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摘　 要:传统的经皮能量传输系统大多采用开环系统,充电过程中患者要尽量保持不动,否则会导致线圈错位或翻转,影响接收

功率导致不能正常充电。 针对上述问题,本文首先采用 LCC-S 拓扑结构实现了接收端恒压特征,然后基于互感估计和原边功率

补偿的方法实时调节发射端发射功率对接收端电压进行控制。 仿真和体外实验结果显示,该系统可以使得接收端输出电压在

锂电池整个充电过程中恒定不变;该系统可以允许接收线圈在轴向偏移 25
 

mm 内、横向偏移 22
 

mm 内、翻转角度 80°内进行有

限姿态变化,使得患者可以在充电过程中适量运动,大大提高了经皮能量传输系统的稳定性与可靠性,对人工肛门括约肌系统

的进一步应用有重要意义。
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Abstract:Many
 

conventional
 

transdermal
 

energy
 

transmission
 

systems
 

are
 

designed
 

as
 

open-loop
 

systems.
 

It
 

is
 

crucial
 

for
 

patients
 

to
 

maintain
 

stillness
 

during
 

the
 

charging
 

process
 

since
 

any
 

movement
 

can
 

lead
 

to
 

misalignment
 

or
 

flipping
 

of
 

the
 

coil.
 

This
 

can
 

adversely
 

affect
 

the
 

power
 

received
 

and
 

disrupt
 

the
 

normal
 

charging
 

procedure.
 

Regarding
 

the
 

above-mentioned
 

issues,
 

the
 

LCC-S
 

topology
 

was
 

used
 

to
 

achieve
 

constant
 

voltage
 

characteristics
 

at
 

the
 

receiver
 

end.
 

Then,
 

a
 

method
 

based
 

on
 

mutual
 

inductance
 

estimation
 

and
 

primary-
side

 

power
 

compensation
 

was
 

employed
 

to
 

dynamically
 

adjust
 

the
 

transmit
 

power
 

at
 

the
 

transmitter
 

end
 

and
 

effectively
 

control
 

the
 

voltage
 

at
 

the
 

receiver
 

end.
 

The
 

simulation
 

and
 

in
 

vitro
 

experimental
 

results
 

demonstrate
 

that
 

this
 

system
 

can
 

maintain
 

a
 

constant
 

output
 

voltage
 

at
 

the
 

receiving
 

end
 

throughout
 

the
 

entire
 

charging
 

process
 

of
 

the
 

lithium
 

battery.
 

The
 

system
 

allows
 

for
 

limited
 

positional
 

changes
 

of
 

the
 

receiving
 

coil,
 

including
 

axial
 

displacement
 

within
 

25
 

mm,
 

lateral
 

displacement
 

within
 

22
 

mm,
 

and
 

rotation
 

within
 

an
 

angle
 

of
 

80°.
 

This
 

enables
 

patients
 

to
 

engage
 

in
 

moderate
 

movement
 

during
 

the
 

charging
 

process,
 

greatly
 

improving
 

the
 

stability
 

and
 

reliability
 

of
 

the
 

transcutaneous
 

energy
 

transfer
 

system.
 

It
 

has
 

significant
 

implications
 

for
 

the
 

further
 

application
 

of
 

artificial
 

anal
 

sphincter
 

systems.
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0　 引　 　 言

　 　 人工肛门括约肌(artificial
 

anal
 

sphincter,
 

AAS)是目

前治疗大便失禁最有前景的医疗装置,其通过体内假体

模拟肛门控便肌群对肠道排泄物进行控制与释放,使得

患者可以像正常人一样恢复控便排便功能[1] 。 近年来国

内外相关研究人员开发了多种 AAS 系统,然而均由于存

在植入周期短、植入处感染坏死等问题,导致 AAS 难以

临床应用[2] 。
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美国科研人员首先研制人造直肠括约肌( artificial
 

