中，SPL 的单位为 dB；P 为所要描述的声压；P0为

基准声压，P0 = 2×10-5 Pa［19］。

1. 2　中耳动力学模型

为了对中耳部分进行动力学建模，将锤骨、砧

骨、镫骨和耳蜗液简化为质量，其他人耳组织被简化

为刚度和阻尼［20］，如图 1 所示。锤骨（mM）、砧骨（mI）

和镫骨（mS）分别通过与锤骨前韧带（kAML，cAML）、砧

骨后韧带（kPIL，cPIL）和镫骨底环状韧带（kAL，cAL）连接

而悬挂在鼓室中。声激励下，声压作用在耳膜（kE，

cE）上，引起锤骨振动。然后，振动依次通过砧锤关

节（kIMJ，cIMJ）、砧骨、砧镫关节（kISJ，cISJ）和镫骨传递到

耳蜗液（mCF）。

此外，为了模拟圆窗激振，在模型中考虑了前庭

导水管（cVA）和耳蜗导水管（cCA）
［21］。圆窗激振下，作

动器振动直接通过圆窗膜（kRW，cRW）传递到耳蜗液

（mCF），引起耳蜗隔膜两侧压差。由于中耳阻抗相对

于前庭导水管阻抗较大，圆窗激振下前庭导水管处

耳蜗液溢出，降低了前庭阶压强，进一步增大了耳蜗

隔膜两侧压差［22］。

经上述简化，中耳在声激励和圆窗激振下的动

力学方程为：

ì

í

î

ï
ï
ïï
ï
ï

ï

ï
ïï
ï

ï

mM ẍM + k11 xM + k12 x I + c11 ẋM + c12 ẋ I = PE A E

m I ẍ I + k21 xM + k22 x I + k23 xS +
c21 ẋM + c22 ẋ I + c23 ẋS = 0

mS ẍS + k32 x I + k33 xS + c32 ẋ I + c33 ẋS + c34 ẋCF = 0
mCF ẍCF + k44 xCF + c43 ẋS + c44 ẋCF = PRW A RW

（3）

图 1 中耳动力学模型

Fig. 1 Middle ear dynamics model
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式中，AE和 ARW分别为耳膜和圆窗膜的面积，分别为

59.4 mm2［2］和 2.1 mm2［2］；PRW为圆窗激振下圆窗膜处

压强；xM、x I、xS 和 xCF 分别为锤骨、砧骨、镫骨和耳蜗

液的位移。其他系数如下式所示：

k11 = kE + kAML + k IMJ，k12 = k21 = -k IMJ，

c11 = cE + cAML + c IMJ，c12 = c21 = -c IMJ，

k22 = k IMJ + kPIL + k ISJ，k23 = k32 = -k ISJ，

c22 = c IMJ + cPIL + c ISJ，c23 = c32 = -c ISJ，

k33 = k ISJ + kAL，c33 = c ISJ + cAL + cVA，

c34 = c43 = -cVA，k44 = kRW，

c44 = cVA + cWA + cCA cRW ( cCA + cRW ) （4）
式中，cWA 为耳蜗液摩擦阻尼。式（4）中参数的值参

考自文献［2，23‑24］，具体如表 1 所示。

1. 3　内耳模型

1. 3. 1　耳蜗液的流体耦合

为了对内耳部分进行模拟，采用一维流体耦合

假设计算声激励和圆窗激振引起的耳蜗隔膜两侧压

差分布［25‑26］，如图 2 所示。根据一维流体耦合假设，

耳蜗液中行波的传递和压差的分布可以表示为：

∂2 p
∂x2 - 2ρ

H
ẅ = 0 （5）

式中，p 为耳蜗液中的压差；ẅ 为耳蜗液中径向加速

度；ρ 为耳蜗液的密度；H 为前庭阶和鼓阶的有效高

度，H= π2AC/（8WB），其中，AC 为耳蜗的横截面积，

WB为基底膜的宽度。对方程（5）使用有限差分近似

可以分别得到基部、中部和蜗孔处耳蜗压差分布：

ì
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ï

ï
ïï
ï

ï

ï

ï
ïï
ï

ï

p2 - p1

Δ
- 2ρẅ 1 = 2ρẅ CF

pi - 1 - 2pi + pi + 1

Δ2 - 2ρẅ i

H
= 0

pn = 0

（6）

式中，Δ 为每个耳蜗片段的长度；ẅ 1 为第 1 个耳蜗片

段的径向加速度；ẅ CF 为耳蜗液轴向加速度。式（6）
的矩阵形式为：

L ⋅ p- ẅ= q （7）
其中，矩阵 L、p、ẅ和 q具体如下式所示：

L= H
2ρΔ2
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其中，ẅ与基底膜加速度 z̈成正比。因此向量 p可以

