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Resumo
A deficiência auditiva afeta um grande número de pessoas em todo o mundo e pode ser tratada com diferentes tipos
de dispositivos, como aparelhos auditivos e implantes cocleares. No entanto, seus componentes externos podem
causar desconforto ao usuário. Os dispositivos auditivos totalmente implantáveis surgem como uma alternativa
para permitir que o dispositivo auditivo seja totalmente implantado no corpo do paciente. Porém, projetar e fabricar
um sensor capaz de atender a todos os requisitos para esses dispositivos ainda é um desafio. Este trabalho apresenta
um estudo numérico do design e encapsulamento de um acelerômetro piezoelétrico MEMS otimizado para ser
implantado na orelha média. Modelos numéricos 3D usando COMSOL Multiphysics foram construídos para
prever a sensibilidade do dispositivo e calcular seu Equivalent Input Noise (EIN). Um desses modelos inclui
uma cavidade de ar para simular a influência do ar aprisionado dentro do encapsulamento, permitindo incorporar
amortecimento viscoso. Usando o modelo encapsulado, o campo de tensão, a vida em fadiga e os efeitos do
amortecimento viscoso foram examinados e considerados para prever a faixa dinâmica dos sensores. Utilizando
uma otimização focada na minimização do EIN, obteve-se um projeto de 2 mm x 2 mm e 1,5 mm x 1,5 mm para
sensores MEMS. Esses designs apresentam desempenho excepcional em relação à relação sinal-ruído, com EIN
comparável a um microfone condensador de eletreto normalmente usado em aparelhos auditivos tradicionais.
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PACS: 43.38.Fx, 43.66.Ts, 43.80.Vj.

On the design and packaging of píezoelectric accelerometers for hearing devices

Abstract
Hearing impairment affects a large number of people worldwide and can be treated with different types of devices
such as hearing aids and cochlear implants. Nevertheless, their external components can cause discomfort to the
user. Totally implantable hearing devices come as an alternative allowing the hearing device to be completely
implanted in the patient‘s body. However, designing and manufacturing a sensor capable of meeting all the
requirements for these devices is still a challenge. This work presents a numerical study of the design and
packaging of a MEMS piezoelectric accelerometer optimized to be implanted in the middle ear. 3D numerical
models using COMSOL Multiphysics were built to predict the sensibility of the device and calculate its Equivalent
Input Noise (EIN). One of those models include an air cavity to account for the influence of the air trapped in
the packaging, allowing it to incorporate damping. Using the packaged model, the stress field, fatigue life and
effects of viscous damping were examined and considered to predict the dynamic range of the sensors. Using an
optimization focused on the minimization of the EIN, a 2 mm x 2 mm and a 1,5 mm x 1,5 mm design for MEMS
sensors were obtained. Those designs exhibit exceptional performance in relation to signa-to-noise ratio, with EIN
comparable to an electret condenser microphone usually used in traditional hearing devices.
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1. INTRODUÇÃO

A perda auditiva, em suas diferentes formas e
graus, é uma condição de saúde prevalente em
todo o mundo. Em 2018, foi considerada a quarta
deficiência mais comum no mundo [1]. Atual-
mente existem diversas formas de mitigação da
perda auditiva, incluindo o uso de dispositivos
auditivos, como próteses auditivas, implantes de
orelha média e implantes cocleares, todos capa-
zes de aumentar a qualidade de vida do usuário.
Apesar dos benefícios, as pessoas que recorrem
ao uso desses dispositivos podem enfrentar vários
problemas como estigma social, risco por condi-
ções úmidas, empoeiradas ou sujas, altos custos
para substituição de peças e reparo, desconforto
físico e limitações para uso em atividades espor-
tivas (exposição à água, transpiração, ruído do
vento) [2, 3], e muitas vezes estes estão relaciona-
dos à parte externa visível do dispositivo. Como
alternativa a esses dispositivos, que possuem pelo
menos um componente externo, os Dispositivos
Auditivos Totalmente Implantáveis (DATI) são
uma solução atraente. Embora a ideia do DATI
tenha sido lançada há algum tempo, vários pro-
blemas foram relatados após a implantação de
tais dispositivos, e a maioria dos dispositivos foi
retirada do mercado ou ainda está sendo testada
[3–7]. Um dos grandes desafios para o DATI é o
desenvolvimento de um sensor implantável capaz
de converter as ondas sonoras em um sinal elé-
trico, garantindo que toda a faixa de frequências
e níveis de pressão sonora de interesse sejam cap-
turados com a uma relação sinal/ruído, ou signal-
to-noise ratio (SNR), suficientemente alta e com
baixo consumo de energia.