bowel
 

sphincter,
 

ABS),采用手动挤压微型泵方式实现肠

道挤压从而对粪便进行控制[3] ,但其由于需要反复按压

水泵,极易导致水泵植入处组织坏死。 近年来研究人员

基于形状记忆合金研制了恒力夹持人造肛门,虽然结构

简单,但是只能实现简单夹持功能[4] ;其中,AAS 采用的

经皮能量传输( transcutaneous
 

energy
 

transfer,TET) 系统

摆脱了线缆式能量传输导致的接触处感染问题和植入式

电池的储能不足问题[5] ,使得人工肛门括约肌可以长期

植入于体内而不必担心能量不足,大大提高了人工肛门

括约肌系统的植入时间。
当前,用于植入式医疗设备的 TET 系统主要包括体

外发射装置和体内接收装置,其中体内外线圈基于磁耦

合谐振原理进行无线能量传输,在能量发射和接收端对

线圈采用串联-串联补偿网络( S-S) [6-7] 。 然而,S-S 型拓

扑结构具有接收电压易随负载变化、系统容易失谐等缺

点,使得输出电压难以闭环控制,严重影响传输性能。 另

外,现有的 TET 系统大多采用开环工作方式,在为体内

锂电池充电过程中,患者要尽量保持不动,否则肌肉的挤

压很容易导致线圈错位或倾斜,从而导致接收端电压降

低,接收功率不足以正常为锂电池充电,因此该缺点限制

了患者的正常运动,不符合实际应用。 另外活体实验结

果表明,AAS 接收端在长时间植入过程中由于组织增生

包裹容易导致植入处生物组织出现肿胀[8] ,从而使得发

射线圈(transmitting
 

coil,TX)和接收线圈( receiving
 

coil,
 

RX)间距增大并且不再对准,影响正常的能量传输。
针对用于 AAS 的 TET 系统,华芳芳等[9] 通过优化线

圈和铁氧体磁芯增大了发射功率,然而其采用的圆柱形

铁氧体使得发射线圈重量较大难以携带,且采用开环系

统无法控制接收端电压;Ke 等[10] 在用于 AAS 的 TET 系

统中通过改变一次侧工作频率的方法来实现发射端功率

调节,虽然实现了接收端电压稳定,但是系统工作频率改

变后发射端存在失谐,传输效率仅为 67. 5% ;Si 等[11] 通

过对初级侧的电容器进行开关控制改变初级电路的有效

电容,调节发射功率。 然而,这种方法需要系统配备额外

的开关器件和较多的谐振电容器,控制也较复杂;
 

Fu
等[12] 通过压缩阻抗的方式使得发射端可以在线圈严重

错位的情况下,总效率至少为
 

70% ,然而该方法仅适用

于 E 类功率放大器,不适用于普遍的 H 桥逆变器控制;
另外,Fu 等[13] 还通过初级侧电压控制的方式应对负载阻

抗的变化,然而不能用于互感变化。 蔡春伟等[14] 在无人

机无线充电系统上通过对逆变器进行移相控制,改变发

射端功率完成闭环控制,然而移相操作容易导致频率分

裂,且在移相控制中若系统发生失谐便再难以控制频率。
蔡华等[15] 通过一次侧谐波电流的平均值检测方法实现

了基于谐波的移相闭环控制,最终达到功率调节。 虽然

这种方式不需要无线通信,但是采用原边电流检测的方

法容易导致控制结果不准确。
分析用于 AAS 的 TET 充电系统特点有:1)体内锂电

池在充电过程中等效阻抗会不断变化,影响接收端接收

电压;2)线圈植入到体内后由于患者运动或组织增生会

发生偏移或倾斜,导致线圈互感变化。 因此,现有基于 S-
S 型补偿拓扑的开环控制 TET 系统已无法满足上述 AAS
应用需求。 因此,本文首先采用高阶补偿拓扑结构使得