表示为：

p= L-1 ( q+ Bz̈ )，
ẅ= Bz̈ （9）

式中，B为耳蜗液加速度与基底膜的耦合系数矩阵。

最 终 ，耳 蜗 液 流 体 耦 合 产 生 的 压 力 差 向 量

Fd为：

F d = ABM p （10）
式中，ABM为基底膜片段面积的矩阵。

1. 3. 2　柯蒂氏器动力学模型

耳蜗隔膜两侧的压差引起柯蒂氏器的振动。为

了计算不同位置柯蒂氏器的运动状态，将其划分为

100 个片段［27］。相邻片段直接通过基底膜的纵向刚

度 kLi和阻尼 cLi耦合。每个片段中基底膜（kBi，cBi）与

盖膜（kTi，cTi）均与骨蜗管壁耦合。基底膜（mBi）因两

侧耳蜗液压差产生振动后，振动经外毛细胞（kOHCi，

cOHCi）传递至网状板（mRi）。网状板的振动经由纤毛

束（kHBi，cHBi）传递至盖膜（mTi）。盖膜的剪切位移引

起纤毛束的偏转，进一步引起外毛细胞的电致运动。

外毛细胞的电致运动产生主动激励力 FOHCi 进一步

放大基底膜的运动，如图 3 所示。

基于上述对耳蜗柯蒂氏器振动的分析，可以得

到柯蒂氏器的动力学方程为：

图 2 展开耳蜗模型示意图

Fig. 2 Schematic diagram of the uncoiled cochlea model

表 1 中耳动力学模型参数

Tab. 1 Parameters of the middle ear dynamics model

质量/kg
mM = 2.5×10−5

mI = 2.7×10−5

mS = 1.78×10−6

mCF =7.15×10−5

刚度/（N·m−1）

kE = 30
kAML = 800

kIMJ = 1×106

kPIL = 400
kISJ = 4000
kAL = 1400
kRW = 1.9

阻尼/（N·s·m−1）

cE = 0.1
cAML = 0.0432

cIMJ = 3.6
cPIL = 0.02
cISJ = 0.1
cAL = 0.3
cVA = 2.2
cCA = 77

cRW = 0.0015
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mB1 z̈B1 + k11 zB1 + k12 zR1 + k14 zB2 + c11 żB1 +
c12 żR1 + c14 żB2 = F d1 + FOHC1

                                      ⋮
mBi z̈Bi + k ( 3i - 2 )( 3i - 5 ) zB( i - 1 ) + k ( 3i - 2 )( 3i - 2 ) zBi +

k ( 3i - 2 )( 3i - 1 ) zRi + k ( 3i - 2 )( 3i + 1 ) zB( i + 1 ) +
c( 3i - 2 )( 3i - 5 ) żB( i - 1 ) + c( 3i - 2 )( 3i - 2 ) żBi +
c( 3i - 2 )( 3i - 1 ) żRi + c( 3i - 2 )( 3i + 1 ) żB( i + 1 ) = F di + FOHCi

mR1 z̈Ri + k ( 3i - 1 )( 3i - 2 ) zBi + k ( 3i - 1 )( 3i - 1 ) zRi +
k ( 3i - 1 )( 3i ) zTi + c( 3i - 1 )( 3i - 2 ) żBi + c( 3i - 1 )( 3i - 1 ) żRi +
c( 3i - 1 )( 3i ) żTi = -FOHCi

mTi z̈Ti + k ( 3i ) ( 3i - 1 ) zRi + k ( 3i ) ( 3i ) zTi + c( 3i ) ( 3i - 1 ) żRi +
c( 3i ) ( 3i ) żTi = 0

                                      ⋮
mBn z̈Bn + k ( 3n - 2 )( 3n - 5 ) zB( n - 1 ) + k ( 3n - 2 )( 3n - 2 ) zBn +

k ( 3n - 2 )( 3n - 1 ) zRn + c( 3n - 2 )( 3n - 5 ) żB( n - 1 ) +
c( 3n - 2 )( 3n - 2 ) żBn + c( 3n - 2 )( 3n - 1 ) żRi = F dn + FOHCn