Em geral, foram propostos sensores DATI a serem
implantados na orelha externa (OE), orelha média
(OM) ou orelha interna (OI) [8], mas até hoje ape-
nas o uso de sensores acústicos subcutâneos im-
plantados na orelha externa [4–6, 9] ou sensores
de vibração implantados na orelha média [10–15]
foram relatados para serem usados em protótipos
de implantes cocleares totalmente implantáveis.
Vários problemas surgem com a implantação do
sensor acústico subcutâneo [4, 5], e os sensores
implantados no OM ou OI são, portanto, alter-
nativas interessantes a serem consideradas. Os
sensores propostos para implantação na OM hu-
mana são em sua maioria sensores de vibração,

mesmo que sensores de deslocamento [11, 12],
sensores híbridos acústicos e de vibração [16] e
outros também tenham sido propostos [3].

Para a implantação de sensores de vibração da
orelha média no umbo [15, 17, 18], a bigorna
[19, 20] e o estribo [19] foram propostos, mas
trabalhos anteriores [21] mostraram que o Ramo
Longo da Bigorna (RLB) é um local de implanta-
ção particularmente adequado.

A partir da revisão de Calero et al. [3] três prin-
cípios de transdução para sensores de vibração
implantáveis na orelha média humana podem ser
destacados e têm sido explorados na literatura
para sensores de vibração para DATI: (i) piezore-
sistivo, (ii) capacitivo e (iii) piezoelétrico. Uma
característica importante de todos esses princípios
de transdução é sua implementação simples com
a tecnologia de Microelectromechanical Systems
(MEMS). Isso impulsionou os sensores MEMS
como possíveis alternativas para serem implan-
tados na OM ou OI, contando fortemente com
avanços em materiais biocompatíveis e processos
de fabricação [22–25]. De fato, todos os sensores
de vibração propostos para implantação na OM
humana utilizam a tecnologia MEMS.

Um acelerômetro MEMS piezoresistivo implan-
tado no estribo foi proposto por Park et al. [19]
como sensor para um DATI. Para proteger o sen-
sor, foi desenvolvido um encapsulamento com
interconexões verticais para reduzir ao máximo a
área total. Assim, apesar de ter dimensões muito
reduzidas (387 µm x 800 µm x 230 µm) e ter
uma baixa impedância de saída, o sensor tem um
consumo superior a 1 mW e um baixo SNR. O
Nível de Pressão Sonora (NPS) mínimo detectá-
vel não ficou abaixo da meta de 40 dB NPS para
quaisquer frequências entre 200 Hz e 8 kHz. O
protótipo foi testado em laboratório, para avaliar a
influência do encapsulamento no comportamento
do sensor, bem como em ossos temporais huma-
nos. Foi demonstrado que o encapsulamento in-
troduz amortecimento no sistema [13], sendo este
amortecimento controlado pelo pela pressão está-
tica interna, assim como reduz o ruído elétrico.

Usando o princípio capacitivo, Ko et al. [11, 12]
desenvolveu um sensor de deslocamento com-
posto por um diafragma de 850 µm x 850 µm
e um substrato de silício, conectados por molas
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de massa desprezível. Este sensor deve ser conec-
tado diretamente ao umbo que, ao vibrar, provoca
variações na capacitância entre o diafragma e o
substrato, sendo posteriormente traduzidos em si-
nais elétricos por um circuito de amplificação. O
protótipo final de seu projeto tinha uma área total
de 2 mm x 2 mm e foi testado em ossos tempo-
rais humanos. Os resultados mostraram uma boa
relação sinal/ruído para frequências mais altas até
8 kHz, mas abaixo de 0,8 kHz o dispositivo não
conseguiu atingir os 40 dB NPS necessários.

Sachse et al. [10] desenvolveu um acelerôme-
tro MEMS capacitivo baseado em um modelo
de parâmetros concentrados buscando otimizar o
ruído elétrico e mecânico, bem como a primeira
frequência natural. Um protótipo baseado nessas
otimizações, com duas estruturas de eletrodos in-
terdigitados (massa móvel e estrutura fixa) com
área total de 2,1 mm × 2,1 mm foi produzido e
avaliado a partir de experimentos em ossos tempo-
rais humanos. Este dispositivo é capaz de operar
de forma satisfatória no meio da faixa de frequên-
cia desejada, detectando 40 dB NPS de 500 Hz a
5kHz.

O princípio capacitivo também foi utilizado no
sensor híbrido vibro-acústico proposto por Seong
et al. [16] para ser acoplado ao RLB. Este sen-
sor grande não encapsulado (3,1 mm de diâmetro
e 2,8 mm de altura) apresenta quatro vigas em
forma de L, presos a uma base circular para o
microfone condensador de eletreto (MCE). Como
todos as 4 vigas têm as mesmas dimensões, o
sensor de vibração mostra uma única frequência
de ressonância distinta entre 1 e 2 kHz e uma
sensibilidade consideravelmente menor para to-
das as frequências abaixo de 1 KHz e acima de 2
kHz. Embora o desempenho vibro-acústico para
frequências maiores que 100 Hz pareça promissor,
o tamanho grande provavelmente dificultará a im-
plantação. Além disso, a formação de umidade ou
tecido cicatricial sobre o microfone ou na entrada
acústica provavelmente degradará o desempenho
dos microfones ao longo do tempo. A destruição
potencial devido ao fluido da orelha média, por
exemplo, durante otite média, é outro problema
que afetaria um sensor acústico.

