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РЕФЕРАТ 

 

Дипломна робота містить 42 сторінки, 15 рисунків, 1 таблицю, 1 

презентацію. 

Ключові слова: м’язова активність, центральні мозкові команди, 

електроміограма, коактивація, рухова задача, метод головних компонент. 

У даній дипломній роботі досліджено динаміку центральних мозкових 

команд, які направлені до м’язів, що беруть участь при формуванні кистю 

цільового зусилля в горизонтальній площині в умовах зорового відстеження. 

В ході виконання роботи було використано наступне програмне 

забезпечення:  CED (Cambridge Electronic Design), Origin 8.5 (OriginLab 

Corporation, США), SPSS 17.0, Microsoft Word 2016, Microsoft Excel 2016. 
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ВСТУП 

Життя людини важко уявити без активності. Рух та скорочення кінцівок, шиї 

та навіть органів досягається скороченням м’язів, яке зі свого боку керуються 

нейронними командами. М’язи генерують силу та крутні моменти навколо 

суглобів, які приводять частини тіла до руху. 

На сьогоднішній день дослідження роботи опорно-рухового апарату та 

центральної нервової системи, що ним керує, ведуться експертами у 

галузях фізіології, біології, реабілітології, травматології та багатьох інших. 

Вже це свідчить про те, що дана тематика є дуже актуальною в житті 

сучасної людини. Давні травми, перенесені, хронічні чи спадкові хвороби, 

неврологічні розлади, необоротні процеси старіння безпосередньо 

впливають на стан опорно-рухового апарату, роботу м’язів та координацію 

м’язової активності нашим мозком. 

Метою даної роботи є дослідження динаміки центральних мозкових 

команд, які направлені до м’язів, що беруть участь при формуванні кистю 

цільового зусилля в горизонтальній площині в умовах зорового 

відстеження та визначення, які задачі є складнішими у організації для ЦНС, 

за допомогою статистичного аналізу сигналів ЕМГ. 

Об’єкт дослідження: ЕМГ-активність м’язів плеча та плечового поясу; 

просторові та силові характеристики довільних двосуглобових зусиль та рухів, 

що при цьому розвиваються, в умовах створення цільового зусилля кистю 

руки в режимі зорового відстеження.  

Предмет дослідження: процеси та механізми центральної координації 

моторних команд, які надходять до м’язів плеча та плечового поясу під час 

двосуглобових зусиль та рухів в умовах створення цільового зусилля кистю 

руки в режимі зорового відстеження. 

Дані, отримані у цій роботі під час досліджень, можуть сприяти 

поглибленню розуміння процесів координації м’язової активності верхніх 

кінцівок центральною нервовою системою (ЦНС) при створенні ними 

довільних рухів та відчутно вплинути на розробку та вибір реабілітаційних 
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методів у галузі захворювань опорно-рухового апарату, а саме, поліпшити та 

доповнити комплексний підхід  по відновленню рухової функції верхніх 

кінцівок людини вже у найближчому майбутньому. Таким чином можна 

досягти скорочення періоду лікування та реабілітації, що є дуже важливим 

питанням у сьогоденних реаліях.  

Аналіз складності рухових задач, що постають перед кінцівками, та 

винайдення методологічних підходів до його проведення мають також велику 

значимість у вирішенні різноманітних завдань, що з’являються в області 

ортопедії та спортивної біоінженерії, наприклад, покращення спортивних 

результатів за рахунок досліджень біомеханіки рухів та правильній організації 

тренувань. 

Неможливо не згадати важливість вивчення динаміки центральних мозкових 

команд у проектуванні штучних протезів та процесі навчання людей, що 

втратили кінцівки, користуватися ними.  

  



6 

 

РОЗДІЛ 1. ОГЛЯД ЛІТЕРАТУРИ 

1.1 Кодування м’язової активності моторною корою 

М’язи – не ідеально точні генератори, так як продукована ними сила пов’язана 

не тільки з моторною командою, а й із довжиною м’яза та швидкістю, з якою 

він може скорочуватися [1]. Крутні моменти, створені м’язами навколо 

суглоба, як реакція на нейронну команду, так само враховують довжини м'язів, 

суглобні кути, геометрію кінцівки та прикладені до неї навантаження [2].  