                                      ⋮
（11）

式中，zBi、zRi 和 zTi 分别为第 i 个耳蜗片段中基底膜、

网状板和盖膜的位移；F di 为第 i 个耳蜗片段基底膜

两侧压强差产生的压力。参数 kij和 cij具体值由下式

计算得出：

k11 = kL1 + kB1 + kOHC1 + kL2，k12 =-kOHC1，

k14 =-kL2，c11 = cL1 + cB1 + cOHC1 + cL2，

c12 =-cOHC1，c14 =-cL2，k ( 3i - 2 )( 3i - 5 ) =-kLi，

k ( 3i - 2 )( 3i - 2 ) = kLi + kBi + kOHCi + kL ( i + 1 )，

k ( 3i - 2 )( 3i + 1 ) =-kL ( i + 1 )，c( 3i - 2 )( 3i - 5 ) =-cLi，

c( 3i - 2 )( 3i - 2 ) = cLi + cBi + cOHCi + cL ( i + 1 )，

c( 3i - 2 )( 3i + 1 ) =-cL ( i + 1 )，k ( 3i - 2 )( 3i - 1 ) =-kOHCi，

k ( 3i - 1 )( 3i - 1 ) = kOHCi + kHBi，c( 3i - 2 )( 3i - 1 ) =-cOHCi，

c( 3i - 1 )( 3i - 1 ) = cOHCi + cHBi，k ( 3i - 1 )( 3i ) =-kHBi，

k ( 3i ) ( 3i ) = kHBi + kTi，c( 3i - 1 )( 3i ) =-cHBi，

c( 3i ) ( 3i ) = cHBi + cTi，k ( 3n - 2 )( 3n - 5 ) =-kLn，

k ( 3n - 2 )( 3n - 2 ) = kLn + kBn + kOHCn，

k ( 3n - 2 )( 3n - 1 ) =-kOHCn，c( 3n - 2 )( 3n - 5 ) =-cLn，

c( 3n - 2 )( 3n - 2 ) = cLn + cBn + cOHCn，

c( 3n - 2 )( 3n - 1 ) =-cOHCn，kij = kji，cij = cji    （12）

上述方程中参数的值参考自文献［27‑32］，具体

如表 2 所示。

1. 3. 3　外毛细胞模型

外毛细胞的电致运动进一步放大了耳蜗响

应［32］。为更准确地模拟耳蜗响应，建立了外毛细胞

表 2 内耳模型参数

Tab.  2 Parameters of the inner ear model

参数

耳蜗横截面积 AC / m2

基底膜宽度 WBi / mm
基底膜质量 mBi / kg

基底膜刚度 kBi / (N‧m−1)
基底膜阻尼 cBi / (N‧s‧m−1)

基底膜纵向刚度 kLi / (N‧m−1)
基底膜纵向阻尼 cLi / (N‧s‧m−1)
外毛细胞刚度 kOHCi / (N‧m−1)
外毛细胞阻尼 cOHCi / (N‧s‧m−1)

网状板质量 mRi / kg
网状板刚度 kRi / (N‧m−1)
网状板阻尼 cRi / (N‧s‧m−1)

盖膜质量 mTi / kg
盖膜刚度 kTi / (N‧m−1)
盖膜阻尼 cTi / (N‧s‧m−1)
鼓阶接地电阻 RTL / Ω
蜗管接地电阻 RML /Ω

外毛细胞顶部电阻 Ra /Ω
外毛细胞基部电阻 Rb /Ω
外毛细胞顶部电容 Ca / F
外毛细胞基部电容 Cb / F
静息电位差 VEP−VOHC / V

网状板倾角 θ / rad
压电耦合系数 ε / (N‧V−1)
纤毛束电导率 G1 / (S‧m−2)

