
Эффективность конструкций Электродов 
и усилителей биоуправляемых протезов
При разработке био- или нейроуправляемых протезов в первую 
очередь необходимо определить способ получения информа-
ции о совершаемом фантомном движении инвалида, при кото-
ром поверхностные или имплантированные электроды культи в 
результате электрической активности мышцы формируют посту-
пающие на усилитель электрические сигналы, позволяющие по-
лучать данные о виде совершаемого движения. Эти данные пре-
образуются в соответствующие управляющие сигналы исполни-
тельных механизмов искусственной конечности. Очевидно, для 
создания качественных протезов с био- и нейроэлектрическим 

управлением необходим качественный и стабильный сигнал. 
Следовательно, первоочередная задача при разработке таких 
протезов – создание усилителя биопотенциалов, нахождение 
оптимальной конструкции электродов и способа их крепления, а 
также выбор нужных точек наложения или имплантации.

Основные проблемы, возникающие 
при регистрации биоэлектрического сигнала 
Основная сложность при разработке усилителей биопотенци-
алов наружных электродов (электромиографических сигналов, 
ЭМГ-сигналов) заключается в значительно меньшей, чем у здоро-
вых людей, амплитуде ЭМГ-сигнала (от 20 мкВ до 2 мВ при мак-
симальном сокращении мышцы) [1]. При этом на полезный сиг-
нал могут накладываться шумы, существенно превосходящие 
ЭМГ-сигнал по амплитуде. Кроме того, частота сетевой навод-
ки (50 Гц) на полезный сигнал находится в диапазоне его частот, 
равном 20–500 Гц. При большом расстоянии между электродами 
велика вероятность появления в полезном сигнале шумов, свя-
занных с наводкой на соединительные провода. Еще одна про-
блема заключается в том, что при отведении сигнала от какой-
либо группы мышц могут возникать существенные перекрестные 
помехи от соседних групп мышц. В некоторых случаях возмож-
но влияние ЭКГ-сигнала на сигнал электромиограммы [1]. Таким 
образом, необходимо максимально уменьшать взаимное влия-
ние электрической активности соседних мышц. Поскольку про-
тез – носимое устройство, на него активно воздействует окружа-
ющая среда: кожа у инвалида потеет, что ухудшает ее контакт с 
электродами, возможно и механическое воздействие на электро-
ды. Следует принимать во внимание эффект поляризации элект-
родов, высокий импеданс кожи, надежность крепления электро-
дов и пр. Важно учитывать и различие амплитуд сигналов разных 
мышц и разных людей, в силу чего усиление усилителя должно 
регулироваться в достаточно широких пределах.

Особенности конструкций электродов 
биоуправляемых протезов 
Для получения максимальной амплитуды сигнала на дви-
гательные точки, расположение которых достаточно хоро-
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Сегодня существуют различные типы протезов ко-

нечностей: косметические, тяговые, биоэлектри-

ческие и другие. Один из наиболее важных крите-

риев эффективности протеза – легкость и естес-

твенность управления. С этой точки зрения опти-

мальными являются биоэлектрические протезы, в 

которых используются физиологические сигналы, 

управляющие движениями конечностей здоровых 

людей. Однако по ряду причин в таких системах на-

блюдается дефицит входной управляющей инфор-

мации [1, 2]. Решить эту проблему можно путем ре-

гистрации электрических управляющих сигналов, 

получаемых от двигательных волокон периферичес-

кого нерва с помощью имплантируемых непосредс-

твенно в периферический нерв электродов. Интен-

сивное развитие технологий микрообработки мате-

риалов привело к созданию целого класса имплан-

тируемых устройств – микроэлектродных массивов 

(МЭМ, microelectrode arrays) , предназначенных для 

долгосрочной имплантации в нервную систему че-

ловека и создания надежного и безопасного элект-

рического соединения с большим числом нервных 

волокон. Рассмотрим технические средства и мето-

ды, применяемые при создании биоэлектрических 

и нейроуправляемых протезов.

