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ZUSAMMENFASSUNG

Die Entwicklung einer GehSrsprothese, welche sensorisch
tauben Patienten verbesserte Sprachdiskriminationsfédhigkeit
und vermehrte Kommunikationsmdglichkeiten verschafft, er-
fordert die Abkl&rung einer Reihe von theoretischen und
konzeptuellen Aspekten. Der Realisation einer solchen Pro-
these liegt folgende Hypothese zugrunde: Ein neurosenso-
risch tauber Patient mit einem mindestens teilweise intak-
ten Nervus acusticus wiirde akustische Signale wahrnehmen
konnen, falls es gelange, in seinem Hornerv ein dem Muster
eines NormalhSrenden &quivalentes Muster kiinstlich zu er-

zeugen.,

Mittels Modellsimulationen, Stimulationsexperimenten mit
normalhtrenden und gehtrlosen Versuchspersonen (Elektroden
im Ohrkanal und am Promontorium) und ausgedehnten Evalua-
tionstests mit einem nach Meningitis im Kindesalter vorerst
links und spédter allmdhlich liber Jahre hin auch rechts er-
taubten 50 jédhrigen Patienten, dem zwei bipolare Platin-
elektroden operativ eingepflanzt worden waren, wurde ver-

sucht, diese Hypothese zu verifizieren.

Die Modellsimulationen ergaben, dass es aufgrund der neusten
tierexperimentell gefundenen Daten iliber das periphere Ge-
horssystem moglich ist, mit relativ einfachen Mitteln einen
Schallreiz so zu transformieren, dass in einer kleinen Gruppe
von Nervenfasern ein dem Normalverhalten &hnliches Aktivi-

tdtsmuster damit erzeugt werden kann.

Bei den Stimulationsexperimenten mit normalhSrenden und ge-
horlosen Versuchspersonen konnten bei liber 6o % der gehdr-
losen Patienten durch elektrische Stimulation Horempfindun-

gen hervorgerufen werden. Dabei war jedoch die Schwelle der

Horempfindungen sehr nahe oder teilweise sogar oberhalb



der Schwelle von Unannehmlichkeitsempfindungen, sodass erstens
keine quantitativen Aussagen gemacht oder differenziertere
Versuche durchgefiihrt werden konnten und zweitens auch bei
denjenigen Patienten mdgliche neurale Erregbarkeit durch
implantierte Elektroden nicht ausgeschlossen werden konnte,

welche bei den Tests keine HOrempfindungen wahrnehmen konnten.

Die Evaluationstests mit den eingepflanzten Elektroden er-
gaben, dass Periodizitdtshoren mittels elektrische Stimu-
lation bis zu einer Frequenz von etwa 200 Hz mit gleicher
oder sogar besserer Differenzschwelle wie bei Normalhoren-—
den Ubertragen werden kann, Der Effekt der Platzfrequenz
(unterschiedliche Tonhthenempfindung je nach Position der
stimulierten Elektrode) konnte ebenfalls gezeigt werden.
Das Intensitdtsunterscheidungsvermdgen ist dem eines Nor-
malhdrenden dquivalent oder sogar iiberlegen, jedoch ist der
dynamische Bereich auf maximal 12 dB begrenzt, was einer
grossen Reduktion der iibertragenen Information gleichkommt.
Vorsichtige Absch8@tzungen der Kanalkapazitidt ergeben eine
minimale Anzahl von vier bis zehn Elektroden filir eine 7o

bis 90 prozentige Diskrimination von Umgangssprache.



ABSTRACT

The realization of a hearing prosthesis which provides

sensory deaf patients with improved speech discrimination
ability and better communication possibilities is based

upon the following hypothesis:

A neurosensory deaf patient with at least a partially intact
auditory nerve would perceive acoustic signals if an activation
pattern equivalent to the pattern in a normal ear could be
reproduced artificially in his auditory nerve.

A model of the peripheral auditory system has been reviewed
and adapted to new physiological data to explain differences
in the excitation patterns of single auditory nerve fibers
between acoustic and electrical stimulation.

Experiments with electrical stimulation in the external ear
canal and on the promontory in 30 deaf patients and 15 normal
hearing subjects have shown hearing sensations in more than

60 % of the deaf patients although the thresholds of discom-
fort were very close or even below the thresholds of hearing.
Extended evaluation tests with a 50 years old bilaterally
deaf patient who had two bipolar platinum electrodes implanted
into the modiolus of the basal and middle turn of his left
cochlea, carried out over a period of five months, have shown
that periodicity hearing can allow for electrical differential
thresholds equivalent or lower than the acoustical ones in
normal persons in the frequency region below 200 Hz. The effect
of place fréquency could also be demonstrated. Intensity
difference limens (on the order of 0.8 to 1.2 dB) were
equivalent or even better than those found in normals whereas
the dynamic range was limited to maximally 12 dB.

For speech discrimination, a multichannel system of four to
ten electrodes stimulating different nerve fiber groups

seems to be the minimum requirement.
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VORWORT

Vor mehr als vier Jahren wurde ich als Student mit dem Problem
der Wiederherstellung der Gehdrsfunktion mittels elektrischer
Stimulation im Rahmen einer Vorlesungsreihe von Professor
Anliker iiber Probleme der biomedizinischen Technik konfrontiert.
Die Idee eines kiinstlichen Ohres fiir Gehtrlose hat mich seither

nicht mehr losgelassen.

Dass ich an deren Realisierung mitarbeiten durfte, verdanke
ich in erster Linie Herrn Prof. Dr. M. Anliker, dem Vor-
steher des Institutes flir biomedizinische Technik der ETH
und UNI Ziirich, dem ich bei dieser Gelegenheit fiir die immer
grosszligig gewdhrte Unterstiitzung und die wertvollen Anre-

gungen in vielen Diskussionen danken mochte.

Ebenso herzlich méchte ich mich bei Herrn Prof. Dr. U. Fisch,
dem Direktor der Oto- Rhino- Laryngologischen Klinik des
Universit&tsspitals Ziirich bedanken fiir seine unbedingte
Férderung dieses Forschungsprojektes und sein aktives

Interesse sowie die Uebernahme des Korreferates.

Ein spezieller Dank gebiihrt Herrn Dr. T. Spillmann, leiten-
der Arzt an der ORL-Klinik, der in echt kollegialer Art und
Weise an dieser Arbeit mitgewirkt hat und in vielen Diskus-
sionen die verschiedenen experimentellen und theoretischen

Aspekte mit mir erdrtert hat.

Herzlich bedanken mochte ich mich auch bei Herrn Prof. Dr.
L. Leifer, der mich flir das Problem der Horprothese gewinnen
konnte und mich in das Gebiet der biomedizinischen System-

analyse eingefiihrt hat.

Bei Herrn J. Baumgartner von der Audiometrie-Abteilung der
ORL-Klinik bedanke ich mich fiir seine wertvolle Mitarbeit

bei der Ableitung evozierter Potentiale.



Meinen Kollegen in der Gruppe flir biomedizinische System-
analyse, Dr. H.P. Oswald, Dipl.-Ing. B. Petrig und Dipl.-
Ing. E. Blum danke ich fiir die vielen Hinweise und Diskus-
sionen sowie ihre bereitwillige Mithilfe bei der Losung von

technischen Problemen.

Herrn P. Liithi danke ich fiir die technische Unterstiitzung

bei der Herstellung der Hautstecker-Verbindung.

Den Herren Dipl.-Ing. F. Bernasconi und Dipl.-Ing. B. Ragaz,
die im Rahmen ihrer Semesterarbeit das tragbare Stimulations-
gerdt entwickelt haben und den Herren Dipl.-Ing. G. Bia-

sutti und B. Hohmann, welche, ebenfalls im Rahmen einer
Studienarbeit, den Stimulus-Isolator entwickelt und anschlies-~
send Stimulationsexperimente an Versuchspersonen durchge-
fiihrt haben, mdchte ich flir ihren grossen Einsatz und ihre

Begeisterung danken.

Der Firma P. Bommer AG danke ich flir die Unterstitzung

bei der Herstellung des portablen Stimulationsgerétes.

Das Projekt der elektrischen Stimulaton des menschlichen

Gehdrs kam zustande dank mehrjdhriger intensiver Zusammen-
arbeit zwischen der ORL-Klinik und dem Institut flr biome-
dizinische Technik. Seit Ende 1977 wird es vom Schweizeri-

schen Nationalfonds unterstitzt.



1. EINLEITUNG

Das Gehor nimmt in der menschlichen Kommunikation eine zentrale
Bedeutung ein. Sprache, Musik und Umweltgerdusche verbinden
den Menschen mit seiner unmittelbaren und entfernteren Um-
gebung. Ein Ersatz des Gehdrs durch andere Sinne (z.B. Lippen-
ablesen, Zeichensprache oder visuelle Warnsignale) wird immer

nur ein Notbehelf sein.,.

Mit der operativen Verbesserung der Schwerhorigkeit hat sich
die Ohrchirurgie seit Ende des letzten Jahrhunderts befasst.
Ihre Erfolge in der Wiederherstellung der Schalleitungs-
funktion haben vor rund 2o Jahren zu einer neuen Aera der
funktionellen Mittelohrchirurgie gefiihrt., Damit sind zwar
Storungen der mechanischen Schalliibertragung zwischen Luft
und Innenohr (z.B. infolge von Trommelfelldefekten oder Steig-
bligelfixation) behebbar. Die weitaus zahlreicheren Patienten
mit beidseitiger Schallempfindungsstérung (auch als cochledre
oder sensorisch-neurale Horstdrungen bezeichnet) Jjedoch sind
noch immer allein auf die Hilfe einer Horprothese angewiesen,
die bei sehr hochgradigen Schidigungen des Sinnesorganes

nicht mehr ausreicht.

Derartige Schiddigungen sind entweder angeboren oder infektits
(z.B. Meningitis), toxisch (z.B. Aminoglykosid-Antibiotika),
traumatisch (z.B. Ldrm, Ohrverletzung) oder degenerativ (z.B.
Altersschwerhtrigkeit) entstanden. An Versuchen, auch diese
Storungen therapeutisch zu beeinflussen, hat es seither nicht
gefehlt. Die Liste dieser Versuche reicht von der Frisch-
zellenkur bis zur Akupunktur.

Die in dieser Arbeit zu beschreibenden Versuche betreffen
die direkte elektrische Reizung des HOrnervs mittels ein-
gepflanzter Elektroden. Seit den heroischen Versuchen von

Volta um 1800 weiss man, dass Horempfindungen beim Normal-



horenden wie auch beim SchwerhSrigen durch elektrische Rei-
zung des Ohres ausgeldst werden konnen., Neben dem elektropho-
nischen Gehor, das bei geeigneter Lokalisation der stimu-
lierenden Elektrode Empfindungen im ganzen hoérbaren Spektrum
vermittelt, sind auch Sensationen ausldsbar, die einem breit-
bandigen Rauschen entsprechen, und die ihre Qualit&t nur inner-
halb eines begrenzten Frequenzgebietes &ndern konnen. Dieses
"elektroneurale" Gehor entsteht nach heutiger Ansicht durch
direkte Reizung des HOrnervs, widhrend die elektrophonischen
Effekte nur im vorgeschalteten Element der Haarzellen der
Cochlea ihren Ursprung nehmen und an deren funktionelle In-

tegritdt gebunden sind.

Der Realisation einer Cochlearisprothese, welche sensorisch
tauben Patienten verbesserte Sprachdiskriminationsfdhigkeit
und vermehrte Kommunikationsmdglichkeiten verschaffen soll,

liegt folgende Hypothese zugrunde:

"Ein kiinstlich reproduziertes Aktivitdtsmuster im Hornerv eines
cochleédr Ertaubten, das dem Muster bei NormalhSrenden &dqui-
valent ist, wiirde von den htheren Verarbeitungszentren in

der Horbahn wie normale akustische Schallsignale weiterver-

arbeitet werden."
Aus der obigen Hypothese ergeben sich nun drei Hauptfragen:

1. Was ist die genaue Struktur des Entladungsmusters in einem
gesunden Nerven in Antwort auf einen akustischen Reiz und
wie kann diese Struktur mathematisch méglichst einfach

beschrieben werden?

2. Wie kann dieses Muster reproduziert werden, wenn die neuro-
sensorischen Strukturen im Innenohr (die als unmittelbare
Generatoren des Entladungsmusters angesehen werden miissen)
pathologisch verédndert sind? Wie konnen Unterschiede im
Entladungsmuster bei akustischer und elektrischer Stimu-

lation mathematisch beschrieben und elektronisch kompen-
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siert werden?

3, Wie konnen nach einer Implantation die Horféhigkeit und
Diskriminationsmoglichkeiten eines Patienten erfasst und

ein Rehabilitationserfolg beurteilt werden?

Zur Beantwortung der ersten Frage wurde versucht, Daten uber
den Aufbau und die Funktionsweise des peripheren Gehdrs in
einem mathematischen Modell zusammenzufassen und mittels
Computersimulationen den Einfluss verschiedener physiologi-

scher Variablen auf das Entladungsmuster zu untersuchen.

Durch eine Modellerweiterung sollten die Unterschiede von
akustischer und elektrischer Stimulation erfasst und eine
Uebertragungsfunktion gefunden werden, welche bei elektrischer
Stimulation ein der akustischen Reizung &quivalentes Muster
erzeugt. Ebenfalls zur Beantwortung der zweiten Frage wurden
Untersuchungen mit elektrischer Stimulation im Ohrkanal

und am Promontorium von normalhdrenden und gehdrlosen Ver-

suchspersonen durchgefiihrt,

Um auf die dritte Frage Antworten zu finden, war es unum-
gdnglich, Experimente mit einem Menschen durchzufiihren. Bei
einem Patienten, der bei bilateralem totalem Hﬁrausfall und
elektrisch noch ausldsbaren Horempfindungen zu einem operati-
ven Eingriff motiviert war, wurde der Versuch unternommen,
mit zwei eingepflanzten bipolaren Elektroden den Hornerv
direkt elektrisch zu stimulieren. Die Untersuchungen mit die-
sem Patienten, psychoelektrischen Tests und parametrischen
Experimente, welche zur Weiterentwicklung einer elektronischen
Cochlea unerlédssliche Informationen liefern sollten, bilden
den hauptsédchlichsten experimentellen Teil der vorliegenden
Arbeit.
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2. ANATOMISCHE UND PHYSIOLOGISCHE GRUNDLAGEN

2.1. Aeusseres und mittleres Ohr

Das &ussere Ohr, bestehend aus Ohrmuschel, Gehdrgang und
Trommelfell, dient zur Schallaufnahme und -weiterleitung
(Figuren 2.1.1. und 2.1.2.).

fenestra ovalis

inqus m. tensor stapedii

malleus

analis semicircularis verticalis

auricula

scala vestibull

scala tympani

uba Eustachii
concha auriculae

stapes

meatus acusticus m. tensor tympani
membrana tympani
fenestra rotunda

Figur 2.1.1. Schematische anatomische Uebersicht iiber den
peripheren Gehorsapparat.
¢ Schalldruck im freien Schallfeld

p_. ¢ Aussendruck an der Ohrmuschel
Trommelfelldruck

e}
&+

: Steigbligelauslenkung
: Membranauslenkung (ortsabhingig)

a, : Aktionspotential in der i-ten Nervenfaser
am Ort der Impulsauslosung
ai(t-ri): Aktionspotential in der i-ten Nerven-
faser als Eingangssignal filir das Zentral-
nervensystem, verzogert um die Zeit T.



12

‘ureJgeqn °*T°T°¢ JInSTd
UOA USUSD JTW USUMTIS USTUNUYOTOZOg ULSYOSTTOqWAS 8T *(TL6T uoxop
Sne usumouJIaqn) swelsAssaqQuen usgoydrasd USTEBWIOU SOpP BUAYISHOOTHd ‘¢ T2 JINITHq

NOILVAHINNI-TINSNN-HHOTILLIN

13ANNG S3HVYITHOOD-OAITO0

INILSAS NOXV NIONNOIANS MINVHOIW 4HO IVNVY

"NIAYIN [ -AYIN [ -NIAHIN |[@— -HHO |jE— f@— -HHO |=—
1311

“IVHLIN3Z “HOH HITANVM -N3NNI W H3yassny

(X-1) 'p 'p 45 >x }d Pd



13

Die Schalldruckiibertragungsfunktion pt(t)/pa(t) vom Aussen-—
druck zum Trommelfelldruck ist linear und besitzt eine Re-
sonanziiberhthung von einigen dB zwischen 2000 und 3000 Hz
(s. Dallos 1973). Die Ohrmuschel iibt beim Menschen eine
allerdings nur sehr rudimentére Richtwirkung mit gleich-

zeitiger Blndelung der Schallwellen aus.

Die Funktion des Mittelohres ist es, akustische Signale vom
Trommelfell auf das Innenohr zu ilbertragen. In der Pauken-
hthle, welche iUber die Eustachische RChre mit der Mundhohle
verbunden ist, sind drei Gehdrsknochelchen aufgehingt. Das
erste Knochelchen, der Hammer, ist mit dem Trommelfell und
dem zweiten Knochelchen, dem Amboss, verbunden., Der Amboss
wiederum ist mit dem dritten Kndchelchen verbunden, dem

Steigbligel, welcher iber das ovale Fenster, einer Oeffnung
7
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Figur 2.1.35. Betrag und Phase der Uebertragungsfunktion des
Mittelohres von 25 Katzen (Punkte). Die Kurven
bezeichnen den Mittelwert aller Punkte innerhalb
von Oktavbandern. (Aus Guinan und Peake, 1967,
S. 1248)
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in der kndchernen Schale der Cochlea, Kontakt mit der Innen-
ohrfliissigkeit herstellt. Das Ausgangssignal des Mittelohres
ist die Bewegung der Steigbligelfussplatte.

Mit den Kndchelchen verbunden sind zwei Muskeln, welche
Krifte auf den Hammer (Tensor tympani-Muskel) oder den
Steigbiigel (Stapedius-Muskel) ausiliben kdnnen, um die Ueber-
tragungscharakteristik des Mittelohres zu dndern. Der Tensor
tympani wird vom Nervus trigeminus, der Stapedius vom Nervus

facialis innerviert.

Eine Mittelohr-Uebertragungsfunktion xs(t)/pt(t) wurde fiir
andsthesierte Katzen von Guinan und Peake bestimmt (s. Figur
2.1.3.). Mittels optischer Messmethoden fanden sie, dass die
Uebertragungsfunktion Tiefpasscharakteristik aufweist. Der
Absolutbetrag der Funktion fdllt zwischen 1 und 9 kHz mit
6 dB/Oktave ab und scheint von 9 bis 12 kHz noch steiler ab-

zufallen (hochste untersuchte Frequenz).

Das Mittelohr wirkt als akustischer Wandler aufgrund der
Hebelwirkung der Horkndchelchen und des Flachenverhdltnisses
von Trommelfell zu Steigbligelfussplatte. Der Druckgewinn

des Mittelohres wurde von Békésy (1960) an menschlichen
Kadavern gemessen und betrdgt unterhalb 2 kHz 20 bis 25 dB.
In andsthesierten Katzen wurde ein lineares Verhalten des
Mittelohres festgestellt fiir Eingangsschalldrucke bis zu
130 dB SPL (Sound Pressure Level; Schalldruck bezogen auf
0.02 mPa = 0.0002 dyn/cm2 = 0.00002 N/mz).
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2.2 Innenohr: Basilarmembran und Cortisches Organ

Die physikalischen Mechanismen der Signalverarbeitung in der
Cochlea sind als Ganzes noch nicht v6llig klar, obwohl ex-
perimentelle Daten iiber viele Aspekte der cochledren Funktio-
nen vorliegen. Im &usseren und Mittelohr besteht kaum ein
Zweifel, dass die interessierenden Sighale mechanischer Art
sind. In einigen wichtigen Vorgédngen der Cochlea Jjedoch ist
es ungewiss, ob die entscheidenden Signale als mechanische,
elektrische, chemische oder andere physikalische Grdéssen
existieren., Die folgenden Abschnitte enthalten eine kurze
Zusammenfassung der bekannten mechanischen und elektrischen

Funktionen der Cochlea.

SCALA VESTIBULI : ,

(PERILYMPHE) 2

. X
A ¥
J ‘}S—\fe = STRIA
y VASCUL ARIS

SCALA MEDIA

(ENDOLYMPHE)

HAIR CELLS
_LIMBUS INTERNAL  EXTERNAL TECTORIAL MEMBRANE

. RETICULAR
. LAMINA

a/” N
$\ "HENSEN'S

CLAUDIV S

N\\FFFET \‘

, : ‘- BASILAR MEMBRANE \\\ .

NERVE ruo:usl': DEITERS’ CELLS \ N \\\l \.
RODS AND TUNNEL Ry

* INTRAGANGLIONIC ODor CORTI SPIRAL LIGAMENT \ \ ]

SPIRAL BUNDLE AR \

' - SPIRAL GANGLION
SCALA TYMPANI

(PERILYMPHE)

Figur 2.2.1. Querschnitt einer Schneckenwindung. Die Zeich-
nung stellt die zweite Windung der Cochlea
einer Katze dar (aus Davis et al., 1953, S.1182)
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Das Innenohr ist im Temporalknochen in ein System von Hohl-
rdumen eingeschlossen. Diese untereinander verbundenen

Rdume bilden das kndcherne Labyrinth, worin eng beieinander
die Organe des Gleichgewichts und des Hbrens untergebracht
sind. Das kn&cherne Labyrinth besteht aus drei Hauptteilen:
Cochlea (Horschnecke), Vestibulum (Gleichgewichtsorgan) und
Bogengénge. Die Oeffnungen des Labyrinths sind das ovale und
das runde Fenster, der cochledre und vestibulidre Aquaedukt
und die Oeffnungen zur Hirnhcéhle, durch welche der Nerv und

die Blutzufuhr ins Labyrinth eintreten.

Die H6rschnecke mit ihren 2 3/4 Windungen beinhaltet etwa
0.1 cm3 Volumen, das in drei mit Fliissigkeit geflillte Ka-
nédle aufgeteilt ist, Scala vestibuli, Scala media und Scala
tympani (Figur 2.2.1.). Die Scala media besitzt einen drei-
eckformigen Querschnitt, deren eine Seite von der Stria
vascularis gebildet wird, wdhrend die anderen beidenASeiten
aus der Reissner- und der Basilarmembran bestehen. Die Stria
vascularis ist sehr gut durchblutet und spielt eine wichtige
Rolle in der Aufrechterhaltung der Innenohrpotentiale; Die
Flissigkeit in der Scala media ist Kalium-haltige Endolymphe,
wdhrend Scala tympani und vestibuli mit Natrium-haltiger

Perilymphe gefilillt sind.

Am Apex, der Schneckenspitze, endet die cochledre Teilung
und Scala vestibuli und tympani sind durch eine Oeffnung,
das Helicotrema, miteinander verbunden. An der Basis der
Cochlea wird die Scala vestibuli durch die Membran des
ovalen Fensters abgeschlossen, welche durch die Steigbligel-
fussplatte bedeckt wird, die Scala tympani durch das runde
Fenster, eine elastische doppelwandige Membran. Die Basilar-

membran trégt das eigentliche Sinnesorgan, das Cortische Organ.

Das Cortische Organ enthdlt die Haarzellen (die Sinnes-

zellen), Stiitzzellen und die peripheren Endigungen der
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afferenten Fasern des Hornervs. Die Haarzellen weisen an
ihrem oberen Ansatz feine Haare auf, von denen die lingsten
mit der Tectorialmembran (Deckmembran) in Kontakt stehen.
Durch die Pfeilerzellen und den dazwischenliegenden soge-
nannten Tunnel werden am Corti-Organ innere von &usseren
Haarzellen separiert, wobel die inneren Haarzellen in einer

Reihe, die &usseren in drei oder mehreren angeordnet sind.

2.3. Innervation des Cortischen Organs

Die Hornervfasern bilden an der Basis der Haarzellen Synapsen.
Der afferente Teil des achten Hirnnerven besteht aus 30,000
bis 50,000 Nervenfasern, deren Durchmesser zwischen 2 und 5um

betragen. Die Fasern sind im Cortischen Organ noch unmye-

Basilarfaser

Figur 2.3.1, Diagramm der relativen Durchschnittsdurchmesser
afferenter Nervenfasern im Cortischen Organ
(aus Spondlin, 1970, S. 32)




O S— .
® f..®,_ } Efferenzen

Figur 2.3.2. Schema des Innervationsmusters des Cortischen
Organes; efferente und afferente Nervenfasern
und -endigungen. oH: &dussere Haarzellen, iH:
innere Haarzellen, HA: habenulidre Oeffnungen
(aus Spéndlin, 1970, S.33).

liniert, d.h. markscheidenlos, und werden bei ihrem Austritt

durch die Habenula perforata myeliniert (Figur 2.3.1.).

Die Zellkdrper der Neurone bilden das Spiralganglion, welches
in einem spiraligen Kanal (Rosenthals Kanal) im Zentrum der
Schnecke, dem Modiolus, situiert ist. Die myelinierten
zentralen Fortsédtze der Hornervfasern erstrecken sich ins
Zentralnervensystem und bilden Synapsen mit den Zellen des
Nucleus cochlearis. Durch jede habenulidre Oeffnung fiihren

ca. 30 Fasern in das Cortische Organ (Figur 2.3.2.).

Der Hauptteil dieser Fasern fiilhrt direkt zur n&dchsten
inneren Haarzelle, deren Jjede von ca. 20 Fasern innerviert
wird. Eine kleine Anzahl eintretender Fasern erreicht die

inneren Pfeilerzellen und fiihrt zwischen den anliegenden
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Zellen hindurch. Zwischen einem Paar Pfeilerzellen fiihrt immer
nur eine oder zwei Fasern durch. Somit ist die Anzahl Fasern,
welche dussere Haarzellen innervieren, sehr klein, ungef&hr
1/1o der gesamten afferenten Population. Diese Fasern ver-
laufen spiralformig in Richtung der Basis der Cochlea und
innervieren dabei mehrere Haarzellen. Die &dusseren Haar-
zellen haben also ein diffuses Innervationsmuster, im Ge-

gensatz zum eindeutigen Muster der inneren Haarzellen.

Ein efferentes System von Nervenfasern des Zentralnerven-
systems, das Olivocochledre Blindel (OCB), stellt ein neurales
Rlckkopplungssystem flir das periphere Hororgan dar. OCB-
Fasern, welche von der kontralateralen Hdlfte des Hirnstammes
ausgehen und die Mittellinie zur ipsilateralen Cochlea
kreuzen, werden als gekreuzter Anteil des OCB bezeichnet
(COCB). Das gesamte efferente Biindel enthdlt nur etwa 500
Fasern, von denen 3/4 von der kontralateralen Seite stammen.
Diese Fasern treten in der Basalgegend in die Cochlea ein
und enden an den Haarzellbasen und den feinen unmyelinierten
Endigungen der afferenten Nervenfasern, Die Verzweigung
dieser Fasern ist betrdchtlich, an der Basis in einem
grosseren Ausmass als am Apex. Die OCB-Fasern innervieren
ausschliesslich innere, die COCB-Fasern hauptsédchlich

dussere Haarzellen (Spondlin 1974).
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2.4, Mechanik der Cochlea

Die Verschiebung der Steigbligelfussplatte im ovalen Fenster
bewirkt eine Volumenverschiebung der Perilymphe in der Scala
vestibuli. Da die Fliissigkeit nicht komprimierbar ist, ist
eine Einwirkung auf ein nachgiebigeres Medium, die Membran
am runden Fenster, notwendig. Langsame Vibrationen am Steig-
bligel bewirken eine Hin- und Herbewegung der Flissigkeit
von der Scala vestibuli zur Scala tympani durch die Oeffnung
am Helicotrema. HShere Vibrationen werden durch die nach-
giebige Scheidewand iibertragen an einem Punkt, welcher von

der Anregungsfrequenz des Schallsignals abhéngt.

Die Messungen von Békésys (1960) an menschlichen Kadavern
und Versuchstieren haben gezeigt, dass die Basilarmembran-
Bewegung durch eine Reihe von Uebertragungsfunktionen mit
Bandpass=Charakteristik beschrieben werden kann, welche fiir
tiefe Frequenzen eine konstanten Glitefaktor Q (Verhdltnis
von Resonanzfrequenz zu Bandbreite bei halber Leistung oder
3 dB Abfall) besitzen.

|<_ Bekesy —>|«<— Johnstone & Boyle 5|
1’0 F
REL. 5|
AMPL,
0 1 ] 1
-02 2 2 20

FREQUENZ (kHz)

schiedene Frequenzen (beim Meerschweinchen)
(aus Johnstone und Taylor, 1970, S. 87)
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Neuere Messungen der Basilarmembranbewegungen in Tieren
mittels des Mdssbauereffekts (Johnstone und Taylor 1970,
Rhode 1971, Helfenstein 1974) ergaben viel gréssere Q-Werte
und somit eine grdssere Frequenzselektivitat. Allerdings
konnten diese Messungen nur bei sehr hohen Frequenzen durch-
gefliihrt werden, sodass man vorerst die Messungen von Békésys
fiir tiefe Frequenzen immer noch als gliltig ansehen und einen
Anstieg der Filterglite Q mit ansteigender Resonanzfrequenz

annehmen kann (s. Figur 2.4.1.).

Die Erregung am Steigbligel wird léngs der Membran in Form
einer Wanderwelle weitergeleitet. Wegen der Abhingigkeit

des Steifheitsgradienten von der Position lédngs der Membran
entsteht praktisch keine Reflexion am Helicotrema und werden
auch keine stehenden Wellen der Verschiebung erzeugt (s.
Keidel 1974).

Figur 2.4.2. Raumliche Darstellung der Wanderwellenform
auf der Basilarmembran. a) ohne, b) mit Berlick-
sichtigung der seitlichen Fixierung (aus
Tonndorf, 1970)
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Die Membran ist ein dispersives Uebertragungsmedium. Die
Wanderwelle verliert mehr und mehr von ihren hochfrequenten
Komponenten, widhrend sie sich gegen das Helicotrema fort-
bewegt, ihre Gruppenverzdgerungszeit wdchst dabei (kumula-

tive negative Phasenverschiebung).

Wie weit die Wanderwelle in die Schnecke hineinl&uft, wird
neben der Dampfung der Liangsausbreitung im wesentlichen
durch die Querbewegung der Perilymphe bestimmt. Wann immer
das Signal in die Scala tympani iibertragen wird, verschiebt
sich die Scheidewand und bildet eine Ausbauchung, welche
sich in Richtung des Apex verschiebt. Das Maximum der Aus-
bauchung wird erreicht, sobald die Wellenlinge der Wander-
welle etwa gleich gross ist wie der halbe Schneckendurch-

messer (Figur 2.4.2.).