O desempenho dos sensores propostos por Park
et al. [19], Ko et al. [12] e Sachse et al. [10] são
usados aqui para comparação com o desempenho

dos sensores aqui propostos. Seong et al. [16] não
é usado como comparação neste trabalho, pois
seu artigo mostrou uma comparação direta com
Ko et al. [12] e apresentou pequena diferença de
desempenho.

No presente trabalho, explora-se o princípio da
transdução piezoelétrica para um sensor de acele-
ração a ser implantado no RLB na orelha média
humana, aproveitando seu baixo SNR quando
comparado a transdutores piezoresistivos [10],
seu baixo consumo de energia quando compa-
rado a transdutores capacitivos e piezoresistivos
[3] e seu tamanho reduzido quando comparado
ao sensor vibroacústico hibrido de [16].

Em etapas anteriores deste projeto, Gesing et al.
[15, 26] desenvolveu protótipos de acelerômetros
MEMS piezoelétricos usando uma otimização di-
ferencial evolutiva, a fim de aumentar a sensibili-
dade do sensor. Cinco projetos de sensores foram
desenvolvidos e fabricados, obtendo o melhor de-
sempenho com um sensor rotulado An406, que
consistia em uma grande massa sísmica circular
de 411 µm de espessura no centro de uma mem-
brana de 10 µm de espessura com um filme fino
de AlN com 0,5 µm de espessura. Após testar e
validar seu modelo numérico, Gesing et al. [15]
propôs alterar a função objetivo para uma que
levasse em conta o ruído de fundo do dispositivo.

Assim, o trabalho aqui apresentado visa avançar
esta pesquisa removendo alguns limites de otimi-
zação, alterando o material piezoelétrico de AlN
para PZT, e utilizando o ruído de fundo como
variável na função objetivo. Além disso, busca-
se uma faixa de frequência utilizável ampliada,
movendo-se em direção à largura de banda encon-
trada em sensores acústicos, como microfones de
dispositivos auditivos de última geração. Aqui é
apresentado o processo detalhado usado para con-
ceituar esses sensores para dispositivos auditivos
e discutir brevemente modelagem piezoelétrica,
análise de fadiga, ruído interno e procedimento
de otimização. Os resultados da simulação de 2
diferentes designs de sensores são então apresen-
tados aqui como dispositivos viáveis para implan-
tação e seu desempenho esperado é comparado a
outros sensores na literatura. Por fim, são discuti-
dos os méritos e limitações deste conceito, além
de fornecer conclusões importantes para o desen-
volvimento futuro de sensores para dispositivos



4 Design e encapsulamento de acelerômetros piezoelétricos para dispositivos auditivos FIA 2020/22 | XXIX Sobrac

auditivos.

2. MATERIAIS E MÉTODOS

Esta seção apresentas os materiais e métodos uti-
lizados no exercício desse trabalho como a cons-
trução dos modelos numéricos, tipos de material
piezoelétricos escolhido e suas propriedades, e o
procedimento de otimização tomado.

2.1 Modelagem de MEMS piezoelétrico

O efeito piezoelétrico direto e piezoelétrico in-
verso permite que sensores que fazem uso de
tal princípio de transdução converta a deforma-
ção em energia elétrica e vice-versa, respectiva-
mente. Este trabalho utiliza o software comercial
COMSOL® multyphysics [27] para modelar a na-
tureza acoplada de sensores piezoelétricos. Três
geometrias diferentes foram usadas durante este
trabalho: (i) A primeira é a geometria, identifi-
cada aqui como geometria A, desenvolvida por
Gesing et al. [15, 26], mas substituindo o ma-
terial piezoelétrico original AlN por PZT, (ii) a
segunda geometria, identificada aqui como geo-
metria B, é mais refinada e adaptada a um MEMS
do tipo viga usando PZT, e (iii) a última geome-
tria, identificada como geometria C, é uma versão
adaptada da geometria B para simular o sensor
dentro de uma pequena cavidade de ar criada pelo
encapsulamento.