Так як сегменти тіла об’єднані в суглобах, то зміна положення одного сегменту 

впливає на положення інших сегментів. Таким чином скорочення одного м’язу 

спричиняє зміни не лише частин тіла, де він міститься, а й віддалених – це 

забезпечується через міжсегментні динамічні взаємодії («взаємодіючі крутні 

моменти»), що пов’язані із кутами суглобів та кутовими швидкостями. Тож 

перед моторною системою постає завдання компенсації цих динамічних 

взаємодій суглобів, шляхом формування моторних команд по активації м’язів, 

що змогли б враховувати складну динаміку кінцівки [3].  

Складність задачі, що постає перед центральною нервовою системою, на 

визначення точного ступеня активації будь-якого м’яза, зводиться до того, що 

м'язів, що впливають на суглоб, набагато більше за кількість ступенів свободи 

руху суглобу (так, керування плечем у трьох обертальних осях забезпечують 

25 м'язів). Таким чином з’являється проблема надлишковості – ефективний 

крутний момент в суглобі може досягатися безліччю варіантами активації 

м'язів [4].  

Навіть звичні рухи кінцівки не є простими з огляду на процес організації цієї 

м’язової активності центральною нервовою системою. Так, під час згинання 

зап’ястя, деякі м’язи (агоністи) продукують силу, спрямовану на згинання. 

Інші – фіксують суглоби, щоб запобігти небажаним їх рухам, а третя група 

м’язів контролює швидкість, гальмуючи рух кінцівки (антагоністи) [5]. Тому 

навіть в найпростіших рухах головною проблемою, яка постає перед 

моторною системою, є правильно розподілити скорочення між всіма трьома 
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зазначеними групами м’язів. 

Найважливішу роль у процесі формування довільних моторних команд 

має кора головного мозку, яка містить більш ніж 12 ділянок, що аналізують 

інформацію, пов’язану з рухами верхніх кінцівок. Ці області фокусуються 

вздовж фронтальних та тім’яних доль кори, серед яких панівну роль в 

управлінні довільними рухами посідає первинна моторна кора (M1) [6].  

 

Одним із найвідоміших методів встановлення природи впливу розрядів 

кортикальних нейронів на активність спинномозкових мотонейронів є спайк-

зумовлене усереднення (СЗУ), що вперше використовувалося нейро-

фізіологами Чейні та Фетц при вивченні м’язової коактивації у мавп [7]. У цих 

дослідах було встановлено, що одиничні кортико-мотонейронні (КМ) клітини 

можуть збуджувати мотонейрони, які пронизують цілі групи м’язів, а не один 

м’яз [8]. Сутність методу була у відборі з усього запису активності певного 

м’яза коротких ЕМГ патернів, що співпадають з моментом розрядів моторно-

кортикальних нейронів і подальшому обчисленні їх усередненого значення. 

Якщо після СЗУ виявляється властива форма хвилі електроміограми, це є 

доказом зв’язку між нейроном та м’язом [9]. 

Під час дослідів водночас відбувалася реєстрація частоти розрядів КМ 

нейронів в М1 та активність м’язів, які керують згинаннями та розгинаннями 

зап’ястку і пальців. В момент подачі потенціалу дії на одиничний нейрон, 

спостерігалася підвищена активність одразу декількох м’язів-згиначів (чи 

розгиначів): одні експерименти Фетца і Чейні виявили, що 67% кортико-

мотонейронів контактували більш як з 2 із 5-6 різних м’язів, що бралися до 

уваги [8]; інші показали, що один кортико-мотонейрон в середньому іннервує 

3  із 6 м’язів, ЕМГ активність яких реєструвалася [10]  