Bei der Bewegung der Membran entstehen lings des Cortischen
Organes radiale und longitudinale Scherbewegungen, welche
als unmittelbare Erregung der Haarzellen wirken. Dabei wird
eine Verschmélerung des mechanisch angeregten Bereichs der
Scherkrédft gegeniiber dem mechanisch bewegten Teil der Trenn-

membran vermutet (s. Dallos 1972, Keidel 1974).
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2.5. Elektrophysiologie der Cochlea

Verschiedene cochleédre Potentiale konnen im gesunden Hor-
organ gemessen und unterschieden werden, Sie lassen sich
in zwei Hauptkategorien unterteilen: Gleich- und Wechsel-

spannungspotentiale.

Drei Gleichspannungspotentiale sind bekannt: das positive
endocochledre Potential (ca. 8o mV), welches zuerst von
Békésy entdeckt wurde (1952), das negative Potential im
Cortischen Organ (-8o mV), ebenfalls durch von Békésy ent-
deckt, sowie das Summationspotential (SP), welches durch
Davis et al. (1950) erstmals beschrieben wurde. Das Wechsel-
spannungspotential, als Mikrophonpotential (CM) bekannt, wurde
durch Wever und Bray (1930) entdeckt.

Zwel dieser Potentiale, das Summations- und Mikrophonpoten-
tial, sind vom Stimulus abhédngig, wdhrend das positive und
das negative Ruhepotential infolge grundlegender Stoff-
wechselprozesse entstehen., Man nimmt an, dass diese Ruhe-
potentiale mindestens einen Teil der elektrischen Energie
liefern, welche in den stimulusabhingigen Potentialen SP
und CM auftritt. Ebenfalls ziemlich unbestritten ist die
Annahme, dass CM und SP Rezeptorpotentiale des Hororganes
sind, oder anders ausgedrilickt, dass diese Potentiale die
ersten elektrischen Zeichen in der Schallverarbeitungskette

der Horbahn darstellen.

Ueber Entstehung und Bedeutung dieser endocochledren Poten-
tiale bestehen heute unterschiedliche Ansichten. Die Basi-
larmembranbewegungen werden den Wandlerzellen der Cochlea,
den Haarzellen, Uber die Stiitzzellen des Cortischen Organes
sowie Uber die Tectorialmembran iibertragen. Die Relativ-
bewegung zwischen Tectorialmembran und Sinneszellmembran

kann als unmittelbarer Reiz flir die Haarauslenkung angese-
hen werden. Diese Relativbewegung kann viele verschiedene
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Formen annehmen in einer so komplex dreidimensional bewegten
Struktur wie dem Cortischen Organ. Welches auch immer die
genaue Form dieser Bewegung ist, wird die résultierende

Stimulation durch die Sinneshaare an die Haarzelle ilibermittelt.

Nach den heutigen Erkenntnissen sind wahrscheinlich nur die
Stereocilien der dussersten Reihe der &dusseren Haarzellen
mit der Unterseite der Tectorialmembran verbunden, wdhrend
die Haare der anderen Reihen von &dusseren und inneren Haar-
zellen keine mechanische Verbindung zur Tectorialmembran
bilden (Dallos 1972, Keidel 1974). Somit ist anzunehmen, dass
die freistehenden Cilien beider Haarzellgruppen ihre primire
Stimulation Uber die Endolymphstromung erhalten., Infolge der
Viskositdt der Endolymphe libt die Fliissigkeitsstréomung eine
Biegekraft auf die Haare aus. Wdhrend also die Biegekraft,
welche auf die mit der Tectorialmembran fest verbundenen
Stereocilien wirkt, proportional der relativen Auslenkung
zwischen den beiden Membranoberfldchen und somit moglicher-
weise auch zur Auslenkung der Basilarmembran ist, wirkt die
viskdse Kraft der Fliissigkeitsstrémung proprtional zur Gesch-

windigkeit der Basilarmembran.

Die Stimulationsart def beiden Haarzellgruppen isf deshalb
fundamental verschieden und méglicherweise deren Funktion
ebenso. Wegen des direkten Kontaktes der angehefteten Cilien
kdnnen die &8usseren Haarzellen bei kleineren Verschiebungen
der Basilarmembran stimuliert werden als die inneren, was
sowohl einen Unterschied in der Empfindlichkeit als auch im

Stimulationsmuster bedeutet.

Ueber den eigentlichen Uebertragungsvorgang, welcher mit der
Deformation der Haare beginnt, bestehen heute noch verschie-
dene Ansichten. Von den zwei wahrscheinlichsten M&glichkeiten,
aktive Membranpermeabilit&dtsdnderung oder passive Wider-

standsédnderung, hat die letztere die breiteste Zustimmung
erfahren (s. Figur 2.5.1.).
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Figur 2.5.1. Netzwerk der elektrischen Eigenschaften der
Cochlea. Eingezeichnet sind fir verschiedene
Sektionen léngs der Basilarmembran die elektri-
schen Gewebeimpedanzen zwischen den einzelnen
Flissigkeitsrdumen der Cochlea (man beachte die
variable Impedanz der Haarzellmembran) sowie die
biologischen Batterien im Cortischen Organ und
der Stria vascularis. (SV: Scala vestibuli,

SM: Scala media, ST: Scala tympani, oC: Corti-
sches Organ, SL: Lamina spiralis, cve
Ersatzwiderstiénde, V 1 : Spannungsquellen)
(aus Strelioff, 1973, S. %21)

Eine Aenderung des elektrischen Widerstandes bewirkt eine
Aenderung des Stromflusses durch die Haarzelle. Dieser soge-
nannte Rezeptorstrom ist das erste elektrische Ereignis in
der Uebertragungskette der mechanischen Schallwellen in elekt-
rische Nervenimpulse. Der Strom selbst wird durch zwei Span-
nungsquellen oder biologische Batterien aufrechterhalten.
Deren erste und wahrscheinlich bedeutendere ist die intra-
zelluldre Negativitdt der Haarzellen. Die zweite Quelle ist

die positive Polarisierung des endolymphatischen Raumes,
welche durch die Stria vascularis aufrechterhalten wird.
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Diese beiden Spannungsquellen erzeugen eine Potentialdiffe-

renz von ca. 160 = 180 mV iliber der Haarzellmembran.

Die Ionenzusammensetzungen der Endolymphe und des Zellinne-
ren sind ziemlich #hnlich, sodass kein Konzentrationsgra-
dient iiber der Membran besteht. Der Potentialgradient Jje-
doch hdlt einen Stromfluss von der Scala media ins Zell-
innere aufrecht.Dieser Strom besteht sehr wahrscheinlich

aus K+—Ionen, welche urspriinglich durch die Stria vascularis
ausgeschiittet werden. Wenn der Haarzellwiderstand &ndert,
dndert sich auch der Ionenfluss durch die Zelle. Diese Strom-
dnderung ist wahrscheinlich der wichtige Rezeptorstrom,
welcher den elektrochemischen Uebertragungsprozess in der
Zelle einleitet.

Die cochledren Haarzellen bilden die Sinnesrezeptorzellen

im Rezeptorsystem des Cortischen Organes. In einem solchen
System ist die Rezeptorzelle ein spezialisiertes Neuron,
welches seinen Weiterleitungsapparat verloren hat. Sie be-
sitzt einen Aufnahme- und einen Abgabepol. Am Aufnahmepol
tritt die Zelle in Wechselwirkung mit ihrer Umgebung iiber die
Reiz-zufihrende Struktur des Sinnesorganes, wédhrend sie am
Abgabepol chemische Transmittersubstanzen ausschiittet, welche
das erste Neuron aktivieren. Im Cortischen Organ sind die Re-
zeptorzellen die Haarzellen, die ersten Neuronen diejenigen,
welche den afferenten Teil des achten Nervs bilden. Die zu~
fiilhrende Struktur ist der ganze Komplex von Basilarmembran

und Cortischem Organ selbst (Figur 2.5.2.).

Im allgemeinen Operationsschema eines so komplexen Sinnes-
rezeptorsystems wird das erste elektrische Ereignis in der
Sinneszelle als Rezeptorstrom oder -potential bezeichnet.

Dieses elektrische Signal entsteht in der Zelle als direkte
Antwort auf die Absorption des ad&dquaten Stimulus, welcher

auf die Zelle via die zufilihrenden Strukturen libertragen

wird und scheint fir die Abgabe der chemischen Transmitter-
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Figur 2.5.2,., Skizze einer Haarzelle und dazugehdriger Nerven-
endigungen mit strukturellen (rechtd und funk-
tionellen (links ) Blockdiagrammen des Systems.
Die eingefiligten Kurvenformen zeigen die ver-
schiedenen messtechnisch erfassbaren Grossen

des funktionellen Blockdiagramms, n&mlich Sti-
mulus, Mikrophonpotentiale (CM), Summations-—
potentiale (SP) und neurale Entladungen (AP)
Symbole: TM: Tectorialmembran, C: Cilien,

OHC: #usserer Haarzellksdrper, N: Zellkern,

M: Mitochondrium, PSS: Pridsynaptische Strukturen,
NMNF: nichtmyeliniertes Segment einer Nervenfaser,
MNF: myeliniertes Segment, BB: Basalkorper

(aus Dallos, 1972, S. 30)

substanzen am Abgabeapparat der Zelle verantwortlich zu sein.
Zwischen der Zelle und dem ersten Neuron erscheint im allge-
meinen eine chemisch funktionierende Synapse. Die Transmitter-
stoffe diffundieren durch die Synapse und leiten eine lokale
Permeabilitédtsénderung der postsynaptischen Membran (Rezep-
torpol oder dendritische Region) des folgenden Neurons ein.
Daraus resultiert ein Sfromfluss durch die dendritische

Membran. Der Strom erzeugt eine lokale Depolarisation, all-
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gemein als Generatorpotential bezeichnet, welche im dendri-
tischen Segment durch Elektrotonus in den elektrisch erreg-
baren Bereich des Neurons weitergeleitet wird. An diesem
Punkt 16st das Generatorpotential Alles-oder-nichs-Entla-
dungen aus, welche sich léngs des Uebertragungswegs des

Neurons (Axon) fortbreiten.

2.6. Elektrophysiologie des Hornervs

Das Cortische Organ wird von ungefdhr 30,000 bis 50,000 Ner-
venfasern innerviert, wovon nur etwa 1 bis 1.5 % der efferen-
ten Innervation dienen (s. 2.3.). Die afferenten Fasern
bilden den dendritischen Teil der bipolaren Nervenzellen

des Spiralganglions, welches im kndchernen Mittelteil der
Cochlea, dem Modiolus, eingebettet ist. Die Axone des Spiral-
ganglions leiten die Nervenaktionspotentiale ("Spikes") in
quasi-digitaler Form (Alles-oder nichts-Prinzip) zum Nucleus
cochlearis weiter. Sowohl vom ganzen Hornerven wie von Ein-
zelfasern des acusticus konnen diese Potentiale abgeleitet
werden. Die Nervenantworten einzelner Fasern auf akustische
Reize verschiedener Art wurden in den letzten Jahren mittels
Mikroelektrodentechnik und Computerauswertung systematisch
untersucht (vor allem Kiang et al. 1966, Rose et al. 1970,
Evans 1975, Pfeiffer 1975). Im folgenden sollen kurz einige
der wichtigsten Ergebnisse dieser Forschungsarbeiten beschrie-

ben werden.

Alle Nervenfasern weisen eine sogenannte Spontanaktivitit
auf, d.h. eine unregelmidssige Folge von Aktionspotentialen
kann auch bei fehlendem Reiz am Ohr registriert werden,
deren Feuerungsrate Jje nach Faser von o.l bis iiber loo pro
Sekunde variieren kann. Diese Spontanaktivitidt ist ein
stochastischer Vorgang und kann mit einem Poissonprozess
verglichen werden, d.h. die Zeitintervalle zwischen zwei

Spikes streuen in der Art einer Poissonverteilung.



29

Wird das Ohr akustisch gereizt, z.B. mit einem Rauschsignal,
so steigt die Aktivitdt der Nervenfasern an, d.h, die mitt-
lere Feuerungsrate nimmt mit der Lautstédrke des Schallreizes
zu. Da die Trdgheit der chemischen Prozesse der Fasererregung

(Refraktérzeit) und die Signaldauer von beinahe 1 ms die
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(CF) einer Katze (Die Nummern in der Mitte be-
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bezogen auf den Schalldruck am Trommelfell
(aus Kiang und Moxon, 1974, S. 621)
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maximale Feuerungsrate einer Nervenfaser auf etwa 8oo0/sec
begrenzen, ist der dynamische Bereich einer Faser eingeschrankt,
bei einer bestimmten Lautstérke tritt ein S&ttigungseffekt

auf,.

Wenn statt mit Rauschen mit einem reinen Ton gereizt wird,

so zeigen die einzelnen Fasern eine gesetzmédssige Aktivitéat.
Frequenz sowie Intensitdt des Reizes miissen in ganz bestimm-
ten Bereichen liegen, damit diese Gesetzmissigkeit beobach-
tet werden kann. Diese Gesetzmissigkeit kann in einer Er-
hthung der Feuerungsrate oder in einer teilweisen Synchro-
nisierung der Nervenentladung mit dem Stimulus bestehen.

Der Schwellwert einer eben noch beobachtbaren Antwort weist
ein Minimum auf bei einer bestimmten Frequenz, welche flr
die Faser charakteristisch ist (charakteristische Frequenz,
CF) und steigt stark an fiir kleiner oder gréssere Frequenzen.
Trégt man die Ansprechschwelle fiir eine Faser in Funktion der
Intensitédt und der Frequenz auf, so erhdlt man die soge-
nannte "tuning curve" (Abstimmkurve) (s. Figur 2.6.1,). Die
Frequenz—~ Intensitdtskombinationen oberhalb dieser Kurve
bilden das Antwortgebiet der Faser. Die Abstimmkurven weisen
eine Frequenzselektivitdt auf, welche mit der Bandpass-
charakteristik der Basilarmembranmechanik verglichen werden
kann (s. 3.4.).

Die Beziehungen zwischen Feuerungsrate einer Faser und der
Amplitude des Reiztons wird als Intensitdtsfunktion bezeich-
net. Im allgemeinen steigt die Feuerungsrate einer Faser

von der Spontanaktivitédtsrate zu einer Maximalrate bei einer
Erhthung der Stimulationsintensitit von 20 bis 4o dB iiber der

Ansprechschwelle (s. Figur 2.8.2.).

Das Antwortmuster einer Nervenfaser ist fﬁf aufeinanderfol-
gende gleiché Erregungen recht unterschiedlich aufgrund der

stochastischen Natur der Potentialausltsung. Die Aktivitat

einer Faser wird deshalb mit Vorteil mit der Technik der
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Histogramme beschrieben. Vom statistischen Standpunkt aus

konnen die Histogramme als Wahrscheinlichkeitsdichte~-Funktio-

nen betrachtet werden. Wenn man annimmt, dass der Prozess

der Potentialauslosung ergodischer Art ist, d.h. dass sich

eine Gruppe von Nervenfasern bei gleicher Erregung sta-

tistisch gleich verh8lt wie eine einzelne Faser aus dieser

Gruppe, so kann das Antwortmuster einer Faser iiber einen

langeren Zeitabschnitt (mehrere Wiederholungen des gleichen
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32

Erregungsvorganges) als reprdsentativ angesehen werden fiir

das Antwortmuster der ganzen Gruppe von Fasern bei einmaliger

Erregung.

Histogramme bildet man durch Aufsummierung der Anzahl Spikes
in einem bestimmten Zeitintervall bezogen auf den Beginn

des Reizsignals (Reizfolge- oder Post-Stimulus-Time, PST-
Histogramme) oder bezogen auf den Zeitpunkt des vorange-
gangenen Spikes (Intervall- oder Interspike- ISI-Histogramme)
oder bezogen auf zwei vorangegangene Aktionspotentiale (Ver-
bundintervall- oder Joint-Interval-Histogramme). Als Reiz-
signale kommen flir die Bildung von Histogrammen hauptsdchlich
Clicks, also nadelformige Schalldrucksignale und Sinustone

oder Kombinationen von Sinussignalen in Frage.

Bei Click-Stimulation weisen die PST-Histogramme von Fasern
mit charakteristischer Frequenz unter ca. 5 kHz mehrere
Spitzen, also bevorzugte Feuerungszeiten, auf (s. Figur
2.6.2.). Die Intervalle zwischen Spitzen betragen ungef#hr
1/CF, die erste Spitze tritt bei Fasern mit hoherer CF

friher auf als bel Fasern mit tiefer CF., M6glicherweise sind
sowohl die charakteristischen Frequenzen wie auch die Feue-
rungszeiten fir Click-Stimuli durch die Dynamik der Trenn-
membran bestimmt und spiegelng die oszillatorische mechanische

Impulsantwort wieder.

Bei Sinusstimulation unterhalb etwa 4 - 5 kHz beobachtet man
eine Synchronizitédt der Feuerungsrate mit einzelnen Zyklen
des Reizes (Figur 2.6.3.). Diese phasenabhédngige Feuerungs-
rate ldsst sich auch bei komplexeren Reizformen, wie z.B.

Sprachsignalen, beobachten.
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Beziehung zwischen Interspike-Interval-Histo-
grammen und der Verteilung der Spitzen im PST-
Histogramm bei Reizung mit zwel gleichzeitig
angebotenen Tonen verschiedener Intensitédts-
verhdltnisse. Tiefer Ton (8oo Hz) bei 8o dB,
hoherer Ton (1200 Hz) variiert von 7o bis 95 dB.
(aus Rose, 1970, S. 186)
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2.7. Sprachsignale und deren Verarbeitung im Hornerv

Um zu einem klareren Versténdnis der Vorginge bei der Sprach-
erkennung und -verarbeitung zu gelangen, diirfte es von Nutzen
sein, einige der wichtigsten Daten und Erkenntnisse der mo-
dernen Sprachforschung zusammenzutragen, soweit sie flir die
peripheren Funktionen des GehOrsapparates von Bedeutung sind.
Zuerst soll kurz der Mechanismus der Spracherzeugung be-—
trachtet werden. Dabei soll zwischen der Form der Sprache

und ihrem linguistischen Inhalt unterschieden werden.
Schidigungen kortikaler Zentren zum Beispiel bewirken fiir
gewhnlich Beeintrédchtigungen auf der linguistischen Stufe
und betreffen die semantischen und syntéktischen Komponenten
der Sprache, wdhrend Schidigungen anderer Teile des Nerven-
systems Storungen in der Form der Sprache bewirken, also
Lautheit, Intonation, Betonung, zeitlicher Ablauf, Geschwin-

digkeit und Phonembildung.

Tonempfindungen, wie sie ein normaler Horer empfindet, sind
das Resultat von Verdichtung und Verdiinnung der das Trommel-
fell umgebenden Luft. Solche Luftdruck&nderungen kénnen durch
Vibrationen einer Saite, einer Membranoberfldche oder einer

Luftsédule erzeugt werden.

Der Vokaltrakt, dessen Durchschnittsflédche durch die Bewe-~
gungen der Lippen, der Z&hne, der Zunge und des Gaumens mo-
difiziert werden kann, stellt die haupts@chliche Luftsdule
dar, welche durch eine geeignete Energiequelle bei ihren
Eigenfrequenzen in Vibrationen versetzt werden kann. Der
Nasaltrakt stellt eine zusdtzliche Luftsdule dar, welche

zum Vokaltrakt hinzugefligt oder davon abgetrennt werden kann

mittels entsprechender Bewegungen des Gaumensegels.

Im Falle der stimmhaften Laute entweicht der Atem-Luftstrom

in quasi-periodischen Pulsen als Folge der Stimmbinder-
Vibrationen. Dadurch wird das akustische System oberhalb
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der Stimmb&nder bei seinen Eigenfrequenzen in Vibration ver-
setzt. Diese Resonanzfrequenzen der Energiekonzentration
sind als Formantfrequenzen bekannt. Sie sind bei der Cha-
rakterisierung der Vokaltraktkonfiguration von Nutzen, wenn
auch keine eindeutige Beziehung zwischen Vokaltraktgeometrie

und den Formantfrequenzen besteht.

Bei der Erzeugung der stimmlosen Laute sind die Stimmb&nder
entspannt und teilweise gedffnet. Turbulenter Luftstrom

wird durch Verengung im Vokaltrakt oder durch abrupten Druck-
abfall nach einer Verschlussstelle des Vokaltraktes gebildet.

Von der enormen Vielzahl verschiedener Téne und Ger&dusche,
welche ein Mensch hervorbringen kann, benutzt jede Sprache

nur eine beschréankte Anzahl von Klassen oder Artikulationen.
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Figur 2.7.l. Charakterisierung der stimmhaften Vokale durch
die ersten beiden Formanten F, und F, als Punkt-
mengen in einem 2-dim. Raum (&us Oes%relcher 1970)
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Jede dieser Klassen wird als Phonem bezeichnet. Phonetiker
klassifizieren Sprachlaute flir gewchnlich durch Beschrei-
bung von Ort und Art ihrer Erzeugung. Eine andere Mdglich-
keit der Phonemklassifizierung ist die Unterscheidung nach
bestimmten Mustern der Sprachlaute (z.B. in der Form von
gegensdtzlichen Eigenschaften wie stimmhaft/stimmlos, unter-
brochen/kontinuierlich, nasal/oral). Wahrend bei allgemei-
nen Sprachlauten solche Muster nicht einfach auszuwédhlen sind,
geniigen fiir eine spezielle Art von Lauten, die stimmhaften
Vokale, die beiden tiefsten Formanten flir deren Charakteri-
sierung (Figur 2.7.1l.). Eine der wichtigsten Eigenschaften
von Sprachsignalen ist deren zeitliche Instationaritit.

Viele Laute sind von sehr kurzer Dauer, Transienten, Clicks etc.

Welches sind nun die wichtigsten Parameter eines Sprachsignals,
welche zur Erkennung phonetischer Muster und zur Dekodierung
der phonologischen Regeln der Sprache dienen kénnten? Auf
diese Frage gibt es zur Zeit noch keine definitive Antwort.
Einige Vorschlidge sind: Amplitude, Dauer und Frequenz der
mechanischen Schwingungen der Basilarmembran; die Resonanzen
des Vokaltraktes (Formanten), Resonanzbandbreite (oder Amp-
litude im Falle frikativer Erregung), die Amplitude von
stimmhaften und stimmlosen Anteilen; die Fundamentalfrequenz
der stimmhaften Laute; die Frequenz der Signalnulldurchginge;
die Amplituden von gleichgerichteten, geglatteten Filterbank-
Ausgangssignalen, Alle diese Parameter variieren Je nach

Sprecher, Satzzusammenhang, Betonung usw.

Studien der Sprachversténdlichkeit klinstlicher Sprachsignale
und Untersuchungen mit Sprachiibertragung iiber Kandle mit be-
schrénkter Informationsilibertragungskapazitdat ermdglichen die
Bestimmung einer minimalen Kanalkapazit&t fiir eine festge-
legte Sprachdiskrimination. Ein Sprachiibertragungs- oder
-codierungssystem wie z.,B, eine Cochleaprothese muss demzufolge

in der Lage sein, eine minimale Informationsrate (ausgedrﬁckt
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in Bit/sec) zu verarbeiten, damit ein Sprachverstindnis

iberhaupt moglich wird.

Vor der Beschreibung der Sprachverarbeitungsmechanismen im
peripheren Gehdrsapparat soll betont werden, dass Sprache

ein hochkomplexes Ph&nomen darstellt und deren Wahrnehmung
und Diskrimination in einer sehr vielfd@ltigen Art und Weise
grosse Bereiche des Hirnes mit einer Vielzahl von gegensei-
tigen funktionellen Abhédngigkeiten in Anspruch nimmt. Uns
interessieren im folgenden hauptsichlich die Rezeptoren und
Vorverarbeitungsstufen, d.h. die mechanische Signalumwandlung
in der Cochlea und die neurale Codierung, und wir wollen von
moglichen Riickkopplungspfaden aus hoheren Hirnzentren ab-

sehen.

Der Zweck der Vorverarbeitungsstufen ist die Umwandlung
dusserer physikalischer Signale in einen Code, der fiir die
weiter Verarbeitung geeignet ist, die Charakterisierung der
Signale, die Musterextraktion und die Unterdriickung irre-

levanter Information wie etwa Gerdusche.

Die Signalverarbeitung in der Cochlea kann mit einer schnellen
Spektralanalyse verglichen werden, welche technisch durch

eine Verzogerungsleitung und eine Reihe von Tiefpass- oder
Bandpassfiltern beschrieben werden kann. Dabei wird ein
zweidimensionales Schallsignal (Amplitude/Zeit) in eine
dreidimensionale Oberfl&dche, gebildet durch die Bewegung

der Basilarmembran, umgewandelt (die Dimensionen sind Amp-
litude, Ort und Zeit der Auslenkung). Diese Verarbeitung

geht kontinuierlich entlang den Ausmessungen der cochledren
Trennwand vor sich; somit wird das Signal in einer komplexen

Art und Weise segmentiert.

Diese Umwandlung sollte nicht als Frequenzanalyse betrachtet
werden (Mundie 1970), weil die betrachteten Zeitsegmente

und transienten Vorginge von sehr kurzer Dauer sind, sodass
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der Begriff der Frequenz eigentlich keine Bedeutung hat.

Die zeit-rdumliche Analyse in der Cochlea kann in der Tat
Unterschiede von einem Zyklus eines quasiperiodischen Sig-
nals zum néchsten erfassen aufgrund der Wanderwellenbewegung.
Spektrale Schidtzungen sind jedoch nur etwa lo bis 16 mal pro

Sekunde m&glich, was gleichbedeutend mit einer zeitlichen

PST-HISTOGRAMME 0.3 kHz BANDPASSE
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Figur 2.7.2, PST-Histogramme von Fasern verschiedener charak-—
teristischer Frequenz verglichen mit bandpass-
gefilterten Versionen des Sprachsignales (0.3
kHz Bandbreite, Mittenfrequenz entsprechend

der CF der Faser)(aus Kiang und Moxon, 1972, S.11)
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Quantisierung der frequenzmdssigen Wahrnehmung ist.

Zur Zeit ist die Frage nach der genauen Transformationsweise
der Membran- oder Fliissigkeitsbewegungen in den Pulscode

des Nervensystems noch nicht endgliltig geklart. Aus Studien
von Kiang und Moxon (1972, 1974) und anderen Forschergruppen
sind einige Entladungsmuster einzelner Nervenfasern in Ant-
wort auf Sprachsignale bekannt (s. Figur 2.7.2.). Vergleich
verschiedener PST-Histogramme von Fasern verschiedener
charakteristischer Frequenz mit bandpassgefilterten Versionen
des Stimulussignales bei entsprechenden Mittenfrequenzen
ergibt eine erstaunlich gute Reproduktion des zeitlichen
Signalverlaufs in der Feuerungswahrscheinlichkeitsdichte

der Nervenfasern. Aus diesen Untersuchungen geht hervor,
dass die Kenntnis des Feuerungsverhaltens einzelner Fasern
beil einfachen Reizen wie Clicks oder Sinussignalen gute

Voraussagen iUber das Verhalten bei komplexen Reizen zul&sst.
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2.8. Nervenaktivitdt bei elektrischer Stimulation

Ueber Versuche mit elektrischer Stimulation beim Menschen

wird im vierten Kapitel dieser Arbeit berichtet. Hier sollen
nur kurz die wichtigsten Unterschiede im Feuerungsmuster

des Hornervs bei elektrischer Stimulation verglichen mit
akustischer aufgefiihrt werden., Dabei ist die Rede nur von

den Effekten, bei welchen eine Mitwirkung der Haarzellen

bei der Erzeugung von Aktionspotentialen ausgeschlossen

werden kann und die direkte Einwirkung des elektfischen Stromes
auf die Nervenendigungen oder Zellkdrper als Ausldser von

Aktionspotentialen angesehen werden muss.

Ein Hauptunterschied betrifft die Frequenzselektivitét.
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Figur 2.8.1. Frequenzselektivitdt bei akustischer und elekt-
rischer Stimulation. Tuning curves fiir Tone
(oben) und elektrische Sinusstréme (unten)
(aus Kiang und Moxon, 1972, S. 2)
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Nervenfasern sind filir einen grossen Bereich elektrischer
Frequenzen erregbar und weisen bei elektrischer Stimulation
keine Abstimmcharakteristik auf (Figur 2.8.1.). Die gemesse-
nen Schwellwertkurven weisen einen mit der Stimulations-
frequenz ansteigenden Verlauf auf, was auf die Reizform
(Sinussignal, mit ansteigender Frequenz abnehmende Ladung

pro Periode) zuriickgefithrt werden kann (vgl. 4.4.3.).
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Figur 2.8.2. Intensit8tsfunktion bei akustischer und elektri-
scher Stimulation. Entladungsrate in Funktion
der Stimulationsintensitdt flir eine Nerven-
faser (aus Kiang und Moxon, 1972, S. 4)
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Ein weiterer wichtiger Unterschied zur akustischen Stimula-
tion ist die Intensitédtsfunktion, d.h. der Anstieg der
Entladungsrate mit ansteigender Stimulusintensit&t. Die
Nervenfasern weisen bei elektrnscher Stimulation erst bei
sehr hohen Raten ein S#ttigungsverhalten auf (bedingt durch
die Refraktidreigenschaften der Zelle) und die Entladungs-
rate steigt Uber einen séhr geringen Bereich des Stimulus
(5 bis lo dB) steil an (im Vergleich dazu 20 bis 4o dB bei
akustischer Stimulation)(s. Figur 2.8.2.).

Ein weiterer Unterschied ist das Verhalten bei Sinusreizung
(s. Figur 2.8.3.). Die PST-Histogramme bezogen auf die Null-
durchgédnge des Signals weisen eine starke Verschmidlerung auf
bei elektrischer Stimulation, d.h. dass die Synchronisierung
genauer und die Membranfluktuationen geringer sind als beil
akustischer Reizung (weil offenbar die Hauptfluktuation

in der Entladung von der Haarzellenﬁbertragung herriihrt).

Zu diesen Daten ist noch zu bemerken, dass sie aus Versuchen
mit Elektroden am runden Fenster bei Katzen gewonnen wurden
und deshalb nur bedingt die Verhdltnisse mit eingepflanzten

Elektroden beim Menschen reflektieren.
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Figur 2.,8.3. Akustische und elektrische Reizung mit Sinus-
signalen. Verschiedene Fasern verschiedener CF.
Man beachte die Phasenverschiebungen bei akusti-
scher Stimulation (links) in Abh#ngigkeit der
CF, verglichen mit der relativ konstanten Pha-
senlage bei elektrischer Stimulation (rechts)
" (aus Kiang und Moxon, 1972, S. 3)
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3. MODELLVORSTELLUNGEN

3.1. Ziel und Zweck der Simulationen

Modelle physikalischer oder physiologischer Systeme haben

im allgemeinen zwei Hauptzwecke: erstens kdnnen sie dazu
dienen, bekannte Tatsachen und Daten iliber das System in eine
Ordnung zu bringen und wesentliche Eigenschaften herauszu-
schédlen und von unwesentlichen zu abstrahieren. Zweitens
kénnen Modelle den Zweck haben, Hypothesen zu testen und neue
Hypothesen zu formulieren, indem Modellsimulationen Unzu-
langlichkeiten empirischer Daten oder unvollsténdige Kennt-

nisse des Systems aufzeigen konnen.