O objetivo dos modelos derivados dessas geome-
trias é realizar algumas análises específicas do
comportamento vibroacústico e elétrico dos sen-
sores a fim de prever seu ruído interno. Sensibili-
dade de carga, capacitância, a massa do elemento
inercial e a primeira frequência natural do sensor
são as variáveis necessárias aqui. A sensibili-
dade de carga Sq( f ) [pCs2/m] pode ser derivada
das equações piezoelétricas lineares, que podem
ser expressas de várias formas, sendo uma delas
[28, 29]

σ = cEε − eTE, (1)

D = eε + εεE, (2)

com σ [Pa] a tensão, cE [N/m2] a rigidez sob um
campo elétrico constante, ε [mm/mm] a deforma-
ção, e [pC/m2] o módulo piezoelétrico, E [V/m]
o campo elétrico, D [pC/m2] a densidade do fluxo
elétrico, εε [pF/m] a permissividade dielétrica

sob deformação constante. O sobrescrito T in-
dica uma matriz transposta. A sensibilidade de
carga Sq( f ) [pCs2/m] do modelo numérico pode
ser derivada após a resolução do sistema total-
mente acoplado via análise modal, integrando a
densidade de fluxo elétrico D( f ) sobre a área do
eletrodo Ael [m2] e dividindo pela aceleração de
entrada no ponto de implantação aRLB( f ) [m/s2]
obtido pela modelagem FEM [21] para que

Sq( f ) =
1

aRLB( f )

∫
Ael

(
eε( f )+ εE( f )

)
dA

[pCs2/m].

(3)

Para obter a capacitância do sensor C [pF], o pro-
blema eletrostático é resolvido assumindo uma
tensão de excitação fixa e calculando a relação
carga-tensão. Pode-se supor que a capacitância C
obtida pelo modelo eletrostático é a mesma que a
dinâmica, pois a capacitância é praticamente inal-
terada para frequências entre 100 Hz e 100 kHz
[30]. Por fim, a primeira frequência natural fn,1 já
foi resolvida, pois uma das simulações foi resol-
vida via análise modal (com graus de liberdade
mecânico e eletrostático totalmente acoplados).

2.2 Propriedades de PZT e análise de fadiga

Vários tipos de PZT estão disponíveis na indús-
tria, com diferentes constantes piezoelétricas [31]
que dependem também do procedimento de fabri-
cação [32]. Um método de deposição sol-gel para
o PZT foi escolhido aqui com base em um precur-
sor do Material Mitsubishi [33]. Este processo é
conhecido pelo excelente controle de espessura,
controle da composição química, melhor controle
das propriedades físicas e baixo custo. No caso
do PZT, o efeito piezoelétrico do filme é definido
por d33, d31 e d15 [34]. Como a tensão principal
em um PZT polarizado na direção z sob tensão de
flexão será na direção x, d31 é o coeficiente piezo-
elétrico mais significativo. Enquanto a literatura
relata uma grande variação para d31, variando
de 16 a 160pC/N [35–39], este trabalho usará
d31 = 60pC/N como dado por [39] para um filme
PZT da mesma composição (Pb(Zr0,52Ti0,48)O 3).

Outra característica importante esperada deste
sensor é o grande ciclo de vida, e uma das princi-
pais limitações dos filmes ferroelétricos, ou seja,
PZT, é a fadiga [40]. Embora o foco deste tra-
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balho não seja investigar o comportamento do
sensor sob carregamento cíclico longo, é necessá-
ria uma breve análise para avaliar se o dispositivo
é viável para funcionar por um longo período de
tempo. Assim, a relação de Goodman modificada
é usada para estabelecer o fator de segurança do
projeto n [41],

1
n
=

σa

σe
+

σm

σut
, (4)

onde σa é a tensão cíclica de Von-Mises máxima
no filme de PZT, σm é a tensão de Von-Mises
máxima no filme devido à gravidade, σut é a re-
sistência à tração e σe é o limite de fadiga.

A resistência à tração dos filmes de PZT relatada
na literatura varia de 69 MPa a mais de 172 MPa
[42], e σut = 110 MPa foi usado aqui com base
em dados publicados por Shepard et al. [43] para
filmes finos de PZT (Pb(Zr0,52Ti0,48)O3) fabri-
cados via sol-gel sem despolarização. Quanto
à resistência à tração, muito trabalho foi feito
para entender o comportamento do PZT sob carga
cíclica, cada um com resultados e objetivos dife-
rentes [40, 43–46]. Embora Chuang et al. [44]
não tenha analisado o PZT de filme fino fabricado
via sol-gel, seu trabalho foi o único estudo iden-
tificado que forneceu uma curva S-N com dados
experimentais de PZT não compósito suportando
mais de 108 ciclos . Portanto, com base nesses
dois trabalhos foram selecionados σut = 110MPa
e σe = 30MPa.

2.3 Procedimento de otimização e cálculo de
ruído interno

Um processo de otimização é realizado neste tra-
balho para atingir os requisitos resumidos por
Calero et al. [3] em termos de largura de banda
de frequência, faixa dinâmica e consumo máximo
de energia para um sensor para dispositivos audi-
tivos implantados na orelha média humana, parti-
cularmente para implantes cocleares totalmente
implantáveis. A tabela 1 resume esses requisitos,
adicionando a área máxima permitida estimada
para um sensor no RLB e sua massa máxima. O
último critério é baseado em dados de Nishihara
et al. [47], mostrando que a adição de 3 mg ao
RLB resultou em perda mínima (< 3dB) na am-
plitude de deslocamento umbo.