Современные СиСтемы управления протезами 
КонСтруКции элеКтродов и уСилителей биоСигналов
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шо известно, накладываются дифференциальные электроды 
(рис.1) [3]. Чтобы получить стабильный контакт электрод-кожа 
и снизить импеданс кожного покрова, перед наложением 
электродов необходимо должным образом подготовить кожу. 
В общем случае такая подготовка предусматривает удаление 
волосяного покрова кожи, очистку ее от отмерших клеток, а 
также обезжиривание предназначенного для контакта участ-
ка кожи, для чего можно использовать специальные абразив-
ные пасты, в простейшем случае – спирт [4].

Так как инвалид пользуется протезом достаточно долго, 
электроды должны обеспечивать длительный и стабильный кон-
такт с кожей, а также быть слабо подвержены эффектам поля-
ризации. Поэтому их целесообразно изготавливать из серебра, 
соединений хлор-серебро, либо из золота или платины. В на-
ших исследованиях применялись позолоченные электроды.

На амплитуду снимаемого сигнала и уровень перекрестных 
помех влияют форма электродов (дисковая или прямоугольная), 
а также межэлектродное расстояние и площадь их поверхнос-
ти. Так, амплитуда снимаемого сигнала пропорциональна меж-
электродному расстоянию, в то время как полоса пропускания с 
увеличением этого расстояния уменьшается. Кроме того, с уве-
личением межэлектродного расстояния до 8–30 мм возрастает 
вероятность паразитного влияния ЭКГ-сигнала [5]. В наших ис-
следованиях использовались электроды прямоугольной фор-
мы шириной 1–2 мм и длиной 10 мм, расположенные на рас-
стоянии 12 мм друг от друга. Увеличение площади поверхности 
электродов также ведет к увеличению амплитуды получаемого 
сигнала, однако при этом резко возрастает влияние перекрест-
ных помех (рис.2). Вместе с тем увеличение площади электро-
дов способствует большей стабильности изолинии. Принимая 
во внимание эти факторы, при определении геометрии элект-
родов приходится искать компромиссное решение. 

Для исключения наводок на соединительный кабель, обес-
печения правильной и надежной фиксации электродов на коже 

и соблюдения требуемого межэлектродного расстояния было 
принято решение использовать так называемый "активный 
электрод" [6]. Такой электрод представляет собой детектирую-
щие электроды и предусилитель биопотенциалов, выполненные 
на одной печатной плате малого размера. Это решение не тре-
бует соединительных проводов между электродами и усилите-
лем и позволяет надежно фиксировать электроды на коже ин-
валида, а также обеспечивает неизменные ориентацию и рас-
стояние между ними. Активный электрод можно фиксировать на 
коже с помощью двустороннего скотча, который приклеивает-
ся на поверхность электрода, соприкасающуюся с кожей. Для 
улучшения стабильности контакта электродов с кожей приме-
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рис.1. зависимость амплитуды сигнала 
от положения отводящих электродов

рис.2. зависимость уровня перекрестных помех от межэлектродного 
расстояния и ширины двойных дифференциальных электродов [4]
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няется контурный корпус активного электрода (рис.3) [4]. Это 
позволяет обойтись без электролитического геля, который яв-
ляется причиной скольжения электродов по поверхности кожи 
и искажения сигналов, а также ограничивает время ношения 
электродов на теле из-за высыхания.

На практике можно использовать двойные дифференци-
альные электроды с тремя, а не двумя, выводами, причем сиг-
нал на усилитель подается третьим выводом, расположенным 
между двумя другими. Применение двойного дифференциаль-
ного электрода позволяет существенно снизить влияние пере-
крестных помех, хотя с точки зрения надежности фиксации он 
значительно уступает дифференциальному. Двойные диффе-
ренциальные электроды очень удобно использовать, когда не-
обходимо оценить уровень перекрестных помех путем сравне-
ния сигналов одной и той же двигательной точки, снятых с по-
мощью электродов двух типов.