Modelle konnen auf verschiedene Art realisiert werden und
mit beliebiger Komplexit&dt aufgebaut werden. Ob ein System
physikalisch modelliert wird, als elektronische Schaltung
oder auf dem Papier als Menge mathematischer Formeln oder
als Computerprogramm, ob die Struktur des zu beschreibenden
Systems detailliert nachgebildet wird oder ob lediglich
funktionale Zusammenh&nge von Eingangs- und Ausgangsgrissen
dargestellt werden, hingt vom Jeweiligen Ziel und Zweck

der Modellsimulation ab.

Ueber die Funktion und Wirkungsweise des menschlichen Gehors
haben die Menschen sich seit Jahrhunderten Gedanken gemacht
und versucht, sich die beobachteten Phinomene durch modell-
méssige Beschreibung anschaulich zu machen (s. beispiels-
welse das Partikelmodell von Lukrez aus dem ersten Jahrhundert
V.u.Z., zitiert bei Schroeder 1974). Die hydrodynamischen
Modelle von Békésys haben fiir die Ohrforschung eine bedeu-
tende Rolle gespielt. Mit den neueren Messungen der Basi-
larmembranbewegungen und der Einzelfaseraktivitidt sind auch
wieder eine Reihe neuer Modelle konstruiert worden, welche
heute bereits erlauben, aus direkten Messungen der Nerven-

aktivitédt beim Menschen (Elektrocochleographie) Riickschliisse
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auf die physiologischen Vorgénge in der Cochlea und im
Hornerv zu ziehen und die Befunde mit psychophysischen

Messungen in Uebereinstimmung zu bringen (Elberling 1976).

Unser Ziel ist es, flir taube Patienten eine Prothese zu
entwickeln, womit in Teilen des Hornervs ein dem Aktivi-
tdtsmuster Normalhdrender &dquivalentes Muster erzeugt werden
kann, sodass in den nachfolgenden Verarbeitungsstufen Hor-
empfindungen gebildet werden kdnnen.Um ein solches Erregungs-
muster erzeugen zu kénnen, ist ein Versténdnis der Verhdlt-
nisse bei normaler akustischer Reizung und der Unterschiede

bei elektrischer Stimulation unbedingt nﬁtig.

Durch Modellsimulationen soll nun versucht werden, das un-
terschiedliche Verhalten von Hornervfasern bei akustischer
und elektrischer Stimulation darzustellen und einen Weg zu
finden, Schallsignale so in elektrische Reize zu transfor-
mieren, dass das damit ausgeldste Erregungsmuster in einem
Teilsegment des akustischen Nervs dem Muster bei akustischer

Stimulation entspricht.
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3.2. Modellkomponenten

Zur Simulation des Entladungsmusters einer Nervenfaser bei
akustischer Stimulation wurde das von Weiss (1965) vorge-
schlagene Modell benutzt und versucht, die in der Zwischen-
zeit erbrachten neuen Erkenntnisse iiber die Basilarmembran-
mechanik zu integrieren. Das Modell besteht im wesentlichen

aus drei Hauptkomponenten:

Die erste Komponente beschreibt das mechanische System,
bestehend aus &usserem Ohr, Mittelohr und Basilarmembran-—
bewegung. Eingangsgrosse ist der akustische Schalldruck,
Ausgangsgrosse die mechanische Auslenkung verschiedener

Punkte l&ngs der Basilarmembran.

Die zweite Komponente wird durch den Haarzelliibertragungs-
mechanismus gebildet, welcher die mechanische Auslenkung
der Sinneshaare in fiir die Ausldsung von Aktionspotentialen

addquate Reizgrdssen umwandelt.

Ein probabilistischer Spike-Generator bildet als dritte
Komponente das Modell eines Neurons, dessen impulsfdrmige

Ausgangssignale mittels Histogrammbildung statistisch ana-

lysiert werden konnen.

Das Verhalten bei elektrischer Stimulation wird durch zwei
Komponenten beschrieben. Die erste Komponente stellt die
Uebertragungscharakteristik des Reizstromes von der Elektrode
zur Neuronmembran dar. Die zweite Komponente wird durch das
gleiche Neuron gebildet, welches auch bei der akustischen

Stimulation benutzt wurde.

Die hauptsédchlichsten Annahmen, auf denen das Modell beruht,

sind die folgenden:

a) Die Uebertragungsfunktionen des Husseren und des Mittelohres

sind linear {iber einen Bereich von 8o dB Schalldruck.
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b) Es besteht eine Punkt-zu-Punkt-Zuordnung zwischen der Be-

wegung der cochledren Scheidewand und der neuralen Erregung.

c) Die efferente Innervation wird nicht berlicksichtigt, es

wird also keine Riickkopplungsschlaufe in das Modell eingebaut.

d) Eine elektrische Kopplung benachbarter Nervenfasern (z.B.
die Modulation der neuralen Aktivitdt von Fasern innerer
Haarzellen durch Faseraktivitdt dusserer Haarzellen,(Lynn
und Sayers 1970) oder ein anderer Prozess lateraler In-

hibition wird nicht beriicksichtigt.

e) Langzeiteffekte wie Ermiidung oder Adaption sind im Modell

nicht beriicksichtigt.

Das Modell wurde zuerst in Fortran programmiert und spéter
auf TSL (Time Series Language) umgeschrieben, um méglichst
flexibel Parameter und Programmabl&ufe verédndern und inter-
aktiv in die Simulation eingreifen zu kémnen. In den folgen-
den Abschnitten werden die einzelnen Modellkomponenten ge-
nauer beschrieben und die mathematischen Gleichungen aufge-
fihrt und anschliessend einige Simulationsergebnisse dar-
gestellt.
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3.3. Mittelohr-Uebertragungsfunktion

Das Mittelohr fiihrt eine Schalliibertragung und eine Druck-
transformation bzw. Druckverstdrkung durch, wie bereits im
Abschnitt 2.1. kurz beschrieben wurde. Ohne diesen Mechanis-
mus wiirde beim Uebergang von Luft zu Innenohrfliissigkeit der
grosste Teil der Schallenergie reflektiert. Der Grund dafir
liegt in der Charakteristik der akustischen Uebertragung
von einem Medium zu einem anderen, welche durch die spe-
zifischen akustischen Impedanzen der beiden Medien bestimmt
ist. Als akustische Impedanz Z wird der Zusammenhang zwischen
Schalldruck p und Schallschnelle (Volumengeschwindigkeit) %
definiert:

Dichte des Mediums
Schallgeschwindigkeit

(1) p=2Zkx=rcx ;r
c

Der Schallwiderstand von Wasser ist etwa 34oo mal grosser
als derjenige von Luft, wdhrend das —verhdltnis von Innen-
ohrfliissigkeit zu Luft etwa l4o betrdgt (Zwislocki 1965).
Aus diesem Impedanzverhdltnis ladsst sich der Anteil der ein-
fallenden Schallenergie, welcher iiber das Mittelohr wvom

Trommelfell zur Cochlea ilibertragen wird, berechnen:

L;zc/z,c
(2) It = Ie‘If = > Ie ; It: Transmittier-
(1+Zc/zt) te Schall~
intensitat
Ie: Einfallende
Intensitat
Ir: Reflektierte
Intensitat
Z Cochlea~-Imped.

Z,: Trommelfell-
Impedanz

Bei einem durch das Flachenverhdltnis von Steigbligelfussplatte
zu Trommelfell und das Lingenverhdltnis von Hammer und Amboss
erzeugten Transformationsverhdltnis von 0.0345 betrdgt dem-

nach dieser Anteil ca. 60 %, widhrend er ohne die Hebelwirkung
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der Horkndchelchen um einen Faktor loo reduziert wire (Dallos

1973).

Die Mittelohrtransformation ist aufgrund von Reibungsver-
lusten, Resonanzeigenschaften der Mittelohrriume, Trommel-
felleleastizitdt, Tragheit der Kndchelchen usw. frequenzab-
hingig. Die durch das Mittelohr zu lbertragende Grosse ist
der Schalldruck, welcher in der Cochlea als Druckdifferenz
Uber der Scheidewand die mechanische Deformation der Sinnes-

haare des Cortischen Organes bewirkt.

Eine experimentelle Bestimmung der Druckiibertragungsfunktion
durch direkte Messung des Trommelfell- und Cochleadruckes
war bis vor kurzem noch nicht méglich (Nedzelnitsky 1974).
Ausgehend von der Tatsache, dass die akustische Impedanz der
Cochlea in erster Ndherung liber den wichtigsten Frequenz-
bereich resistiv ist, kann der Druck am ovalen Fenster
| direkt aus der Steigbligelvolumengeschwindigkeit bestimmt
werden., In linearen Systemen kann die Geschwindigkeit aus
einer Verschiebungsmessung durch Differentiation gewonnen
werden., Da die Messung der Steigbligelverschiebung einfacher
ist als die Messung der Geschwindigkeit, wird als Mittelohr-
Ubertragungsfunktion das Verh&ltnis von Steigbligelverschie-
bung zu Schalldruck am Trommelfell definiert. Diese Defi-
nition erweist sich auch spater als praktikabel, wenn die
Uebertragungsfunktion des gesamten mechanischen Systems
betrachtet werden wird, da die Messdaten der cochleidren
Mechanik meistens auf konstante Auslenkung der Steigbligel-
fussplatte bezogen sind, die Gesamtibertragungsfunktion
also durch einfache Multiplikation der beiden Uebertra-
gungsfunktionen fiir Mittelohr und Basilarmembran gefunden

werden kann.,

Mit Hilfe mikroskopischer Untersuchungen bei stroboskopischer
Beleuchtung wurden direkte Messungen der Steigbligelbewegung

an anisthesierten Katzen durchgefiihrt (Guinan und Peake
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Figur %,3.1.

Elektrisches Analogmodell des Mittelohres nach

Guinan und Peake (1967). a) allgemeine Form,

Die Eingangsspannung V entspricht dem Schall-

druck am Trommelfell, der Strom I_ der Steig-

bligelgeschwindigkeit. Die Spannung V. entspricht

dem Druck iber der Trommelfellmembran und ist

bei offener Paukenhthle gleich V.

b) Netzwerkkonfiguration des Modells. Die elekt-

rischen Schaltelemente entsprechen den mecha-

nischen Parametern wie folgt:

R2: Gesamtwiderstand von Incus, Stapes und Cochlea

CZ: Steifigkeit der Verbindungen von Incus, Stapes
und Cochlea,

¢ Gesamttrdgheit von Incus, Stapes und Cochlea

¢ Steifigkeit des incudo-malleolaren Gelenks

l,L1 Federung, Widerstand und Masse von

Trommelfellmembran und Malleus
¢ Luftsteifigkeit in der Paukenhdhle
¢ Luftsteifigkeit in der Bulla

R, : Akustische Masse und Widerstand Paukenhohle/
Bulla

L
C
CG

1R

C
C
Lh
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1967, s. Figur 2.1.3.). In neuerer Zeit wurden mit der Moss-
bauer-Technologie bei Meerschweinchen ebenfalls direkte
Bestimmungen der Mittelohrsfunktionen mdglich (Manley und
Johnstone 1974). Andere Experimentatoren benutzten eine
Reihe von eher indirekten Messmethoden, um dabei zu &hnlichen
Ergebnissen zu kommen (Zwislocki 1963, Mgller 1963, 1965,
Tonndorf und Khanna 1967). Von Zwislocki wurde aufgrund
anatomischer Ueberlegungen und Trommelfellimpedanzmessungen
ein elektrisches Netzwerkmodell aufgestellt, das in der
Folge von Guinan und Peake (1967) vereinfacht werden konnte
(s. Figur 3.3.1.).

Fiir tiefe und mittlere Frequenzen kann die Mittelohriibertra-

gungsfunktion durch eine Funktion zweiter Ordnung angensghert

werden. Bei hohen Frequenzen existieren noch zu wenig

exakte Messdaten, die Flankensteilheit scheint aber auch fiir

Frequenzen oberhalb lo kHz kleiner als 12 dB zu sein (Manley

und Johnstone 1974). Die Formel fiir die Uebertragungsfunktion
lautet:

X K
(3) === 5 i =jomf: komplexe
Pt l»«uﬂuo) +32zuﬂuo Kreisfrequenz
w,* Resonanzfrequenz
z : Dampfungs-

faktor

Die Resonanzfrequenz wurde von Guinan und Peake mit 1300 Hz
bestimmt, Mgller (1963) fand 1230 Hz. Die Dampfung betrigt
bei Mgller o0.35 und bei Guinen und Peake o0.7. Den Unterschied
dieser beiden Parametersidtze auf die Uebertragungsfunktion
zeigt Figur 3.3.2. im Frequenz- und Zeitbereich. Fiir die
nachfolgenden Simulationen wurden die Daten von Guinan und

Peake benutzt.



-1¢.0

-15.9

™
(A

.8 -30.0 -25,9

-35

-40.9

5'@

52

Loa FREQUENZ (HZ) £a00g

Figur 3.3.2. Mittelohriibertragungsfunktion modelliert mit

einer Funktion zweiter Ordnung. Ausgezogene
Kurven: Daten von Guinan und Peake (1967),
fo=1300 Hz, z=0.7; gestrichelte Kurven: Daten
von Mgller (1963), f =1230 Hz, z=0.35

a) Amplitudengang (FPequenzbereich)

b) Impulsantwort (Zeitbereich)
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3,4, Basilarmambranmodell

Gesucht ist ein funktionaler Zusammenhang von Steigbligel-
auslenkung (und somit Druckdifferenz liber der cochle&ren
Scheidewand) und der mechanischen Deformation der Sinnes-
haare. Wie in Abschnitt 2.4. ausgefiihrt wurde, wirken offen-
bar bei der Auslenkung der Sinneshaare mehrere komplexe
Vorginge mit. Aufgrund der Forschungen Georg von Békésys
scheint heute die Wanderwellentheorie der Basilarmembran-
bewegung unumstritten zu sein. Eine grosse Anzahl von Mo-
dellsimulationen wurde denn auch in den letzten Jahren
durchgefiihrt, um den Einfluss verschiedener Systemkompo-
nenten detailliert untersuchen zu kénnen (dazu siehe als
Uebersicht Keidel 1975, Dallos 1973, Helfenstein 1974).

Zur Zeit besteht noch keine Eindeutigkeit in Bezug auf die
tatsdchlichen Schwingungsverh&ltnisse auf der Basilarmembran.
Békésy flihrte seine Untersuchungen mit stroboskopischen
Methoden bei sehr hohen Schallintensitidten durch (iiber loo dB).
Zudem konnte er nicht an lebenden Versuchstieren messen,
sondern benutzte Prédparate von Kadavern. Neure Messungen
(M6ssbauer-Effekt) bei niedrigeren Intensitidten zeigen
grossere Frequenzselektivitdt sowie nichtlineare Ampli-
tudenbegrenzungen bei Intensitdten iiber 8o dB (Rhode 1970).
Ausserdem scheint die Frequenzselektivitdt bei Versuchs-

tieren innerhalb von Stunden nach dem Tod stark abzunehmen.,

Bevor nicht Messdaten von lebenden Versuchstieren in nied-
rigen Frequenz~ und Intensité@tsbereichen vorliegen, ist die
Modellierung der Basilarmembranbewegung mit grossen Unsicher-
heiten behaftet und die Aufstellung komplexer Gleichungs-—
systeme moglicherweise nicht vorteilhafter als die Anndhe-~
rung der experimentellen Daten durch Kurvenfittungsmethoden.

Ohne Riicksicht auf die zugrundeliegenden physikalischen Struk-
turen und Mechanismen wird dabei eine mathematische Formu-—
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lierung der Eingangs- und Ausgangsbeziehungen gesucht.
Flanagan (1962) beschrieb solche Funktionen fiir die Ba-
silarmembranbewegung auf der Basis der Békésy-Daten. Er
nahm an, dass die Uebertragungsfunktionen mit Bandpassfil-
tern konstanter Glite Q beschrieben werden kénnten und de-
monstrierte eine gute Uebereinstimmung der experimentellen
Kurven mit drei verschiedenen mathematischen Funktionen be-
zliglich Amplituden- und Phasengang. Eine dieser Funktionen

wurde filir die Anpassung an die neueren Daten benutzt:

2000 b. s+e 1.
(4)  F.(s) = o) (—E—)T b % (—)( )2
1 1 b, +2000 T 1 S+ (s+a )2+b 2
1 €1 1/ 9
31s
* exp(- —)
4b1

Die Parameter der Funktion sind ortsabhidngig (Linge 1 in
mm von der Basis der Cochlea bis zur Resonanzstelle), s=jw

ist die komplexe Frequenz des Eingangssignals. ¢, ist eine

1
reelle Konstante (fiir den Ort 1) zur Normierung. Der Expo-
nentialterm simuliert die Phasenverzdgerung der Wanderwelle.
Der erste Klammerausdruck berilicksichtigt die Unterschiede

der Spitzenamplitude bei der Resonanzfrequenz b1 langs der

Basilarmembran und bewirkt einen Tieftonabfall.

Bei konstantem Q lassen sich die ortsabhingigen Koeffizien-

ten a und e, durch b, ausdriicken. Flanagan w&hlte gl=b

1’ &1 1 1

und el=o.1 bl bis 0.0 b1 sowie a1=o.5 bl’ Das Verhdltnis

a=a1/b1 ist entscheidend fiir die Dampfung des Filters und

1

hdngt somit direkt mit der Filtergilite Q zusammen, Durch Va-
riation von & konnen also Filter beliebiger Glite erzeugt
werden. Die Uebertragungsfunktion der Basilarmembranbewegung
kann somit allgemein formuliert werden, wobei die Ueberein-
stimmung mit experimentellen Daten durch Variation von

erreicht werden kann (el=o.o, gl=bl):
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2

s b1 y Bns

(5)  Fi(s) =cq ( 5—>5) exp(-—)

(s+b1) (s+bl) +b1 4b1

oder in anderer Form geschrieben:
u 1.
(6) F.(u) =c = exp(-uT)
1 1u+(l.--22) 1./2 (l.+u2+22u)

(6a) u = s/,

(60) @ = by (L.40P) 172

x
(6c) =z = (1.+62) 172
37
(6d) T =
b(1.—22) 172

Aus (6b) geht hervor, dass die Frequenz der maximalen Re-

sonanziiberhéhung, b,, unterhalb der Resonanzfrequenz a%

1’
liegt. Die Differenz zwischen diesen beiden Grossen ist Je-
doch bei kleiner Dampfung X vernachlédssigbar, weshalb im

folgenden auf deren Unterscheidung verzichtet wird.

Der Exponent k bestimmt die Ordnung des Filters. Helfenstein
(1974) erreichte mit Dampfungsfaktoren z zwischen o0.075 und
0.1 und einer Filterordnung von 9 (k=4) die beste Ueberein-
stimmung fiir seine Messdaten. Leider konnte er nur bei sehr
hohen Frequenzen (iiber 15 kHz) messen, sodass unklar ist, ob
bei tiefen Frequenzen die Filterordnung und die Dampfung
ebenfalls so drastisch verdndert werden miissen gegeniiber der

Modellierung von Flanagan (z=o.45; k=2).

Eine Zusammenstellung der Messungen von Békésys und der neueren

Mossbauermessungen zeigt eine deutliche Abhdngigkeit des
Q-Faktors von der Resonanzfrequenz (Figur 2.4.1.). Die
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FREQUENZ (HZ)

Figur 3.4.1. Vergleich der Glitefaktoren Q=Res.Fr./Band-

breite aus Messungen der neuralen Frequenz-
selektivitdt (Kiang et al. 1965) und der me-
chanischen Schwingungen der Basilarmembran
(Békésy 1960, Johnstone und Taylor 1967, Rhode
1971, Helfenstein 1974). Die Dreiecksymbole
stellen mechanische Werte dar, die Punkte
neurale, Zudem wurden die neuralen Werte mit
einem Faktor 2 multipliziert, da Kiang den
Q-Wert aus Bandbreitenmessungen bei lo dB
Abfall vom Maximum bestimmt, wd&hrend die me-

chanischen Q-Werte bei 3 dB Abfall bestimmt
werden.



58

Ndherung durch eine Exponentialkurve gibt eine bessere
Korrelation der Glitefaktoren mit der logarithmischen Frequenz
als die lineare Beziehung. Die Kurvenparameter sind aber nur
grobe Schitzungen, da die Messungen unter verschiedenen Be-
dingungen und mit verschiedenen Methoden durchgefiihrt wurden
(lebende/tote Versuchstiere, Spezies, Intensitdt, optische

Methoden/MSssbauertechnik, offene/geschlossene Scala etc.).

Interessant ist in diesem Zusammenhang der Vergleich mit den
neuralen Abstimmkurven, wie sie z.B. von Kiang bestimmt
wurden. Der Glitefaktor wurde von Kiang als Verh&dltnis von
Bestfrequenz zu Bandbreite bei lo dB Abfall vom Maximum ge-
messen und kann deshalb nicht direkt mit dem normalerweise
definierten Giitefaktor (Bandbreite bei 3 dB Abfall bestimmt)
verglichen werden. In erster Ndherung kann jedoch durch Mul-
tiplikation mit dem Faktor 2 der Q-Wert von Kiang in den nor-
malerweise definierten Q-Wert umgerechnet werden. In Figur
3.4,1, sind die Q-Werte aus Messungen von Harnervfaserh

der Katze zusammen mit den Q-Werten aus Messungen der mecha-
nischen Abstimmkurven dargestellt als Funktion der Frequenz.
Die beiden Geraden- und Exponentialkurvenpaare stellen best~
fit~Kurven dar, die exponentiellen Funktionen ergeben in
beiden Fédllen bessere Korrelationskoeffizienten als die
linearen, Ein Vergleich von neuralen und mechanischen Q-
Werten zeigt, dass der Anstieg der Giitefaktoren mit der
Frequenz bei neuralen "Resonanzkurven" etwa viermal so gross

ist wie bei mechanischen.

Der Einfluss der Dampfung auf den Zeitverlauf der Impuls-
antwort wird durch die Figuren 3.4.2, bis 3.4.4. illustriert.
Figur 3.4.2, zeigt die Impulsantworten der Basilarmembran
mit der konstanten Da&mpfung nach Flanagan. Figuren 3.4.3,
und 3.4.4. stellen die Impulsantworten mit variabler Dimp-
fung entsprechend den exponentiellen Funktionszusammenhingen

fur mechanische und neurale Abstimmung dar.
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Figur 3.4.2. Impulsantworten des Basilarmembranmodelles flr
verschiedene Orte lings der Membran (8ooo Hz
entspricht einem Abstand von der Basis von ca.

2.5 mm, 250 Hz ca. 24 mm; eine lineare Distanz-
skala entspricht einer logarithmischen Frequenz-
skala). Die Zahlenwerte links bezeichnen die
Frequenz des Resonanzmaximums. Die Démpfung ist
fiir die ganze Membranlinge konstant (0.5, Flanagan)
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Figur 3.4.3. Gleich wie 3.4.2., Jjedoch mit ortsabhingiger

Dampfung gemidss der exponentiellen Fit-Kurve
von Figur 3.4.1, flir die mechanische Bewegung.
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Figur 3.4.4. Wie Figur 4.4.3., Jjedoch mit Dampfungsfunktion
gemiss der exponentiellen Fit-Kurve fir neurale
Sensitivitéat.
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Flir die Verbesserung der neuralen Abstimmcharakteristik ge-
geniiber der machanischen gibt es eine Reihe von Erkliarungs-
versuchen. Die Relativbewegung von Tectorial~ und Basilar-
membran fiihrt zu einer Scherkraft, welche auf die Sinnes-
haare wirkt (Khanna et al. 1968), die Richtungsempfindlich-
keit der Haarzellen kann eine zus&tzliche Filterwirkung
ausiiben (Duifhuis 1976), hydromechanische Effekte der Wan-
derwellenbewegung kiénnen ebenfalls die Abstimmeigenschaften
verdndern (Helle 1974, Tonndorf 1970). Inwieweit diese
Effekte linear sind und wie stark der Einfluss eventueller
Nichtlinearitdten des mechanischen Systems bei der Erzeu-
gung der verschiedenen nichtlinearen Phinomene (Kombinations-
tone, Summationspotentiale, Intermodulationen) des periphe-

ren Gehors ist, kann zur Zeit noch nicht gesagt werden.

Es scheint aufgrund der heute zur Verfligung stehenden Daten
gerechtfertigt, das mechanische System durch lineare Filter
zu modellieren und die Nichtlinearitdten im mechanoelektrischen
Wandler zu lokalisieren (de Boer 1977, Biondi 1975). Somit
ergibt sich fiir das mechanische System eine Filtercharakte-
ristik nach Figur 3.4.5. Im Vergleich mit Figur 2.6.1. fallen
die Uebereinstimmung bezliglich der Resonanziiberhchung wie
auch der niederfrequenten Abschnitte der "tuning curves" von
hoher charakteristischer Frequenz auf. Diese sogenannten
Schwiénze der Abstimmkurven (s. Kiang und Moxon 1974) und die
Zweigipfligkeit riihren von der Tiefpasscharakteristik des

Mittelohres her, was aus dem Modell sofort ersichtlich wird.

Die Impulsantworten des mechanischen Filtersystems filir ver-
schiedene Orte auf der Basilarmembran sind in Figur 3.4.6.
dargestellt., Die Amplitudenunterschiede der einzelnen Kur-
ven riihren von der unterschiedlichen Sensitivitédt bei ver-
schiedenen Freqﬁenzen her. Die Impulsantwort stellt die me-

chanische Erregung der Haarzelle dar bei akustischer Anre-
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gung des Trommelfells mit einem idealen Click (extrem kurzer
Druckpuls ohne Verzerrung durch Lautsprecher und Gehdrgang).

Figuren 3.4.7. und 3.4.8., zeigen die Schwingungsformen des

..................................................................................................................................................

oo FREQUENZ (HZ)

Figur 3.4.5. Uebertragungsfunktion des gesamten mechanischen
Systems (Mittelohr, Basilarmembran, hydromecha-
nische Effekte) unter Benutzung der Daten von
Guinan und Peake fiir das Mittelohr und der
Exponentialfunktion flir die Abhingigkeit der
Déampfung von der Resonanzfrequenz (neurale
Abstimmkurven von Kiang et al. 1965)
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Figur 3.4.6. Impulsantwort des mechanischen Filtersystems
nach Figur 3.4.5. Die Kurven sind im Gegensatz
zu den Figuren 3.4.2. bis 3.4.4. nicht norma-
lisiert, die Unterschiede in den Spitzenampli-
tuden resultieren einerseits aus der Abnahme
der Resonanziiberhthung bei tiefen Resonanz-
frequenzen, andererseits aus der Tiefpasscha-
rakteristik des Mittelohres.
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mechanischen Systems bei Reizung mit Rechteckpulsen und Recht-

ecksignalen, die Antwort auf einen Sprachlaut zeigt Figur 3.4.9.
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Figur 3.4.7. Zeitverhalten des mechanischen Systems bei perio-
discher Click-Stimulation (loo ps Dauer, 200/s)
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Figur 3.4.8. Zeitverhalten des mechanischen Teils bei Rei-
zung mit einem periodischen Rechtecksignal
(Frequenz loo Hz). Man beachte die alternieren-
de Phasenlage flir positive und negative Flanken
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Figur 3.4.9. Anregung des mechanischen Filtersystems durch
einen Sprachlaut (/i/ aus Ring). Simulation
von 41 Punkten auf der Basilarmembran im Be-
reich zwischen 250 und 8oo0o0 Hz,
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3.5. Mechanoelektrische Uebertragung

Wie in Abschnitt 2.5. beschrieben, ist die Umwandlung eines
mechanischen Reizes in ein Nervenaktionspotential ein komp-
lizierter Wandlungsprozess in mehreren Stufen. Direkte Unter-
suchungen von Rezeptorprozessen in einzelnen Haarzellen von
Amphibien- und Fisch-Seitenlinienorganen (Flock 1973) sowie
von Innenohrhaarzellen von Eidechsen (Weiss 1974) ergaben eine
richtungsabhéngige Sensitivitédt und nichtlineare Uebertra-
gungsfunktion von mechanischer Haarauslenkung zu elektrischem
Rezeptorpotenial. Die Nichtlinearitdt kann durch einen "wei-
chen" Halbwellengleichrichter beschrieben werden (Schréder
und Hall 1974):

(7) (%) = p_(1/2 s(£)+(1/4 s2(£)+1)"?)

= p_/2(s()+(s2(£)+4)/?)

s(t): mechanisches Stimula-
tionssignal
P ¢ Kalibrationskonstante

0
p(t): Rezeptorpotential (im
Schroder-Modell als
Permeabilitidtsfunktion
bezeichnet)
Im Modell von Schrdder und Hall werden gem#ss dieser Per-
meabilitdtsfunktion elektrochemische Quanten freigesetzt,
welche Jje ein Nervenaktionspotential ausldsen konnen. Die
Anzahl dieser Quanten hingt von ihrer Erzeugungsrate und der
Rate der spontanen Vernichtung sowie dem Zeitverlauf der

Stimulation ab. Somit ist in diesem Haarzellmodell impli-

zit eine Sattigungsfunktion eingebaut.

Das Schrider-Modell weist fiir den Vergleich von akustischer
und elektrischer Stimulation den Nachteil auf, dass die
Ausldsung von Aktionspotentialen direkt mit der chemischen

Quanteniibertragung gekoppelt ist ohne Beriicksichtigung des
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Generatorpotentials der dendritischen Membran. Flir unsere
Zwecke eignet sich deshalb ein Neuron-Modell mit fluktuie-
rendem Membranpotential besser, was allerdings bedingt,
dass flir die Simulation der akustischen Reizung eine Ueber-

tragungsfunktion mit Sattigung gewdhlt werden muss, z.B.:

x(t)
(8) y(t) = a ;  x(t): Eingangssignal
Ix(t)|+a1 x(t) : Absolutwert

1° Konstanten
y(t): Ausgangssignal

a ,a
o’

Da im Moment auf die Simulation komplizierterer Ermiidungs-
erscheinungen der Haarzellen-Neuron-Synapse verzichtet wer-
den soll, ergibt sich die Uebertragungsfunktion der Haarzelle
(Eingangsgrosse: Auslenkung der Cilien, Ausgangsgrosse: Ge-
neratorpotential an der dendritischen Membran) durch Ein-

setzen von (7) in (8) wie folgt (s. Figur 3.5.1.):

s(t)+(s 24)+4)L/2_o
(9) g(t) = ; k ,k.: Konstanten
a0 (2 (0 o) Ve, k°=p1/2
kl_a1 -2

(Damit diese Funktion durch den Nullpunkt geht, wurde von
(7) 2po/2 subtrahiert.)