Так вперше було достовірно підтверджено факт, що одиничний нейрон у 

первинній моторній корі взаємодіє із декількома м’язами, і його активація 

викликає складний шаблон активності множини м’язів. Таку функціональну 
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групу м’язів, що реагує на збудження одиничного КМ нейрона Чейні та Фетц 

назвали «полем м'яза». Активізація одного КМ нейрону могла водночас 

призвести до приведення у дію одного м’язового поля та гальмування іншого 

або навпаки. Поодинокі нейрони одночасно активували м’язи-згиначі та 

розгиначі суглобу [11].  
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1.2 Коактивація м’язів антагоністів при виконанні рухових завдань 

Тварини, в тому числі і люди, часто показують одночасну активацію м'язів з 

протилежними діями. Це явище розглядалося як агоністсько-антагоністська 

коактивація або просто коактивація, що відома світу вже понад століття 

[12][13]. Найчастіше коактивація аналізується на рівні окремих суглобових 

обертань, кожен ступінь яких забезпечується хоча б двома м'язами з 

протилежними діями [14]:  агоніст продукує силу і / або момент сили в 

напрямку, який необхідний за завданням, водночас антагоніст намається 

протидіяти цій силі. Прямим результатом коактивації являється зменшення 

результуючих сил і моментів порівняно з тими, що очікувалися у відсутності 

коактивації. 

Дослідження процесів коактивації показало, що вони можуть варіюватися 

навіть в межах однієї популяції. Наприклад, було розглянуто [15] моделі 

активації м'язів під час швидкого згинання зап'ястя, коли об'єкт сидів перед 

столом, поклавши на нього плече, а передпліччя та кисть були підняті 

вертикально. Діаграми зліва демонструють електроміограми (ЕМГ) здорової 

людини, а справа – моделі ЕМГ юнака з синдромом Дауна. На відміну від 

здорової особи, де бачимо як піки чергуються у ЕМГ агоніста та антагоніста, 

людина з синдромом Дауна показує одночасні сплески ЕМГ в обох м'язових 

парах, які можна описати як схему коактивації пари згинач-розгинач.  
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Рис. 1 Приклади моделей активації м’язів під час швидкого згинання зап’ястя у здорової 

людини – ліворуч, та у молодої людини із синдромом Дауна (DS) – праворуч. Стрілки на 

0,5 с вказують на початок  першого агоністського сплеску ЕМГ [15]. 

Подібні результати підвищеного рівню коактивації спостерігаються й у людей 

із іншими захворюваннями, що вражають опорно-руховий апарат чи ЦНС: ряд 

досліджень повідомили про підвищення рівня коактивації під час рухів, що 

виконуються здоровими літніми людьми [16][17], людьми, у яких 

діагностовані різноманітні неврологічні розлади (наприклад, хвороба 

Паркінсона, [18][19]), церебральний параліч [20] та інсульт [21]. Підвищений 

рівень коактивації також був описаний у пацієнтів з ортопедичними 

проблемами та у пацієнтів з болем у попереку [22][23], припускаючи, що 

коактивація може вказувати на адаптивні нейронні процеси, що є 

передвісниками якого розладу. 

Коактивація стосується не тільки м'язових пар. У ряді недавніх досліджень 

моделей активації у великих групах м'язів були використані методи 

https://www.ncbi.nlm.nih.gov/core/lw/2.0/html/tileshop_pmc/tileshop_pmc_inline.html?title=Click%20on%20image%20to%20zoom&p=PMC3&id=6093955_z9k0051846160001.jpg
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факторизації матриці для виявлення груп м'язів з паралельним 

масштабуванням сигналів ЕМГ [24][25], що розглядалися як випадок м'язової 

синергії [26]. Дослідження дій, виконаних добровольцями у позиції стоячи, 

виявили два стабільних м'язових режими з протилежною дією: один з режимів 

об'єднав м'язи людини ззаду (наприклад, triceps surae – триголовий м'яз 

гомілки, hamstrings – підколінне сухожилля та  erector spinae – м'яз, що 

випрямляє хребет), у той час як інший режим об'єднав м'язи спереду (такі як 

tibialis anterior – передній великогомілковий м'яз, квадрицепси та rectus 

abdominis – прямий м'яз живота). Недавнє дослідження виявило взаємну або 

коактиваційну участь цих двох режимів під час відповідей на несподіване 

збурення тіла в залежності від його напрямку. У цьому дослідженні людина 

стояла спокійно і тримала у витягнутих руках горизонтальний предмет з двома 

навантаженнями.  