Особенности усилителей биопотенциалов 
Идеальный усилитель биопотенциалов должен иметь бесконеч-
но большое входное сопротивление, полностью подавлять по-
мехи от силовой сети, быть нечувствительным к потенциалам 
поляризации и помехам, лежащим за пределами полосы частот 
полезного сигнала. Он не должен вносить собственные шумы, 
частотные и нелинейные искажения в рабочей полосе частот и в 
динамическом диапазоне полезного сигнала [3]. Построить та-

кой усилитель невозможно, поэтому на практике ограничивают-
ся следующими требованиями к усилителям биопотенциалов:
 • входной импеданс не менее 10 МОм;
 • диапазон входного сигнала 0–6 мВ;
 • коэффициент ослабления синфазного сигнала не ме-

нее 80 дБ;
 • напряжение шумов, приведенных к входу, менее 8 мкВ;
 • регулируемое усиление в пределах от 625 до 50000;
 • полоса пропускания 20–500 Гц;
 • частота дискретизации 2–10 кГц;
 • разрядность АЦП не менее 10 бит;
 • рабочий диапазон температур -40…60°С.

Для получения высокого входного сопротивления (поряд-
ка нескольких десятков гигаом) и значительного подавления 
синфазной помехи (на 110–120 дБ) используется инструмен-
тальный усилитель на основе трех операционных усилителей 
ОУ1–ОУ3 (рис.4) [2].

При выполнении условий 
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Из этого уравнения видно, что, изменяя значение R2, можно 
легко регулировать усиление напряжения. Чтобы снизить на-
пряжение помех и обеспечить линейный режим работы усили-

рис.3. Электрод с обычной (а) и контурной (б) поверхностью

рис.4. схема инструментального усилителя на трех оу

рис.5. оптимальная схема электронных узлов системы 
индифферентного электрода

рис.6. схема компенсации постоянной составляющей 
на выходе инструментального усилителя
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теля, используют индифферентный электрод (Right Leg Driver – 
RLD), с помощью которого на биообъект подается инвертиро-
ванное напряжение синфазных помех, усиленное в несколько 
десятков-сотен раз [2]. В ходе экспериментов нами было ус-
тановлено, что при отсоединении индифферентного электро-
да от поверхности кожи уровень помех увеличивается на поря-
док, что недопустимо при управлении протезом ЭМГ-сигналом. 
Чтобы индифферентный электрод не искажал полезный сигнал, 
он должен быть большого размера (до 4–5 см) и накладывать-
ся на участки кожи, расположенные на некотором расстоянии от 
исследуемых мышц и не богатые мышечной тканью. На осно-
ве результатов анализа различных вариантов индифферентного 
электрода мы пришли к выводу, что оптимальной является схе-
ма, представленная на рис.5. В сравнении с классической, эта 
схема нечувствительна к высокочастотным помехам, более ста-
бильна и усиление ее достаточно велико (300).

Чтобы исключить постоянную составляющую полезного сиг-
нала (напряжения смещения, напряжения поляризации элект-
родов) и установить частоту получаемого сигнала ниже 20 Гц, 
мы остановились на схемном решении, приведенном на рис.6. 
В этой схеме усилитель ОУ4 образует с конденсатором С и ре-
зистором R’ фильтр с подавлением постоянной составляющей 
-3 дБ на частоте среза

=
⋅π ⋅ ⋅

1
f .

2 R' C
Из представленных на рынке инструментальных усилителей 

наибольшего внимания, по нашему мнению, заслуживают мик-
росхемы INA118 и AD620 компаний Burr Brown и Analog Devices, 
соответственно. Мы использовали обе микросхемы и в итоге 
пришли к выводу, что лучшие характеристики для наших целей 
у микросхемы INA118.

С учетом того, что максимальная амплитуда входного сиг-
нала усилителя биопотенциалов для разных людей может из-
меняться в пределах от 20 мкВ до 6 мВ и что разрабатывае-

мое устройство является портативным с батарейным питанием, 
было принято решение использовать однополярное напряжение 
питания усилителей, равное 5 В, с искусственной виртуальной 
точкой общего потенциала (земля) 2,5 В. В результате разрабо-
танный усилитель биопотенциалов состоял из трех усилитель-
ных каскадов с возможностью регулировки усиления оконечно-
го каскада в диапазоне 625–50000 (рис.7). 

рис.7. принципиальная электрическая схема разработанного усилителя биопотенциалов
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Однако в биоэлектрических системах управления наблю-
дается дефицит входной управляющей информации [1, 2]. Эту 
проблему можно решить за счет использования сигналов, пос-
тупающих непосредственно от нервной системы человека, пос-
кольку объем полученной таким образом информации о различ-
ных состояниях организма велик и эффективность протеза су-
щественно возрастает.