取值

1.45×10−6−1.1×10−8i

0.31+0.002i

4.11×10−13×e0.04523i

1.012×e−0.09803i

1.587×10−8×e0.02245i

1.012×10−4×e−0.09803i

1.587×10−12×e0.02245i

1×106×e0.0563i

7.745×10−4×e0.0107i

2.712×10−13×e0.04523i

0.2023×e−0.09803i

1.167×10−7×e−0.02673i

3.78×10−10×e0.0175i

0.21×e−0.077i

4.455×10−6×e−0.02975i

1.3714×106

4.8×106

2.5×108

3.75×107

1.4583×10−13

5.17×10−12+7.07×10−14i

0.15−3.5×10−4i

1.134−3.491×10−3i

−0.008−2.8×10−5i

4.17×106×e−0.1683i

图 3 柯蒂氏器动力学模型

Fig. 3 Organ of Corti dynamics model
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模型以计算其产生的主动激励力，如图 4 所示，图中

φSM 为蜗管处电位。在该模型中，纤毛束的偏转和

外毛细胞的收缩引起外毛细胞的电致运动，从而产

生主动激励力。纤毛束的偏转位移 uHB 和外毛细胞

的收缩位移 uOHC为：

{uHB = zR cos θ
uOHC = ( zR - zB ) sin θ

（13）

式中，zR 和 zB 分别为网状板和基底膜的位移。

纤毛束偏转和外毛细胞收缩分别引起的转导电

流和压电电流为：

ì
í
î

IS1 = (V EP - V OHC ) G 1 uHB

IS2 = -j2πfεuOHC
（14）

式中，VEP 和 VOHC 分别为蜗管和外毛细胞的静息电

位；f 为特征频率；ε 为压电耦合系数；G1为纤毛束电

导率；j为虚数单位。

然后，求出外毛细胞内电位 φOHC 和细胞外电

位 φST：

φOHC =
IS1 - α

β
IS2

1
Z a

+
α β
Z b

，φST =

φOHC

Z b
+ IS2

β
（15）

式中，参数 α、β、Za和 Zb分别为：

α = 1
RTL

+ RML RTL

Z a
，β = 1

RTL
+ 1

Z b
，

Z a = 1
( 1 R a )+ jωC a

，Z b = 1
( 1 R b )+ jωC b

   （16）
式中，RML 和 RTL 分别为蜗管和鼓阶的接地电阻；Ra

和 Rb分别为外毛细胞顶部和基部的电阻；Ca和 Cb分

别为外毛细胞顶部和基部的电容；ω 为每个耳蜗片

段的特征角频率。

最终，由外毛细胞内、外电位差产生的主动激励

力 FOHC为
［32］：

FOHC = ε ( φOHC - φST ) （17）

2　数据处理后端

为了将上述听觉外周模型计算出的基底膜振速

转化为听觉中枢感知到的响度，构建了一个数据处

理后端。首先，该后端对耳蜗每个片段上的基底膜

振速进行求绝对值和时间积分［33］：

Ei，0 = 0，

Ei，t = ( 1 - e
-1
τfs ) |vi，t | + e

-1
τfs Ei，t - 1 （18）

式中，Ei，t 为第 i 个基底膜片段在时间 t 上的初始兴

奋；vi，t为第 i 个基底膜片段在时间 t 上的振速；采样

频率 fs = 200 kHz；时间常数 τ = 15 ms。然后，该后

端将 100 个耳蜗片段的响应划分为 23 个兴奋段。根

据 1/3 倍频程，特征频率为 88.4 ~11313.7 Hz 的耳

蜗片段被划分为 21个兴奋段，特征频率小于 88.4 Hz
和大于 11313.7 Hz 的耳蜗片段分别作为一个兴奋

段。第 x 个兴奋段上的兴奋 Ex可以计算为：

Ex = max ( 1
M ∑

m = 1

M

Em，t ) （19）

式中，M 为第 x 个兴奋段包含的耳蜗片段数。接下

来，第 x 个兴奋段上的特征响度 Lx可以计算为：

Lx = ( Cx Ex + A x )αx - A αx
x （20）

式中，Cx、αx和 Ax均为第 x 个兴奋段上计算特征响度