系统输出电压不受负载阻抗影响,然后通过体内外无线

通信获取接收电压后,在体外发射端通过级联 DC / DC 的

方式控制发射端电压,对接收端整流输出电压进行闭环

控制,使得线圈在组织增生或患者运动导致线圈偏移或

翻转时,TET 系统均能保持接收端电压一直恒定在需求

电压,保证接收端充电过程中的功率需求,确保正常

充电。

1　 理论分析与系统设计

1. 1　 用于 AAS 的闭环 TET 系统原理

　 　 如图 1 所示,AAS 系统假体植入在人体盆腔处,通过

假体对肠道进行夹持以保持粪便不泄露,与假体相连的

体内接收端植入在人体腹部皮下,体外发射端固定在患

者腰部,通过发射线圈向体内接收线圈传输能量。

图 1　 用于 AAS 的闭环 TET 系统

Fig. 1　 Closed-loop
 

TET
 

system
 

for
 

AAS

如图 2 所示,该闭环 TET 系统主要包括体外发射端

和体内接收端,其中 L1 为串联电感,RL1 为电感内阻,C1

为并联补偿电容,C2 为串联补偿电容,L2 为发射线圈,
RL2 为发射线圈寄生电阻,L3 为接收线圈,RL3 为接收线

圈寄生内阻,C3 为接收线圈补偿电容。
在发射端中,控制模块采用 STM32F407 单片机,主

要用于产生四路带有死区时间的 PWM 信号;为了保护
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图 2　 基于 LCC-S 的闭环 TET 系统原理图

Fig. 2　 Schematic
 

diagram
 

of
 

closed-loop
 

TET
 

system
 

based
 

on
 

LCC-S

模拟驱动信号不受干扰,采用四通道高速光耦将单片机

电路与后续功率电路隔离;驱动电路主要采用两个半桥

驱动芯片(IR2110)驱动一个“ H”桥逆变电路,“ H”桥采

用 4 个功率 MOS 管(IRFS4115)组成,其中上半桥驱动芯

片利用一对互补 PWM 信号驱动开关管 Q1 和 Q3,下半

桥驱动芯片利用另一对互补 PWM 信号驱动开关管 Q2
和 Q4;在逆变电路开关管的分时导通下,DC / DC 输出的

直流母线电压转化为方波电压输入至补偿拓扑中;补偿

模块采用串并联高阶补偿网络 LCC 拓扑实现对发射线

圈的补偿。 接收端集成在一个直径 45 mm 的薄圆饼状结

构内,在能量传输过程中,体内接收线圈与发射线圈产生

磁耦合谐振后产生交流电压,经整流电路整流为直流电

后输入稳压模块,产生稳定的 5
 

V 电压给充电管理芯片,
对锂电池进行充电。 系统闭环工作时,无线通讯模块采

用 SI4432 实时接收体内发出的电压信息,并通过 SPI 通

信协议传输至单片机,单片机实时计算发射电压的目标

调节电压,通过 PID 调节单片机 DAC 输出电压值,完成

对 DC / DC 芯片输出电压的控制,进而调节发射功率,最
终确保接收功率满足充电需求。
1. 2　 LCC-S 补偿网络理论分析与优化

　 　 为了分析该系统的传输特性,将图 2 中 LCC-S 补偿

拓扑等效为图 3 所示电路,其中发射端逆变器输出电压

为下图中的输入电压 U̇ i,U̇O 为上述整流电路输出的电

压,即接收端输出电压,接收功率即负载阻抗 Z3 的消耗

功率,发射功率即拓扑结构输入功率。
根据补偿拓扑等效电路建立 KVL 方程:

U̇ i = ( İ1 -İ2) 1
jωC1

+İ1Z1

( İ1 -İ2) 1
jωC1

=- jωMİ3 +İ2Z2 -

　 jωMİ2 +İ3Z3 = 0

ì

î

í

ï
ï
ï

ï
ï
ï

(1)

图 3　 LCC-S 补偿拓扑等效电路

Fig. 3　 The
 

equivalent
 

circuit
 

of
 

the
 

LCC-S
 

compensation
 

topology

其中,Z1 = jωL1 + RL1,

Z2 = 1
jωC2

+ jωL2 + RL2,

Z3 = 1
jωC3

+ jωL3 + RL3 + RL

接收端发射阻抗可以简化为 Zr:

Zr =
ω2M2

Z3
(2)

故发射端阻抗可表示为:

Z in =
U̇ i

İ1

= jωL1 + 1
jωC1 + 1 / ( jωL2 + 1 / jωC2 + Zr)