O procedimento de otimização adotado aqui

Tabela 1: Requisitos mínimos para um sensor a ser
implantado na orelha média humana.

Requisitos Especificações

Largura de banda 250 Hz - 8 kHz
Faixa dinâmica (NPS na
membrana timpânica)

40 - 100 dB

Área máxima 2 x 2 mm2

Massa máxima (se im-
plantado na bigorna)

3 mg

Consumo máximo de
energia

1 mW

utilizou um algoritmo de evolução diferencial
(DE) implementado em MATLAB® [48] em con-
junto com análise de elementos finitos usando
COMSOL®. O DE básico é executado em 4 eta-
pas [49]: (i) Geração da população inicial, (ii)
Mutações para gerar o chamado vetor de design
doador, (iii) Crossover/recombinação para gerar
um chamado vetor de teste e (iv) Seleção, ou seja,
aceitação ou rejeição do vetor de teste utilizando
a função objetivo (FO). Para todos os casos de
otimização, um fator de escala de 0,8 foi usado
junto com uma taxa de cruzamento de 0,9, po-
pulação inicial definida como 80 e convergência
de otimização quando uma diferença de 10−6 foi
alcançada entre 50 gerações ou encerrada quando
o número de iterações chegou a 500. A geome-
tria A é utilizada para desenvolver o modelo de
elementos finitos (EF) nesta etapa devido ao seu
menor custo computacional.

A função objetivo utilizada na seleção (iv) é ba-
seada na SNR do sensor. Para definir adequada-
mente a função objetivo, o ruído interno do sensor
em termos de aceleração espectral equivalente ao
ruído [30] é estimado como

āeq( f ) =

√√√√4kBT

(
2π fn,1

msm Q
+

ηC
2π f S2

q

)
[m/s2],

(5)
onde kB é a constante de Boltzmann (1,3807 ·
10−23 J/K), T é a temperatura [K], Q é o fator de
qualidade do acelerômetro, η é o fator de dissi-
pação e f é a frequência de vibração [Hz]. Tem-
peratura, fator de qualidade e fator de dissipação
são T = 300K , Q = 100 [26] e η = 0,015 [30],
respectivamente.
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Uma relação entre o ruído interno do sensor e o
nível de pressão sonora dos sinais de entrada na
membrana timpânica pode ser estabelecida com
o conceito de Equivalent Input Noise (EIN) [3,
15], que representa o NPS mínimo de entrada
necessário para o sinal superar o ruído interno. O
EIN pode ser calculado usando,

EIN = 94dB−SNR

= 20log
(

āeq( f ) ·
√

∆ f
aRLB( f ,20µPa)

)
[dB],

(6)

com ∆ f sendo a discretização espectral, geral-
mente 100Hz para um tempo de aquisição de
10ms [10], e aRLB o aceleração normal no local
de implantação na cadeia ossicular - no caso atual
a aceleração do RLB. A função objetivo visa
minimizar o EIN máximo em todas as bandas
de oitava com frequências centrais de 250Hz a
8kHz.

Por fim, são impostas restrições à otimização para
garantir que o algoritmo busque apenas candi-
datos viáveis, ou seja, sensores que possam ser
implantados no RLB (restrições de área máxima)
ou fabricados. A tabela 2 destaca essas restrições.
A largura da moldura é definida logo acima de
70 µm, recomendado para garantir a ligação ade-
quada dos fios [50]. A largura mínima da viga é
definida para evitar a obtenção de uma estrutura
muito delicada. Deve-se destacar que a espessura
das camadas são fixadas com os mesmos valo-
res que em nossos trabalhos anteriores [15, 26],
com exceção da espessura do filme piezoelétrico
que é definida de acordo com as capacidades da
deposição sol-gel procedimento com materiais
Mitsubishi. A distância miníma entre a moldura
e a massa sísmica precisa ser definida para evitar
uma estrutura que não possa ser fabricada, e um
valor de 20 µm é definido como um limite razoá-
vel com base no trabalho de Dixit et al. [51].

3. RESULTADOS

Os resultados das otimizações e simulações numé-
ricas são separados, neste trabalho, em modelos
com e sem encapsulamento.

3.1 Modelo B e otimização

Do processo de otimização, dois sensores se des-
tacaram quando comparados a outros descritos na

Tabela 2: Restrições estabelecidas para as otimizações
iniciais.