的常数。国际标准 ISO 226：2023［18］的等响曲线中

相同声压级、不同频率激励下人耳感知到的响度级

不同，这表明每个兴奋段的兴奋转化为响度所占的

权重不同。为拟合这种正常人耳响度感知特性，参

数 Cx、αx和 Ax的值在每个兴奋段中不同。为了准确

地确定 23 个兴奋段中参数 Cx、αx 和 Ax 的值，采用了

自适应粒子群优化算法对上述参数进行寻优。上述

参数的调整目标为本文响度模型的等响曲线与

ISO 226：2023［18］中的等响曲线吻合。

确定上述参数之后，激励产生的初始响度 LI可

以根据下式由 23 个兴奋段的特征响度求和得出：

L I = ∑
x = 1

23

Lx （21）

根据函数 S，初始响度可以转化为响度级 LLevel，如

图 5 所示。最后，根据函数 P，响度级可以转化为响

度 L，如图 6 所示。

由于数据处理后端中参数的调整目标为国际标

准 ISO 226：2023［18］中的响度数据，因此，本文所构

建 的 正 常 听 力 响 度 模 型 适 用 范 围 与 ISO 226：
2023［18］一致，能够模拟 18 岁至 25 岁正常听力者的声

音感知响度。

图 4 外毛细胞模型示意图

Fig. 4 Sketch map of the outer hair cell model
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3　模型可靠性验证

3. 1　听觉外周模型的验证

为验证听觉外周模型可靠性，分别对组成听觉

外周模型的外耳模型、中耳模型和内耳模型的传声

特性进行验证。

3. 1. 1　外耳模型的验证

为了验证外耳模型的可靠性，将模型计算结果

与标准 ANSI S3.4—2007［17］中外耳传递函数（耳膜

处声压与自由场正面射入声压的比值）进行了对比。

如图 7 所示，计算结果与标准十分吻合。该结果表

明外耳模型能够准确地模拟外耳的传声特性。

3. 1. 2　中耳模型的验证

为了验证中耳模型的可靠性，将模型计算结果

与中耳传递函数（声激励下耳蜗压差与耳膜处声压

的比值）和圆窗激振传递函数（圆窗激振下耳蜗压差

与圆窗膜处的压强的比值）的文献数据进行对比。

如图 8 所示，耳膜处 94 dB SPL 声激励下本文

模型的中耳传递函数与文献［34］中颞骨试验数据十

分吻合。该结果表明本文模型能够准确地模拟声激

励下中耳的传声特性。

如图 9 所示，将圆窗膜处 50 μN 圆窗激振下本

文模型的中耳传递函数与文献［34］中 MED‑EL 公

司的振动声桥中电磁悬浮质量作动器激励下的颞骨

试验数据进行了对比。模型计算结果在小于 300 Hz
时略低于文献中的试验数据，在大于 300 Hz 时与文

献中的试验数据较为吻合。该结果表明本文模型能

够较好地模拟圆窗激振下人耳的传声特性。

此外，由于内耳模型验证的需要，还对耳膜处

94 dB SPL 声激励下本文模型的镫骨振速进行了验

证。如图 10 所示，模型计算结果在文献［35］统计的

颞骨试验数据范围之内，且趋势与文献中的试验数

据一致。

图 5 响度级关于初始响度的函数 S

Fig. 5 Loudness level as function S of initial loudness

图 7 自由场至耳膜的传递函数

Fig. 7 Free field to eardrum transfer function

图 9 圆窗膜处 50 μN 激振下圆窗激振传递函数

Fig. 9 Round window stimulation transfer function for 50 μN 
stimulus at round window membrane

图 8 耳膜处 94 dB SPL 声激励下中耳传递函数

Fig. 8 Middle ear transfer function for 94 dB SPL acoustic 
stimulation at eardrum

图 6 响度关于响度级的函数 P

Fig. 6 Loudness as function P of loudness level
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3. 1. 3　内耳模型的验证