(3)
因此,当 LCC-S 补偿网络完全谐振时,满足下式:

jωL2 + 1
jωC2

+ 1
jωC1

= 0

jωL1 + 1
jωC1

= 0

jωL3 + 1
jωC3

= 0

ì

î

í

ï
ï
ï
ï

ï
ï
ïï

(4)

忽略线圈内阻和电感内阻后,各支路电流为:

İ1 =
M2U̇ i

RLL
2
1

İ2 =
U̇ i(Zr + RL2)

(ωL1) 2 ≈ M2

L2
1(RL + RL3)

U̇ in

İ3 =
U̇ iM

L1(RL + RL3)

ì

î

í

ï
ï
ï
ïï

ï
ï
ï
ï

(5)

为了确定各补偿电容耐压值,根据各支路电流可确

定各电容的工作电压及接收电压为:
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U̇C1 =U̇ i -
ωM2U̇ i

L1RL

U̇C2 =
U̇ i

ω2C2L1

U̇C3 =
U̇ iM

ωC3L1RL

U̇O =
U̇ iM
L1

ì

î

í

ï
ï
ï
ï
ï
ï

ï
ï
ï
ï
ï
ï

(6)

根据式(5)和(6)可知流经发射线圈的电流只与串

联电感 L1 和输入电压 U̇ i 有关,与互感和负载无关,具有

恒流特性。 接收电压 U̇O 与电感 L1 成反比,与互感 M 和

输入电压 U̇ i 成正比,与负载无关,具有恒压输出特性。
系统输入功率为:

P in = U̇ i İ1 = U2
i

M2

L2
1RL

(7)

系统负载输出功率为:

PO = İ3
2RL = M2

L2
1RL

U2
i (8)

对于锂电池来说,其一般充电过程主要为恒流充电

和恒压充电两阶段,如图 4 所示。 在锂电池开始充电后,
首先进入恒流充电阶段, 充电管理芯片输出恒定的

190 mA 充电电流 Icharge ,电池两端电压由 3. 3
 

V 逐渐上升

到 4. 2
 

V。 恒流阶段中,由于充电管理芯片的恒流调节作

用,稳压芯片后的等效阻抗 ZO 近乎不变,可由稳压电压

5
 

V 和恒流电流 190 mA 得知等效阻抗 ZO 为 26. 3
 

Ω(忽

略稳压芯片内阻)。 根据稳压芯片平均效率为 93% ,可
知整流输出功率为 1. 02

 

W,即整流输出电压在恒流阶段

图 4　 充电过程示意图

Fig. 4　 Schematic
 

diagram
 

of
 

the
 

charging
 

process

不能低于 5. 18
 

V。 恒压充电阶段中,充电管理芯片输出

电压恒定为 4. 2
 

V,充电电流从 190 mA 开始以指数速率

衰减,直至降为正常充电电流的 10%时,恒压充电过程结

束。 此时充电需求功率由 1. 02
 

W 逐渐减小为原来的

10% ,充电模块等效阻抗由 26. 3
 

Ω 逐渐增大为 263
 

Ω,根

据式(8)可知输入功率也随负载 RL 增大逐渐减小。 因

此本系统以恒流阶段的功率需求为系统设计指标。
本系统设定工作频率为 110

 

kHz,发射线圈设计为单

层 23 匝的双层平面螺旋线圈,接收线圈设计为 23 匝的

单层平面螺旋线圈。 保持接收端阻抗 RL 为 26. 3
 

Ω,发
射端电压保持开环系统中有效值 6. 3

 