Die Aktionspotentiale, welche spontan (d.h. ohne Eingangs-
signal) entstehen konnen, sind wahrscheinlich zu einem

grossen Teil auf statistische Vorgdnge an der Synapse zu-
rlickzufiihren (selektive Zerstorung der Haarzellen durch
ototoxische Substanzen reduziert die Spontanaktivitat der
Nervenfasern bis zu loo % bei gleichzeitiger unverinderter
Erregbarkeit bei elektrischer Stimulation, Kiang 1976).

Dieser Effekt kann durch eine lineare Ueberlagerung des trans-

formierten Signals durch ein Rauschsignal simuliert werden.
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Figur 3.5.1l. Simulation der Haarzelllibertragung durch eine
nichtlineare Uebertragungsfunktion. Die Kurven-
schar wird durch die im Text angegebene Funktion
bestimmt. Dargestellt ist der Einfluss des

Parameters k =1), Werte zwischen 8 und 64
scheinen der1W1rﬁllchke1t am ehesten zu ent-
sprechen.

a) Linearer Masstab filir Eingangsamplituden

b) Logar ithmischer Masstab fiir Eingangsgrisse
(dB bezogen auf o0,1). Nur positive Polaritit
(Erregung) dargestellt.
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3.6. Modellneuron

Das Modellneuron soll sowohl die Verh&8ltnisse bei akustischer
Reizung, wie auch bei elektrischer Stimulation simulieren
konnen., Dazu eignet sich ein Schwellwertmodell wie das von
Weiss (1966) vorgeschlagene sehr gut (Figur 3.6.1.). Es
enth8lt eine Rauschquelle zur Simulation der Spontanakti-
vitdt sowie einen Riickstellmechanismus mit exponentiellem
Abfall, um die Unerregbarkeit nach Generierung eines Aktions-

potentials zu simulieren (Refraktédrzeit).

Eingangsgrosse ist das Membranpotential g(t) (Ausgangswert

des Haarzelleniibertragers oder Momentanwert einer elektrischen
Stimulationsspannung), dem ein Rauschsignal n(t) iiberlagert
wird. Das resultierende Summenpotential m(t)=g(t)+n(t) wird
mit dem Schwellwertpotential r(t) des Neurons verglichen. Ist
das Membranpotential grosser als der Schwellwert, so wird

vom Modell ein Spike erzeugt und das Schwellwertpotential

auf einen Maximalwert Rm gesetzt. Das Schwellwertpotential

Rm ¢ \ SCHWELL-

R=R,+(R,-R Je Tr

WERT~
FOTENTIAL

i MEMBRAM-
POTENTIAL

| } SPIKES
L

&

ZEIT

Figur 3.6.1. Schwellwertmodell zur Simulation der neuralen
Aktivitdt nach Weiss (1966). Die Zeitkonstante
des exponentiellen Abfalls, T , wurde im Ge-
gensatz zu Weiss variabel gewzhlt (zwischen

0.5 und 1.0 msec), zudem wurde eine absolute
Refraktérzeit von 0.5 msec eingebaut,
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fallt sodann exponentell wieder auf einen Ruhewert Rr ab.
Die Modellspikes werden als Ereignisse (Events) bezeichnet
und in PST- und IEI- (Inter-Event-Interval-)Histogrammen

aufsummiert.

Diese Modellstruktur wurde von Weiss gewdhlt, weil sie in
einfacher Art und Weise die Verh&dltnisse bei elektrischer
Stimulation von einzelnen peripheren Nervenfasern (z.B. beim
Frosch) nachbilden kann. In verschiedenen Experimenten mit
Nervenpraparaten konnte gezeigt werden, dass die Nervenant-
worten bei periodischer Pulsstimulation durch Bernoulli-
Versuche charakterisiert werden konnen, wobei die Antworts-
wahrscheinlichkeit auf einen kurzen Stromimpuls eine Sigmoid-
funktion (integfierte Gaussfunktion) der Pulsamplitude dar-
stellt. Dieses Phénomen wird als die Fluktuation der Erreg-
barkeit von Nervenfasern bezeichnet. Die Standardabweichung
s des Schwellwertpotentials (Differenz von Ruhepotenial zu
Feuerungsschwellwert), normalisiert durch das mittlere Ruhe-
potential Rr’ S/Rr ist eine Funktion des Faserdurchmessers.
Dinnere Fasern haben grossere Werte von S/Rr’ weil offenbar
in dickeren Fasern mit einer grossen Anzahl von Ionen die

Fluktuationen der Ionenkonzentration kleiner sind.
Der Zusammenhang wurde formelmidssig folgendermassen bestimmt:

(lo) S/Rr = 0,03 d_°'8 ; d: Faserdurchmesser inp

Diese Beziehung gilt flir Faserdurchmesser von einigen

bis einige hundert p. Flir kleinere Durchmesser muss inter-
poliert werden. Die Werte, die Weiss in seinen Modellsimu-
lationen flir das Verh&dltnis s/Rr gewdhlt hat, liegen alle
zwischen o.4 und l.0, was einem Faserdurchmesser von o.ok
bis 0.012 Y entsprechen wlirde. Die Nervenfasern sind aber
um Grdssenordnungen dicker als diese Werte; némlich zwischen
0.2 und 0.5y filir den unmyelinierten Abscdhmnitt und zwischen

2 und 6 U flir den myelinierten Abschnitt, von wo die Mikro-



74

elektrodenableitungen gemacht wurden. Ein Faserdurchmesser
von 0.2 ) wiirde nach obiger Formel einem s/Rr—Verhéltnis von
0.109 entsprechen und widre deshalb zur Erkldrung der hohen

Spontanaktivitédtsraten (bis zu loo /sec) nicht ausreichend.

Der Rauschprozess kann deshalb nicht allein der Membranfluk-
tuation zugeschrieben werden, sondern umfasst alle stocha-

stischen Prozesse der mechanoelektrischen Wandlung. Ein Aus-
fall der Spontanaktivit&dt nach Haarzellschddigung bedeutet

somit nicht automatisch auch eine Beeintrdchtigung der neu-
ralen Funktionen. Es ergibt sich aber fiir die Simulation des
Verhaltens bei elektrischer Stimulation die Konsequenz, dass
die Dynamik eingeschrédnkt wird durch das kleinere s/Rr—Ver—
hdltnis. D.h. dass das Stimulationssignal allein praktisch

fiir die Auslosung von Aktionspotentialen verantwortlich ist
und die Fluktuation der Membran nur in einem kleinen Ueber-

gangsgebiet die Feuerungswahrscheinlichkeit bestimmt.

Die Feuerungsrate steigt somit vom Einsetzen einer messbaren
Wirkung der Stimulation sehr steil mit der Stimulationsampli-
tude an (s. Figur 2.8.2. Dass die Feuerungsrate in dieser
Figur bei akustischer und elektrischer Stimulation von der
Spontanaktivitatsrate an zunimmt, erkl&rt sich dadurch, dass
flir beide Stimulationsarten dasselbe Neuron mit offensicht-
lich normalfunktionierender vorgeschalteter Haarzelle ge-

nommen wurde).

Eine Erhthung der elektrischen Stimulationsamplitude um we-
niger als 4 dB von der Ansprechschwelle an bewirkt bereits
ein Aktionspotential auf jeden Stimulationszyklus (bis zu
einer Frequenz von etwa 8oo Hz) (Kiang und Moxon 1972), so-
dass fiir den Bereich von +/- 2s der Feuerungswahrscheinlich-
keit mit einer Dynamik von etwa 3 dB gerechnet werden kann.
Das entspricht einem Verh#dltnis S/Rr von 0,0855 (ein Bereich

von 4 dB ergidbe 0.113, 2 dB Dynamik entsprichen 0.0573 fir
S/Rr)' Daraus errechnet sich der dazugehdrige Faserdurch-
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messer zu 0.27 (4 dB: 0,19 p; 2 dB: 0.445u ), offenbar im

Rahmen der tats&dchlich gefundenen Werte.

Weiss hat gezeigt, dass neben dem s/Rr—Verhéltnis, welches
vor allem die Spontanaktivitdt des Neurons bestimmt, das
Frequenzspektrum des Rauschens von Bedeutung ist. Bei tief-
frequentem Rauschen hédngt die Wahrscheinlichkeit eines Ereig-
nisses vom Zeitpunkt des vorangegangenen ab, kurze Inter-
valle folgen auf kurze, lange Intervalle auf lange. Eine
solche Korrelation entspricht aber nicht den tats&dchlichen
Verh&dltnissen. Eine gute Uebereinstimmung mit der Wirklich-
keit ldsst sich erreichen, falls der obere Grenzwert des
Frequenzspektrums grosser oder gleich 2 kHz betridgt. Zu-
sdtzlich sollte das Rauschsignal mit 5 bis lo Hz hochpass-

gefiltert werden.
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3.7. Simulationsergebnisse und Diskussion

Figur 3.7.1. zeigt IEI-Histogramme der Spontanaktivitédt fiir
verschiedene s/Rr—Verhéltnisse entsprechend verschiedenen
Grundfeuerungsraten. Aus der Figur wird einerseits der Ein-
fluss der Refraktidrperiode ersichtlich, indem in den Histo-
grammen nur Intervalle grosser als ca. 1 msec auftreten,
andererseits der eXponentielle Abfall der Intervallhdufigkeit

mit zunehmender Intervalldauer.

Die Clickantwort des Modells fiir verschiedene Orte l&ngs

der Basilarmembran (charakterisiert durch die entsprechende
Bestfrequenz) ist in Figur 3.7.2, dargestellt. Die mehrgipf-
lige Form flir Frequenzen unterhalb 4 kHz sowie die Abnahme
des Intervalls zwischen zwei Peaks mit zunehmender charak-
teristischer Frequenz wird klar ersichtlich (vgl. dazu Figur
2.6.2.).

Die Intensit8tsabhidngigkeit des Neuronmodells bei impulsfor-
miger Anregung (500 Hz) zeigt Figur 3.7.3. Man beachte den
Uebergang der maximalen Histogrammspitze von Position 2 zu
Position 1 bei ca. =12 dB, ein auch im Tierexperiment beobach-
tetes Phinomen (Kiang et al. 1965).

Bei Anregung des Modells mit einem sinusformigen Signal er-
gibt sich ebenfalls eine gute Uebereinstimmung der Modell~
PST-Histogramme mit den aus Tierexperimenten gewonnenen
(Figur 3.7.4., vgl. Figur 2.8.3.). D.h. dass der "innere
Reiz", also der durch mechanische Filterung und Haarzelliiber-
tragung transformierte Eingangsschalldruck eine gute Voraus-
sage liber die Wahrscheinlichkeitsfunktion der neuralen Ak-
tivitdt darstellt.

Wenn also unter Ausnutzung der Kenntnisse dieser Vorverar-
beitungsstufen ein innerer Reiz erzeugt und direkt den ein-

zelnen Nervenfasern zugefiihrt werden kénnte, miisste das
Aktivitdtsmuster dem Normalverhalten entsprechen. Ein Sinus-
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zeichnet). 24 sec Daten bei 12,800 Hz Abtast-
rate. a) PST-, b) IEI-Histogramme
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signal mit einer der Resonanzfrequenz entsprechenden Frequenz
stellt aber in erster Ndherung einen solchen inneren Reiz
dar, wenn man einmal von der intensit&@tsabhé@ngigen Nicht-
linearitdt der Haarzelle absieht. Die Histogramme bei akusti-
scher Stimulation weichen Jjedoch in der Form erheblich von

denen bei elektrischer Stimulation ab (vgl. Figur 2.8.3.).

Dieses unterschiedliche Verhalten kann modellméssig durch
eine Verdnderung des Verh&dltnisses s/Rr simuliert werden
(Figur 3.7.5.). Bei einer geringen Ueberschreitung der An-
sprechschwelle des Modellneurons wird durch jeden Zyklus

des Stimulationssignals ein Ereignis ausgeldst, der Ueber-
gangsbereich zwischen Feuern und Nichtfeuern ist sehr klein,
woraus auch die geringe zeitliche "Verschmierung" und die
Verschmdlerung der Histogramme gegeniiber der Form bei akusti-

scher Reizung resultiert.

Durch logarithmische Kompression des elektrischen Stimula-
tionssignals entsprechend der Haarzelleniibertragung kann

die Form der PST-Histogramme modifiziert werden.
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Figur 3.7.5. Modellantwort bei Sinusreizung (500Hz) ent-
sprechend den Verh#dltnissen bei elektrischer
Stimulation (s/Rr=o.1). Dargestellt sind 3 In-
tensitédtsstufen. Man beachte die Doppelgipflig-
keit bei der o dB-Stufe, die darauf hinweist,
dass die Faser bei genligend tiefer Frequenz und
hoher Amplitude des Stimulationssignals in einer
Periode zweimal erregt werden kann.

24 sec Daten simuliert bei einer Abtastrate von
12,800 Hz,.
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Zur echten Reproduktion der Nervenaktivitat miisste Jjedoch
noch die Vergrdsserung des s/Rr—Verhéltnisses kommen. Ob Je-
doch eine kiinstlich erzeugte Spontanaktivitdt (bei Pulssti-
mulation durch Frequenz- oder Amplitudenvariationen reali-
sierbar) tatsichlich als Spontanaktivitdt interpretiert

wiirde (d.h. nicht als Signal wahrgenommen wiirde), ist sehr
fraglich, Wieweit die exakte Form der Feuerungswahrscheinlich-
keit filir die subjektive Horempfindung liberhaupt von Bedeu-~
tung ist, kann natilirlich weder aus Tierexperimenten noch durch

Modellversuche beantwortet werden.

Dazu kommt noch, dass die Daten, welche durch dieses Modell
simuliert werden konnen, Jeweils die Aktivitdt einer einzel-
nen Faser bei elektrischer Stimulation durch eine Elektrode

am runden Fenster beschreiben. Man muss annehmen, dass auch
benachbarte Fasern in gleicher Weise erregt werden und bereits
bei gering liberschwelligen Reizen synchron reagieren, wéhrend
bei akustischer Stimulation mdglicherweise eine &hnliche
Synchronizitdt erst bei entsprechend hohen Intensitdten auf-
treten wiirde. Die Verhdltnisse bei Stimulation am runden
Fenster konnen zudem nicht direkt mit denen bei Stimulation

mittels implantierten Elektroden verglichen werden.

Der Hauptnutzen dieser Modellsimulationen filir die Entwicklung
einer Gehorsprothese liegt in der Einfachheit der Modell-
komponenten und der iberschaubaren Struktur. Durch Filterung
eines Schallsignals mit einem sehr schmalbandigen linearen
Filter und anschliessende nichtlineare Transformation kann
ein elektrisches Signal entsprechend dem "inneren Reiz" an
einer Stelle der Basilarmembran erzeugt werden, welches die
Nervenfasern in dieser Region in &hnlicher Art zur Entladung
bringen wlirde wie ein dem normalen Ohr zugeflihrtes &dquiva-
lentes akustisches Signal, falls eine Stimulationselektrode
genau in diese Region plaziert werden konnte., Wie diese

theoretischen Ueberlegungen experimentell zu verifizieren
versucht wurden, ist Thema des n&dchsten Kapitels.
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4. ELEKTRISCHE STIMULATION DES GEHORS BEIM MENSCHEN

4.1, Literaturiibersicht

4,1,1. Einleitung

Versuche, durch elektrische Reizung des Hororganes Horemp-
findungen auszuldsen, gehen auf Volta (1800) zurtlick, der
beim Gesunden die Wirkung von Gleichstrom auf das Ohr er-
probte, indem er Elektroden in die mit Salzldsung gefiillten
Ohrkanile einfiihrte. Spidtere Wiederholungen bestédtigten,

dass bei Ein- und Ausschalten eines Gleichstroms Horeindrilicke
sustande kommen und dass mit Wechselstrtmen im Bereich aku-
stischer Schallfrequenzen Horempfindungen verschiedener Ton-
hohe ausgelést werden konnen. Die Horempfindungen entsprechen
in ihrer Tonhthe nicht genau der Wechselstromfrequenz und
sind tiberdies betrichtlich verzerrt (Stevens 1937, Stevens
und Jones 1939, Simmons 1966, Flottorp 1953, 1976, Graham
und Hazell, 1977).

Bs besteht heute weitgehende Uebereinstimmung darin, dass
dieser sogenannte "elektrophonische Effekt" beim Normalho-
renden funktionsfihige Haarzellrezeptoren im Innenohr zur
Voraussetzung hat und offenbar auf einer elektromechanischen
Umwandlung des Stimulationsstroms beruht. Untersuchungen
verschiedener Elektrodentypen mit Versuchspersonen und an
physikalischen Modellen (Flottorp 1976, Dillier et al. 1977,
Sommer und v.Gierke 1964) sowie elektrophysiologische Expe-
rimente an Katzen und Meerschweinchen (Moxon 1971) lassen
die Schlussfolgerung zu, dass diese Umwandlung ein rein
physikalisch-elektrischer Effekt des Elektroden~Gewebe-
Ueberganges ist und peripher von der Cochlea stattfindet.

Die durch den elektrischen Strom erzeugten mechanischen

Vibrationen werden sodann durch Luft- oder Knochenleitung
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ins Innenohr iibertragen und dort wie normale akustische

Signale weiterverarbeitet.

Im Gegensatz zu den elektrophonischen Horempfindungen beim
Normalhdrenden, welche charakterisiert sind durch gute
Frequenzdiskrimination, konnen bei tauben Versuchspersonen
ganz andersartige Horempfindungen auftreten (Jones et al.
1940). Frequenzen konnen kaum unterschieden werden; es wird
nur ein undifferenziertes kontinuierliches oder rhythmisches
Gerdusch wahrgenommen. Man darf annehmen, dass bei dieser
Art von Tonempfindungen durch den elektrischen Strom direkt
einzelne Nervenfasern erregt werden, wobel die r&dumliche
Verteilung dieser Nervenfasern lidngs der Basilarmembran

die spektrale Zusammensetzung des empfundenen Rauschens

bestimmt,

4,1,2, Direkte Stimulation des Hornervs beim Menschen:

erste Versuche

Der erste Versuch, mittels implantierter Elektroden den HOr-
nerv direkt elektrisch zu reizen, datiert aus dem Jahre
1957. Einem 50-jdhrigen, beiderseits durch Cholesteatom
Ertaubten wurde eine Induktionsspule unter die Haut der
Schlafe eingepflanzt, deren aktive Elektrode durch eine
feine Oeffnung des Labyrinthes mit einem Segment des Nervus
acusticus in Verbindung gebracht wurde, wédhrend die indif-

ferente Elektrode im Temporalmuskel plaziert wurde.

Kurz danach wurde einem durch Streptomycin ertaubten jungen
Madchen eine Elektrode durch die Pauke von aussen in das

runde Fenster eingehakt. Beide Patienten vermochten iiber einen
entsprechenden, nahe an die implantierte Spule gebrachten
Sender die Periodizitédt elektromagnetischer Wellen als Ge-
rausche wahrzunehmen, wdhrend die TonhShe vdllig unbestimmt
blieb und die Wahrnehmungen nur als Knirschen oder Rauhig-
keiten mit metallischem Beiklang geschildert wurden und nur

bei tiefen Frequenzen etwas unterscheidbar waren (Djourno



88

et al. 1957).

Finf Jahre spadter funktionierten die Elektroden bei beiden
Operierten immer noch, die Horempfindungen waren gleich ge-
blieben. "Trotz Schulung durch beste Krdfte aber war ein
Sprachverstidndnis nicht eingetreten, wohl aber bedeuteten
die elektrischen Sendungen fiir die Patienten eine gewisse
Hilfe durch das Erkennen des Sprachrhythmus beim Lippenab-
lesen" (Z5llner und Keidel 1963).

Um die Moglichkeiten der Frequenzerkennung bei elektrischer
Reizung der Nervenfasern in der Schneckentreppe abzukléren,
wurden 1963 von Zollner und Keidel in Lokalandsthesie Ver-
suche mit elektrischer Stimulation an zwei Patienten durch-
gefihrt, bei denen ein Labyrinth ertaubt und wegen einer
storenden Restfunktion des Nervus vestibularis ausgeschaltet
werden musste. Durch das gedffnete ovale Fenster wurde Je-
weils eine Platinelektrode in die Scala vestibuli eingefiihrt,
wadhrend die indifferente Elektrode am weichen Gaumen pla-
ziert wurde. Stimuliert wurde mit Sinusstrémen aus einem
normalen Tongenerator, offenbar ohne Isolationseinheit

(die im Bericht angegebenen Stromstérken von bis zu 6o mA
diirften um einen Faktor looo zu hoch sein, andernfalls
miisste man sich fragen, ob die Patienten die Operation
lebend iliberstanden haben). Die TonhdShe der durch den elektri-
schen Strom hervorgerufenen Gerdusche war nicht abhingig von
der Stimulationsfrequenz, leichte Aenderungen in der Posi-
tion der Elektroden ergaben keine eindeutigen Resultate.

Subjektiv empfanden die Patienten S&dge- oder Motorgerdusche.

Der ndchste Bericht eines Versuchs, Gehorlosigkeit mittels
eingepflanzter Elektroden zu beheben, stammt von Doyle et
al., (1964). Offenbar wurden bei zwei Patienten Elektroden
in die Scala tympani eingefiihrt und iiber eine Induktions-
spule stimuliert, wodurch eine Wahrnehmung des Sprach; oder

Musikrhythmus méglich wurde (Pierce und Zweig 1975).
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Simmons et al. berichteten 1964 iiber den ersten Versuch, den
Hornerv bipolar zu reizen. Es handelte sich bei dem Patien-
ten um einen 18-j8dhrigen Mann, der wegen eines rezidivieren-
den Kleinhirnependymoms in Lokalandsthesie craniotomiert
wurde, wobei im Kleinhirnbrilickenwinkelbereich ein Segment
des Hornervs zugédnglich wurde. Mit biphasischen Strompulsen
von 0.1 ms Breite konnten im Bereich von 20 bis 850 pps
(Pulse pro Sekunde) kleine Aenderungen der Repetitionsrate
unterschieden werden, wdhrend oberhalb 3500 pps keine Aen-
derungen mehr wahrnehmbar waren. Zwischen looo und 3500 pps
konnte der Patient nur ungenau Tonhohendnderungen feststellen.
Die Lautstérke wurde rickblickend auf circa 7o bis S0 dB
geschatzt, Stimulation des Colliculus inferior bewirkte

keine Horempfindungen.

Ein Jahr spédter implantierte Simmons einem 6o-j&hrigen Mann
mit Retinitis pigmentosa ein Blindel von sechs Elektroden in
den rechten Modiolus (Simmons et al. 1965). Der umfangreiche
Bericht (Simmons 1966) iiber die 18 Monate dauernden anschlies-
senden Tests und Experimente mit diesem Patienten enthidlt

eine Fille von interessanten und detaillierten Ergebnissen
und stellt wahrscheinlich die bisher sorgfdltigste Arbeit

auf diesem Gebiet dar.

Die wesentlichsten Ergebnisse sind, kurz zusammengefasst,
folgende: Man kann kleine.Elektroden in den HOrnerv plazie-
ren, ohne dass Infektionen, Nervdegenerationen und andere
schwere Gewebsreaktionen auftreten. Die Reizung relativ
diskreter Fasergruppen mit Strompulsen ist méglich. Die durch
solche Pulse verursachten Empfindungen sind rein auditiv

und kénnen mit geringer Energie (0.015 uC/Puls) erzeugt
werden. Der Uberschwellige Intensitdtsbereich betridgt 15

bis 20 dB, abhédngig von der gewdhlten Elektrode sowie von
Frequenz und Kurvenform des Reizes. Signifikante perstimu-

latorische Effekte, mdglicherweise basierend auf Impedanz-
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dnderungen, konnen auftreten. Bei schwellennahen Reizen be-
einflusst sich die Reizung zweier getrennter Fasergruppen
nicht gegenseitig, bei htheren Intensitdten gibt es Be-
einflussungen. Simultane Stimulation in zwei Elektroden-
kandlen kann die Verschmelzung der beiden einzelnen Tone

zu einem verschiedenartigen dritten bewirken. Grossten
Einfluss auf die Tonhthenempfindung bzw. Klangqualitit
haben die Wahl der Elektrode (der Ort der Reizung), die
Repetitionsrate des Stimulus und die Stromdichte. Kleinere
Einfliisse riihren von der Kurvenform des Reizes, der Dauer
und Reihenfolge der Darbietungen auf den einzelnen Kan&len
her. Sprache wird als solche erkannt, jedoch nicht verstan-
den. Grobe Unterscheidung einzelner Phoneme aufgrund ihrer
unregelmédssigen Umhiillenden und Amplituden war moglich. Die
Impedanz der Elektroden stieg in den ersten acht Monaten um
das Zehnfache.

4,1.3, Neuere Versuche mit permanent eingepflanzten Elektroden

Bei den in der Folgezeit durchgefiihrten Versuchen wurde von
den einzelnen Autoren (Michelson 1971, Michelson et al. 1973,
Merzenich et al. 1974, 1977, House und Urban 1973, House
1974, 1975,1976, Brackmann 1976) der Hornerv via rundes
Fenster von der Scala tympani aus mit zwei Elektroden oder
Systemen aus mehr als zwei Elektroden gereizt (siehe Figur
4,1.1.) oder man versuchte, am Promontorium (House und Brack-
mann 1974) bzw. an den beiden Fenstern die Elektroden zu
applizieren (Vernon 1973) oder nach Eroffnung der Cochlea

an mehreren verschiedenen Orten in der Scala tympani (Chouard
1973, 1976, s. Figur 4.1.2.) oder direkt im Modiolus (Spill-
mann et al, 1977, Figur 4.1.3.) zu reizen. Dabei wurden metho-
dische Details getestet wie Ort der Stimulation, Art und

Material der Elektroden, Stimuluscodierung etc.

Michelson (1971) beschrieb eine bipolare Elektrodenkonfi-



91

N
NG
N6

-y 1 2

w

Figur 4.1.1. Schema der Elektrodenplazierung durch eine Oeff-
nung im runden Fenster. Mehr apikale Regionen
der Cochlea konnen mit dieser Technik nur unter
grossen Schwierigkeiten erreicht werden.

guration und eine Implantationstechnik zusammen mit den
Resultaten aus Versuchen mit fiinf Patienten. Dieses bipolare
Elektrodensystem, bestehend aus zwei in eine Silasticmasse
eingelegten Golddréhten, wurde permanent in die Scala tym-
pani von zwel Patienten eingelegt, bei welchen Vortests posi-
tive Resultate ergeben hatten. Die Signaliibertragung wurde
mit einem Radiofrequenz-AM-System hergestellt, die akusti-
schen Signale wurden in analoger Form den Elektroden zuge-
leitet. Beide Patienten konnten zwischen Sinus- und Rechteck-
pulsstimulation unterscheiden, der dynamische Bereich war

30 dB, Zahlen wurden zu S0 % richtig erkannt, aber gespro-
chene Worte konnten nicht identifiziert werden. Schwierig-
keiten in der Entwicklung eines tragbaren Stimulators be-

hinderten die weitere Evaluation dieser Implantate.

Ein weiterer Patient, welcher ein permanentes Implantat er-
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hielt, erzielte &hnliche Testergebnisse. Spétere Berichte
mit zusdtzlichen Untersuchungsergebnissen eines weiteren
Patienten (1973, 1974, 1976) ergaben beste Frequenzempfind-
lichkeit flir elektrische Sinussignale um loo Hz und scharf
abnehmende Empfindlichkeiten zwischen loo und 500 Hz, obwohl

selbst bei lo,000 Hz noch Empfindungen feststellbar waren.

House und Urban berichteten 1973 liber Experimente mit implan-
tierten Gehorsprothesen, welche auf das Jahr 1961 zuriick-
gingen. Obwohl drei Patienten implantiert wurden, berichte-
ten die Autoren nur iiber einen (ein Patient war weggezogen,
dem anderen musste das Implantat wegen Vereiterung entfernt
werden). Durch das runde Fenster war ein Elektrodenbiindel,
bestehend aus sechs mit Pyre.M.L. isolierten Silberdrdhten

in die Scala tympani eingefiihrt worden. Die elektrische

Figur 4.,1.2. Elektrodenplazierung durch separate Oeffnungen
der Schneckentreppe nach Chouard (1976)
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Figur 4.1.3. Vergleich von Stimulation durch Elektroden in
der Scala tympani (I) und im Modiolus (II).
Zusdtzlich wurde noch die unterschiedliche
Feldverteilung von monopolarer (I) gegeniiber
bipolarer (II) Stimulation angedeutet.
Abkiirzungen: S.V.: Scala vestibuli, S.M.: Scala
media, S.T.: Scala tympani, S.G.: Spiralganglion

Verbindung wurde durch einen in der Haut eingesetzten Teflon-
stecker hergestellt. Vor der Operation waren alle drei Pa-
tienten mit Promontoriumselektroden getestet worden (House
und Brackmann 1974), wobei Antworten auf elektrische Sinus-
wellen zwischen 30 und 120 Hz bei ca. 0.3 V Amplitude fest-
stellbar waren. Bei Tests mittels der eingepflanzten Elektro-
den wurde festgestellt, dass ein Patient am besten auf ein

90 Hz-Signal von 0.3 V reagierte und dass er ein looo Hz-
Signal "besser wahrnehmen" konnte, wenn gleichzeitig ein
hochfrequentes Signal dargeboten wurde. Aufgrund von derar-
tigen Beobachtungen wurde alsdann ein tragbarer Stimulator
konstruiert, bestehend hauptsédchlich aus einem Amplituden-

modulator mit 16 kHz Trégerfrequenz (Urban 1974).
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Klirzlich publizierten House und seine Mitarbeiter eine aus-
fithrliche Monographie (House 1976), in der sie ihre Erfah-
rungen mit 16 Patienten darlegten, an welchen eine oder meh-
rere Implantationsoperationen durchgefiihrt worden waren.
Ein grosser Teil dieser Monographie enthdlt Reminiszenzen
und anekdotische Berichte einzelner Patienten iiber ihre Er-
fahrungen und Reaktionen. Zus&tzlich sind darin aber wert-
volle Informationen beziiglich Krankengeschichten, psycho-
logische Evaluation und eine komplette Beschreibung des Re-
habilitationsprogrammes zu finden. Die Angaben iiber Rein-
tonschwellen, Detektions- und Unbehaglichkeitsschwellen fiir
13 Patienten sowie die Messdaten des tragbaren Stimulators
sind allerdings zu unvollstédndig, um das Horverhalten der

Prothesen zu beschreiben.