为了验证内耳模型的可靠性，将模型计算结果

与基底膜选频特性、频响特性和位移的文献中试验

数据进行了对比。

如图 11 所示，内耳模型计算结果与文献［36］中

颞骨试验数据十分吻合。该结果表明该内耳模型准

确地模拟了基底膜的选频特性。

如图 12 所示，本文模型距镫骨 12 mm 处基底膜

振速的频响曲线与文献［37‑38］的颞骨试验数据较

为一致。该结果表明内耳模型较好地模拟了中耳到

内耳的传声特性和基底膜的频响特性。

如图 13 所示，将被动和主动内耳模型的计算结

果分别与文献［39］中死亡和存活耳蜗的基底膜位移

试验数据进行对比。模型计算结果与文献中的试验

数据十分吻合。该结果表明本文听觉外周模型准确

地模拟了不同声压级激励下基底膜的位移，并且外

毛细胞模型较好地模拟了耳蜗放大作用。

综上所述，本文听觉外周模型能够较好模拟人

耳各种传声特性，模型的可靠性得到了较为全面的

验证。

3. 2　响度模型的验证

3. 2. 1　等响曲线

本文响度模型数据处理后端中参数的调整目标

为国际标准 ISO 226：2023［18］中等响曲线，该曲线是

基于 18 岁至 25 岁正常听力受试者测听获得。优化

后本文响度模型的等响曲线如图 14 所示，可见模型

计算结果与 ISO 226：2023［18］中等响曲线较为吻合。

该结果表明本文响度模型能够较为准确地计算不同

声 压 级 、不 同 激 励 频 率 下 正 常 人 耳 感 知 到 的 响

度级。

3. 2. 2　带宽噪声的响度

参照文献［40］中不同带宽的噪声与对比噪声进

行等响度匹配的试验，验证本文响度模型计算带宽

噪声响度的能力。如图 15 所示，将模型计算结果与

文献［40］中 22 名正常听力受试者的试验数据进行

了对比。对于 30 dB SPL 3500 Hz带宽噪声，模型计

图 14 等响曲线

Fig. 14 Equal-loudness contours

图 13 基底膜位移

Fig. 13 Basilar membrane displacement
图 10 耳膜处 94 dB SPL 声激励下镫骨振速

Fig. 10 Stapes vibration velocities for 94 dB SPL acoustic 
stimulation at eardrum

图 12 基底膜相对振速等级

Fig. 12 Basilar membrane relative vibration velocities level

图 11 基底膜的选频特性

Fig. 11 Frequency selectivity of the basilar membrane
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算 结 果 略 大 于 文 献 中 的 试 验 数 据 。 对 于 30 dB 
SPL、小于 1100 Hz 带宽噪声以及 50 dB 和 80 dB 
SPL、不同带宽噪声，模型计算结果与文献中的试验