Коактивація була кількісно оцінена за допомогою різних індексів, як правило, 

на основі прямого запису активації м'язів з обох м'язів пари агоніст-антагоніст. 

Всі такі індекси порівнюють активацію антагоністського м'яза (або групи 

м'язів) з активацією агоністського м'яза (або групи м'язів) або комбінованою 

активацією як агоніста, так і антагоніста.  

Кількісна коактивація нетривіальна, враховуючи, що сигнали активації м'язів 

з різних м'язів не є безпосередньо порівнянними через неусувну різницю в 

умовах запису: відстань від записуваних електродів до м'язових волокон, опір 

тканин та неминучий фоновий шум у записах ЕМГ.  Щоб обійти ці проблеми, 

сигнали активації м'язів повинні бути нормовані, наприклад, за максимальним 

довільним  скороченням (MVC), як було зроблено у дослідах в моїй роботі. 

Типові показники коактивації порівнюють нормовані рівні активації двох 

протилежних м'язів, наприклад, виражені як частки їх максимальної активації. 

Прикладом може служити такий індекс:    
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𝐶𝐸𝑀𝐺 =
min{∫ 𝐸𝑀𝐺𝐴𝐺;∫ 𝐸𝑀𝐺𝐴𝑁𝑇}

{∫ 𝐸𝑀𝐺𝐴𝐺+∫ 𝐸𝑀𝐺𝐴𝑁𝑇}
, де 

індекси AG і ANT відносяться до агоністського і антагоністського м'яза, 

відповідно, і всі індекси виражаються у вигляді дробів їх максимальних 

значень [27]. Для цього конкретного індексу значення 0,5 відповідає 

максимальній коактивації, тоді як значення нуля відповідає її відсутності. 

Дослідження коактивації зосереджені на моделях ЕМГ залучених м'язів, що 

зрозуміло з огляду на визначення цього явища. Активація м'язів відображає 

кілька факторів, включаючи як низхідні сигнали від мозку, так і рефлекторні 

ефекти периферичних рецепторів. Такі рефлекторні ефекти можуть бути дуже 

сильними. Наприклад, якщо людину просять притиснутися рукою до зупинки 

з максимальною силою, а потім, раптом, зупинка знімається, спостерігається 

короткочасне падіння активації агоністських м'язів (розвантажувальний 

рефлекс, [28][29]; зазвичай м'яз стає спокійним протягом короткого часу (~ 50 

мс). Під час розвантажувального рефлексу людина чи тварина не встигає 

змінити поточний процес нейронного контролю. Це означає, що рефлекси 

здатні скасувати 100% максимального рівня ЕМГ м'язів. 

Подібні моделі м'язової коактивації спостерігаються під час більш природних 

завдань, пов'язаних з декількома суглобами і м'язами (наприклад, [30]). 

Особливим прикладом є завдання стояти в області тяжіння. Низький рівень 

м'язової коактивації може спостерігатися під час природного стояння, а 

величина м'язової коактивації збільшується під час стояння в складних умовах, 

таких як ті, що включають знижену зону підтримки або низьке тертя між 

ногами і опорною поверхнею [31][32]. 

Багато з вищезгаданих досліджень інтерпретували м'язову коактивацію як 

адаптацію організма до складних умов, в яких доводиться виконувати 

функціональні рухи.  Ці інтерпретації зосереджені на двох впливах коактивації 



13 

 

на механіку руху, швидкість дії та стабільність. Обидва, імовірно, 

опосередковуються змінами жорсткості, подібних до властивостей задіяних 

ефекторів (наприклад, [33][34]), тобто їх здатність генерувати резистивні сили 

(моменти) на одиницю зміщення. 