системы управления протезами на основе имплан-
тируемых в периферический нерв микроЭлектродов
Новый класс имплантируемых в периферические нервы электро-
дов (микроэлектродных массивов, МЭМ) появился благодаря ин-
тенсивному развитию технологий обработки полупроводниковых 
материалов – объемной и поверхностной микрообработки крем-
ния, LIGA- (LIthographie, Galvanoformung, Abformung, или рентге-
нолитография, электроосаждение, формовка) и SIGA-технологий. 
МЭМ позволяют не только записывать электрические сигналы от-
дельных нервных волокон, но и стимулировать волокна электри-
ческими импульсами и тем самым управлять сокращением отде-
льных мышц и создавать искусственные ощущения.

Материалы, используемые 
при изготовлении имплантируемых устройств
Материалы, пригодные для изготовления имплантируемых 
устройств, должны удовлетворять достаточно жестким требо-
ваниям. Они должны быть легкими, устойчивыми к внутрен-
ней среде организма и нетоксичными, не должны иметь ост-
рых краев и быть ломкими, разрушаться со временем и вызы-
вать разрушение окружающих тканей. Проводящие материа-
лы должны быть коррозионно-стойкими, а их потенциал по-
ляризации – низким. Исследования, проведенные как in vitro, 
так и in vivo [3, 7–11], показали, что наиболее подходящими 
материалами для изготовления МЭМ являются кремний и его 
соединения (Si, SiO2, Si3N4), полиамидные материалы (Pyralin 
PI 2611, PI 2566 и др.), металлы с низким потенциалом поля-
ризации (платина, золото, иридий, оксид иридия, платино-

иридиевые сплавы). Например, ученые Фраунховерского инс-
титута биомедицинской техники отдают предпочтение доста-
точно гибкому и легкому Pyralin PI 2611 с хорошими диэлект-
рическими свойствами [7]. В качестве материала электродов 
чаще всего используют платино-иридиевые сплавы и оксид 
иридия, в качестве материала проводников – золото.

Типы микроэлектронных массивов
Можно выделить следующие основные типы МЭМ: сетчатые 
(sieve electrodes), планарные массивы микроигл (plannar shaft 
electrodes) и манжетные (cuffs electrodes) .

Сетчатые электроды применяются для имплантации в пе-
риферические нервы. Они располагаются в отверстиях (от не-
скольких десятков до сотен) пластины (подложки) размером 1–
2 мм (рис.8), которая фиксируется на срезе нерва с помощью 
специальных гибких петель. Для крепления подложки пригод-
на и жесткая направляющая трубка, в которую вводится нерв до 
соприкосновения с подложкой. Через отверстия подложки про-
растают (регенерируют) пучки аксонов (отростки нервной клет-
ки, по которым нервные импульсы передаются от тела клетки 
к иннервируемым органам), формирующие электрический кон-
такт нервных клеток с электродом. Электроды могут выполнять-
ся в виде металлического кольца, расположенного внутри от-
верстия подложки, или путем металлизации участка, окружаю-
щего отверстие (в этом случае надежность электрического кон-
такта несколько ниже). Соединительные проводники, как прави-
ло, выполнены на подложке. Контактные площадки при этом мо-
гут находиться по краям подложки или на расстоянии 2–3 мм от 
точки фиксации (для уменьшения вероятности травмы нерва и 
нарушения электрического контакта [7]). 

Как правило, площадь отдельного электрода составляет не-
сколько квадратных микрометров, импеданс в зависимости от 
материала – 150–300 кОм, диаметр отверстий – 30–70 мкм, 
ширина соединительных проводников – 8–10 мкм, толщина 
подложки – 10–20 мкм. 

Недостатки электродов этого типа – относительно большая 
масса МЭМ, сложность изготовления, а также больший, чем у 
других типов МЭМ, риск повреждения нерва при имплантации.