数据较为吻合。此外，在噪声带宽小于 510 Hz 时，

随着带宽的增大，对比噪声的声压级变化很小；在噪

声带宽大于 510 Hz 时，对比噪声的声压级随着带宽

的增大而增大。该结果表明本文响度模型较为准确

地计算了带宽噪声的响度，并模拟了临界带宽现象。

3. 2. 3　频域掩蔽

参照文献［41］中安静环境纯音和带宽噪声中纯

音等响度匹配的试验，对本文响度模型计算频域掩

蔽下纯音响度的能力进行了验证。如图 16 所示，模

型计算结果与文献［41］中 8 名正常听力受试者的

40 dB 和 60 dB SPL 带宽噪声掩蔽下纯音响度级的

试验数据十分吻合。该结果表明本文响度模型较为

准确地计算了带宽噪声掩蔽下纯音的响度级，并模

拟了频域掩蔽效应。

3. 2. 4　复音的阈值

参照文献［42］中的试验，进一步对本文响度模

型计算频域掩蔽引起的掩蔽阈值的能力进行了验

证。如图 17 所示，将模型计算的复音中平均单个纯

音的阈值与文献［42］中 4 名 25 岁至 33 岁并且有心

理声学测试经验的正常听力受试者（三名男性和一

名女性）的试验数据进行了对比。对于小于等于 19
个纯音组成的复音，模型计算结果与文献中的试验

数据较为吻合。对于 41 个纯音组成的复音，模型计

算结果小于文献中的试验数据。该结果表明本文响

度模型能够对频域掩蔽引起的掩蔽阈值进行较为准

确的计算。

综上所示，本文响度模型能较为准确地计算纯

音、复音和带宽噪声的响度，并模拟临界带宽和领域

掩蔽效应。本文响度模型和数据处理后端的可靠性

得到了较为全面的验证。

4　讨  论

STEVENS［43］最早基于响度概念建立了响度模

型。STEVENS 模型与 ZWICKER 等［44］提出的响度

模型一起构成了国际标准 ISO 532：1975［45］。然而，

ISO 532：1975 与基于 ZWICKER 模型重新修订的

国际标准 ISO 532‑1：2017［46］均采用的是图表法，该

方法存在响度预测值不连续等问题。

为此，MOORE 等［13］提出了基于分析公式进行

计算的响度模型。该响度模型采用滤波器模拟外耳

和中耳传声特性，滤波器组模拟基底膜的选频特性，

基于滤波器组计算出的兴奋拟合正常听力者的响度

数据。后来，MOORE 等［15‑16］提出的双耳响度模型

和时变响度模型分别被国际标准组织确定为标准

ISO 532‑2：2017［47］和 ISO 532‑3：2023［48］。MOORE
等［14］的响度模型可以通过调整中耳传递函数模拟传

导性听力损伤，以及通过调整等效矩形带宽兴奋模

拟感音神经性听力损伤。然而，该响度模型是对主

观感知响度数据的拟合，未考虑人耳生理结构。

为研究主观感知响度与客观耳蜗响应之间的关

系，PIEPER 等［49］建立了考虑耳蜗生理结构的响度

模型。该响度模型仍采用滤波器模拟声激励下振动

通过耳膜、听骨链和卵圆窗进入耳蜗过程中的传递

图 16 带宽噪声频域掩蔽下纯音对应的响度级

Fig. 16 Loudness level of tone with bandwidth noise frequency 
masking

图 15 对比噪声的声压级

Fig. 15 Sound pressure level of the comparison noise
图 17 不同纯音的数量构成复音的阈值

Fig. 17 Threshold of complex tones with different pure tones 
numbers
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函数，未考虑中耳生理结构和耳蜗第三窗。圆窗激

振下振动通过圆窗膜传递至耳蜗。两种激振方式的

振动传递途径不同，传递函数不同。因此，PIEPER
模型不能模拟圆窗激振。相对于 PIEPER 响度模

型，本文响度模型进一步考虑了中耳生理结构和耳

蜗第三窗，故能够用于计算圆窗激振响度。计算步

骤如下：（1） 将圆窗激振人工中耳作动器激振力输

入至响度模型内中耳动力学模型的圆窗膜处，计算

得到圆窗激振下的耳蜗液加速度；（2） 将耳蜗液加

速度代入内耳模型，计算得到圆窗激振下每个耳

蜗片段上的基底膜振速；（3） 将基底膜振速代入数

据处理后端得到圆窗激振响度。

相较于上述响度模型，本文响度模型具有以下

优点：（1） 本文响度模型能够计算圆窗激振的响度；

（2） 本文响度模型考虑了中耳和内耳的生理结构，

能够更真实地模拟听力损伤；（3） 本文响度模型能

够与人工中耳作动器的力学模型耦合，可以用于优

化作动器的设计参数以及开发人工中耳的验配

算法。

本文响度模型除了有上述优点以外，还存在一

些将来工作中要逐渐解决的不足：（1） 由于考虑了

人耳生理结构，本文响度模型所需计算时间要长于

MOORE 响度模型；（2） 本文响度模型是基于双耳

所受激励相同假设建立的，不能准确计算双耳所受

激励不同情况下的响度。这是由于双耳抑制作用，

相同激励下双耳响度并不简单是标准 ANSI S3.4—
2007［17］中描述的单耳响度之和，MOORE 等［15］的研

究结果显示双耳响度为单耳响度的 1.5 倍。

5　结  论

本文提出了一个适用于圆窗激振的人耳生理响

度模型。该响度模型由听觉外周模型和数据处理后

端组成。通过将听觉外周模型计算结果与已有文献

中的外耳传递函数、声激励下中耳传递函数和镫骨

振速、圆窗激振传递函数、内耳基底膜选频特性、频

响特性和位移等试验数据进行对比，证明了听觉外

周模型能够较为准确地模拟出声激励和圆窗激振下

基底膜振速。根据声激励下基底膜振速和等响曲

线，构建了数据处理后端。通过与已有文献中的试

验数据的对比，进一步验证了本文响度模型能够计

算纯音响度、带宽噪声响度、频域掩蔽下纯音的响度

级和复音的阈值，并模拟临界带宽和频域掩蔽等心

理声学现象。由于听觉外周模型能够模拟圆窗激振

下基底膜振速，并且响度的计算基于基底膜振速，因

此本文响度模型能够计算圆窗激振的响度。此外，

由于该响度模型基于人耳生理结构，因此还可以用

于研究耳硬化症等传导性听力损伤和外毛细胞损伤

情况等感音神经性听力损伤患者的响应感知。基于

该响度模型和患者的听力损伤情况，可以开发个性

化的圆窗激振式人工中耳的验配算法。
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