4,1.4. Evaluationsexperimente von an den Implantationen

unbeteiligten Forschergruppen

Von Mladejovsky et al. wurden 1975 eine Reihe von Experi-
menten mit dem ersten von House implantierten Patienten
durchgefiihrt, welcher flnf Jahre nach der Operation ein

immer noch funktionsf&higes Elektroden-Hautsteckersystem

mit funf intracochledren Elektroden besass. Untersucht wurden
die subjektiven Antworten dieses Patienten auf biphasische
Stimulation zur Bestimmung der Auswirkung von parametrischen
Aenderungen. Tonhthendnderungen als Folge der Stimulation

der fiinf verschiedenen Elektroden (Platzfrequenz) sowie als
Folge der Frequenzédnderung des Stimulus bei einer bestimmten
Elektrode (Periodizit#dtsfrequenz) wurden wahrgenommen, Bei
Tonhthenskalierungsexperimenten konnten Ueberlappungen
Zwischen Orts- und Periodizit&@tsfrequenz festgestellt werden,
wodurch moglicherweise ein Frequenzkontinuum erzeugt werden
kann. Weitere parametrische Untersuchungen mit zwei Patienten,

welchen je ein Mehrkanalelektrodensystem mit Hautstecker ein-
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gepflanzt wurde (Mladejovsky et al. 1976) sind zurzeit noch

im Gange.

Eine detaillierte Untersuchung an 13 Patienten mit implan-

| tlerten Elektroden, durchgefiihrt von einer Forschergruppe der
Unlver51tat Pittsburgh im Auftrag des amerikanischen natio- |
nalen Institus fir neurologische und kommunikative Stdrungen
(NINCDS) wurde kiirzlich versffentlicht mit Daten iiber oto-
logischen, audiologischen, vestibuldren und neuropathologi-
schen Zustand, Prothesenverhalten, psychoakustische Messungen,
Gleichgewichtsstabilitdtsuntersuchungen und subjektive Be-

urteilungen der Patienten (Bilger 1977).

Kurz zusammengefasst lauten die Ergebnisse:

Mit eingeschalteten Prothesen konnten alle Patienten Tone

im Frequenzbereich zwischen 125 und 8ooco Hz wahrnehmen bei
Intensitédten, welche in einer normalen akustischen Umgebung
vorkommen. Obwohl sie Sprache nicht verstehen konnten, er-
reichten sie hoéhere Testwerte bei Ablesversuchen und beim
Erkennen von Umweltgerduschen mit den Geré&dten als ohne.
Zudem wurde ihre Sprache als verst&ndlicher taxiert bei ein-

geschalteter Prothese als bei ausgeschalteter.

Das Gleichgewichtsverhalten wurde durch die elektrische
Stimulation gestort, v.a. bel geschlossenen Augen., Moglicher-
weise wurde der Nervus vestibularis elektrisch gereizt. Je-
doch klagten nur wenige Patienten iber Gleichgewichtsstorun-
gen, die meisten hatten sich ihrem betré&chtlichen Verlust

an vestibulidrer Funktion erfolgreich angepasst.

Die meisten Patienten konnten Intensitdtsunterschiede so gut
wie Normalhdrende unterscheiden. Der Lautheitsanstieg war je-
doch nur fiir tiefe Frequenzen normal, oberhalb 2000 Hz war
keine systematische Lautheitsédnderung mehr feststellbar bei
ansteigender Stimulusintensitdt. Normalerweise konnten Fre-

quenzunterschiede bei 125 und 250 Hz ziemlich genau diskri-
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miniert werden, Jjedoch kaum bei looo oder 20co Hz. Die meisten
Patienten waren durch Fragen nach der Tonhthe verwirrt und

konnten Frequenzen nur bis etwa 250 Hz skalieren.

Unterschiede in Signaldauer, zeitlichem Muster (Rhythmus) und
Spektrum (z.B. Ton gegen Schmalbandrauschen) konnten erkannt
werden, Ausserdem unterschieden die Patienten mit AM-Ger&dten
zwischen verschiedenen spraché@hnlichen Tdnen, eingeschlossen
synthetische Vokale, welche nur in ihrem zweiten Formanten
variierten. Jedoch wurden diese Tone nicht als sprachdhnlich
erkannt, Maskierungsexperimente ergaben Schwellwertverbes-
serungen im Gegensatz zu normalem Horen, was auf die Tat-
sache zuriickzufilhren ist, dass das Stimulationsgerdt ein
einkanaligeé System ist, so dass das Maskierungsgeridusch

zum Signal addiert wird, widhrend das normale Ohr ein Multi-
kanalsystem darstellt, wobei das Maskierungsgerdusch auf ver-

schiedene Kandle aufgeteilt wird.

Die acht Patienten, welche ihre Prothese widhrend acht oder
mehr Stunden tédglich im Gebrauch hatten, beschrieben deren
Hauptnutzen in Bezug auf Kommunikation. Obwohl sie enttduscht
dariiber waren, dass ihnen die Prothesen kein Sprachverstind-
his vermittelten, hatten sie doch den Eindruck, dass die Ge-
rdte von grossem Nutzen filir das Lippenlesen waren. Auf der
anderen Seite beschrieben die drei Patienten, welche ihre
Gerédte nur unregelmidssig in Betrieb setzten, den Nutzen v.a.
in Bezug auf die Wahrnehmung von Umweltgeriduschen., Alle
Patienten berichteten, dass Larm speziell listig flir sie war.
Unregelméssige Benutzer schalteten das Gerdt bei Lirm aus,
wdhrend die anderen die Lautstdrke so regulierten, dass sie
trotzdem noch andere Gerdusche in ihrer Umgebung wahrnehmen
konnten, z.B. Autohupen oder iiberholende Fahrzeuge im Stras-

senverkehr.
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4,1.5, Erfahrungen in FEuropa: Paris

Ueber Versuche mit mehrkanaligen Elektrodensystemen beim
Menschen liegt ausser dem Bericht von Simmons (1966) und
einigen Bemerkungen von House (1974) sowie den Experimenten
voh Mladejovsky (1975) mit dem ersten von House implantier-
ten Patienten erst ein vorldufiger Bericht der Gruppe von
Chouard aus Paris vor (1976). Darin werden prioperative Tests
mit elektrischer Stimulation am runden Fenster an 45 Fillen
von totaler, beidseitiger Taubheit sowie postoperative Tests
bei sieben implantierten Patienten beschrieben. Die préope-
rativen Tests ergaben Horempfindungen in allen F&llen ausser
bei einem Patienten nach Entfermen eines Akustikusneurinoms,
so dass die Schlussfolgerung nahe liegt, dass in der Mehr-
heit der F&lle von totaler Taubheit die neuralen Funktionen

mindestens teilweise erhalten bleiben.

Bei den Implantationen wurden jeweils acht Elektroden ein-
zeln durch separate Oeffnungen in die Scala tympani einge-
fihrt (s. Figur 4.1.2.), worin durch kleine Silasticstiicke
elektrisch isolierte Abteilungen geschaffen wurden. Ein Sti-
mulationsapparat teilt das akustische Signal in acht Frequenz-
bénder auf, wobei der Ausgang Jedes Kanals in eine Folge von
Strompulsen umgewandelt wird, deren Frequenz mit der Inten-
sitdt &andert. Die Tonhthe wird durch die Lage der Elektrode
bestimmt, durch kombinierte Stimulation aller Elektroden
kann anscheinend Melodie-Identifikation bis zu loo % und
Sprachverstédndnis bis zu 80 % (bei zweisilbigen Testworten)
erreicht werden. Nach drei bis sechs Monaten traten Verei-
terungen um den Teflon-Hautstecker auf, welche jedoch auch

nach 22 Monaten nicht auf das Innenohr ibergriffen.
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4,1.6, Diskussion

Eine Zusammenfassung und Beurteilung dieser verschiedenar-
tigen Ansdtze und Versuche von elektrischer Stimulation

mittels eingepflanzter Elektroden beim Menschen geht wohl
am besten von den Zielen aus, welche durch diese Implanta-

tionen erreicht werden sollen.

Das Ziel wahrscheinlich aller mit elektrischer Stimulation
des GehOrs beschédftigter Forschergruppen ist es offenbar,
tauben Menschén wieder eine Moglichkeit direkten Kontakts

mit ihrer akustischen Umwelt und eine gewisse Sprachdiskri-
minationsfghigkeit zu verschaffen. Ein Weg, diesem Ziel
ndher zu kommen, geht von der Idee aus, dass ein kiinstlich
erzeugtes Aktivitadtsmuster im Hornerv, das dem Muster bei
Normalhorenden &quivalent ist, von den htheren Verarbeitungs-
zentren in der Horbahn wie normale akustische Schallsignale
weiterverarbeitet wird (beziiglich der Versuche einer direkten

corticalen elektrischen Stimulation siehe Dobelle 1973).
Hier schliessen sich aber gleich eine Reihe von Fragen an:

1. Wie viele Nervenfasern sind bei einer kongenitalen oder
erworbenen Taubheit liberhaupt noch funktionsfghig und wie
reagieren die Innenohrstrukturen oder der Nerv auf die
Implantation von Metallelektroden und elektrische Stimu-

lation?

2. Wie sieht das Aktivit&dtsmuster im Ho6rnerv und in héheren
Stationen der Horbahnen aus bei elektrischer Stimulation

im Vergleich mit akustischer?

3. Auf welche Art kann die tonotopische Organisation der
Cochlea (das Ortsprinzip der Frequenzerkennung) kiinstlich
reproduziert werden? (eine Ausniitzung des Periodizitédts-—
Prinzips allein wird offenbar nie ein auch nur anniherndes

Sprachversténdnis hervorbringen, wie die bisherigen Ver-
suche mit Menschen gezeigt haben),
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4, Welches ist der optimale Stimulus und die bestmdgliche

Codierungsform flir eine gegebene Elektrodenkonfiguration?

5. Wie ktnnen Elektroden- und Signaliibertragungssysteme ent-
wickelt werden, welche ein einwandfreies Funktionieren
iiber Jahre unter ungiinstigsten Bedingungen (eingepflanzt
in den menschlichen Korper und allen méglichen Flilissig-

keiten und Einfllissen ausgesetzt) garantieren?

6. Wie konnen solche Systeme chirurgisch mit moglichst klei-
nem Risiko genau an den Ort ihrer Wirkung (z.B. bestimmte
Segmente der Scala tympani oder des Modiolus) gebracht

werden?

7. Wie miisste ein Rehabilitationsprogramm filir einen Implan-
tationspatienten aussehen, das ihm ermdglicht, so viel
als mdglich von der Prothese zu profitieren und ihm hilft,

die neuartigen Sinneseindriicke verarbeiten zu lernen?

Auf alle diese Fragen liegen zur Zeit noch keine abschlies-
senden Antworten vor, obwohl schon zahlreiche Versuche und
Experimente mit Tieren und Menschen sowie in elektronischen
Laboratorien und mathematischen Modellsimulationen durchge-
filhrt wurden. Zur Frage nach dem Ausmass der Hérnervdegene-
ration bei ototoxischem Haarzellausfall, infektitser, meta-
bolisch/mechanischer oder kongenitaler Ertaubung liegen eine
Reihe von neueren Untersuchungen vor, die darauf schliessen
lassen, dass zwar mit den Haar- und Stlitzzellen im Cortischen
Organ auch ein Grossteil der Nervenfasern degeneriert (Spond-
lin 1971, Kiang 1970, Schuknecht 1974, Hawkins 1974), dass
aber doch in den meisten F&llen auch Jahre nach Einsetzen der
Ertaubung elektrisch erregbare Fasern iiber weite Bereiche

erhalten bleiben (Chouard 1976, House 1976, Dillier 1977).

Was das Ueberleben von Nervenfasern nach Elektrodenimplan-

tation betrifft, so zeigen histopathologische Untersuchungen
an chronisch implantierten Tieren (Simmons 1967, Schindler
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1974, 1975, 1976, Clark 1975), dass es bei Positionierung der
Elektroden in der Scala tympani der unteren Basalwindung

nach Wochen bzw. Monaten zum Verlust der Haarzellen und
Atrophie der Tectorialmembran und des Cortischen Organes

in allen Windungen kam. Die Spiralganglienzellen Jjedoch waren
grosstenteils und Nervenfasern fast immer histologisch intakt.
Eine deutliche Abhingigkeit vom Elektrodenmaterial bestand,
wobei Silber am unglinstigsten, Stahl und Platin Jjedoch glins-

tig waren.

Elektrophysiologische Studien zur Abklérung des unterschied-
lichen Reaktionsverhaltens des Hornervs auf elektrische und
akustische Reize wurden als Einzelfaseraktivitats- (Kiang
1972, 1974, Moxon 1968, 1971, Merzenich 1973, Chamberlain
1968) und evozierte Potentialuntersuchung (Walloch 1973,
Glattke 1974, Meikle 1977, Simmons 1970, 1972, Gerken 1976)
durchgefiihrt. Die Resultate zeigen zeigen bezliglich einzel-
ner Hornervfasern, dass bei elektrischer Stimulation keine
Frequenzselektivitat stattfindet wie bei der mechanischen
Filterung von Mittelohr und Basilarmembran und dass das zeit-
liche Muster ebenfalls teilweise verloren geht. Zudem ist der
dynamische Bereich bei elektrischer Stimulation sehr ver-
ringert gegenliber akustischer. Durch Computersimulationen -
konnen mathematische Funktionen gefunden werden, welche

diese Daten modellmissig beschreiben (s. Kapitel 3. dieser
Arbeit).

Auf der Stufe des Colliculus inferior (Simmons 1970) und des
Cortex (Clark 1973, Meikle 1977) sind die Antworten jedoch
sehr dhnlich flir beide Stimulationsarten, abgesehen wiederum
von Intensitédtsfunktion und Frequenzselektivitdt. Probleme
treten jedoch auf bei hochfrequenten Stimuli, weil elektrische
Stimulation bei hohen Frequenzten relativ unwirksam ist und
mit tiefen Frequenzen unter Umst&@nden die Antwortmuster in

Bezug auf Dauer und St&rke von Erregung und Hemmung nicht
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erzeugt werden konnen, welche fiir hochfrequente Neuronen bei

ihrer "besten Frequenz" charakteristisch sind (Meikle 1977).

Betrachtet man das Problem des Sprachversténdnisses vom in-
formationstheoretischen Standpunkt aus (Corliss 1973, Hill
1968, Flanagan 1972), so muss man feststellen, dass durch
das Periodizit#dtsprinzip allein (Beschrinkung des Frequenz-
unterscheidungsvermdgens unter 500 Hz) eine fiir Sprachdis-
krimination genligend grosse Kanalkapazitdt nicht erreicht
werden kann, dass aber im zeitlichen Muster des Sprachsig-
nals, der Umhiillungsfunktion, eine grosse Menge an Informa-
tion liegt, welche von Schwerhdrigen z.B. zur Unterstiitzung
des Lippenlesens (Erber 1972, Horii 1971) ausgeniitzt wird.
Zusammenhédngende Konversation in l&rmiger Umgebung akustisch
zu verstehen, wird aber nur durch Ausniitzen des Platzprin-
zips moglich sein, d.h. durch simultane Stimulation mehrerer
Frequenzbereiche mittels multipler Elektrodensysteme (Mac
Leod 1975, Chouard 1976, Clark 1976, Glattke 1976, White 1974,
Wandhéfer und Kauffmann 1976). Welche Signale dann aber auf
die einzelnen Elektroden gegeben werden miissen, ist zur Zeit

noch ungeklért.

Die optimale Stimulusform fiir Nervstimulation beziliglich mi~
nimaler Energie wére ein Rechteckpuls (Crago 1974, Lilly
1961), jedoch ist die Zuordnung eines analogen Signals mit
einem bestimmten Frequenzspektrum und zeitlichen Muster zu
einer Sequenz von Pulsen keine eindeutige Sache. Der Ein-
fluss von Pulsrate auf Lautheit und TonhShe muss zuerst ge-
nauer abgeklédrt werden, bevor Codierungsvorschriften bestimmt
werden konnen. Die Kompression des akustischen Signals auf
den begrenzten elektrischen Dynamikbereich ist ebenfalls
kein triviales Problem, da jede elektronische Begrenzung
oder Kompression durch die auftretenden Nichtlinearitidten

das Signal verzerrt (Carhart 1974).
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Die Entwicklung chemisch resistenter Isolationsmateria-
lien und die Miniaturisierung elektronischer Schaltkriese
hat in den letzten Jahren grosse Fortschritte gemacht. Die
technologischen Probleme der Herstellung einer iiber Jahre
hinaus zuverlédssigen Elektrodenanordnung sollten aber nicht
unterschitzt werden (Mooney 1977). Ebenso ist es durch mo-
derne mikrochirurgische Verfahren heute moglich, Elektro-
den in die Schneckenwindungen oder den Modiolus des Innen-
ohrs zu plazieren, Jedoch bietet die exakte Lokalisierung
v.a. im Bereich der Sprachfrequnzen grosse Probleme (Clark
1975, Chouard 1976).

Schliesslich ist es von grosster Wichtigkeit, nach einer Im-
plantation die Horfdhigkeit und Diskriminationsmdglichkeiten
des Patienten durch parametrische und psychophysische Expe-
rimente genau zu erfassen, um somit ein Optimum an Informa-
tion zu lbertragen. Der Patient sollte regelmidssig geschult
und getestet werden und muss die Mdglichkeit haben, Jjeden

Tag fir sich zu lben und zu lernen, die neuartigen Sinnes-

eindriicke zu verarbeiten.
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4,2, Elektrische Stimulation im Ohrkanal und am Promontorium

4,2,1, Ziel und Methode

Voraussetzung fiir das erfolgreiche Gelingen einer Elektro-
denimplantation in die Cochlea ist eine zumindest teilweise
Funktionsfdhigkeit des HOrnervs. Eine Erfassung der Verh#lt-
nisse im Hornerv bei vollstandiger sensorischer Taubheit

ist Jedoch mit den konventionellen Mitteln der Audiometrie
nicht méglich, da bei fehlender akustischer Erregbarkeit
eine elektrische Erregbarkeit nicht ausgeschlossen werden

kann,

Es wurde deshalb versucht, auf méglichst einfache, nichtin-
vasive Art und Weise den HOrnerv elektrisch zu reizen und
dessen Erregbarkeit zu bestimmen., Ausgehend von den Unter-
suchungen Stevens' und Flottorps, welche Elektroden auf der
Haut, im Ohrkanal und am Promontorium benutzten und dadurch
Horempfindungen bei Normalhdrenden und Gehdrlosen hervor-
rufen konnten, war es unser Ziel, Parameterwerte der elektri-
schen Stimulation so zu bestimmen, dass eine Unterschei-
dung zwischen echter Nervstimulation und elektrophonischem
Horen sowie eine Erfassung der neuralen Atrophie mdglich

wlirde.

In einer Reihe von Untersuchungen an 3o gehdrlosen (davon

7 einseitig) und 15 normalhdrenden Probanden wurden die
Moglichkeiten, dieses Ziel zu erreichen, studiert. Als
Stimulationselektroden wurden entweder ein mit Watte um-
wickelter Silberdraht verwendet, der in den mit Salzldsung
aufgefiillten &usseren Gehdorgang eingelegt wird (Brenner-
methode, Stevens 1937) oder eine Cochleographienadel, welche
durch das Trommelfell gestossen und auf das Promontorium
aufgesetzt wird (dazu wird das Trommelfell mittels Ionto-

phorese andsthesiert). Als Referenzelektroden wurden AgAgCl-

Hautelektroden an Stirn und gegeniiberliegendem Mastoid
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sowie eine grossflidchige Handelektrode benutzt.

4.2.2; Békésy-Audiometer flir elektrische Stimulation

Nach Vorversuchen mit einer Stimulationsapparatur, bestehend
aus einem Wavetek-Funktionsgenerator und einem Neurolog-
Modulsystem zur Generierung von Zeitintervallen und Puls-
signalen, wurde ein Konzept filir eine verbesserte halbauto-
matische Apparatur entwickelt und realisiert. Es hatte sich

gezeigt, dass die manuelle Einstellung und Ver&nderung aller

VCF GATE PULSFORM AMPLITUDE BEGRENZER ISOLATION ELEKTRODE
p8 |+ B A TOTD
PATIENT
| [m |
A i _/L
)L A (P ~
F A4 [—
L ) | |

RAMPE  BURST-GEN. XY-PLOTTER INTEGR. MONITOR ANTWORT

Figur 4.2.1. Blockschema der Stimulationsapparatur. Die Fre-
quenz des Frequenzgenerators (VCF) wird durch
einen Rampengenerator (RAMPE) gesteuert, die
Rampe dient gleichzeitig als X-Ablenkung eines
XY-PLOTTERS. Ueber einen elektronischen Schal-
ter (GATE), der von einem BURST-Generator ge-
taktet wird, gelangt das Signal in einen PULS-
FORMER, wo Pulse verschiedener Pulsbreite und
Pulsform erzeugt werden konnen., Die Signal-
AMPLITUDE wird in einem Multiplikator-Verstérker
eingestellt, BEGRENZT und in einem STIMULUS~
ISOLATOR erdfrei libertragen und als Konstant-
strom der ELEKTRODE zugeleitet. Der PATIENT
steuert per Knopfdruck (ANTWORT) das Summations-—
vorzeichen eines digitalen PULSINTEGRATORS, wel-
cher von einem Pulsgenerator variabler Pulsrate
gespiesen wird (nicht separat eingezeichnet).
Die Integratorspannung bestimmt die Signalampli-
tude und wird auf dem Plotter aufgezeichnet.
Strom- und Spannungsiiberwachung auf einem MONITOR.




lo5

Stimulationsparameter und die Registrierung der Patienten-
antworten (Messung von Strom- oder Spannungsamplitude auf
dem Oszilloskop) sehr zeitaufwendig und vor allem ungenau

war.

Figur 4.2;1. zeigt das Blockschema der Apparatur. Ein Rampen-
generator steuert die Frequenz eines Funktionsgenerators,
welcher in kontinuierlichem oder intervallmissigem Modus
verschiedene Kurvenformen erzeugen kann. Die Amplitude der
Stimulationssignale wird lber einen digitalen Pulsintegrator
durch ein Knopfdrucksignal des Probanden gesteuert und gleich-
zeitig auf einem XY-Schreiber aufgezeichnet als Funktion

der Frequenz. Die maximale Stromamplitude kann mit einem
Bereichschalter am Stimulusisolator gewd@hlt und innerhalb

des gewdhlten Bereichs iliber ein Potentiometer eingestellt
werden, Der Stimulusisolator wurde speziell flir die Experi-
mente mit elektrischer Stimulation des HOrnervs entwickelt
und erlaubt es, Eingangsspannungen beliebiger Kurvenform

in erdfreie Stromsignale zu wandeln. Ein optoelektronisch
isolierter Spannungsmonitor ermdglicht die direkte Messung
der Elektrodenspannung. Dadurch konnen wghrend eines Expe-
riments laufend Strom und Spannung liberwacht werden, ohne
dass der Proband galvanisch mit der Stimulationsapparatur

in Verbindung steht. Ueber einen Druckknopf kann der Proband
zudem bei zu hoher Stromamplitude sofort das Stimulations-

signal ausschalten.

Die Steuerung der Frequenz wurde durch eine Dreieckspannung
sehr tiefer Frequenz realisiert. Die Geschwindigkeit, mit

der sich die Frequenz der Stimulationssignale &ndert, spielt
besonders bei Sinusstimulation eine grosse Rolle fiir die

Form der Békésy-Kurve, wdhrend bei Rechteckpulsstimulation
dieser Parameter weniger kritisch ist. Nimmt n&mlich die
Frequenz schneller zu als die Amplitude und befindet man sich

in einem Bereich, in dem der Schwellwert stark frequenzab-
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hingig ist (bei Sinusstimulation z.B., zwischen loo und 500
Hz), so werden Audiogrammwerte registriert, welche unterhalb
der tatsdchlichen liegen. H81lt man den Frequenzanstieg Jjedoch
auf dem Minimum liber die ganze Dauer des Experiments, so er-
gibt sich eine unndtig lange Untersuchungszeit, der Proband
ermiidet und gibt unzuverlidssige Schwellenangaben. Die meistens
verwendeten Periodendauern fiir eine Frequenzdekade (linearer
An- oder Abstieg zwischen lo und loo Hz, loo und looo Hz und
looo und lo,o000 Hz) variierten zwischen 200 und looo Sekun-
den., Mit dem verwendeten Funktionsgenerator (Tektronix FG50l1)
waren aber Periodendauern bis zu loo,000 Sekunden (0.0l mHz)
mglich, sodass wdhrend eines Experiments durch einfache Po-
tentiometerdrehung die Frequenzidnderung praktisch angehalten
und der Schwellwert an einer Fixfrequenz liber léngere Zeit

bestimmt werden konnte.

Durch die Verwendung eines digitalen Pulsintegrators fir die
Amplitudensteuerung konnte der Zeitbereich filir den Ampli-

tudenanstieg praktisch beliebig variiert werden, sodass flir
Jeden Probanden eine individuelle Anpassung der Ablenkpara-

meter Jederzeit mdglich war,

4;2.3. Resultate

Bei 17 Probanden wurden die elektrischen Impedanzen der Sti-
mulationselektroden im &dusseren Gehdrgang gemessen und Be-
trag und Phase als Funktion der Frequenz bestimmt. Die Kur-
ven zeigen kapazitiven Verlauf, d.h. dass bei Puls-Stimula-
tion mit einer Konstantspannungsquelle (Innenwiderstand der
Quelle vernachlédssigbar klein gegeniiber dem Lastwiderstand
und somit Ausgangsspannung unabhingig vom Ausgangsstrom)

der Strom anfi@nglich einen hohen Spitzenwert erreicht und
anschliessend exponentiell abfdllt, widhrend bei Stimulation

mit einer Konstantstromquelle (Innenwiderstand sehr gross
gegen Lastwiderstand und somit Ausgangsstrom unabhingig von
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Figur 4.2.2. Vergleich von Strom- und Spannungsstimulation.
Dargestellt sind Jjeweils oben die Stromkurve,
unten der Spannungsverlauf, Links Stromein-
prédgung, rechts Spannungseinprigung.

der Spannung liber dem Lastwiderstand) nach anfiZnglichem durch

ohmsche Widersténde bedingten Spannungssprung die Spannung

langsam ansteigt bis zu einem durch die Grdsse der Kapazi-

tidt bedingten S&ttigungswert (s. Figur 4.2.2.).

Bei tiefen Frequenzen zeigen sich relativ grosse Streuungen

der Impedanzwerte von Proband zu Proband, welche einerseits

auf anatomische Unterschiede der Geometrie des dusseren Ge-

hérganges (unterschiedliche effektive Elektrodenfliche wegen

unterschiedlicher Elektrolytmenge) zurlickzufiihren sind, an-

dererseits auf die Kontaktverhi@ltnisse bei den Referenz-

elektroden (aufgerauhte oder unversehrte Epidermis). Die

Vorgidnge an Elektroden-Gewebe-Uebergingen und die Impedanz-

verhdltnisse von Metallelektroden in Elektrolyten sind schon

sehr gut erforscht. Es existiert eine umfangreiche Litera-

tur dariiber im Zusammenhang mit der Messung von Biopotentia-

len und der Stimulation von Muskeln oder Nerven iiber trans-

dermale oder implantierte Elektroden. Darauf soll im n&chsten

Kapitel noch nidher eingegangen werden.
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Figur 4.2.3. Impedanzkurven fiir Silberelektroden in NaCl-
Losung (0.9 %) im Zusseren Gehdrgang. Referenz:
AgAgCl-Hautelektroden an Stirn und gegeniiber-
liegendem Mastoid, Handelektrode (verzinnter
Kupferstab). 1) Mittelwertkurve (N=17).

2), 3) Extremalkurven, 4) Impedanzverlauf nach
Stevens (1936).

Figur 4.2.3. zeigt die gemittelte Impedanzkurve filir die 17
Probanden, bei denen die Messungen vollst&ndig durchgefiihrt
wurden und die beiden Extremalkurven. Zus&dtzlich wurde zum
Vergleich noch eine Messkurve aus der auch heute noch glil-
tigen historischen Untersuchung von S.S.Stevens aus dem Jahre
1937 dargestellt, welche mit unseren Messungen sehr gut

Ubereinstimmt.

Als einfache Ersatzschaltung kann eine Serieschaltung eines
RC-Gliedes mit einem Widerstand bestimmt werden. Der asympto-
tische Verlauf der Kurven bei tiefen und hohen Frequenzen
bestimmt dabei die Werte der einzelnen Schaltelemente.

Figur 4.2.4, zeigt die Ersatzschaltung mit den approximierten

Werten der Elemente fiir die Impedanzmittelwertskurve.
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Figur 4,2.4, Vergleich von gemessener und simulierter Impe-
danz. a) Betrag: Messwerte gestrichelt, Simu-
lation durchgezogen. Die Messwertkurve ist mit
der Mittelwertskurve aus Figur 4.3.3. identisch.
b) Phasengang: Oberhalb 2000 Hz war eine genaue
Messung aufgrund von Phasenverzerrungen im Mo-
nitor nicht mehr méglich, ausserdem werden die
Ablesefehler auf dem Bildschirm bei grésseren
Phasendifferenzen als 6o ° betréchtlich, wes-
halb auch die theoretisch ermittelte Kurve nur
bis 2000 Hz gezeichnet wurde. c¢) Ersatzschalt-
bild: R1=500 Ohm, R2=5.4 kOhm, C=90 nF.

Wie aus dem obengesagten und aus Figur 4.2.2., hervorgeht, ent-
stehen bei Konstantspannungsstimulation hohe Stromspitzen be-
reits bei kleinen Spannungsamplituden. Das ist vor allem fiir
die Stimulation mit implantierten Elektroden unerwlinscht,

weil dadurch thermische Schidigungen des Nervengewebes ent-
stehen kénnen. Wie aus verschiedenen Untersuchungen hervor-
geht, sind fir die Ausldsung eines Nervenaktionspotentials
nicht die Stromspitzenwerte massgebend, sondem der iiber die
Pulsdauer aufsummierte Strom, mit anderen Worten: die La-

dung pro Puls (Genaugenommen ist dieser Wert wiederum ab-
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hdngig von der Elektrodenfl&che, sodass als eigentlicher
auslosender Stimulus die Ladungsdichte pro Puls betrachtet
werden muss). Bei der Stimulation mit Strompulsen l&dsst sich
diese Grosse durch einfache Multiplikation der Stromempli-
tude mit der Pulsdauer ermitteln, bei Sinusstimulation muss
noch ein zus#tzlicher Formfaktor (2/m) berlicksichtigt werden.
Zu Beginn der Untersuchungen wurde ein Konstantspannungssti-
mulator benutzt. Ein Vergleich mit den nachfolgenden Mes-
sungen mit Konstantstrom ist jedoch nur schwer mdglich wegen

der ungenauen Bestimmung der Ladung pro Puls. Die Versuche

REINTON-AUDIOGRAMM ELEKTRODEN-IMPEDANZ
J.D. (1921) OHRKANAL (NaCl) - STIRN
z 0
8 Ja)- *
0 12k 120
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40 H 8k ] ¢ A 80
] i g 1
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80 ¥ Lk 40
1 ® ‘o/o, 12
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120 T '; LF T T 0, T T [ T T 0
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Figur 4,2.,5. Beispiel einer Untersuchung mit elektrischer Sti-
mulation. Links: Vorgingig wird das Reintonau-
diogramm des Probanden bestimmt. Hier sind audio-
metrisch keine Horreste mehr messbar (Symbole:
x,0: Luftleitung links und rechts, ],[: Knochen-
leitung links und rechts; mit nach unten gerich-
teten Pfeilen bezeichnete Symbole zeigen an, dass
bei maximaler Aussteuerung des Audiometers noch
keine Horempfindungen hervorgerufen werden konnten).
Rechts: Nach Einlegen der Gehdrgangselektrode wer-
den die elektrischen Impedanzwerte bestimmt bei
einer unterschwelligen Stromstidrke (Sinusstimu-
lation). Der Phasengang wird aus Winkelmessungen
von Lissajous-Figuren gewonnen.