Планарные массивы микроигл (ПММ) в основном применя-
ются для записи сигналов большого числа изолированных не-
рвных волокон и представляют собой массив фиксированных на 
подложке микроигл. Острие каждой микроиглы, как правило, вы-
полняется из оксида иридия [8] или сплава платина-иридий [12]. 
Вся остальная конструкция выполнена из диэлектрического био-
совместимого материала. Контактные площадки располагают-
ся на нижней поверхности подложки. Площадь подложки – не-
сколько квадратных микрометров. Необходимо отметить универ-
сальность МЭМ этого типа – они могут быть имплантированы 
как в кору головного мозга, так и в периферические нервы. Кро-
ме того, благодаря хорошему пространственному разрешению 
они способны фиксировать сигналы небольших групп нейронов, рис.8. сетчатый электрод
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находящихся вблизи острия иглы. Имплантация подобных МЭМ 
достаточно проста и занимает чуть более двух часов [13].

Существуют различные варианты ПММ. Быстрый и надеж-
ный электрический контакт обеспечивает массив платино-ири-
диевых игл (диаметром 25 мкм), расположенных коаксиаль-
но внутри защитной кварцевой трубки, предназначенной для 
безопасной и надежной фиксации [12]. Более совершенная 
конструкция – так называемый массив электродов Юты (Utah 
Electrode Array – UEA) – содержит 100 микроигл длиной 1,5 мм, 
расположенных на кремниевой подложке со стороной квадрата 
4 мм (рис.9а). Контактные площадки выполнены из золота. Для 
соединения МЭМ с электронными компонентами служат изоли-
рованные золотые проводники диаметром 30 мкм. Другой ва-
риант МЭМ – так называемый наклонный массив электродов 
Юты (Utah Slanted Electrode Array – USEA) – отличается от пре-
дыдущего тем, что длина микроигл линейно изменяется от 0,5 
до 1,5 мм (рис.9б). Благодаря этому достигаются более равно-
мерное пространственное распределение электрических кон-
тактов "микроэлектрод – группа нейронов" (каждый электрод 
контактирует с нейронами, расположенными не дальше 200 мкм 
от него) и лучшее пространственное разрешение. 

Контактные площадки выполнены по специальной техноло-
гии (MicroFlex Interconection, MFI), позволяющей создавать ка-
чественные и надежные золотые микроразъемы с сопротивлени-
ем 40–100 Ом, которое практически не зависит от температуры 
и влажности. Применение разъемов такого типа облегчает про-
цесс имплантации, делает его менее травмоопасным, увеличива-
ет надежность и срок функционирования имплантируемой сис-
темы компонентов. В варианте МЭМ с интегрированными актив-
ными электронными компонентами (рис.9в) электроды располо-
жены по всей длине микроиглы. Таким образом достигается рав-
номерное трехмерное распределение электрических контактов в 
пространстве нерва. Ряд экспериментов по имплантации МЭМ 
этого типа [8, 9] (в том числе и с участием людей [13, 14]) пока-
зал возможность безопасного, стабильного и длительного их ис-
пользования как для съема электрических сигналов нервных во-
локон, так и для стимуляции афферентных нервных волокон с це-
лью создания искусственных ощущений.

Манжетные электроды, как правило, применяются для элек-
трической функциональной стимуляции мышц, а также для ре-
гистрации сигналов афферентных нервных волокон. Электроды 
(до 12 шт.) относительно большой площади (от 70 мкм2 до 2 мм2) 

расположены на внутренней поверхности гибкой пластины. При 
имплантации нерв "обертывают" пластиной и фиксируют ее так, 
чтобы электроды образовали контакт с поверхностью нерва. К 
достоинствам этого типа МЭМ можно отнести простоту изготов-
ления и имплантации, а также малую травмируемость нерва, к 
недостаткам – небольшое число электродов, вследствие чего, 
по нашему мнению, применять этот тип электродов для управле-
ния протезами малоэффективно и нецелесообразно.

Обобщенная структурная 
схема нейроуправляемого протеза
При использовании имплантируемых электродов, так же как и 
внешних, необходимо усиливать сигнал, устранять помехи и 

рис.9. планарные массивы микроигл типов – UEA (а); USEA (б) и мЭм 
с интегрированными активными электронными компонентами (в) [8]

рис.10. обобщенная структурная схема нейроуправляемого протеза
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шумы, оцифровывать получаемый сигнал и передавать его вне-
шнему управляющему устройству. Внешняя часть протеза со-
стоит из устройства приема и передачи данных и энергии в им-
плантируемую часть протеза, устройства управления системой, 
исполнительного механизма и датчиков (силы, положения, при-
косновения, температуры и т.п.) (рис.10).