V,分析不同耦合系

数下电感 L1 对输出功率的影响,可以得到如图 5 所示的

关系。 可以看出当耦合系数减小时,即线圈互感减小时

输出功率迅速下降,在相同互感下串联电感增大时,输出

功率会逐渐减小。

图 5　 输出功率随 L1 和 k 的变化曲线

Fig. 5　 Variation
 

curve
 

of
 

output
 

power
 

with
 

L1
 and

 

k

综合输出功率在不同串联电感值和不同耦合程度下

变化曲线与补偿电容体积, 选取串联电感理论值为

22
 

μH,对补偿拓扑进行匹配后,得到最终的线圈及补偿

网络元器件具体参数如表 1。

表 1　 线圈和补偿元件参数

Table
 

1　 Coil
 

and
 

compensation
 

component
 

parameters

线圈及其补偿器件 理论值 实际值 耐流值耐压值

L1 22
 

μH 20. 14
 

μH 2
 

A

C1 95. 15
 

nF 104. 7
 

nF 1
 

000
 

V

C2 36. 15
 

nF 34. 7
 

nF 1
 

000
 

V

L2 - 79. 9
 

μH -

L3 - 23. 6
 

μH -

C3 88. 7
 

nF 88
 

nF 100
 

V

1. 3　 基于互感估计和原边功率补偿的输出电压控制方法

　 　 接收端植入患者体内后,当患者移动时,发射线圈和

接收线圈不可避免的会发生偏移或倾斜,导致线圈的姿

态一般会呈现以下 4 种状态:即线圈之间发生轴向移动,
线圈之间发生横向偏移,线圈之间发生角度倾斜,线圈之

间既发生倾斜也产生偏移。 如图 6 所示为两线圈在一般

情况下的姿态示意图,rT 和 rR 分别为发射线圈和接收线
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圈线径,dlT 和 dlR 分别为两线圈微元,rTR 为两微元之间

距离,α 和 β 为两微元与相应坐标轴夹角,线圈轴向偏移

距离为 dy,横向偏移距离为 dx,倾斜角度为 θ。
根据单根线圈互感关系—聂以曼公式可以推导出多

匝线圈在任意姿态下的互感关系[16-17] :

M =
NTNRrTrRμ0

4π
× ∮dβ∮ sinαsinβcosθ + cosαcosβ

rTR
dα

(9)
其中,NT 和 NR 分别为发射线圈和接收线圈匝数,μ0

为空气相对磁导率,rTR 为式(10)。 可见由式(9)可以确

定线圈的任意姿态与互感的映射,当轴向距离 dy 和横向

偏移 dx 增大时,rTR 逐渐变大,互感逐渐减小,当倾斜角 θ
变化时,互感与倾斜角余弦有关。

rTR =

r2
T + r2

R + d2
x + d2

y

+ 2dxrRcos β - 2dxrTcos α
- 2rTrR(cos αcos βcos θ + sin αsin β)
- 2rRdycos βsin θ

é

ë

ê
ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú
ú

1
2

(10)

图 6　 线圈任意姿态示意图

Fig. 6　 Four
 

scenarios
 

of
 

varied
 

orientation
 

changes

由于线圈之间位置变化体现为互感变化,因此当线

圈发生移动后根据式(6)最后公式即可计算出移动后的

线圈互感,进而计算出目标输入电压并对其进行控制。
在该系统中,发射端采用级联 DC / DC 芯片的方法调

节系统输入直流电压,其中 DC / DC 调节原理如图 7 所

示,单片机通过片上 DAC 外设输出直流电压,通过改变

DC / DC 的参考电压引脚处 A 点电位改变 DC / DC 输出电

压值 VO,即系统输入电压有效值。
其中 DAC 输出电压与 DC / DC 输出电压的关系为:

VO =
R1

R2

+
R1

R3

+ 1( ) VF -
R1

R3
(VDAC - VD1) (11)