Розслаблені м'язи чинять опір зовнішнім навантаженням подібно до пружин 

[35][36]. Ця залежність може бути локально лінеаризована і виражена за 

допомогою коефіцієнта k , що є так званою «видимою жорсткістю»: ∆F = –k∆L, 

де ∆F означає силу, розвинену м’язом, а ∆L — зміну його довжини. Активація 

м'язів призводить до набагато більш крутої залежності F(L), бо мова вже йде 

про більші значення величини k. Якщо розглядати ефектор, наприклад, суглоб, 

з одним кінематичним ступенем свободи, який охоплюється декількома 

м'язами, що діють паралельно (не має значення, чи є вони агоністами або 

антагоністами), в лінійному наближенні, видима жорсткість ефектора буде 

представляти суму видимих значень жорсткості для окремих м'язів: kEFF = ∑kM, 

де індекси позначають ефектор і м'язи. Таким чином коактивація призводить 

до збільшення очевидної жорсткості ефектора, такого як суглоб [37]. 

Наприклад, кількість кінематичних ступенів свободи (таких як обертання 

суглобів) при досягненні завдань, як правило, менше, ніж кількість параметрів, 

які визначають цільове місце розташування; кількість м'язів, що перетинають 

кожен кінематичний ступінь свободи, як правило, більше одного і навіть двох, 

кількість кінетичних змінних, що утворюються цифрами людської руки, як 

правило, більше, ніж кількість кінетичних обмежень,  і т.д. [38]. Це означає, 

що існує нескінченна кількість рішень для будь-якого даного моторного 

завдання. 

Чому деякі рішення віддають перевагу над іншими, мабуть, еквівалентними 

рішеннями, неясно. Перевага конкретних рішень формалізована з 

використанням ідеї збереження певних витратних функцій при мінімальних 
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значеннях; Зокрема, прийнято вважати, що нейронні обчислювальні процеси 

використовуються для пошуку таких рішень в режимі реального часу. Були 

розглянуті численні функції витрат, і деякі з них намагаються звести до 

мінімуму витрати, пов'язані з активацією м'язів та / або силами [39]. Зокрема, 

Хасан [40] досліджував підхід оптимізації, заснований на мінімізації витрат на 

«зусилля», і показав, що для відповідності експериментально 

спостережуваним траєкторіям необхідна якась ненульова, оптимальна 

величина очевидної жорсткості суглобів. 

Коактивація м’язів-антагоністів є механічно вигідною далеко не в усіх 

випадках, проте якщо завдання полягає в тому, щоб рухатися якомога швидше, 

збільшення очевидної жорсткості шляхом коактивації є корисним. 

Коактивація також необхідна, якщо завдання полягає в поліпшенні 

стабільності тіла, але тільки для систем з фіксованим походженням; в іншому 

випадку, наприклад, під час дослідів у положенні стоячи, коактивація є 

контрпродуктивною. 

Деякі висновки, зроблені у статті Латаша [41], можуть бути перевірені 

експериментально. Наприклад, основна гіпотеза припускає, що підвищена 

коактивація під час стояння може призвести до погіршення постуральної 

стабільності. Це можна перевірити за допомогою індексів постурального 

впливу [42] та/або показників багатом’язової синергії стабілізуючого центру 

координат тиску [43]. Ця лінія мислення може бути додатково вивчена за 

допомогою біологічного зворотного зв'язку на основі ЕМГ у пацієнтів з 

надмірною м'язовою коактивацією, щоб зменшити коактивацію і, таким 

чином, потенційно, поліпшити постуральну стабільність.  

Висновок до Розділу 1: 

З огляду на результуючу механіку руху, коактивація антагоністів здається 

марнотратною, оскільки пов'язані з нею активації м'язів споживають енергію, 
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яка не сприяє завданню. З іншого боку, коактивація призводить до модуляції 

видимої жорсткості суглобів, що може бути корисно, якщо розглядати 

механіку дії м’язів у наближенні до пружин.  