требования к компонентам системы
Требования к усилителям сигналов практически не отличаются от 
общих требований к усилителям биологических сигналов – вы-
сокие значения входного импеданса, коэффициента подавления 
синфазной помехи, коэффициента усиления. К особым требова-
ниям можно отнести низкие значения энергопотребления и на-
пряжения смещения, его малый температурный дрейф, низкий 
уровень собственных шумов, микроисполнение. Этим требова-
ниям удовлетворяют инструментальные усилители, применяе-
мые для усиления биологических сигналов. АЦП должны иметь 
высокое быстродействие (до 107 выборок/с), разрядность не ме-
нее 10 бит, низкую погрешность преобразования. Этим требова-
ниям удовлетворяет широкий класс АЦП (параллельные, сигма-
дельта и т.п.). Решающие факторы при выборе АЦП – возмож-

ность микроисполнения и низкое энергопотребление.
Особую роль в системе нейроуправляемого протеза иг-

рает система беспроводной связи имплантированных компо-
нентов и внешнего управляющего устройства, которая долж-
на обеспечивать надежную передачу значительного объема 
данных и энергии через слой кожи и подкожного жира. Прав-
да, возможно и применение имплантируемого с другими ком-
понентами источника питания. 

Известно, что спектр информационно полезной части сигна-
ла, фиксируемого микроэлектродом, ограничен частотой 7,5 кГц. 
Исходя из этого, частота дискретизации была выбрана равной 
30 кГц. Если принять, что разрядность 10 бит достаточна для 
дальнейшей обработки сигнала, то общая скорость передачи 
данных от 100 электродов должна составлять 30 Мбит/с. Требуе-
мую скорость можно существенно уменьшить с помощью мето-
дов сжатия данных, используемых для передачи сигналов меди-
цинской аппаратуры (методы распознавания пиков, вейвлет-ана-
лиз и др.). Но при этом возрастает сложность имплантируемых 
компонентов или увеличиваются их число и размеры. В качес-
тве беспроводного передатчика можно использовать маломощ-
ный радиопередатчик с рабочей частотой, на которой поглоще-

рис.11. структура  нейроуправляемого протеза с предварительной обработкой сигналов
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ние радиоволн кожей и подкожным жиром минимально. Благо-
даря относительно хорошей световой проницаемости кожи мож-
но также применять оптические приемники и излучатели. Из-
вестно решение, согласно которому для передачи управляющих 
команд и энергии имплантируемым компонентам использует-
ся индуктивная связь на частоте 2,64 МГц (скорость передачи – 
6,5 Кбит/с), а для передачи регистрируемых сигналов – радио-
передатчик на частоте 433 МГц (скорость – 330 кбит/с) [16].

Ученые Университета Рединга и клиники Рейдлафф для 
съема сигналов МЭМ, имплантированных в серединный нерв 
человека, использовали специально разработанный 25-каналь-
ный усилитель с усилением 5000, полосовой фильтр с поло-
сой пропускания 250–7500 Гц и АЦП с частотой дискретизации 
30 кГц/канал [17]. В работе [15] для создания имплантируемой 
системы, предназначенной для контроля состояния мочевого 
пузыря, показана возможность применения коммерческих при-
боров – инструментального усилителя с регулируемым коэф-
фициентом усиления типа INA 103 и полосового фильтра UAF42 
компании Texas Instruments.

основные трудности создания систем управления 
протезами с имплантируемыми компонентами
Множество исследований показали возможность долгосрочной 
имплантации (до 1,5 лет) МЭМ. Однако для широкого примене-
ния таких систем срок имплантации МЭМ должен составлять 
несколько десятилетий. Основное препятствие к стабильной и 
долговременной имплантации, на наш взгляд, – реакция им-
мунной системы человека на любое чужеродное тело. 