111

sollten auch in erster Linie dazu dienen, einen Ueberblick
iber die zu erwartenden Effekte zu gewinnen und ein sinnvolles
Versuchsvorgehen herauszufinden. Fiir die nachfolgend beschrie-
benen Resultate wurden diese ersten Versuche deshalb nicht

miteinbezogen.

Ein Beispiel eines Untersuchungsablaufs geben Figuren 4.2.5.

und 4.2.6. Das vor Beginn einer Untersuchung mit elektrischer
Stimulation angefertigte Reintonaudiogramm soll Aufschluss

geben ilber den aktuellen Zustand des Gehdrs. Wie Figur 4.2.5.
zeigt, ist der Proband beidseitig audiometrisch taub, die Elekt-

rodenimpedanz liegt im Rahmen. Die Békésy-Kurve stellt gleich-

BEKESY-AUDIOGRAMM

JD.11921) ,r. T
1 A BRENNER - ELECTRODE
(mA] [J
5 —
T=2ms
3 —
= T=.5ms
1 — T=1.ms
T T T T T T T ] 1 T 1 T T 1 T | —{
10 50 100 500 1000 {Hz]

Figur 4.2.6. Békésy-Audiogramme bei elektrischer Stimulation.
Rechteckpulsstimulation bei verschiedenen Puls-
breiten. Obere Begrenzungen der Audiogrammzacken
stellen oft bereits die Unbehaglichkeitsschwelle
dar. Zu beachten ist der lineare Frequenzmasstab
liber zwei Dekaden, welcher flir die folgenden Fi-
guren in einen logarithmischen umgewandelt wird.
(mittlere Schwellwerte bei diskreten Frequenzen)
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zeitig die HOr~ und Schmerzschwelle dar. Die unteren Spitzen
bezeichnen in etwa die Horschwelle, die oberen oft bereits

die Schmerzgrenze. Die Gerduschempfindungen waren deutlich

bis stark, die Qualit&dt der Ger&dusche war von der Stimulus-
frequenz unabhidngig. Bei Stimulation mit Rechteckpulsen trat
zusdtzlich Surren in verschiedener Tonhthe auf, sowie Gerdusche

unbekannten Charakters.

Die Horempfindungen bei Normalhdrenden konnten durchwegs als
elektrophonisch charakterisiert werden, indem Aenderungen der
Stimulationsfrequenz als Verdnderungen der perzipierten Ton-
hohe empfunden wurden. Mittelwerte und Extremalwerte fiir elek-
trophonische HOr- und Schmerzschwelle bei Sinus- bzw. Rechteck-

pulsstimulation zeigen Figuren 4.2.7. und 4.2.8.

1 4
(mAl

5 — 11 NORMALHORENDE

A

{Mittel- und Extremwerte)

V/

'1 LA ¥ L  rrrew i il lTTTllva

100 1000 1000 (Hz]

Figur 4,2,7. Schwellwerte des Horens (H) und der Unbehaglich-
keit (D). Mittel~ und Extremalwerte von 11 nor-
malhSrenden Versuchspersonen,
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Figur 4.2.8. Schwellwerte des elektrophonischen Horens bei
Rechteckpulsstimulation. Variation der Puls-
breite T. Mittel- und Extremalwerte von 11 normal-
horenden Versuchspersonen.

Die Bereiche der Schmerz- und Unannehmlichkeitsempfindungen
und des Horens iiberschneiden sich stark, die interindivi-
duellen Unterschiede sind sehr gross. Der Schwellenanstieg
der Sinusstimulation bei ansteigender Frequenz im Gegensatz
zur relativ konstanten Schwelle bei Rechteckpulsstimulation
rihrt daher, dass als eigentlicher Stimulus, wie oben be-~
schrieben, die Ladung pro Puls oder pro Sinushalbwelle be-
trachtet werden miisste. Der Vergleich von Sinus- mit Puls-
stimulation ist Jedoch nur bedingt zulédssig, da die effektive
"Pulsbreite" bei Sinusstimulation als Funktion der Frequenz
dndert (von 5 ms bei loo Hz zu 50 us bei lo,o00 Hz), das
Tastverhdltnis Puls/Pause jedoch konstant bleibt, widhrend

bei Pulsstimulation die Verhdltnisse gerade umgekehrt sind.

Die tauben Versuchspersonen hatten mehrheitlich elektroneu-

rale Horempfindungen. Bei Personen mit Restgehor liegt Jjedoch
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immer ein Verdacht auf Elektrophonie nahe. Figur 4.2.9. zeigt
Mittelwerte der Schmerzempfindung (D) und individuelle
Schwellwerte isolierter elektroneuraler Horempfindungen flir
taube Probanden bei Sinusstimulation. Figur 4.2.l1o. zeigt
Mittelwerte und Standardabweichungen der H6r- und Schmerz-
schwellen bei Pulsstimulation bezliglich Ladung pro Puls
(Pulsbreiten zwischen 50 und 250 us). Auch hier f#llt der
sehr enge dynamische Bereich und teilweise Ueberlappungen
von Hor- und Schmerzbereichen auf. Die Versuchspersonen

nahmen oft geringe Ueberschreitungen der Unbehaglichkeits-

mJ

4 12 GEHORLOSE

i (Mittel- und Einzelwerte)

’1 LR B B B T 1 LENNRN B B BNR B B | L T IITIIIIAf

100 1000 10000 [Hz]

Figur 4.,2.9, Mittelwerte der Unbehaglichkeitsschwelle bei
Sinusstimulation fiir 12 taube Versuchspersonen
und individuelle Schwellwerte isolierter Hor-
empfindungen (offene Symbole: erstes Ohr des
Probanden, ausgefiillte Symbole: zweites Ohr).
D: Mittelwertskurve der Unbehaglichkeitsempfin-
dungen, S,J,T,B,K: einzelne Horschwellen ver-
schiedener Probanden
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o
lLC/P) 20 GEHORLOSE (m&s.d.) T
5 — I Q=IxT

A I I ] T T - {
250 1000 4000 [Hz]

Figur 4.2.1lo. Mittelwerte und Standardabweichungen der La-
dung pro Puls (Pulsamplitude mal Pulsbreite)
beim Schwellwert. Hor-(H) und Unbehaglichkeits-
(D) Schwelle fiir 20 taube Versuchspersonen.
Pulsbreiten zwischen 50 und 250 us.

schwelle in Kauf, um Horempfindungen zu verspliren, sodass

die Horschwellen oft oberhalb der unteren Schmerzgrenze bei
Normalhdrenden zu liegen kam. Figur 4.2.11. verdeutlicht
diesen Zusammenhang. Bei geringen Stromstédrken empfundene
Horeindriicke waren demnach praktisch ausschliesslich elektro-
phonischer Art. Bei htheren Stromamplituden traten erste
nichtauditive Effekte wie Druckgefiihle, sp&dter Muskelzucken
oder Schwindelgefiihle auf oder bei tauben Probanden elektro-
neurale Horempfindung. Es gibt aber durchaus auch Félle,

in denen die taube Versuchsperson deutliche Hérempfindungen

auch unterhalb der Unbehaglichkeitsgrenze haben kann.

Figur 4.2.12, gibt einen Ueberblick {iber die Verhdltnisse
bei Rechteckpulsstimulation im Amplituden-Pulsbreiten-Dia-
gramm, Es lassen sich grob zwei Bereiche unterscheiden,
welche durch die Mittelwertskurve des elektrophonischen
Horens (EP) voneinander getrennt sind. Unterhalb dieser
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Figur 4.2.11. Gesamtiiberblick iiber Schwellwerte bei Sinus-
stimulation. Schematisch dargestellt sind die
Abgrenzungen von elektrophonischem und elektro-
neuralem HSrbereich sowie untere und obere Un-
behaglichkeitsschwelle. Die flache Amplituden-
begrenzung riihrt von der Begrenzung des Sti-
mulusisolators her, dessen maximale Strom-
amplitude +/- 5 mA betrigt.

Kurve liegt der Bereich des elektrophonischen Horens, iber-
lagert vom Schmerzbereich und dem Bereich des elektroneu-
ralen Horens. Fallen die Werte eines Probanden in diesen
Bereich und versplirt er nur Schmerzempfindungen, so kann
praktisch nichts ausgesagt werden, die Schmerzschwelle ist
tief und mit einer Elektrode ndher am Nerv widre elektrisches
Horen durchaus mdglich. Liegen die Werte aber oberhalb die-
ser Kurve und versplirt der Proband ebenfalls nur Schmerzen
oder Nebeneffekte, so ist die Wahrscheinlichkeit schon viel
geringer, dass noch genligend funktionsfdhige Nervenfasern

elektrisch stimulierbar sind.

Zu beachten ist auch noch der Verlauf der Amplituden/Puls-

breiten-Kurven. Bei Pulsbreiten unterhalb 1 ms kSnnen die
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Figur 4.2.12. Zusammenhang von Amplitude und Pulsbreite bei
Pulsstimulation. Dargestellt ist der Mittel-
wert des elektrophonischen Hérens (EL.PH.) so-
wie Schwellwerte von tauben Versuchspersonen
(T.M., J.D., W.E.). S.G. ist der spdter fir
die Implantation ausgewdhlte Patient. Seine
Schwellwerte liegen bei dieser Untersuchung
sehr tief, zudem hatte er praktisch keine Hor-
empfindungen, sondern vorwiegend Unannehmlich-
keitsgefiihle. Eine weitere Untersuchung ergab
jedoch deutlich tonale Empfindungen, wenn auch
ebenso bei sehr niedriger Unbehaglichkeits-
schwelle. Zum Vergleich wurde die Kurve kon-
stanter Ladung pro Puls eingezeichnet, welche
fir Pulsbreiten unter 500 ps anndhernd parallel
zu den Probandenkurven verléuft.

Kurven gut mit einer Geraden angendhert werden, was einer
konstanten Ladung pro Puls entspricht (Q = IxT). Bei hthe-

ren Pulsbreiten nimmt die bendtigte Ladung zu, was eine Be=-
stimmung von Rheobase- und Chronaxie-Werten ermdglichen sollte.
Leider lassen sich durch das angewendete Messverfahren die
Kurven der elektrophonischen und elektroneuralen Schwellwer-
te nicht eindeutig separieren, die Vorginge im stimulierten

Gewebe sind bei dieser Art elektrischer Stimulation offenbar
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so komplex und von verschiedenen noch unbekannten oder nicht
in einfacher Form erfassbaren Variablen abhingig, dass eine

einfache Parametrisierung nicht moglich scheint.

Der subjektive Toncharakter der perzipierten elektroneuralen
Empfindungen dnderte sich mit der Intensitét des Stimulus,
eine Aenderung der Repetitionsfrequenz bewirkte zuweilen

eine wahrnehmbare Lautheitsverdnderung. Das l&dsst sich Je-
doch mit dem variablen Tastverh&ltnis und der mit der Fre-
quenz leicht abfallenden Ladung pro Puls erkl&8ren, sowie mit
dem unterproportionalen Schwellenanstieg bei Sinusstimulation.
Eine Korrelation der Schwellwertkurven mit dem Impedanzver-
lauf konnte nicht festgestellt werden. Es konnten relativ
hohe Impedanzwerte sowohl mit niedrigen wie auch hohen Schwell-
werten einhergehen und umgekehrt. Das war zu erwarten, weil
bei Konstantstromstimulation Impedanzvariationen kompensiert

werden.

Bezliglich der Stimulation liber Nadelelektroden am Promonto-
rium konnten keine grundlegenden Unterschiede zur Stimulation
im Ohrkanal festgestellt werden. Horempfindungen konnten bei
normalhdrenden wie tauben Probanden erzeugt werden. Die La-
dung pro Puls war allerdings um einen Faktor lo bis 50 ge-
ringer mit der Promontoriumsnadel, Jjedoch wurde die Schmerz-
grenze ebenso rasch erreicht wie mit der Salzelektrode (maxi-
mal 6 dB dynamischer Bereich), wobei bei der Nadelelektrode
die Schmerzempfindung rein subjektiv unangenehmer und stir-
ker ist und auch sehr abrupt einsetzt. Ein zweiter Unter-
schied betrifft die Positionsempfindlichkeit der Promonto-
riumselektrode, welche schon von Stevens(1939) beschrieben
wurde. Im Gegensatz dazu ergab die Salzelektrode {iberein-

stimmende Resultate auch bei kleinen Aenderungen der Lage.

Einen Vergleich von Promontoriums- und Ohrkanalstimulation

erlaubt Tabelle I. In allen Fillen mit Ausnahme von zwei
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TABELLE I: VERGLEICH VON PROMONTORIUMS- UND OHRKANALSTIMULATION

Patient Ertaubung Promontorium (Ohrkanal)
G.L. 1958 (f.) Congenital - (+)
C.R. 1956 (f.) Congenital + (+)
G.B. 1946 (f.) Congenital +? (=)
B.H. 1917 (f.) Labyrinthitis - (0)
H.A. 1911 (m.) Meningitis - (+)
B.K. 1954 (f.)  Meningitis - (=)
S.H. 1948 (f.)  Otitis -? (=)
L.M., 1941 (m.) Gentamycin + (+)
B.D. 1907 (f.)  Neomycin + (+)
S.I. 1936 (m.) Otosklerose + (+)
S.G. 1935 (m.) Trauma - (+)

fraglichen Resultaten erwies sich die Ohrkanal- der Promon-
toriumsstimulation als gleichwertig oder iberlegen. In drei
Fdllen lag bei der Nadelstimulation die Schmerzschwelle

hther als die Horgrenze, mit der Salzelektrode waren Horempfin-

dungen Jedoch deutlich wahrnehmbar,

Eine Uebersicht liber die Ursachen der Ertaubung und die ent-
sprechenden Resultate bei elektrischer Stimulation im Ohr-
kanal gibt Tabelle II. Positiv wird eine Untersuchung gewer-
tet, falls mit Sinus- oder Rechteckpulsstimulation deutlich
reproduzierbare Horempfindungen ausldsbar waren. Die Gridsse
des Frequenz- oder Amplitudenbereichs, wo Hﬁrempfiﬁdungen

wahrnehmbar waren, wurde hierbei nicht berlicksichtigt.

Es zeigt sich, dass vor allem bei toxischer und metabolisch/
mechanischer Ertaubung die Untersuchung mit elektrischer

Stimulation vorwiegend positive Resultate ergibt, wihrend
vor allem bei infektifser Ertaubung die Wahrscheinlichkeit
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TABELLE II: URSACHEN DER ERTAUBUNG UND RESULTATE BEI STIMULATION

Ursache pos. (%) neg. total
Congenital L  (66) 2 6
Infektids 3  (30) 7 lo
Toxisch 3 (loo) o 3
Metabolisch/Mechanisch 7 (88) 1 8
Traumatisch 2 (1oo) 0 2
Tumor o) 1 1
Total 19 (63) 11 30

eines positiven Resultates viel geringer ist. Dieser Befund
konnte mit der Tatsache zusammenhingen, dass bei toxischer
Ertaubung (Antibiotika-Schiden)und stoffwechselbedingten
Schiadigungen vorwiegend die Rezeptoren im Innenohr, weniger
aber die Nervenendigungen geschédigt werden, wihrend bei
infektitser Ertaubung oftmals eine Degeneration der Nerven-
fasern beobachtet werden kann. Dies schliesst jedoch nicht
aus, dass bei negativem Resultat der elektrischen Stimulation
und infektitser Ertaubung nicht trotzdem noch geniligend
elektrisch stimulierbare Nervenfasern vorhanden sind, welche

mittels einer implantierten Elektrode gereizt werden kénnten.
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4,2.4, Diskussion

Die oben dargelegten Resultate scheinen zu bestdtigen, dass
trotz der offensichtlichen Méngel und Schwierigkeiten die
elektrische Stimulation mittels Salzelektrode im &usseren
Gehdrgang eine brauchbare Methode ist zur ersten Abkliarung
der Frage, ob im Hornerv noch elektrisch erregbare Fasern
vorhanden sind. Die Methode ist im Vergleich zur Stimulation
des runden Fensters oder des Promontoriums relativ einfach
und schmerzlos und fiir den Patienten (mit intaktem Trommel-
fell!) vdllig ungefdhrlich. Selbstverstidndlich kann bei ne-
gativem Resultat nicht definitiv ausgeschlossen werden, dass
der Nerv nicht trotzdem durch eine implantierte Elektrode
(oder durch eine Elektrode am runden Fenster) stimuliert
werden kann. Die Erfolgsrate von iiber 6o % bei tauben Pro-
banden verschiedener Aetiologie l&sst die Methode aber sicher
als brauchbar erscheinen und kann einem Patienten u.U. einen

operativen Eingriff ersparen.

Die Resultate stimmen grossenmissig liberein mit Resultaten
von Flottorp (1953,1976), Stevens (1937,1939) und House
(1974). Der Horbereich bei tauben wie normalhdrenden Pro-
banden scheint Jjedoch grosser zu sein als der von House auf
120 Hz beschrénkte. Es lassen sich bei tauben wie normal-
horenden Versuchspersonen bei geeigneter Parameterwahl Hor-
empfindungen bei Pulsrepetitionsraten und Sinusfrequenzen
bis lo kHz erzeugen. Die Unterscheidung zwischen Hor- und
anderen Empfindungen ist jedoch zugegebenermassen schwierig
und vor allem beim Békésy-Audiogramm nicht immer eindeutig.
Bereiche des Horens und der Unbehaglichkeit konnen sich
abwechseln. Eine genaue Befragung der Versuchsperson ist auf
Jeden Fall unabdingbar. Die Methode kann somit nur als qua-
litativer Vortest betrachtet werden und erlaubt nur bedingt

quantitative Aussagen.
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4,3, Entwicklung eines Elektroden-Stimulationssystems

4,3,1, Konzept

Die Stérung im Signalverarbeitungspfad eines sensorisch
tauben Patienten liegt an dem Punkt, wo akustische Energie
in neurale Erregungsmuster Ubertragen wird. Fiir die Ent-
wicklung einer Gehdrsprothese ergibt sich dadurch das zwei-
fache Problem, ein Signal in das auditive System einzuspei-
sen und dort ein neurales Aktivit&dtsmuster zu erzeugen,
welches fiir die auf die Verarbeitung von Rezeptrosignalen
hin entwickelten Mechanismen der Horempfindung bedeutungs-

voll ist. Eine solche Prothese muss demnach:
- Ein akustisches Signal in ein elektrisches umwandeln

- Fiir den Patienten sinnvolle und brauchbare Information
herausziehen und in einen dem Hornervsystem entsprechenden

Code umformen
- Diesen Code in das Gehorssystem ibertragen

Die Uebersicht iiber die Anatomie und Physiologie des Gehors
sowie die Zusammenfassung der bereits durchgefiihrten Versuche
mit elektrischer Stimulation mittels implantierter Elektro-
den mSgen einen Eindruck von der Komplexit&dt und Schwierig-
keit der gestellten Aufgabe vermittelt haben. Es kann dem-—
nach nicht erwartet werden, das Gehor eines v8llig tauben
Patienten wieder g&nzlich herzustellen, ihm sozusagen wieder
HI-FI-Qualitdt zu vermitteln. Es sollte jedoch mit der Zeit
moglich werden, Gerdte und Elektroden so zu konstruieren,

dass damit eine Sprachversténdlichkeit mdglich wird.

Ein Nahziel auf diesem Weg ist die Entwicklung einer prakti-
schen Horhilfe, welche iiber einen oder zwei Stimulations-
kandle eine grobe Anndherung normaler Umweltgerdusche ver-
mitteln kann. Die genaue Evaluation und ausfiihrliche Tests

mit einer derartigen Prothese sind unabdingbare Voraussetzungen
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fiir die Entwicklung komplexer Systeme. Erst mit der genauen
Kenntnis der entscheidenden Stimulusparameter und der auf-
tretenden Effekte bei der elektrischen Stimulation mit einem
einfachen System kann die Entwicklung verfeinerter Geréte
und Methoden sinnvoll in Angriff genommen werden. Unser
Konzept eines solchen einfachen Systems flir chronische
elektrische Stimulation des Hornervs enthidlt die folgenden

finf Subsysteme:

1. SIGNALDETEKTIERUNG

Mikrophon

Signalverstarkung

Nichtlineare Kompression
2. SIGNALTRANSFORMATION

Frequenzband-Begrenzung
Nulldurchgangsdetektion
Pulserzeugung

wahlweise: Puls~-Frequenz-Modulation
Puls=Amplituden~Modulation
Enveloppen-Detektion
Rauschunterdriickung
Logarithmische Kompression
3. STIMULUSISOLATION

Batteriebetrieb
Transformerkopplung
Strombegrenzung durch Patienten
4 ,UEBERTRAGUNG DURCH DIE HAUT
Pyrolit-Biocarbon-Hautfenster
Mehrfach-Steckverbindung
5. STIMULATTIONSELEKTRODE

Semimicro-bipolar-konzentrisch
Reines Platin

Figur 4.3.1. zeigt schematisch die Plazierung von zwei bi~
polaren Elektroden in der Basal- und Mittelwindung der Cochlea.
Eine detaillierte Beschreibung dieser Untersysteme wird im

folgenden gegeben.
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|

Figur 4.3.1. Plazierung von zwei bipolaren Elektroden im
Modiolus durch zwei separate Oeffnungen in
der kndchernen Wand der Schneckentreppe.

1: Mittlere Windung (Elektrode I)
2: Basalwindung (Elektrode II)
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4.3.2.VS;gnalverarbeitung: portabler Stimulator

Figur 4.3.2. gibt einen Ueberblick liber die einzelnen Ver-

arbeitungsstufen im tragbaren Stimulationsgerdt. Die Signal-

detektion wird mittels eines modifizierten Hinterohr-Horgeridts
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Figur 4,3.2, Blockschema des tragbaren Stimulationsgerites.
1) HdO-Hoérgerdt (REXTON), 2) Logarithmische
Kompression, 3) Enveloppendetektor, 4) Konstant-
frequenz, 5)Spannungsgesteuerter Oszillator (VCF),
6) Komparator zur Nulldurchgangsdetektion,
7) bipolarer Pulsgenerator, 8) Konstantamplitude,
9) Amplitudenmodulation, lo) Transformerkopplung
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durchgefiihrt. Darin eingebaut sind bereits Dynamikkompression
sowie Frequenzbandbegrenzung auf 2oo bis 2500 Hz. Die nicht-
lineare Signalkompression ist ein wichtiger Faktor bei der
Signalverarbeitung aufgrund der begrenzten Dynamik der Ner-

venfasern bei elektrischer Stimulation.

Das Ausgangssignal des Horgerédtes wird im Signaltransfor-
mationssystem weiterverarbeitet. Dieses System wurde moglichst
flexibel gestaltet, um dem Patienten die Moglichkeit zu ge-
ben, selbst verschiedene Arten der Transformation und Co-
dierung auszuprobieren und sich in seiner t&glichen Umge-
bung die optimalen Bedingungen auszusuchen. Das Gerdt misst

3x5x8 cm und wiegt etwa lho g, also etwa wie ein kleiner

Figur 4.3.3, Ansicht des Prototypgerdtes filir elektrische

Stimulation. Zu beachten sind die Kippschalter
fiir die Wahl der Stimuluscodierung sowie die
acht Einstellpotentiometer zur Verdnderung von
Amplitude, Frequenz, Pulsbreite, logarithmischer
Kompression und Rauschunterdriickung.
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tragbarer Transistorradio (s. Figur 4.3.3.). Bedienungs-

elemente sind Ein/Aus-Schalter, Amplitudenregler und drei

Schalter zur Wahl der Signalcodierung.

Das Ausgangssignal des Stimulators ist eine Serie von bi-

phasischen Strompulsen variabler Amplitude und Repetitions-

rate., Der Grund fiir die Wahl der biphasischen Pulsform fiir

die Stimulation liegt in der minimalen Gewebeschddigung

bei dieser Art von Stimulation. Je kiirzer die Pulsdauer ge-

wdhlt wird, desto kleiner ist die bendtigte Ladung pro Puls

und die minimale Energie zur Reizung. Die Verwendung bipha-

sischer Pulse minimisiert Ionentransporteffekte und die Ent-

wicklung toxischer Nebenprodukte der elektrischen Stimulation

(ndheres dariiber im n#chsten Abschnitt bei der Behandlung

der Elektrodeneigenschaften).

Die verschiedenen Signalverarbeitungsoptionen des Stimula-

tors werden durch Figuren 4.3.2, und 4.3.4, verdeutlicht.

Das elektrische Ausgangssignal des HOrgerédtes wird in einem

FREQUENZ
NULLDURCHGANGE ENVELOPPE
KONSTANT /V\
! Uiiawﬁ
BAA A{ X BAB
AMPLI. | FOMTAV UL DAL | AL ATHORELIE &
TUDE l
ENVELOPPE BBA X BB B
R T, Oy M.

Figur 4.3.4,.Signalverarbeitungsoptionen im tragbaren Stimu-

lationsgerat
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einstellbaren logarithmischen Verstérker zusdtzlich kompri-
miert. Die Steilheit und der Ansatzpunkt dieser Funktionen
konnen gemédss den speziellen Grenzwerten des Patienten
eingestellt und abgeadndert werden. In der Komparatorstufe
werden Signalnulldurchginge detektiert, welche sodann je
einen Ausgangspuls ausldsen. Der Komparator arbeitet mit
einer Hystereseschaltung, sodass niedrige Amplitudenschwan-

kungen und Grundrauschen ausgeschaltet werden.

Anstatt Uber den Komparator kann das Ausgangssignal des lo-
garithmischen Verstérkers auch durch eine Demodulatorschal-
tung geleitet werden, welche die tieffrequente Sprachum-
hiillende gewinnt. Diese Funktion ist von speziell grossem
Interesse, weil es sich gezeigt hat, dass die Sprachampli-
tuden~-Modulationsfunktion den grissten Anteil an Sprachver-
stédndlichkeitsinformation bei minimaler Bandbreite {ibermit-
telt. Dieses niederfrequente Signal kann anschliessend

dazu benutzt werden, entweder die Pulsamplitude oder die
Repetitionsfrequenz oder beide Parameter zu modulieren.

Ein diskreter biphasischer Puls wird entweder durch einen
Signalnulldurchgang oder durch den Ausgang eines spannungs-
gesteuerten Oszillators ausgeldst. Dieser Oszillator wiederum
kann entweder manuell konstant eingestellt werden oder er

wird durch die Umhiillungsfunktion gesteuert.

Somit kann die zeitliche Pulsfolge durch eine von drei Arten

bestimmt werden:

1.) Pulse werden bei jedem Nulldurchgang des akustischen
Eingangssignals ausgelost.

2.) Pulse werden mit einer Frequenz generiert, welche pro-
portional der Intensit&dtsfunktion des Eingangssignals ist.

3.) Pulse werden mit einer fixen Rate erzeugt, welche vom

akustischen Eingangssignal unabhingig ist.

Die Amplitude der bipolaren Pulse kann wiederum entweder
konstant gehalten oder durch das Ausgangssignal des Sprach-
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enveloppendetektors gesteuert werden.

Im letzten Teil der Signalverarbeitung wird das Pulssignal
durch eine Begrenzerschaltung und einen Transformator auf
die Elektrode libertragen. Die Transformatoriibertragung
stellt eine ausgezeichnete Isolation des Patienten vom Sti-
mulationsgerdt dar, indem allfdllige Gleichspannung in der
Schaltung auf keinen Fall ibertragen werden konnen., Zudem
ist damit auch sichergestellt, dass das Stimulationsgerit
keine elektrische Verbindung zu Masse bilden kann, sodass
elektrostatische Entladungen nicht iiber eine Elektrode
libertragen werden., Die Stimulusisolation wird durch den
Einsatz eines batteriebetriebenen transformergekoppelten Aus-
gangspulsgenerators erreicht. Die Begrenzung der Pulsampli-
tude kann durch den Beniitzer eingestellt werden, ist jedoch
absolut begrenzt unter einer neurale Schddigungen verur-
sachenden Schwelle (0.1 C/Puls).

4,3,3, Signaliibertragung: Elektrode mit Hautstecker

Die Uebertragung durch die Haut zu den implantierten Elektro-
den wird durch eine direkte Mehrfachsteckverbindung ausge-
filhrt. Die Steckverbindung selbst ist in ein Biocarbon-
Hautfenster eingegossen (Figur 4.3.5.). Diese Art von Haut-
fenstern aus einem speziellen biokompatiblen Material scheint
eine vielversprechende Losung fiir das alte Problem von
dauerhaften Hautdurchfiihrungen zu sein. Aehnliche Modelle

wie das von uns verwendete sind bei Menschen schon iiber
Perioden von mehr als drei Jahren erfolgreich eingesetzt
worden., Weil die direkte elektrische Stimulation des Hor-
nervs noch mit vielen Unbekannten behaftet ist und sich in
einem experimentellen Stadium der Entwicklung befindet,
schien ein direkter Zugang zu den Elektroden unbedingt

notig, um alle interessierenden Parameter messen und erfas-
sen zu kénnen. Fir spédtere Entwicklungsstufen dlirfte eine
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Figur 4.3.5. Ansicht des Pyrolit-Biocarbon-Hautfensters
mit vier eingegossenen Steckkontakten.

induktive Uebertragung mit entsprechend konzipierter implan-

tierter Hardware wiinschbar sein.

Die Stimulationselektroden bilden einen der wesentlichsten
Punkte des ganzen Stimulationssystems. Es muss sichergestellt
sein, dass durch deren Implantation und Stimulation filir den
Patienten keine schd@dlichen Nebenwirkungen auftreten. Deren
Funktionstiichtigkeit und Unversehrtheit muss ebenfalls

Uber einen langen Zeitraum gewdhrleistet sein. Zudem muss

die Elektrodenisolation den extremen Bedingungen bei elektri-

scher Stimulation in organischen Fliissigkeiten gewachsen sein.