Limites [µm]

Área máxima = 2000 x 2000
Largura da moldura = 100
Largura da viga ≥ 200
Distancia entre moldura
e massa sísmica

≥ 20

Espessura do PZT ≤ 2,5

literatura. Os parâmetros dos sensores denomina-
dos 20 e 15 foram obtidos a partir da otimização
dos parâmetros da geometria A, mas com diferen-
tes restrições de área máxima. O sensor 20 foi
obtido considerando uma área máxima fixa de 2
mm × 2 mm. Ao terminar esta otimização, os pa-
râmetros obtidos são então aplicados à geometria
B para obter um modelo numérico mais confiável
desta geometria. Este modelo, chamado B1, é
usado para todas as análises posteriores do Sensor
20. A Figura 1 mostra o EIN do sensor comparado
com o sensor AN406 de Gesing et al. [15, 26]. A
região em amarelo é o objetivo imposto pelos re-
quisitos da Tabela 1. Dentro da largura de banda
de interesse, o Sensor 20 mostrou máximos EIN
locais de 32,1 dB a 7 kHz, 14,7 dB a 250 Hz e
30,6 dB a 8 kHz. O menor EIN, se comparado
ao modelo anular AN406, é resultado da menor
capacitância do sensor do tipo viga (240 pF vs.
660 pF para o sensor AN406) e uma sensibilidade
aumentada em frequências mais baixas. Além
disso, o Sensor 20 fornece uma redução do limite
inferior da faixa de frequência do EIN≤40dB de
250 Hz para 115 Hz.

A considerável redução do EIN do sensor pode
ser explicada pelo fato de que a geometria ba-
seada em uma viga com massa sísmica permite
que o algoritmo de otimização reduza bastante a
primeira frequência natural do sensor, e que a se-
gunda frequência natural ainda cai na região-alvo
e contribui para um EIN mais baixo. Assim, o DE
pode posicionar o primeiro modo vibracional em
uma região de frequência mais baixa para com-
pensar a baixa aceleração dos ossículos [21] nesta
faixa de frequência, e alocar o segundo modo vi-
bracional de forma a reduzir o EIN geral. Apesar
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Figura 1: EIN do Sensor 20 com 2 mm × 2 mm em comparação com o EIN do Sensor 15 com 1,5 mm × 1,5 mm e com o
EIN de um sensor AlN MEMS anular de trabalho anterior [15, 26]. Objetivo original em que EIN≤ 40dB, em amarelo.

dos bons resultados das primeiras otimizações,
a massa total do sensor foi estimada em 3 mg,
e como o sensor deve ser encapsulado, espera-
se que a massa do dispositivo final ultrapasse o
limite estabelecido de 3 mg.

Um segundo procedimento de otimização foi en-
tão realizado para obter um sensor mais leve e
menor, que é denominado Sensor 15. Para reduzir
o peso e o tamanho, as restrições de dimensão de
área máxima, largura da moldura e largura da viga
da Tabela 2 foram revisadas, resultando em novas
restrições. Uma restrição de espaço de 1,5 mm ×
1,5 mm, largura da moldura de 70 µm e largura
da viga de 100 µm é definida para o segundo lote
de otimizações.

Os parâmetros desta nova otimização são aplica-
dos à geometria B para obter um modelo numé-
rico mais confiável do Sensor 15, que é chamado
de modelo B2. O EIN do modelo B2 é compa-
rado ao EIN obtido para o modelo B1 (Sensor
20) na Figura 1. Dentro da faixa de frequência
de interesse, o EIN máximo de 37,8 dB foi alcan-
çado em 8 kHz, enquanto o outro máximo local
foi de 25,9 dB em 250 Hz. Os mínimos de EIN
em 458 Hz e 6,4 kHz correspondem à primeira e
segunda frequências naturais. Embora a perda de
desempenho seja perceptível devido ao tamanho
reduzido, o EIN do Sensor 15 ainda está dentro
dos requisitos. Em particular, a massa dos sen-
sores é estimada em 1,6 mg, que está dentro do
limite estabelecido anteriormente. O sensor 15
também garante um limite inferior da faixa de
frequência do EIN≤40dB reduzido de 250 Hz para
a 143 Hz.

3.2 Análise do Modelo C

Em geral, o amortecimento associado a MEMS
sujeitos a pequenas oscilações vibracionais dentro

de um encapsulamento é causado principalmente
por perdas visco-térmicas no gás enclausurado no
encapsulamento [52]. Portanto, é importante ava-
liar como a pressão estática interna do encapsula-
mento afeta o desempenho do sensor, bem como
avaliar as tensões na estrutura para prever possí-
veis falhas mecânicas. Para simular um sensor
encapsulado, foram desenvolvidos dois modelos:
o modelo C1 adota os parâmetros do Sensor 20
e o modelo C2 utiliza os parâmetros do Sensor
15. Em ambos os casos, ainda é necessário definir
os limites do domínio acústico. Em outras pala-
vras, é necessário prescrever a distância entre o
encapsulamento e a massa sísmica. Neste traba-
lho, propomos utilizar o encapsulamento como
fim de curso para a massa sísmica para limitar o
deslocamento máximo dmax, sm da massa sísmica
e para evitar tensões excessivas na estrutura.