在充电过程中,为了保证接收电压恒定,体外单片机

根据当前设定的 DC / DC 输出电压和接收端传输出的整

流输出电压基于式(6)估计当前互感,实时计算发射端

图 7　 DC / DC 电路输出电压调节原理

Fig. 7　 The
 

regulation
 

principle
 

of
 

DC / DC
 

circuit
 

output
 

voltage

应调节的目标输出电压 Vo′,然后通过增量 PID 算法控制

片上 DAC 输出值 VDAC,实现对
 

DC / DC 芯片输出电压即

系统输入电压 U̇ i 的实时调节,最终实现对接收端电压的

恒定控制。

2　 TET 系统的仿真验证

　 　 在 Simulink 仿真环境下搭建基于 S-S 补偿的开环

TET 系统仿真模型与基于 LCC-S 的开环 / 闭环 TET 系统

仿真模型。
首先,利用开环模型对比 S-S 补偿拓扑和 LCC-S 补

偿拓扑特性。 设置仿真时间为 0. 01 s,初始负载 RL 设置

为 20
 

Ω,耦合系数设置为 0. 15 保持不变,利用理想开关

分别将负载在 0. 003 s 时跳变至 50
 

Ω,然后在 0. 006 s 时

跳变至 100
 

Ω,观察基于 S-S 补偿拓扑和基于 LCC-S 补偿

拓扑的开环系统在负载发生改变时的输出电压响应

曲线。
然后,在基于 LCC-S 的闭环 TET 系统仿真模型中,

通过互感跳变验证基于 LCC-S 补偿的闭环系统相对于开

环系统的恒压控制功能。 设置仿真时间为 0. 1 s,负载 RL

固定为 20
 

Ω,初始耦合系数为 0. 35,利用理想开关分别

将耦合系数在 0. 04 s 时跳变至 0. 25,然后在 0. 08 s 时跳

变至 0. 15。
最后,为了验证闭环 TET 系统在不同噪声干扰下的

鲁棒性,采用“Random
 

Source”模块在输出电压中叠加不

同程度高斯噪声,验证闭环调节稳定性。 分别设置均值

均为 0,方差为 0. 1、0. 5 和 1 的 3 种高斯噪声,评估系统

在互感变化控制调节时受到外部干扰情况下的稳定性和

抗干扰能力。
如图 8(a)所示,对于 S-S 补偿拓扑,当负载 RL 发生

变化时,输出端电压随着负载的增大而增大,因此当锂电

池进入恒压充电阶段后,输出电压会急剧上升,导致接收

端电压过大;对于 LCC-S 补偿拓扑,当负载发生变化时,
输出电压仅发生轻微抖动后基本保持原数值不变,可见

在 LCC-S 补偿拓扑下接收端电压不会随输出负载的变化

而变化,因此只需在线圈互感变化时调节发射端功率即

可控制接收端接收功率。 如图 8( b),在开环系统中,当
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图 8　 TET 系统输出电压仿真曲线