Ueber die Elektrochemie von Metall/Gewebe-Uebergingen bei
biomedizinischen Stimulationselektroden liegen dank der
Forschung auf den Gebieten der Herzschrittmachertechnologie
(s. Babotai 1971), der Muskel- und Nervstimulation bei
Ldhmungen oder zur Schmerzausschaltung (Donaldson 1976,

Swiontek und Sances 1976) und der chronisch implantierten
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Hirnelektroden (z.B. Heath et al. 1976) schon viele Kennt-
nisse vor. Ein Versténdnis der wichtigsten Ladungsiibertra-
gungsmechanismen an der Elektroden/Gewebe-Schnittstelle
diirfte flir die Realisierung von implantierbaren Stimulations-
prothesen und die Interpretation der bei der Stimulation
auftretenden Effekte von grossem Nutzen sein. Im folgenden
soll kurz auf einige der wichtigsten Punkte eingegangen
werden (s. auch Miller und Harrison 1974, Dymond 1976, Wein-
mann und Mahler 1964),

Wird ein Metallkdrper in einen Elektrolyten gebracht, so wird
durch thermodynamische Kradfte ein elektrochemisches Gleich-
gewicht hergestellt, wobeli sich verschiedene physikalische
Mechanismen abspielen kénnen: Durch die Freisetzung von Me-
tallionen in die Losung entsteht eine Potentialdifferenz
zwischen Metall und Elektrolyt. Somit werden Ionen angezo-
gen und in einer Grenzschicht angeordnet. Unmittelbar an

der Metalloberfldche koénnen Ionen adsorbiert werden, widhrend
Ionen in grosserer Entfernung diffuser angeordnet werden.

Da wegen physikalischen Deformationen und unterschiedlicher
Kristallbildung eine Metalloberflédche in der Praxis nie

ganz homogen sein wird, bilden sich Mikroregionen mit unter-
schiedlichen physikalischen Eigenschaften. Zusdtzlich konnen
die Metalloberfldchen von Filmen, Oxiden und organischen Ver-
unreinigungen beschichtet sein. Durch die Anziehungskraft

des elektrischen Feldes sammeln sich dielektrische Materia-
lien an, sodass verschiedene Mikroregionen mit unterschied-
lichen elektrochemischen Energien lokale Miniaturbatterie-

Effekte bewirken konnen.

Die Impedanz einer Elektroden/Gewebe-Anordnung kann durch
ein einfaches Ersatzschaltbild wie folgt angegeben werden
(Figur 4.3.6.). Die einzelnen Schaltelemente sind dabei

Jjedoch nicht konstant, sondern &ndern sich mit der Strom-

stdrke und Frequenz der Stimulation. CD ist die Doppel-
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Figur 4.3.6. Ersatzschaltbild eines Elektroden-Elektrolyt-
Uebergangs (nach Dymond 1976). Erliuterungen
siehe Text.

schichtkapazitdt der Elektroden, ZF fasst die faradayischen
Impedanzen zusammen, welche als Ladungsiibertragungs-Diffu-
sions-= oder Reaktionsimpedanz wirksam sein konnen., RO ist
der ohmsche Widerstandsanteil des gesamten Systems und setzt

sich aus Elektrolyt- und Zuleitungswidersténden zusammen.

Der Strom iiber eine Elektroden/Gewebe-Schnittstelle teilt
sich auf in faradayische und kapazitive Komponenten. Die
kapazitiven Strome sind fiir die Aufladung der Doppelschicht-
kapazitdt verantwortlich, wdhrend die faradayischen Anteile
mit Ladungstransport durch chemische Reaktionen an der
Elektrodenoberflache sowie mit Gasentwicklung oder der
Bildung toxischer Substanzen verbunden sind. Faradayische
Reaktionsmechanismen treten bei Stimulation im nichtlinearen
Bereich der Elektrodenspannung auf, wdhrend bei kleinen
Spannungsamplituden iiber der Elektrode praktisch nur kapa-
zitive Strome wirksam sind. Durch Verunreinigungen im
Elektrolyt und an der Elektrodenoberfliche kann der Einsatz-
punkt von nichtlinearen Effekten, die sogenannte Zersetzungs-
spannung, verschoben werden., Wird an die Schnittstelle eine
Gleichspannung angelegt, welche hther als die Zersetzungs-

spanmung ist, so fliesst ein Gleichstrom durch das System,
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welcher immer mit Materialumsatz (Elektrolyse) verbunden ist.

Bei Stimulation mit einer Konstantstromquelle muss deshalb
unbedingt darauf geachtet werden, dass kein Gleichstrom

iiber die Elektrode fliessen kann. Eine elegante Moglichkeit,
den Strom nur kapazitiv in das Gewebe zu Ulbertragen, ist die
Beschichtung der Metalloberfldche mit einem Dielektrikum

(s. Guyton und Hambrecht 1974). Leider ist die dafiir notige
Elektrodenflédche flir die Stimulation von Nervenfasern des
Hornervs viel zu gross mit den heute bekannten dielektrischen

Materialien.

Eine einfache Methode, faradayische Reaktionsmechanismen zu
minimisieren, ist die Verwendung von pulsférmigen Stimulations-
signalen kurzer Pulsdauer. Experimentelle Untersuchungen
haben ergeben, dass dadurch die Ladung und Energie pro Puls
verringert werden kann (Crago et al. 1974). Mit der Wahl

von symmetrischen Pulsformen kann zusédtzlich erreicht werden,
dass der Metall/Gewebe-Uebergang nach dem Doppelpuls wieder
im gleichen elektrischen und chemischen Zustand ist wie vor-
her. Es wurde experimentell best&dtigt, dass die Schidigun-
gen von Gewebe bei der Verwendung biphasischer Pulse tat-
sdchlich geringer sind als bei monophasischer Stimulation
gleicher Amplitude (Lilly 1961). Jedoch kann die Symmetrie
der {ibertragenen Ladung und chemischen Reaktionen in der
Praxis nicht unbedingt vorausgesetzt werden, vor allem nicht
bei hohen Stromstédrken. Daraus resultiert eine sogenannte
faradayische Gleichrichtung. So kdnnen Harmonische der Sti-
mulationsfrequenz iiber der Schnittstelle entstehen. An der
Elektrode kann ein Gleichspannungs-~Polarisationspotential
auftreten, obwohl mit einem symmetrischen gleichstromfreien

Wechselstrom stimuliert wird.

In der Praxis sind selbst Platinelektroden nicht vdllig

inert im Korpergewebe bei htheren Stromdichten. Die Ent-
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wicklung von Filmen und Niederschldgen kann Teile der Elektro-
denoberflédche blockieren, sodass die tatsidchlich wirksame
Oberfléche kleiner als vorgesehen wird. Somit kénnen héhere
Stromdichten und Spannungen iiber Teilen der Oberflédche ent-
stehen als vorausberechnet und unerwartete Elektrodenreaktions-—
mechanismen einleiten. Dies ist mit ein Grund, weshalb ein
direkter Zugang zu implantierten Elektroden und die Mdglich-
keit, Elektrodenimpedanzen liber l&ngere Zeit zu messen,

winschbar ist.

Figur 4.3.7. zeigt die von uns gewdhlten Elektroden, welche
von einer Spezialfirma fiir neurologische Mikro- und Semi-
mikroelektroden hergestellt wurden. Die Elektroden sind
bipolar-konzentrisch und bestehen aus reinem Platin. Der

innere Kontaktdurchmesser betridgt o.2 mm, der dussere 0.5 mm,.

Figur 4.3.7. Spitze einer bipolaren konzentrischen Platin-
elektrode (Rhodes NE-loo)

Schaft Durchmesser 0.5 mm
Lange 5.0 mm
Anschliisse Durchmesser 0.2 mm
Lange 80.0 mm

Kontakte Durchmesser 0.2 mm Spitze

0.5 mm Mantel

Lange 0.5 mm Spitze

0.5 mm Mantel
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Figur 4.3.8. Implantationsbereites Elektroden/Stecker-System.
Die Anschlussdrédhte sollen durch die umhiillenden
Silastic=Schl&duche vor mechanischer Besch&ddi-
gung geschiitzt werden.

Beide Kontakte sind auf 0.5 mm freigelegt. Somit ergibt sich
eine Kontaktmantelfldche von 0.79 mm2 und eine Kontaktspitzen-
flache von 0.35 mm2. Ueber isolierte Anschlussdrdhte von 8 cm
Lange sind die Elektroden mit den Steckkontakten im Haut-
fenster verbunden. Die Verbindungsstelle Steckkontakt/An-
schlussdraht wird mit Epoxilyte-Elektrodenisolator isoliert
und anschliessend vollstdndig in Medical-Grade-Silastic-
Elastomer eingegossen. Zum Schutz vor mechanischer Beschi-
digung der Elektrodenisolation werden die Anschlussdrghte Jje
einer Elektrode zus&tzlich in einem Silastic-Schlauch ge-
fihrt (s.Figur 4.3.8.). Das komplette Hautstecker-Elektroden-
system wird vor der Implantation in NaCl-Losung auf Isolations-
festigkeit gepriift und anschliessend ultraschallgereinigt

und gassterilisiert.
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4,4, Klinische Evaluation

4,4,1, Patient

Beli der Implantation von Elektroden in die Cochlea kann es
sich beim Jetzigen Stand der Entwicklung nur um ein "experi-
mentell-therapeutisches" Vorgehen handeln, wobei die medizi-
nischen Kriterien filir die Auswahl eines Patienten sehr
restriktiv formuliert werden miissen. Die Voraussetzungen

fiir eine operative Elektrodenimplantation werden an unserer

Klinik folgendermassen formuliert:

1. Bilateraler peripherer Horausfall (Taubheit), der eine
konventionelle chirurgische oder apparative Behandlung
ausschliesst.

2. "Informiertes Einverstdndnis" des Patienten zu einem
experimentell-chirurgischen Prozedere. Dies schliesst
fiir uns Kinder praktisch aus.

3. Gute Kommunikationsfdhigkeit. Sie ist erforderlich fiir
die Mitarbeit bei den komplizierten psychoelektrischen
Tests zur Messung der Diskriminationsfdhigkeit und Kanal-
kapazitdt der Prothese.

4. Alter und gesundheitlicher Allgemeinzustand miissen einen
risikofreien Eingriff erlauben, wobei das Operationsri-
siko dem eines durchschnittlichen Ohreingriffes (z.B.

radikale Mastoidektomie) gleichgesetzt wird.

Nach Abschluss der experimentellen Studie an 45 Patienten

und normalhdrenden Versuchspersonen mit Gehdrgangs— und Pro-
montorialstimulation erfilillten drei Patienten diese Kriterien.
Einer davon ist ein 1927 geborener Bicker, der als Vier-
Jahriger an einer Meningitis erkrankte und in der Folge
zuerst das GehOr links, spdter allmdhlich iiber Jahre hin

auch rechts verlor. Vor etwa drei Jahren wurde das rechts
getragene Horgerdt als nutzlos abgelegt. Trotzdem behielt

der Patient eine erstaunlich gute Aussprache, verbunden mit
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Figur 4.4.1. Réntgenaufnahmen nach Elektrodenimplantation

einer gewissen Lippenablesfdhigkeit. Bei der Gehdrgangs-
stimulation wurden merkwilirdigerweise Horempfindungen im

rechten Ohr wahrgenommen, obwohl links stimuliert wurde.

Bei dem operativen Eingriff zur Elektrodenimplantation
wurde vom Ohrchirurgen eine subtotale Petrosektomie (s.
Fisch 1977) ausgefiihrt und zwei Oeffnungen in die Cochlea
auf Hohe der Basal- und der Mittelwindung angelegt. Die bei-
den Elektroden wurden im Kontakt mit dem Modiolus einzemen-
tiert und durch einen separaten Schnitt nach aussen ge-
leitet, wobei durch das Biocarbon-Hautfenster eine reiz-
lose Hautdurchfilhrung gewghrleistet wurde. Figuren 4.4.1.

und 4.4.2, zeigen den Zustand nach der Operation.



138

Figur 4.4.2. Wundheilung um die Hautsteckerverbindung hinter
dem linken Ohr. Zwei Wochen postoperativ.

4,4,2, Tmpedanzen

18 Tage nach der Implantation wurden erstmals Stimulations-
experimente durchgefiihrt. Dabei wurden beide Elektroden
bipolar bezliglich subjektiven evozierten Horperzeptionen,
elektrischen Schwellwerten und Impedanzen untersucht.

Ueber beide Elektroden konnten klare und deutlich reprodu-
zierbare Horempfindungen erzeugt werden, welche vom Patien-
ten als Motorengerdusch, Zisch-, Klopf- oder Singlaute
charakterisiert wurden. Stimulation der Elektrode, welche

in der Basalwindung der Cochlea implantiert war (in den fol-
genden Beschreibungen als Elektrode II bezeichnet), ldste



139

konstant hdhere, pfeifartige Tonempfindungen aus, wihrend
die Stimulation der Elektrode in der mittleren Schnecken-
windung (Elektrode I) eher tiefere Tone oder Gerdusche er-
zeugte (als Flug-Flug charakterisiert). Der Rhythmus des
Stimulationssignals konnte sehr gut erkannt und beschrieben
werden (Die Stimulation war in diesen ersten Versuchen
stets intermittierend mit einem Ton/Pause-Verhdltnis von 1:1
und einer Burstfrequenz von 3 Hz). Zeitweise wurden gleich-
zeitig zwei Tone wahrgenommen, vor allem bei Elektrode II
in einem mittleren Dynamikbereich. Der Patient beschrieb
die HOreindriicke als von seinem rechten Ohr stammend und

war noch wédhrend der nédchsten zwei Monate dieser Ansicht,

bis er sich offenbar an die flir ihn neuartigen Sinneseindriicke

gewohnt hatte.

Die Messung der Impedanzen ergab flir beide Elektroden etwa

< 18 Tage postop.
D 34
O 62
131
@ 132
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Figur 4.4.3. Elektrodenimpedanzen zu verschiedenen Zeit-
punkten postoperativ.
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gleiche Werte. Figur 4.4.3. zeigt die Messkurven der Elektro-
denimpedanzen zu verschiedenen Zeitpunkten im Abstand von
etwa Jje einem Monat. Daraus wird ersichtlich, dass beide
Elektroden ihre elektrischen Eigenschaften ilber einen Zeit-
bereich von fiinf Monaten beibehalten haben. Weder ein ge-
nerelles Ansteigen (z.B. durch Redoxreaktionen an der Ober-
fliche) noch Abfallen der Impedanzwerte (z.B. durch Auflo-
sung oder Beschidigung der Isolationsschicht) konnte fest-
gestellt werden. Die subjektiven akustischen Empfindungen

bei Stimulation mit einfachen Signalen blieben ebenfalls

fir beide Elektroden erhalten, wenn auch die absoluten
Amplitudenschwellwerte von Session zu Session relativ stark
variierten. Um das Ausmass dieser Schwankungen festzustellen
und den Einfluss verschiedener Stimulusparameter auf die
Horempfindungen zu untersuchen, sowie das Diskriminations-~
vermogen mittels elektrischer Stimulation zu bestimmen,
wurden ausgedehnte psychoelektrische Tests durchgefiihrt, welche

in den folgenden Abksdinitten beschrieben werden sollen.

4,4.3, Schwellwerte des Horens bei elektrischer Stimulation

Zur Bestimmung der HOrschwellen wurde wiederum das in 4.2.2.
beschriebene Békésy-Audiometer benutzt. Mit dieser Appara-
tur wurden im Laufe von fiinf Monaten unter verschiedenen
Versuchsbedingungen iliber loo Kurven aufgenommen, meistens
im Frequenzbereich zwischen lo und looo Hz (Pulsrepeti-
tionsrate). Stimuliert wurde hauptsichlich mit einem bipha-
sischen Rechteckpulssignal (Konstantstrom), in wenigen
Fédllen auch mit Sinus-, Dreieck- und Rechtecksignalen. Zur
Auswertung dieser Kurven wurden manuell Mittelwerte zwischen
den Maxima und Minima der Békésy-Zacken bestimmt und bei
diskreten Frequenzpunkten gemessen. Als Vergleichspunkt fiir
verschiedene Stimulationsbedingungen wurde eine Frequenz

von loo Hz gew&hlt, was eine grobe Charakterisierung der
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Figur 4.4.4. Schwellwerte bei loo Hz zu verschiedenen Zeit-
punkten (Pulsbreite 24ol s). Offene Dreieck-
symbole: intermittierende Stimulation, gefiillte
Dreiecke: kontinuierliche Stimulation.

Zum Vergleich wurden die Impedanzwerte bei loo
und looo Hz flir beide Elektroden zu verschie-
denen Zeitpunkten aufgetragen. Kreissymbole
bedeuten Elektrode I (mittlere Windung), Recht-
ecksymbole Elektrode II (Basalwindung). Gefiill-
te Symbole sind loo Hz-Werte (linke Skala),
offene Symbole 1 kHz-Werte (rechte Skala)
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Schwellwertskurve erlaubt. Fir feinere Vergleiche muss jedoch
immer der ganze Verlauf der Békésy-Kurve beriicksichtigt
werden, da Schwankungen bei einer Frequenz unter Umsté&nden
eher ein Zeichen von Ermiidung, Konzentrationsschwédche oder
Unaufmerksamkeit des Patienten sein konnen als tats&chliche

Schwellen&nderungen.

Ein Vergleich der loo Hz-Schwellwerte zu verschiedenen Zeit-
punkten zeigt eine relativ grosse Variabilitdt (Figur 4.4.4.).
Vor allem ist der Schwellenanstieg der Elektrode II zu be-
achten (Basalwindung), welche allgemein hthere Schwellwerte
aufwies als die andere Elektrode. Dass dieser Effekt mit der
Dauer oder Hdufigkeit der Stimulation zusammenhingt, ist je-
doch sehr fraglich, weil die Basalelektrode viel seltener

stimuliert wurde als die andere Elektrode.

Bei Stimulation von der einen Elektrode zur anderen wurden
meistens gleichzeitig zwei Ger&usche wahrgenommen, ein Sing-
Sing=-Tiu-TU und ein Flug-Flug-Rung-Rung, bei bipolarer Sti-
mulation oder bei Stimulation gegen eine Vertex-Referenz-
elektrode dagegen meistens nur eines. Um genaueren Aufschluss
Uber die gegenseitige Lage der einzelnen Elektrodenflichen
und ihre Schwellwerte zu bekommen, wurden flir alle mdglichen
Kombinationen Békésy-Audiogramme bestimmt. Die loo Hz-Schwell-
werte bei Rechteckpulsstimulation von loo s Pulsbreite sind
in Tabelle III dargestellt. Die Kolonnen- und Zeilensummen
ergeben eine eindeutige Ueberlegenheit von Elektrode I,

wobei der Schwellwert der MantelflZiche noch unterhalb des-~
Jenigen der Spitze liegt. Somit liegt der Schluss nahe, dass
die Mantelfldche von Elektrode I in der NZhe erregbarer Ner-
venfasern liegen muss, widhrend die Spitze weiter davon ent-
fernt zu sein scheint. Elektrode II wiirde demnach noch

weiter von erregbaren Fasern entfernt liegen.
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TABELLE III: loo Hz-SCHWELLWERTE FUER ELEKTRODENKOMBINATIONEN:

ANODE IS IM IIS IIM v Summe
KATHO%
IS 094 .112 .128 « 320 654
a a+b b a
IM .193 .120 .1ob .163 .582
a a+b b(+a) a
IIS .136 .088 .502 .168 .895
a+b a+b b b
IIM .112 .128 591 174 | 1.006
b b(+a) b b
\ .309 .152 .179 .208 847
a a b b
Summe 703 462 1.003 eTivA .825

Symbole: I: Elektrode in mittlerer Windung, II: Basalelektrode,
V: Vertex-Hautelektrode (AgAgCl), S: Elektrodenspitze,
M: Elektrodenmantel, a:"Flug-Flug-Rung-Rung"-Geriusch,
b: "Zing-Zing-Tu-Tlu"-Geridusch

Zusdtzlich zu der Stimulation mit Rechteckpulsformen wurden

auch einige Versuche mit Sinusstimulation unternommen. Figur

4,4,5, zeigt Schwellwertkurven der Spitzenamplitude und zudem

ihr Produkt mit der Periodendauer, also die libertragene La-

dung pro Periode in Analogie zur Ladung pro Puls bei Puls-

stimulation. Die Empfindungen bei dieser Art Stimulation

waren fir Elektrode II bei tiefen Frequenzen die eines Klopf-

oder Motorengerdusches (der rhythmische Eindruck riihrt offen-
bar daher, dass intermittierend stimuliert wurde) und ober-
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Figur 4.4.5. Schwellwertkurven bei Sinusstimulation fiir
beide Elektroden zu verschiedenen Zeitpunkten.
Offene Symbole: Ladung pro Periode.
Geflillte Symbole: Stromamplitude
Bei loo Hz wurden noch zusdtzlich Amplituden-~
werte fiir verschiedene Kurvenformen eingetragen.
Sinus (S), Dreieck (T), Rechteck (R).

halb 200 Hz eines singenden Tones, wdhrend bei Elektrode I
bei tiefen Stimulationsfrequenzen ein ausgepridgter Toncha-
rakter wahrzunehmen war, welcher oberhalb etwa 200 Hz in

ein unspezifisches dumpfes Ge#usch iiberging. Mit Pulssignalen
schien dieses Gerdusch "spitzer" (Flug-Flug) zu sein als mit

Sinussignalen (Pum~Pum).
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Um diesen Effekt genauer zu untersuchen, wurden Messungen der
Horschwelle bei verschiedenen Pulsbreiten durchgefiihrt. Die
Kurven verliefen iiblicherweise parallel zueinander im ganzen
Frequenzbereich zwischen lo und looo Hz (bei 1 ms Perioden-
dauer bis 500 Hz), der Schwellwert war also praktisch unab-
héngig von der Frequenz. Bei kontinuierlicher Stimulation
lagen die Verhdltnisse allerdings ein wenig anders, indem
bei Frequenzen oberhalb 120 Hz die Schwellen anstiegen und
zudem deutliche Hystereseeffekte aufwiesen. D.h. dass unter-
schiedliche Schwellwerte bestimmt wurden, Jje nachdem ob die
Frequenz erhoht oder erniedrigt wurde. Offenbar war die De~
tektionsfdhigkeit bel Frequenzen iiber 120 oder 150 Hz sehr

vermindert. Figur 4.4.6. zeigt ein solches Beispiel einer

131 Tage postop.

kontinuierliche Stimulation i ‘: T

(mAl
2 4

T=100us

T=240 us

T=1000 us

Hz]

T 7 Ilﬁlll ¥ ¥ FY"IiTll,

10 00 1000

Figur 4.4.6. Schwellwerte Elektrode I 131 Tage postoperativ.
Pulsbreitenvariation bei kontinuierlicher
Stimulation
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Pulsbreitenvariation. Der Versuch wurde mehr als vier Monate
nach der Operation durchgeflihrt. Zwischen 7o und 120 Hz zeigt
sich eine deutliche Empfindlichkeitszunahme, welche in den
ersten Monaten nach der Operation noch nicht so deutlich

feststellbar war und somit auf einen Lerneffekt hinzuweisen

[";A] SCHWELLWERTE (100Hz)
T |
7 T

14

-ﬁ
] OHRKANAL
. VOR OPERATION
o

13 32dpa
4
i 131dpa
-
.
4

oLl BURST STIM..OFFENE SYMBOLE Jodpa
] KONTINUIERLICH:GEFULLTE
]
J 62dpa

T
! LA B L B | T T T T

20 100 1000 [us]

Figur 4.4.7. Amplituden/Pulsbreiten-Diagramm. Messungen zu
verschiedenen Zeitpunkten. Offene Symbole:
Intermittierende Stimulation, gefiillte Symbole:
kontinuierliche Stimulation. Zus&tzlich einge-
zeichnet wurde die Kurve, welche pr#operativ
mit Gehdrgangsstimulation bestimmt worden war.
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scheint. Die Schwellenerhthung bei hdheren Frequenzen erscheint
in der logarithmischen Darstellung relativ schwach, betrigt

jedoch von loo zu 500 Hz bis zu einem Faktor 4.

Trigt man die Amplitudenwerte bei der Hérschwelle (loo Hz)
gegenliber der Pulsbreite der Stimulationspulse in doppelt-
logarithmischer Darstellung auf, so lassen sich die resul-
tierenden Kurven durch Geraden konstanter Ladung pro Puls
annghern. Figur 4.4.7. zeigt diesen Zusammenhang und gibt
auch einen Eindruck von der relativ grossen Schwellendnderung
Uiber die Versuchsperiode. Zum Vergleich wurde die vor der
Operation bestimmte Schwellwertskurve bei Ohrkanalstimulation
eingezeichnet, wobeli erwdhnt werden muss, dass diese Werte

im Vergleich zu anderen untersuchten Patienten sehr tief

BURSTRATEN-VARIATION

ELEKTRODE 1 32 Tage postop. Ims

|
Al
1

Lt ¢+ 9231

02 T T T T T T 17717 T T T T T T

10 100 1000 (Ha]

Figur 4.4,8., Schwellwertskurven bei Variation der Burstrate
32 Tage postoperativ. Das Ton/Pausen-Verhidltnis
bleibt konstant 1:1. Burstraten von 2,3 und 4/s
fallen mit der Kurve 5/s praktisch zusammen und
wurden nicht separat eingezeichnet.
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liegen und zudem praktisch bereits Unannehmlichkeitsempfin~
dungen darstellen. Auf der Figur ist auch ein Versuch auf-
gefiihrt, bei dem die Schwellwerte fiir jede Pulsbreite bei
kontinuierlicher und intermittierender Stimulation gemessen

wurden. Die Abweichung bei loo Hz ist praktisch Null.

Nachdem festgestellt wurde, dass bei hoheren Frequenzen
kontinuierliche Stimulation schlechter detektiert wird als
intermittierende, schien es interessant zu sein, diesen Effekt
genauer zu untersuchen, nicht zuletzt deshalb, weil sich
daraus direkte Konsequenzen filir die Signalcodierung in einem
Stimulationsgerédt ergeben konnen. Die Frage war also: Wie

wirkt sich die Unterbrechungsrate der Stimulation auf die

BURSTRATEN-VARIATION

ELEKTRODE 1 131 Tage postop. ~ D-z""s

_.'§'._

Llllllz

]

f

N

T i T LS R A A ¥ B T ] 7V 17Uy

10 100 1000 [HZ

Figur 4.4.9. Burstraten~Variation 131 Tage postoperativ.
Erlduterungen wie Figur 4.4.8, Zusitzlich
wurde eine Messung mit einer Rate von 1/s
durchgefithrt (je eine halbe Sekunde Pause und
Ton). Die Werte liegen deutlich iiber den Mess-
werten bei hoheren Unterbrechungsraten.
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Empfindlichkeit aus? Figur 4.4.8. zeigt, dass auch bei

sehr hohen Unterbrechungsraten die Schwellwerte immer noch
weit unterhalb der Werte bei kontinuierlicher Stimulation
liegen. Bei tiefen Unterbrechungsraten (zwischen 2 und 5 Hz)
lagen die Kurven praktisch aufeinander und wiesen einen
Schwellenabfall auf oberhalb 300 Hz., Dieser Schwellenabfall
war nur in den ersten Wochen nach der Operation so ausge-
prédgt, spdtere Versuche ergében eine gewisse Verschiebung
dieses Abfalls bis etwa 8oo Hz. Ein Vergleich von Figur
4,4,8, mit Figur 4.4.9. zeigt erstens die bereits erwidhnte
allgemeine Schwellenédnderung nach einigen Wochen sowie eine
allgemeine Verflachung der Békésy-Kurven sowohl flir niedrige

Unterbrechungsraten als auch fiir kontinuierliche Stimulation.

L,4,L4, Reaktionszeiten und evozierte Potentiale

Einen Zusammenhang zwischen der Stimulusintensit&t und der
subjektiv empfundenen Lautheit herzustellen, war das Ziel
der Messung von Reaktionszeiten und evozierten kortikalen
Potentialen. Im Abstand von 2 bis 5 Sekunden wurde ein
kurzes loo ms dauerndes Stimulationssignal erzeugt. Die Auf-
gabe des Patienten war es, durch Knopfdruck so schnell als

mbglich die perzipierte Horempfindung anzuzeigen. Das Sti-

Figur 4,4,10. (Folgende zwei Seiten) Gemittelte und geglétte-
te Histogramme der Reaktionszeit in Abhingig-
keit der Stimulationsamplitude. Modale Reaktions-
zeit (Maximum der Histogrammkurve) als Funktion
der Stromamplitude (in nA) jeweils rechts als
gestrichelte Kurve, Medianwert der Histogramme
als ausgezogene Kurve. Die Zahlenwerte links
von Jjeder Histogrammkurve sind Stromamplitude
(nA) und Anzahl Versuche pro Histogramm.
loo ms-Bursts, Pulsstimulation (240 s Pulsbreite)
a) 200 Hz, b) 6oo Hz, c¢c) looo Hz Repetitionsrate
d) Repetitionsraten loo, 200, 4oo, 600, 800 und
looo Hz zusammengenommen.

Abstand zwischen zwei Stimulationen zufalls-
missig variiert zwischen 2 und 5 Sekunden.
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mulationsintervall wurde zufallsméssig variiert, sodass keine
Voraussage méglich war. Die Antworten des Patienten wurden
am Computerbildschirmterminal mit Hilfe eines graphischen
Cursors ausgewertet. Von Histogrammen der Reaktionslatenz
wurden Median- und Modalwerte berechnet (der Medianwert
stellt den Abszissenwert dar, flir welchen 50 % aller Werte
links und 50 % rechts liegen, der Modalwert bedeutet das
Maximum der gegldtteten Histogrammkurve). Stimulationspa-
rameter waren Pulsrepetitionsrate (loo, 200, 400, 600, 800
und looo Hz) und Amplitude (0.08 bis 0.32 mA). Die Unter—

suchungen wurden nur flir Elektrode I durchgefiihrt.

Figur 4.4.10.(a,b,c) zeigt die Histogramme in Funktion der
Amplitude und die Latenzfunktionen filir 200, 600 und looo Hz.
Die Variation der Repetitionsrate ergab praktisch keine

oder nur zufdllige Latenzverschiebungen, was durch den an-
ndhernd flachen Frequenzverlauf bei den Schwellenexperi-
menten bereits zu vermuten war. Somit konnen die Latenzen
fir je einen Amplitudenwert iliber die verschiedenen Fre-
quenzen gemittelt werden und man erhdlt eine gemittelte
Lautheitsfunktion (Figur 4.4.l1o.d). Der Horbereich von 0.08
mA bis 0.32 mA (von kaum wahrnehmbar bis sehr laut) entspricht
einer Dynamik von nur 12 dB, wdhrend das normale Gehdr einen

akustischen Dynamikbereich von 120 dB verarbeiten kann.