Моделі коактивації відображають не об'єктивні умови виконання, а 

суб'єктивне сприйняття цих умов досліджуваним. Люди із порушеннями 

роботи опорно-рухового апарату сприймають повсякденні завдання як 

складні. Це сприйняття саме по собі може призвести до моделей, подібних до 

тих, які спостерігаються у здорових людей у складних ситуаціях. Саме тому 

люди з вадами опорно-рухового апарату коактивують агоністсько-

антагоністські м'язи більше в порівнянні зі здоровою людиною.  
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2. МЕТОДИКА ДОСЛІДЖЕНЬ 

Ми проводили дослідження динаміки центральних мозкових команд, які 

направлені до м’язів, що є згиначами та розгиначами ліктьового та 

плечового суглобів при формуванні кистю зусилля в горизонтальній 

площині. Досліджувалися рухи правої руки чоловіків у віці до 30 років. 

Експерименти відбувалися на базі Інституту фізіології ім. О.О. 

Богомольця, Національної академії наук, м. Київ, Україна. У випробуваних 

не було виявлено неврологічних захворювань та порушень функцій 

скелетно-м’язового апарату, усі надали згоду на використання отриманих 

результатів та їх презентацію. 

 

2.1. Умови проведення експерименту та

 експериментальна  установка 

Механічна частина  установки складалась з двох рейок, що могли 

пересуватися одна по одній. Рухомим компонентом була каретка, яка 

включала руків’я, за яке мав триматися випробуваний. Вона могла легко 

переміщуватись за рахунок того, що рейки можуть рухатися одна по одній.   

Під час випробувань доброволець сидячи повинен був рухати 

каретку по  рейках кистю правої руки , тримаючись за руків’я установки та 

створюючи тест-зусилля, орієнтовані       в горизонтальній площині. При цьому 

один комп’ютер реєстрував сигнали механограм з тензодатчиків консолі та 

ЕМГ з досліджуваних м’язів плеча і плечового поясу, а другий зображував 

візуалізацію еталонного зусилля (тобто задана траєкторія у вигляді кривої), 

яке якнайточніше має спробувати згенерувати випробуваний (це 

відслідковувалося за положенням маркерів – еталонного та створеного 

людиною).  
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Рис. 2  . Приклад відстеження командного сигналу сили суб'єктом на моніторі 

комп'ютера: команда, представлена кінцем вектора сили (жовтий маркер), повільно 

рухається за годинниковою стрілкою з постійною швидкістю (біла стрілка) по 

круговому шляху (зелений контур), в той час як обстежуваний намагається  натиснути 

на ручку маніпулятора рукою, таким чином, генерування змінного вектора сили (білий 

хрестик) в безпосередній близькості від рухомого командного сигналу 

 

Відстань між плечовим суглобом і поверхнею столу  регулювалась в 

оптимальне положення для горизонтального розміщення всієї  руки шляхом 

зміни висоти сидіння; додатково ця ж кінцівка підвішувалася в області 

ліктьового суглоба спеціальним ремінцем, прикріпленим до стелі кімнати 

за допомогою троса, для підтримки кінцівки в горизонтальній площині на  

рівні  плечового суглоба.  Така фіксація допомагає нівелювати дію сили 

тяжіння на кінцівку досліджуваного, а також забезпечує меншу 

втомлюваність під час проведення експериментів. Зап’ястя м’яко 

фіксується лонгетою, для унеможливлення руху в ньому.   
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Рис. 3.Схематичне представлення механостимуляційного пристрою. Ламана лінія SEH - 

це  схематичне представлення верхніх кінцівок;  S, E і H - це  плечові і ліктьові суглоби 

(центри осей обертання  плечового і ліктьового суглобів)  і рука. X і Y -  координатні 

осі, що використовуються для визначення  положення руки суб'єкта, що утримує ручку 

маніпулятора 

 

Рухи вправо і вліво  по відношенню до нульової точки вважалися  

позитивними і негативними відповідно.   