Fig. 8　 Simulated
 

output
 

voltage
 

curve
 

of
 

TET
 

System

耦合系数减小时即线圈之间互感发生改变时,输出电压

急剧减小;而在本闭环系统中,当耦合系数减小时,输出

电压产生轻微下降后迅速恢复,产生较好的闭环调压控

制。 根据图 8(c)可看出,该系统在方差为 1 以内的高斯

噪声干扰下,输出电压虽然有一定波动,但均能保持在目

标电压附近,表明本模型中参数设计较为合适,可以有效

地抵御一定幅度的外部噪声干扰,即本系统在此类干扰

情况下具有较好的鲁棒性能。

3　 TET 系统的体外实验验证

　 　 在进行体外实验前,为了排除体内组织对传输效果

的影响,将体内接收端分别放置于如图 9 所示的新鲜猪

肉内(情形(a))和空介质内(情形( b)),轴向距离均控

制在 13 mm,对心放置。 利用开环 LCC-S 系统对比在上

述两种情形下充电时的传输性能。 采用两块电压均为

3. 6
 

V 的锂电池作为充电对象,在 30
 

min 充电时间内对

比两种情形下的发射端输入电压 Vi、接收端输出电压

Vo、接收端充电电流 Ic。

图 9　 实验环境对比测试

Fig. 9　 Comparative
 

testing
 

of
 

experimental
 

environment
 

influence

如图 10 所示,两种情形下充电过程中发射端电压均

有不同程度波动,两者最大偏差仅为 2. 6% ,接收端输出

电压最大偏差为 3. 6% ,充电电流差异为 1. 8% ,这些偏差

可考虑是元器件本身参数差异,即猪肉组织对本系统的

传输效果可忽略不计,因此后续实验平台采用空介质传

输情形进行体外实验。

图 10　 不同情形充电过程参数对比

Fig. 10　 Comparative
 

testing
 

of
 

experimental
 

environment
 

influence



　 第 1 期 王立超
 

等:抗线圈偏移与倾斜的人工肛门括约肌经皮能量传输系统 195　　

3. 1　 TET 系统抗线圈偏移与翻转的体外实验

　 　 为了验证本文闭环 TET 系统抗线圈偏移与翻转的

能力,搭建如图 11 所示体外实验平台:体外发射端通过

12
 

V 锂电池供电,发射线圈位置固定不变,接收线圈固

定在三维平台支撑薄板上,通过旋钮实现偏移和翻转(以

下线圈位姿变化均为接收线圈的变化)。

图 11　 TET 系统体外实验平台

Fig. 11　 In-vitro
 

experiment
 

platform
 

for
 

TET
 

system

在充电过程中,体内控制板实时将接收端电压信息

发送至体外发射端,并通过体外遥控器查看,电压表用于

测量发射端逆变电路直流电压,电流表用于监测接收端

电流。
首先测试该系统在开环控制时,线圈位姿变化对

接收端电压的影响,得到如图 12 所示的变化曲线。 如

图 12( a)所示,
 

输出电压随着纵向偏移 dy 的增大而减

小,可以看出线圈在轴向偏移 dy 增大时输出电压呈指

数减小,横向位移越小,Uo 下降越快;如图 12( b)所示,
输出电压随着横向偏移 dx 的增大而减小,轴向偏移 dy
越大,Uo 下降速度越快;如图 12( c) 所示,横向无偏移

时,线圈翻转后输出电压基本不变;如图 12( d) 所示,
横向偏移为 10 mm 时,线圈输出电压随着角度的增大

而略微增大,轴向位移越大,角度偏转范围越大。

图 12　 LCC-S 开环系统下线圈位姿变化对输出电压的影响

Fig. 12　 Influence
 

of
 

coils
 

pose
 

change
 

on
 

output
 

voltage
 

in
 

LCC-S
 

open-loop
 

system

　 　 针对闭环 TET 系统,为了保证系统在调整过程中无

超调量,经过最终试验,调节出的 PID 算法中比例系数为

0. 42,积分系数为 0. 08,微分系数为 0,另外根据前述推

导,设置输出电压目标值为 5. 2
 

V,测试闭环 TET 系统在

图 6 所示的 4 种情况下保证输出电压稳定在目标值的位

移或翻转允许量,得到如图 13 所示的结果。 可以看出,
两线圈相对最大轴向偏移允许量可至 25 mm,最大横向
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图 13　 闭环 TET 系统抗线圈偏移和翻转的范围

Fig. 13　 Range
 

of
 

closed-loop
 

TET
 

System′s
 

resistance
 

to
 

coil
 

offset
 

and
 

tilt

偏移允许量为 22 mm;在无横向偏移时,线圈极限翻转角

度为 58°,在横向偏移 10 mm 时,线圈极限翻转角度为

48°,在横向偏移 15 mm 时,线圈极限翻转角度为 60°,在
横向偏移 20 mm 时,线圈极限翻转角度为 80°。 相比于

开环 TET 系统,本文闭环 TET 系统可以在更大的偏移和

翻转范围内保证接收端功率,并可以控制输出电压恒定

在目标值。
3. 2　 AAS 锂电池体外充电实验

　 　 采用本文闭环 TET 系统为 AAS 锂电池进行充电,其
中锂电池标称电压 3. 7

 

V,容量为 430 mAh,恒流阶段充

电电流设置为 190 mA,锂电池初始电压为 3. 15
 

V,线圈

初始位置设置为轴向距离 10 mm,横向无偏移并且线圈

无翻转。 在整个充电过程中观察电压电流、输入输出功

率以及效率的变化。 同时使用普通 S-S 拓扑的开环系统

对 3. 3 锂电池进行 1 小时充电,对比本文闭环系统充电

过程中的主要参数。
为了验证闭环 TET 系统抗线圈姿态变化的效果,分

别在以下时间对线圈进行 4 次线圈位姿扰动:( A)在充

电时间 20 min 时将线圈轴向距离由 10 mm 偏移至

15 mm;(B)
 

在充电时间 30 min 时将线圈轴向距离再由
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15 mm 偏移至 10 mm;(C)在充电时间 40 min 时线圈由对