Uma simulação quase estática é realizada para
obter a tensão máxima no filme fino piezoelétrico
e o deslocamento vertical da borda externa da
massa sísmica. Como o PZT tem uma resistência
mecânica muito menor que o silício [53, 54], a
análise é focada apenas no filme piezoelétrico. Ao
aumentar progressivamente a excitação aplicada
ao sistema, encontra-se uma relação linear entre a
tensão de von-Mises máxima no PZT e o desloca-
mento da borda externa da massa sísmica. A ten-
são de von-Mises máxima em dmax, sm é definida
aqui como metade de σut, sendo assim 55 MPa.
Portanto, a tensão máxima está abaixo da maioria
das resistências à tração apresentadas na literatura
para PZT. Como consequência, dmax, sm para os
Sensores 20 e 15 são 26 µm e 12 µm, respectiva-
mente.

Após definir os limites do encapsulamento, pode
ser feita uma análise da influência da pressão in-
terna do encapsulamento e do amortecimento vis-
coso resultante no desempenho do sensor. A partir
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de então, a questão se o amortecimento adicional
permitiria que o sensor operasse dentro da faixa
dinâmica desejada de 40 dB e 100 dB sem falha
mecânica pode ser abordada. O EIN calculado
para o Sensor 20 com diferentes pressões estáti-
cas internas é mostrado na Figura 2a. Pode-se
notar claramente que o ar ao redor da massa sís-
mica provoca um aumento na rigidez do sistema,
de modo que sua primeira frequência natural au-
menta com o aumento da pressão estática interna.
Também é mostrado que o limite de frequência
inferior de EIN≤40dB é aumentado para ≈140 Hz
para casos com 30 Pa e 1 atm de pressão estática
interna.

A Figura 2b mostra as mesmas curvas para o Sen-
sor 15. Embora o aumento da pressão estática no
encapsulamento certamente aumente o EIN, ele
permanece abaixo de 40 dB EIN em uma faixa
de frequência estendida de interesse (173 Hz -
8 kHz para o encapsulamento de 30 Pa e 195 -
8 kHz para o encapsulamento de 1 atm). O au-
mento da rigidez alterou a primeira frequência
natural do sensor 20 de 298 Hz para 371 Hz e do
sensor 15 de 458 Hz para 588 Hz para o sensor
não encapsulado e encapsulado a 30 Pa, respec-
tivamente. Ambos o sensor 20 e 15, não exibem
uma primeira frequência natural aparente devido
ao alto amortecimento. O segundo modo de vi-
bração de flexão do sensor 20 passou de 5,0 kHz
para 5,1 kHz e 5,1 kHz, enquanto o sensor 15 de
6,4 kHz para 6,9 kHz e 6,9 kHz para o sensor
não encapsulado e o encapsulado a 30 Pa e 1 atm,
respectivamente.

A partir da análise das tensões de Von-Mises má-
ximas nos filmes de PZT sobre a viga para dife-
rentes pressões estáticas internas para o Sensor 20
e 15 sob uma excitação de 100dB NPS, pode-se
identificar que, embalado com pressão estática
interna de 30 Pa, o Sensor 20 tem uma tensão
Von-Mises máxima σm = 9,53 MPa no filme de
PZT e uma tensão de Von-Mises alternada má-
xima sigmaa = 12,31 MPa a 5129 Hz. No caso
do Sensor 15, uma tensão de Von-Mises máxima
de σm = 7,22 MPa e tensão Von-Mises alternada
máxima de σa = 3,80 MPa em 583 Hz são encon-
trados. Esses números aplicados na Equação (4)
fornecem uma faixa dinâmica de até 100 dB para
ambos os sensores encapsulados a 30 Pa de pres-
são estática interna, com um fator de segurança

de 2,0 para o Sensor 20 e 5,2 para o Sensor 15.

Ao comparar o desempenho dos sensores C1 (2
mm × 2mm) e C2 (1,5 mm × 1,5 mm) com pres-
são estática interna de 30 Pa ao EIN de outros sen-
sores descritos na literatura (Figura 3) ambos os
sensores mostram melhorias significativas, apre-
sentando EIN abaixo de 40 dB NPS começando
em 132 e 173 Hz, respectivamente, e exibindo
EIN baixo semelhante ao MCE tradicional. Essa
melhoria foi alcançada diminuindo consideravel-
mente a primeira frequência natural dentro da
região alvo e movendo a segunda para dentro da
região alvo.