Die Experimente zur Messung evozierter Potentiale sollten
dazu beitragen, die Eingangs/Ausgangsfunktion der Lautheits-
empfindung objektiv zu bestimmen. Die Ableitung von Friih-
potentialen des Hirnstamms war wegen grossen Stimulusarte-
fakten leider nicht méglich., Stimuliert wurde bipolar oder
gegen eine Referenzelektrode am Nacken mit Bursts von 50 ms
Lénge., Abgeleitet wurde vom Vertex gegen rechtes Mastoid.
Die Verstarkung betrug lo bis 50 k (CMRRﬁdes Vorverstérkers

iiber 1lo dB). Die Signale wurden in einem Signalaverager
gemittelt und gleichzeitig auf Analog-FM-Magnetband aufge-
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Figuf 4.4,11. Elektrisch evozierte Hirnmpotentiale. a) Elektro-
de I, b),c) Elektrode II, d) Elektrode II gegen
Nacken. Ableitung Vertex gegen rechtes Mastoid.

Zahlen links: Stimulationsamplitude (nA) und Kali-
bration (Masstabsfaktor der Kurve in mV)
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zeichnet, von wo sie anschliessend in den Computer einge-
lesen wurden zur genaueren Analyse. Figuren 4.4.11.a bis
4,4,11.d4 zeigen Beispiele solcher Messung (je 20 Mittelungen
pro Kurve). Deutlich erkennbar ist die Latenzverminderung von
N1 (erster negativer Gipfel, Darstellung Vertex + gegen
Mastoid -) sowie die Amplitudenzunahme von (PZ-Nl) bei
ansteigender Stimulusintensitédt. Die grosse anfangliche
Auslenkung enthdlt teilweise P1 aber auch den Stimulusarte-
fakt, sodass nur die Amplitudendifferenz (P2—Nl) ausgewertet

wurde,

Nach diesen Messungen wurde der tragbare Stimulator auf einen
mittleren "angenehmen" Lautstdrkebereich eingestellt. An-~
schliessend wurden wiederum evozierte Potentiale gemessen,
diesmal bei akustischer Stimulation liber den Lautsprecher,
widhrend der Patient sein Stimulationsgerdt trug. Das Resultat
geht aus Figur 4.4.12. hervor. In einem akustischen Lautstédr-
kebereich zwischen 4o und 8o dB konnten deutliche Potentiale
abgeleitet werden., Somit war es mdglich, den elektrisch

auf 12 dB beschrénkten Lautstérkebereich durch Kompression
und geeignete Signalcodierung in den fiir sprachliche Kommu-
nikation und Detektion von wichtigen Umweltger&uschen ent-
scheidenden Bereich von etwa 20 bis 90 dB zu transformieren
(Die Horschwelle liegt normalerweise mindestens 20 dB unter-
halb der durch die ERA bestimmbaren letzten erkennbaren

Antwortschwelle. ERA= Evoked Response Audiometry).
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Figur 4.4,12, Elektrisch evozierte Hirnpotentiale. Stimula-
tion akustisch liber Lautsprecher und tragbaren
Stimulator. Stimulationsintensitdt in dB links
von jeder gemittelten Kurve (zus#tzlich Kali-

brationsfaktor in mV). a) looo Hz, b) 4ooo Hz,
~) Ran Hz. Ableitung Vertex gegen rechtes Mastoid
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4L,o4t,5, Amplituden— und Frequenzunterschiedsschwellen

Zur Messung der Amplituden- und Frequenzdiskrimination wurde
ein Computer-kontrolliertes Stimulations/Antwortsystem be-
nutzt. Figur 4.4.13. zeigt den Rechner (PDP 11/4o) und die
dazugehdrigen Peripheriegeréte zur Ein- und Ausgabe von
digitalen und analogen Signalen, Speicherung von Daten und
Untersuchungsparametern sowie graphischen Darstellung von
Resultaten. Auf der rechten Seite der Figur sind die Stimu-
lationsapparatur sowie die Gerate zur Registrierung der Pa-
tientenantworten (Knopfdrucksignale und evozierte Potentiale)
dargestellt. Die Stimulationssignale werden amplituden- und
frequenzmdssig vom Computer gesteuert, die Pulsbreite wurde
fix auf 24ops eingestellt. Zu Beginn eines Experimentes
werden die Schwellwerte und Maximalwerte der Stimulation

iiberpriift, um den Amplitudenbereich der Stimulation einzu-
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Figur 4.4,13, Apparatur zur Messung von Frequenz- und Inten-
sitdtsunterschiedsschwellen bei elektrischer
Stimulation. Links der Computer mit entsprechen-
den Peripheriegerdten, rechts die Stimulations-
und Signalerfassungseinrichtungen.

stellen. Ein interaktives Computerprogramm (geschrieben in
einer interpretativen BASIC-Zhnlichen Programmiersprache)
steuert sodann die Parametereingabe und -speicherung und

startet die Stimulation.

Fir die Frequenzunterscheidungsmessung werden Tonpaare er-
zeugt, deren erster Ton immer die gleiche Frequenz besitzt,
wdhrend der zweite nach einer zuf@lligen Sequenz héhere
oder tiefere Werte annimmt. Die Anzahl der Frequenzinkre-
mente sowie deren Grosse kann filir jedes Experiment neu ge-
wéhlt werden. In den meisten Versuchen wurde die Anzahl
verschiedener Inkremente jedoch auf lo begrenzt, um die Un-
tersuchungsdauer nicht unnotig zu verléngern. Pro Versuch

werden loo oder 200 Tonpaare generiert. Der Patient ant-

wortet nach Jeder Stimulation eines Paares mit Knopfdruck,
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ob der zweite Ton hdher, tiefer oder gleich empfunden wurde.
Diese Antworten werden registriert und als richtig oder falsch
erkannt. Der prozentuale Anteil richtiger, falscher und un-
bestimmter Antworten wird als Funktion der Inkrementgrosse
(df/fO in %) dargestellt. Die Inkrementwerte, bei denen der
Prozentsatz richtiger Antworten unter 50 % fillt, wird als
Differenzschwelle bestimmt. Die Signifikanz der Prozentwerte
wird Uber eine Binomialverteilung errechnet (die Anzahl
Versuche ist nicht genau gleich filir jedes Inkrement, sodass
die Kurven der prozentual richtigen Antworten nicht mit

der Kurve der Bionmialverteilung zusammenfallen). Der 99 %-

Wert der so erhaltenen Kurve wird als weiterer Schitzwert

Figur 4.4.14, Patient bei einem Unterschiedsschwellenexpe-
riment. Im Hintergrund der Prozessor mit zwei
Plattenspeichern und A/D-Wandlern. Hinter dem
Patienten die Stimulations- und Ueberwachungs-—
apparatur, im Vordergrund die Schaltbox zur
Verbindung der vier Elektrodenanschliisse.

Auf der Stirn des Patienten aufgeklebt die
Referenzelektrode flir die ERA.
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der Differenzschwelle bestimmt. Es zeigt sich, dass die bei-
den Parameterwerte nur unwesentlich voneinander abweichen.
Figur 4.4.14, zeigt den Patienten bei einem Diskriminations-

experiment.

Aus den vorgédngig beschriebenen Schwellenexperimenten und
verschiedenen ad hoc durchgefiihrten Tests war zu erwarten,
dass die Frequenzdiskrimination bei htheren Frequenzen stark
abnehmen wiirde. Deshalb wurden zuerst verschiedene Experimente
bei unterschiedlichen Grundfrequenzen durchgefiihrt. Figur
4,4,15, bis 4.4,17. sind Resultatdarstellungen dieser Ver-
suche. Aus den Figuren wird ersichtlich, dass bei tiefen
Frequenzen (von 4o bis lho Hz) Frequenzunterschiede sehr gut
detektiert werden konnen, dass aber bei Frequenzen iiber 200
Hz die Diskriminationsféhigkeit sehr stark abnimmt. Figur
L,4,17. zeigt, dass bei 500 Hz Repetitionsfrequenz die Un-
terscheidungsschwelle praktisch nicht mehr reproduzierbar
messbar ist (beide Experimente wurden am gleichen Tag in
der gleichen Sessiondurchgefiihrt, die Amplitude ist unverin-

dert, ebenso die anderen Stimulusparameter).

Entscheidend fir die Unterschiedsschwelle ist aber auch die
Amplitude, wie Figur 4.4,18. zeigt (man beachte die unter-
schiedlichen Inkrementskalen!). Eine derartige Abhingigkeit

Figur 4.4.15 Resultatkurven fiir Frequenzunterscheidungsex-

' pberimente. Abszisse: positives und negatives
Frequenzinkrement in Prozent (df/f ). Rechts
unten bei Jedem Bild ist Jjeweils dér Bereich
angegeben,

Ordinate: Anzahl richtiger Antworten in % (durch-
gezogene Linie), loo minus Anzahl falsche Ant-
worten (%) (strichpunktierte Linie), Signifi-
kanzwerte der richtigen Antworten, berechnet

liber die Binomialverteilung (punktierte Linie,
Darstellung logarithmisch, sodass die 99 %~
Grenze auf die 50 %-Grenze der Anzahl richtigen
Antworten zu liegen kommt, 90 % entsprechend 25 %,
99.9 entsprechend 75 %). Bei konstanter Amplitu-
de (0.28 mA) Variation der Grundfrequenz.
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Figur 4.4.19, Variation des Ton/Pausen-Verhdltnisses bei gleich-

bleibender Amplitude (0.28 mA) und Grundfrequenz

(loo Hz). Die Stimulation beginnt Jeweils wieder
eine Sekunde nach Knopfdruck, der Patient hat
maximal 5 Sekunden Zeit zur Entscheidung, ansons-
ten das Tonpaar nicht gewertet und der né&chste

Reiz prasentiert wird.
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der Unterschiedsschwelle von der Amplitude ist aus psycho-

akustischen Experimenten ebenfalls bekannt.

Der Einfluss des Ton/Pause-Verhidltnisses wurde ebenfalls
untersucht. Wie aus Figur 4.4,19. hervorgeht, sind relativ
kleine Variationen festzustellen (Skalierung bei allen Kurven

gleich). Einzig beim pausenfreien Versuch (d) ergibt sich

FREQUENZ-DIFFERENZ-LIMEN (ELEKTRODE 1)

(df/f)
1%] e :. 08 mA
50 a .18 mA
8 ;28 mA
° ]
j"Di‘"‘s
30 o o 4
1 [ Y
° 0
V- & o . .
a
o g o
01+ oM gy us g 9 ;
]
. | .t
..10 —_ L3 & &
. ®
- a
o [ ]
~30
— ]
- 50—
T 1 T T —b
40 100 200 400 1000 [Hz]

Figur 4.4.20. Zusammengefasste Resultate der Frequenzunter-
scheidungsexperimente flir Elektrode I. Dargestellt
sind in Funktion der Grundfrequenz die 99 %-Sig-
nifikanzschranken der richtigen Antworten fir
positive und negative Inkremente. Offene Symbole
bezeichnen Versuche mit unsymmetrischem Verlauf,
bei denen nur der positive oder nur der negative
Wert gefunden werden konnte.
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eine augenfédllige Anhebung der Anzahl richtiger Antworten vor

allem bei den kleinsten Inkrementen.

Figur 4.4.20. fasst die Resultate der Frequenzunterschei-

dungsschwellenmessungen zusammen., Offene Symbole bezeichnen

FREQUENZ-DL (40-200 Hz)

I=.08mA
n=8(9)
7. m”
%0 0 0 1 2
% 7 B
al
/N 7/
-0 -10 0 10 30 (%)
V
7 :
%% ey
2% é (df/f)
30 | 210 0 13\\ | 0 (%]
! 7
K -ff; 547 |
’ 7, - \
/// /// A om0
-10 0 0 ™

Figur 4.4.21. Darstellung der Daten aus Figur 4.4.20. in
Histogrammform, aufgeteilt nach Stimulations-
amplituden., Schraffierte Felder: symmetrischer
Kurvenverlauf, unschraffierte Felder: unsym-
metrischer Kurvenverlauf. Es wurden nur Punkte
aus dem Frequenzbereich bis 200 Hz berlicksich-

tigt.
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Werte aus unsymmetrischen Resultatkurven, bei denen nur bei
negativen oder nur bei positiven Inkrementwerten im unter-
suchten Bereich Werte liber 50 % lagen. Der Amplitudeneffekt
wird durch Figur 4.4.21. noch verdeutlicht. Die Schwerpunkte
der links und rechts der Nullachse liegenden Histogramme

wandern mit zunehmender Amplitude immer n&her aufeinander zu.

FREQUENZ-DL

ELEKTRODE 1 100 VERSUCHE PRO PUNKT 08mA: @

(df/f) 99% SIGNIFIKANZGRENZE 18BmA:A
(%] 2mA: B
2Lms
20 (@) A jD_
15 -
10—
4
5 .
i AKUSTISCHE DL
-T {Shower&Biddulph)
5d4B
f
0 2 J LS L] LJ v T 7 ' 4 L § 4 ) | L A S 2N l
0 100 1000 (Hz]

Figur 4.4.22, Vergleich der Frequenzunterscheidungsschwellen
bei elektrischer Stimulation mit Resultaten aus
psychoakustischen Versuchen. Die Unterscheidung
zwischen positiven und negativen Inkrements-
schwellen wurde nicht mehr gemacht. Ausgezo-
gene Kurven: Unterschiedsschwellen bei akusti-
scher Reizung bei 60 und 5 dB ob der Hrschwel-
le. Mit diinnen Linien angedeutet sind die Um-
hiillenden der Schwellwerte fiir 3 Amplitudenstufen.
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Figur 4.4.22, zieht einen Vergleich mit den Ergebnissen

von Experimenten mit normalhdrenden Versuchspersonen. Die
Schwellwerte sind hier nicht mehr separiert nach positiven
oder negativen Inkrementen. Andeutungsweise sind Umhiillungs-
funktionen fir die drei dargestellten Amplitudenstufen ein-
gezeichnet. Es zeigt sich, dass die Werte bei Frequenzen
unterhalb 120 Hz flir den grossten Amplitudenbereich vergleich-
bar oder besser sind als die Werte flir akustische Schwellen.
Somit kann geschlossen werden, dass durch Ausniitzen des Perio-
dizit&tsprinzips der Frequenziibertragung mittels periodischer
elektrischer Stimulation in einem begrenzten Bereich des Hor-
nervs (entsprechend einem Kanal mit begrenzter Bandbreite)

differenzierte Horeindriicke iibermittelt werden konnen.

Flir die Intensitadtsunterschiedsschwellenmessungen werden
Tonpaare unterschiedlicher Amplitude aber gleicher Frequenz
erzeugt, wobei die Amplitude des ersten Tones konstant bleibt
und diejenige des zweiten zufédllig erhdht oder erniedrigt
wird. Die Auswertung erfolgt analog zur Auswertung der Fre-
quenzunterschiedsschwellen. Figur 4.4.23. zeigt vier Bei-
spiele von Resultatkurven. Daraus wird ersichtlich, dass
Amplitudeninkremente von ca. lo bis 15 Prozent der Grund-
amplitude detektiert werden konnen, was einer Intensitidts-
differenzschwelle von 0.8 bis 1.2 dB entspricht. Dieser

Wert liegt in der gleichen Grdssenordnung wie der flir Normal-
horende bei akustischer Stimulation gefundene. Darauf soll

im Abschnitt 5.3. noch genauer eingegangen werden.
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Figur 4.4.23, Messungen der Intensit@tsdiskriminationsschwelle.
Bei gleicher Frequenz filir verschiedene Grund-
amplituden. a), b) und c): Elektrode I, d) E1.II.

Zu beachten ist wiederum die unterschiedliche
Abszissenskalierung.
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4,4,6, Versuche mit Sprache und Musik

Schon nach den ersten Schwellenmessungsexperimenten mit ein-
fachen Signalen wurde versucht, mit komplexeren Reizen zu
stimulieren. Ab Tonband oder Mikrophon wurden Sprach- und
Musiksignale in die Stimulationsapparatur eingespiesen.
Analog zu den im portablen Stimulator eingebauten Msglich-
keiten wurden verschiedene Arten der Signalcodierung aus-
probiert. Der Patient empfand die Horeindriicke als sprach-
oder musikdhnlich, konnte aber weder Worte der Sprache noch
Melodien erkennen, Offenbar stlitzte er seine Hrempfindungen
hauptsédchlich auf Amplitudenédnderungen und Rhythmusschwan-
kungen des Signals ab.

Zur genaueren Bestimmung der Sprachdiskrimination bei elektri-
scher Stimulation wurde der Versuch unternommen, Tests mit
einem Videoband durchzufiihren, wobei entweder der Ton oder

das Bild eingeschaltet wurde oder beides zugleich. Leider
verlief der Versuch erfolglos, indem bei Zahlen die Lippen-
ablesfdhigkeit allein zur Diskrimination ausreichte und eine
Unterstlitzung durch den Stimulator somit keine Verbesserung
mehr bringen konnte, wdhrend bei Wort- und Silbentests die
Entscheidungsunsicherheit so gross war, dass die allfdllige

Verbesserung durch den Stimulator nur marginal sein konnte.

In freien Gesprédchen mit dem Patienten jedoch schien der
Stimulator tatsdchlich zur Verbesserung der Verstidndlichkeit
beizutragen. Oftmals wurden vom Patienten Sdtze oder Zusam-
menhénge nach Einschalten des Stimulators sofort erkannt,
nachdem vorher mehrfache Wiederholungen oder Umschreibungen

erfolglos geblieben waren.

Subjektiv berichtete der Patient, dass er das Gerdt praktisch
tédglich in seiner Freizeit benutze, vor allem fiir die Tele-
vision und beim gemeinsamen Essen mit Freunden. Auch be-

richtete er iber neue Erfahrungen beziiglich seiner akustischen
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Unwelt, Er horte zum Beispiel oftmals rhythmische Ger&usche,
die ihm nicht erkldrlich waren, bis er feststellte, dass sie

vom Klavierspiel einer Mieterin im unteren Stock herrihrten.

Der Patient bezeichnete die Positionen ABX und BBA seines
Stimhlators (s. Figur 4.3.4.) als optimal, widhrend ihn die
Positionen BAB und BBB irritierten. Er hatte demzufolge
Miihe, eine Frequenzé@nderung der Stimulationspulse als In-
tensitdtsé@nderung des akustischen Eingangssignales zu er-
kennen., Offenbar entsprach eine mit dem Eingangssignal
variierende Pulsamplitude bei kontinuierlicher oder &andern-
der Pulsrate am ehesten seinen Vorstellungen von Horein-

drlicken.
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5. DISKUSSION UND SCHLUSSFOLGERUNGEN

Die in Kapitel 4.4, beschriebenen Evaluationsexperimente

sollten vor allem Antworten auf die folgenden Fragen geben:

- Wie verhalten sich die Elektroden im menschlichen Orga-
nismus nach einer Implantation bezliglich ihrer elektrischen

Eigenschaften?

- Welches sind optimale Stimulusparameter, wie ist deren
Variation Uber die Zeit und wie muss das tragbare Stimu-

lationsgerdat angepasst werden?

- Wieviel Information kann iiber einen Elektrodenkanal iiber-
haupt Ubertragen werden, d.h. wie gut konnen Amplituden-

und Frequenzunterschiede detektiert werden?

- Was ergeben sich daraus flir Konsequenzen fiir das weitere

Vorgehen in Bezug auf die Sprachiibertragung?

Die Messungen der Elektrodenimpedanzen zu verschiedenen Zeit-
punkten ergab keine generellen Aenderungen der elektrischen
Eigenschaften der implantierten Elektroden. Allerdings
schwankten die subjektiven Schwellwerte von Session zu Session
betrédchtlich. Zudem waren die Schwellwerte der einen Elektrode

gegeniiber denen der anderen betrédchtlich erhoht.

Eine mdgliche Erklérung flir diese Phinomene liegt in der
Vermutung, dass nur noch relativ wenige Nervenfasern funktions-
fadhig sind und sich zudem nicht in direktem Kontakt mit den
Stimulationselektroden befinden. Fiir diese Annahme spricht

die Beobachtung wédhrend der Operation, dass ein Grossteil

der Schneckenwindungen (v.a. im basalen Teil) von fibr&sem
Gewebe ausgeflillt war (und demzufolge auch eine betrdchtliche
Degeneration mindestens des dendritischen Teils der Spiral-

ganglienzellen angenommen werden muss) und dass die sub-



174

jektiven Schwellwerte im Vergleich zu Versuchen anderer
Forschergruppen (Simmons 1966, Chouard 1976) erhsht sind.
Kleine Aenderungen der Gewebestruktur im Bereiche der Elekt-
roden koénnten somit grosse Aenderungen der lokalen Strom-
dichte bewirken, zumal das von der Stimulation betroffene
Gebiet bei bipolarer Stimulation stark eingeschrénkt ist
verglichen mit der Reizung gegen eine entfernte Referenz-
elektrode.

Die Messungen des Dynamikbereiches der elektrischen Stimu-
lation ergaben einen mehrfach gfﬁsseren Amplitudenbereich
als aufgrund der fiir einzelne Fasern gefundenen Werte an-
genommen werden konnte., Daraus kann geschlossen werden, dass
fir die Zunahme der Lautheitsempfindung nicht die Erhohung
der Entladungsrate einzelner Fasern verantwortlich ist,
sondern in erster Linie die Anzahl stimulierter Fasern.

Fiir diese Vermutung spricht auch der flache Verlauf der

Schwellwertkurven in Funktion der Pulsrate.

Auch ergédbe sich daraus eine einfache Erkl&rung fiir das
wiederholt festgestellte Phdnomen, dass bei Stimulation
von Elektrode II in einem mittleren Dynamikbereich zwei
deutlich verschiedene Tone zu héren waren, widhrend bei
niedrigeren Amplituden nur ein Ton wahrzunehmen war. Da
diese Elektrode im Bereich der basalen Windung plaziert
wurde, wo die Nervenfasern von verschiedenen Gebieten der
Basilarmembran zusammengefasst werden, kdnnen je nach
Radius des elektrischen Feldes verschiedene Fasergruppen
erregt werden. Dieser Effekt ist an sich nicht erwliinscht,
weil dadurch keine saubere Kanaltrennung der verschiedenen
Stimulationskandle mehr méglich ist und die Bandbreite
(der Frequenzumfang) der Elektrode von der Stimulations-—
amplitude unkontrolliert abhingig wird. Die Empfindungen

bei Stimulation iiber Elektrode II wurden denn auch vom
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Patienten als verwirrend und unbefriedigend beschrieben,
weshalb der tragbare Stimulator auch haupts&dchlich an Elekt-

rode I angeschlossen wurde.

Als wichtigste Stimulationsparameter wurden die Pulsampli-
tude und -repetitionsrate gefunden. Die Breite der Pulse
ist komplementédr zur Pulsamplitude in einem mittleren Be-
reich und spielt flir den subjektiven Ton- oder Ger&duschein-
druck keine nennenswerte Rolle (sofern das Amplituden/Puls-

breiten-Produkt konstant gehalten wird).

Die Kanalkapazitdt eines Informationskanals, d.h. die ma-
ximale fehlerfrei zu Ubertragende Informationsrate wird
durch die Bandbreite B (Hz) und das Signal/Rauschverhidlt-
nis (oder die Anzahl Quantisierungsstufen in digitaler

Codierung) bestimmt (s. Flanagan 1972):

(11) Cc =3B log2(1+S/N) =B logZ(L) :

L: Anzahl Quantisierungsstufen
S/N: Signal/Rausch-Verhdlt-
nis (Quotient der Leistun-
gen)

B: Bandbreite (Hz)
Das Signal/Rauschverhdltnis bei der elektrischen Stimulation
entspricht dem Dynamikbereich zwischen Horschwelle und Unbe-
haglichkeit und betrigt maximal etwa lo dB (bei Elektrode I).
Eine Amplitudendiskrimination von etwa 6 % bei einem Bereich
von o.l bis 0.3 mA fiihrt bei vorsichtiger Schétzung auf ein
L von etwa lo, sodass sich fiir den Logarithmus bei beiden
Berechnungsarten von (11) ein Wert von 3.3 ergibt ([1+(o.3/o.1)2]
= 1lo). Die Bandbreite der elektrischen Stimulation betrigt
offenbar nicht viel mehr als 200 Hz, unter Umsténden sogar
weniger, sodass sich als Kanalkapazit&@t ein Wert von 6oo bis

800 Bit/sec abschitzen lisst.

Ein konventioneller Telephonkanal hat eine Bandbreite von
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3000 Hz oder mehr bei einem Signal/Rausch-Verhdltnis von

etwa 30 dB, was auf eine Kanalkapazitdt von 30,000 Bit/sec
fiihrt. Menschliche Sprache hingegen l8sst sich in Phonem-
schreibweise mit 50 Bit/sec ilibertragen. Das skustische Signal
enthdlt offensichtlich viel mehr Information als geschrie-
bener Text. Intonation, Modulation, Betonung, zeitlicher
Ablauf und Sprechgeschwindigkeit konnen fiir den Horer eben-—
so wichtige Informationen sein wie der linguistische Inhalt.
Zudem kann iiber einen Telephonkanal z.B. auch nichtsprach-
liche Information wie Musik, Ger&usche usw. ilibertragen werden.
Durch Vocoderstudien wurde Jedoch gezeigt, dass das gesamte
Sprachsignal durch geeignete Codierung und Decodierung

liber Kandle mit Bandbreiten von weniger als 2500 Bit/sec
lUbertragen werden kann. Bei einer Kanalkapazit&dt von nur

looo Bit/sec ist eine 8o prozentige Konsonantenverstindlich-
keit erreichbar, fiir sinnlose Silben betrdgt die Verstidnd-
lichkeit 70 % (Flanagan 1972).

Diese Zahlen diirfen Jedoch nicht direkt auf Elektrodenka-
ndle lbertragen werden. Die Analogie zu Vocodersystemen
stimmt nur dann, wenn verschiedene Kan&dle unabhingig vonei-
nander verschiedene Informationen iibertragen und korrekt
decodieren konnen. Mehrkanalsysteme elektrischer Stimula-
tion konnen nicht einfach als Superposition mehrerer Ein-

kanalsysteme betrachtet werden.

Erstens stellt sich immer die Frage, ob nicht von mehreren
Elektroden gleiche Fasergruppen oder Fasergruppen #hnlicher
Frequenzgebiete stimuliert werden oder ob umgekehrt von einer
Elektrode Fasergruppen verschiedener Innervationsgebiete

gereizt werden, sodass keine Kanaltrennung méglich ist.

Zweitens ist im Unterschied zu Vocodersystemen, wo Signal-
Ubertragung und -decodierung getrennt voneinander betrachtet

werden ktnnen (und die Decodierungsseite Jje nach Bedarf

dem Signalcode angepasst werden kann), bei elektrischer
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Stimulation der Decodierungsteil das menschliche Zentral-
nervensystem, welches nicht beliebig abgedndert werden kann.
Wieweit das Gehirn in der Lage ist, durch Lernen aus einem
vorerst sinnlosen begrenzten Informationsfluss die codierte
Information zu rekonstruieren, ist ungewiss und wird sich
erst in der Zukunft durch das Experiment erweisen. Intuitiv
scheint klar zu sein, dass die Aufgabe filir das Gehirn umso
schwieriger sein wird, Je weniger Information zugefiihrt
wird. Ein Morsecode-Schema dlirfte zwar erlernbar sein, Je-

doch nur unter sehr grossen Mihen und mit fraglichem Nutzen.

Eine Erhohung der Kanalkapazit&t scheint vom Standpunkt der
Sprachverarbeitung unbedingt notig. Das ist offenbar nur
durch Mehrkanalsysteme moglich., Die Anzahl daflir nétiger
Elektrodenkandle ist sehr schwierig abzuschitzen. Vier bis
zehn Elektroden sollten jedoch geniligend sein, falls sie

so implantiert werden kénnen, dass eine selektive Stimulation

mehrerer Fasergruppen im Hauptsprachgebiet méglich ist.

Von entscheidender Bedeutung wird die optimale Codierung

des Sprachsignales und die Aufteilung auf die verschiedenen
Kandle sein., In Analogie zur Spracherzeugung, welche verein-
facht als periodische oder nichtperiodische Anregung eines
Filtersystems mit langsam #&ndernden Filterparametern betrach-
tet werden kann, konnte die Uebertragung eines Sprachsignales
mittels elektrischer Stimulation als periodische oder nicht-
periodische Reizung einer Auswahl aus einer Menge von ver-

schiedenen Fasergruppen erreicht werden.

Die in der vorliegenden Arbeit beschriebenen Experimente
haben sowohl das Periodizitdtsprinzip des Horens (flir Fre-
quenzen unterhalb 200 Hz) wie auch das Platzprinzip (unter-
schiedliche Tonhtheneindriicke durch Stimulation an verschie-
denen Orten) fiir die elektrische Stimulation des peripheren

Hornervs bestédtigt. Die Erfahrungen mit solchen implantier-
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ten Elektroden in Amerika und Frankreich zeigen, dass die
Gerduschempfindungen von der Mehrzahl der Personen als an-
genehm beurteilt werden., Rhythmus, Modulation und Betonung
der Stimme sind mit einem Stimulationskanal erkennbar, Je-
doch kann Sprache nicht diskriminiert werden. Eine Implan-
tation von Elektroden bei einem gehtrlosen Patienten kann
im jetzigen Stadium der Entwicklung Jjedoch nur experimentel-
len Charakter haben, weshalb ein informiertes Einversténdnis
nétig ist. Fir eine Operation konnen deshalb Kinder nicht

in Frage kommen, sondern nur bilateral taube Personen, beil
denen eine Operation oder Horgerdteversorgung konventio-
neller Art keinen Erfolg verspricht und die zudem die Ge-
duld und das Interesse fiir die recht anspruchsvollen psycho-

physischen Experimente aufbringen konnen.

Mit diesem Bericht soll gezeigt werden, dass die elektrische
Stimulation des GehSrs ein aktuelles klinisches Gebiet dar-
stellt. Die 1963 von Keidel gemachten Ueberlegungen und
Schlussfolgerungen (Z&llner und Keidel 1963) haben bis heute
ihre Gliltigkeit behalten. Die Schwierigkeiten, das komplexe
Muster der Nervenaktivitidt durch kiinstliche elektrische
Stimulation zu reproduzieren, sind offenbar so gross, dass
auch nach den vielfd ltigen Anstrengungen der letzten 15
Jahre nur relativ geringe Fortschritte zu verzeichnen waren.
Dennoch ist von der nicht allzu fernen Zukunft zu erwarten,
dass eine enge Zusammenarbeit zwischen medizinischen und
Ingenieurwissenschaften zum Wohle der gehdrlosen Menschen

eine brauchbare elektronische Horprothese hervorbringen wird.
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