心位置横向偏移 10 mm;( D)在充电时间 60 min 时将线

圈翻转 30°。 最终在 70 min 时刻将线圈回归初始位置,
直至将电池充满。

根据图 14( a)可知,原有的 S-S 开环系统在 60
 

min
充电过程中,电池电压由 3. 3

 

V 增加至 3. 8
 

V,发射端电

压保持不变,接收端电压随着充电时间变长即电池内阻

不断增大时,由 9. 5
 

V 增加至 12. 1
 

V,充电过程位于恒流

充电阶段。 如图 14( b),闭环 TET 系统在 160 min 时间

内 TET 系统对锂电池完成了约 120 min 的恒流充电和约

40 min 的恒压充电, 最终电压稳定在 4. 2
 

V。 根据

图 14(b)、(c)可以发现恒流充电阶段中,在上述 4 个时

间点的线圈位姿扰动后,闭环调控使得输入电压 U i 相继

产生调节,输入功率 P in 也相应产生改变,整个恒流过程

的充电效率在结束时刻达到最高为 89% 。 其中黑色虚线

方框部分为恒压阶段电压电流变化曲线,可知进入恒压

充电阶段后充电电流逐渐减小,输入功率和输出功率逐

渐减小,效率也随之减小。 接收端输出电压 Uo 在整个充

电过程中基本保持在 5. 2
 

V±0. 1
 

V,波动量由 S-S 型开环

系统的 2. 6
 

V 减小至 0. 2
 

V 以内,大大提高了系统输出

电压稳定性。

图 14　 TET 系统体外充电实验结果

Fig. 14　 In
 

vitro
 

charging
 

experiment
 

results
 

of
 

TET
 

system

　 　 为了观察该闭环 TET 系统在线圈位姿变化后的响

应时间,利用示波器捕捉输出电压波形,在上述 4 个扰动

点处观察每一次输出电压恢复 5. 2
 

V 的时间,如图 15 所

示分别对应 ABCD
 

4 个扰动动作处的电压波动变化,可
知输出电压平均响应时间为 982 ms,可以保证患者在运

动导致线圈位姿变化后的输出电压恒定。
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图 15　 线圈位姿变动时的系统响应速度

Fig. 15　 System
 

response
 

speed
 

with
 

coil′s
 

poses
 

variation

4　 结　 　 论

　 　 本文针对用于 AAS 的传统 TET 系统存在的输出电

压不可控问题,设计了抗线圈偏移和翻转的闭环 TET 系

统。 首先优化设计了适用于 AAS 系统的 LCC-S 补偿拓

扑,实现了接收端不受负载变化的恒压特征,然后基于互

感估计和原边功率补偿的方法实时调节发射端发射功率

对接收端电压进行控制,保证了该无线供能系统在线圈

发生位移和翻转时也可以保持稳定可靠的充电。
在闭环 TET 系统为 AAS 系统供能的体外实验中,

430 mAh 的体内锂电池在 160 min 内经历了约 120 min 的

恒流充电与约 40 min 的恒压充电后,电压由 3. 15
 

V 增加

至满电压 4. 2
 

V。 该系统在闭环调控下,可保证接收端输

出电压为 5. 2
 

V±0. 1
 

V,线圈最大允许轴向偏移距离为

25 mm,线圈最大允许横向偏移距离为 22 mm,在轴向偏

移 10 mm、横向偏移 20 mm 时,线圈极限翻转角度为 80°。
另外系统在线圈发生姿态变化时的平均响应时间为

982 ms,可以迅速响应线圈姿态变化。 因此可以得出结

论:本文设计的闭环 TET 系统可以保证线圈在有限相对

偏移距离内,稳定可靠的为体内锂电池完成充电,使得患

者可以在为 AAS 系统充电时适当运动。

然而,本系统虽然在体外实验中显示可以很好的应

对患者在运动过程中的线圈姿态变化,目前仍缺乏植入

体内后的效果验证,因此后续实验考虑开展动物实验进

一步验证该系统在植入体内后的可靠性与闭环调节

效果。
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