Для того, чтобы искусственная чувствительность протеза 
была близка к естественной, необходимо стимулировать мно-
жество афферентных путей, охватывающих наиболее важные 
участки кожи и контактирующих с объектом при различных ма-
нипуляциях. Согласно оценкам [18], серединный нерв содержит 
до 14000 тактильных афферентных путей, относящихся к рецеп-
торам кисти. Так как наибольшая плотность рецепторов – на по-
душечках пальцев, то следует активировать афферентные пути 
этих рецепторов. Поскольку при имплантации возможно уста-
новление электрического контакта со случайными сенсорными 
волокнами, для каждого пациента следует экспериментально 
определять вид стимуляции каждого отдельного волокна (час-
тоту, амплитуду и форму импульсов). 

схема нейроуправляемого протеза с предваритель-
ной обработкой управляющих сигналов
В первом приближении можно считать, что анализ регист-
рируемых сигналов, позволяющих управлять протезом, за-
ключается в выявлении пространственно-временного рас-
пределения электрических импульсов в ткани нерва, уста-
новлении соответствия этого распределения конкретному 
движению и определении параметров этого движения. Нами 
предложена схема управления протезом, в которой сигнал, 

регистрируемый микроэлектродом, усиливается, фильтру-
ется и поступает на вход компаратора, который сравнива-
ет его амплитуду с заданным пороговым значением и таким 
образом фиксирует появление пика (рис.11). В регистр Rg1 
блока управления имплантируемыми элементами записыва-
ются данные текущего цикла, в регистр Rg0 – данные пре-
дыдущего цикла. Если устройство сравнения фиксирует из-
менение данных двух последовательных циклов, информа-
ция передается внешним компонентам. В результате значи-
тельно уменьшается объем передаваемых данных и потреб-
ляемая схемой мощность. Внешняя система выполняет ана-
лиз полученных данных и выделяет признаки, по которым 
определяется вид движения и его параметры. Полученные 
данные поступают в систему реализации движения, управ-
ляющую исполнительными механизмами с учетом информа-
ции, получаемой от датчиков положения и усилия. 

По нашему мнению, для детального и эффективного ана-
лиза нейросигналов целесообразно применять методы часто-
тно-временного анализа (вейвлет-анализ, БПФ), для опреде-
ления вида и параметров движения – методы распознавания 
образов (нейросетевые, статистические, методы нечеткой ло-
гики). При выборе аппаратных средств следует обратить вни-
мание на программируемые логические интегральные схе-
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мы, позволяющие реализовывать высокоэффективные парал-
лельные вычислительные структуры. 

Эффективная обработка и анализ регистрируемых сиг-
налов в реальном времени, т.е. выделение и распознава-
ние большого их числа, – непростая задача. Решить ее, по 
нашему мнению, можно путем разработки, поиска и выбо-
ра оптимальных алгоритмов и методов анализа регистриру-
емых сигналов; оптимальных структур систем, реализующих 
эти алгоритмы и методы. Эксперименты, проведенные на 
крысах, показали принципиальную возможность распозна-
вания большого числа движений в реальном времени [12].

Следует отметить, что область применения имплантиру-
емых МЭМ не ограничивается протезированием конечнос-
тей. Возможно, они смогут использоваться для восстанов-
ления слуха, зрения, управления состоянием мочевого пу-
зыря, уменьшения болевых ощущений при хроническом бо-
левом синдроме и т.п.

Развитие нейрофизиологии, нейрохирургии, микроэлектро-
ники и технологии цифровой обработки сигналов привело к 
созданию нейроуправляемых систем управления протеза-
ми. Несмотря на значительный объем накопленных в этой 
области теоретических знаний и практического опыта, для 
успешного развития подобных систем управления предсто-
ит преодолеть ряд трудностей. К ним можно отнести: обес-
печение безопасной и долговременной (10–20 лет) интегра-
ции МЭМ в нервную систему человека; уменьшение степени 
повреждения нервных клеток и окружающих тканей при им-
плантации; разработку эффективных хирургических мето-
дов имплантации; разработку устройств беспроводной свя-
зи имплантируемого и внешнего блоков системы; разработ-
ку эффективных методов, алгоритмов и программно-аппа-
ратных средств обработки и анализа фиксируемых нейро-
импульсов в реальном времени; создание средств и мето-
дов реализации обратных связей путем формирования ис-
кусственных ощущений; разработку искусственных конеч-
ностей, максимально схожих с естественными (как по меха-
ническим, так и по эргономическим параметрам).
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