4. DISCUSSÃO

Dois sensores MEMS implantáveis para dispositi-
vos auditivos totalmente implantáveis foram de-
senvolvidos neste trabalho usando um algoritmo
genético acoplado à análise multifísica de elemen-
tos finitos. Ambos os sensores usam o princípio
de transdução piezoelétrica para converter a vibra-
ção mecânica da orelha média em um sinal elé-
trico, apresentando um filme de PZT sobre uma
viga que contém uma massa sísmica na ponta.
Foram especificadas duas áreas máximas diferen-
tes para cada sensor: 2 mm × 2 mm e 1,5 mm
× 1,5 mm, levando em consideração que os sen-
sores devem ser implantados no ramo longo da
bigorna. O procedimento de otimização buscou
um baixo ruído interno equivalente na faixa de
250 Hz a 8 kHz em combinação com os requisitos
geométricos impostos pelas técnicas de fabrica-
ção disponíveis. Este trabalho mostra a importân-
cia de incluir o sinal de entrada no processo de
otimização se o sensor for exposto a uma excita-
ção que varia em frequência. Isso permite que
a otimização diminua as frequências naturais e
molde o SNR do sensor de forma a compensar os
baixos sinais de entrada do local de implantação.
Assim, ambos designs mostram dois modos de
flexão com frequências naturais correspondentes
posicionadas perto dos limites superior e inferior
da faixa de frequência alvo.

O sensor otimizado de 2 × 2 mm não encapsulado
exibiu EIN muito baixo, próximo ao EIN de um
MCE, e uma largura de banda EIN≤40dB esten-
dida de 115 Hz a 9,4 kHz. No entanto, esperava-
se que a massa total de uma versão encapsulada
do sensor de 2 mm × 2 mm excedesse a massa
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(a) Sensor 20: Limite inferior em 115 Hz para 0 Pa, 132 Hz para 30 Pa e 141 Hz para 1 atm.
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(b) Sensor 15: Limite inferior em 142 Hz para 0 Pa, 173 Hz para 30 Pa e 195 Hz para 1 atm.

Figura 2: EIN dos sensores 20 e 15 encapsulados com diferentes pressões estáticas internas. Marcações extras são
introduzidas nos eixos de frequência para destacar o limite inferior da faixa de frequência para EIN≤40dB.
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Figura 3: EIN dos sensores encapsulados de 2 mm × 2 mm e 1,5 mm × 1,5 mm (sensor 20 e sensor 15) a 30 Pa de pressão
estática interna comparado ao EIN de outros sensores implantáveis descritos na literatura [10, 12, 15, 39] e um MCE.

máxima sugerida de 3 mg. Por outro lado, o sen-
sor não encapsulado 1,5 mm × 1,5 mm tem uma
massa total compatível com a massa máxima de
3mg, às custas de um EIN geral mais alto e um au-
mento do limite inferior do EIN≤40 dB em 143 Hz
e um limite de frequência superior ligeiramente
aumentado em 8,3 kHz.

A influência do encapsulamento do sensor foi le-
vada em consideração simulando a cavidade acús-
tica visco-térmica interna do sensor, o que resulta
em uma rigidez adicional ao sistema, bem como
na adição de amortecimento viscoso. Foi demons-
trado que esses efeitos foram diretamente influen-
ciados pelas pressões estáticas internas. Usando
uma abordagem linear do problema, os resultados
mostram que a pressão estática interna aumenta
o ruído interno equivalente em frequências infe-

riores a 1 kHz para o sensor encapsulado de 2
mm × 2 mm e em frequências inferiores do que
3 kHz para o encapsulado de 1,5 mm × 1,5 mm.
O limite de frequência inferior para EIN≤40 dB
variou entre 115 e 195 Hz, dependendo da área
máxima do sensor e da pressão estática interna
do encapsulamento. Os resultados também su-
gerem que o projeto aqui proposto deve operar
na faixa dinâmica de 40 a 100 dB NPS com um
fator de segurança de 2,0 e 5,2 para o sensor de
2 mm × 2 mm encapsulado com 30 Pa e o sen-
sor de 1,5 mm × 1,5 mm encapsulado com 30
Pa, respectivamente. Para esses sensores, o limite
de frequência inferior de EIN≤40 dB foi 132 Hz e
173 Hz, respectivamente. Embora a introdução de
ar no modelo tenha aumentado o EIN geral, os li-
mites de frequência inferiores ainda são inferiores
aos 250 Hz inicialmente propostos. Esse limite
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de frequência inferior reduzido se aproxima dos
sensores acústicos [55] e pode ser útil para me-
lhorar a qualidade do som e a percepção da fala,
tanto para usuários de implantes de orelha média
totalmente implantáveis quanto para implantes
cocleares totalmente implantáveis. Um estudo
mais aprofundado deve ser feito no uso do encap-
sulamento como fim de curso. Pois, o impacto
da massa sísmica com o encapsulamento cria um
problema não linear que também deve ser abor-
dado. Por fim, os sensores projetados no presente
estudo apresentaram resultados gerais muito pro-
missores, que devem ser corroborados por meio
da fabricação e teste dos designs propostos.
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