 

 

Рис. 4. Фото робочого прототипу робото-мехатронного пристрою із зазначенням 
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окремих його компонентів. X-axis strepper motor – кроковий двигун по осі Х, Y-axis 

strepper motor – кроковий двигун по осі Y, X-position sensor – датчик на вісі X, Y -position 

sensor – датчик на вісі Y, Vertical linear driver – лінійний вертикальний драйвер, Horisontal 

linear driver – лінійний горизонтальний драйвер, Working organ – робочий орган. 

 

 

2.2. Реєстрація електроміографічної активності та її аналіз 

 

ЕМГ відводили за допомогою поверхневих біполярних електродів 

Skintact F-301 (Леонхард Ланг, Австрія) із застосуванням стандартних 

деталей методики (схема Конрада) [44]. Відстань між електродами 

складала 2,0 мм. У наших дослідженнях знімалися показники активності 

восьми м’язів плеча та плечового поясу: m. brachioradialis (Br, згинач 

ліктьового суглоба), m. biceps brachii, caput longum (BB cl, згинач 

ліктьового суглоба), m. biceps brachii, caput breve (BB cb, біартикулярний 

згинач плеча та ліктя), m. triceps brachii, caput longum (TB cl, 

біартикулярний розгинач плечового та ліктьового суглобів), m. triceps 

brachii, caput laterale (TB clat, розгинач ліктьового суглоба), m. pectoralis 

major (Pm, згинач плечового суглоба), m. delteoideus, pars clavicularis (D pc, 

згинач плечового суглоба), m. delteoideus, pars scapularis (D ps, розгинач 

плеча).  
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Рис. 5 Вигляд м’язів, з яких знімалися покази. 1 - m. biceps brachii, 2 – m. triceps 

brachii, caput longum, 3 – m. triceps brachii, caput laterale, 4 – m. delteoideus, 5 – m. 

pectoralis  major, 6 – m. Brachioradialis. 

Сигнали реєструвалися аналого-цифровими перетворювачами PCI 

6071E и 6023E («National Instruments», США) з частотою дискретизації 

2∙103 с-1. Смуговий діапазон підсилювачів відповідав 0,1–1000 Гц. Аналіз 

сигналів базувався на програмному пакет LabView 6 та 7 (National 

Instruments, США). Сигнали ЕМГ піддавались:  

1) високочастотній фільтрації з  частотою відсікання  20 Гц;   

2) повнохвильовому виправленню 

3) низькочастотній фільтрації із частотою відсікання 5 Гц. 

Фільтрація проходила за допомогою цифрового фільтра Butterworth 4-го 

порядку.  Для подальшого аналізу сигналів ЕМГ було усереднено  6 

окремих випробувань. Сигнали ЕМГ нормували (%) відносно їхніх 

усереднених значень, зафіксованих під час максимального довільного 

скорочення (MVC) відповідних м’язів, прийнятому за 100 %. Максимальне 

зусилля по згинанню знімалося при стисненні долонь у вертикальному 

положенні перед грудьми («поза молитви»), а по розгинанню – також перед 

грудьми, але тепер намагаючись розчепити долоні з позицій «замок». Це 
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дозволило  отримати максимальну ЕМГ-активність для м’язів-згиначів та 

розгиначів відповідно. Перед виконанням основних задач було записано ЕМГ 

спокою; для отримання такої ЕМГ-активності випробуваному пропонували 

протягом 10 с не рухатися і повністю розслабити м'язи плеча та плечового 

поясу. Всі off-line обчислення та статистичний аналіз експериментальних 

даних проводились із використанням відповідних програмних засобів Origin 

8.5 (OriginLab Corporation, США) та SPSS 17.0 («IBM Business Analytics», 

США). Методи комп'ютерного аналізу тестових рухів також описані в інших 

роботах [48, 49].  
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2.3. Протокол експериментів 

 

Під час експерименту учасник мав виконати чотири рухових тести. Під 

час перших двох тестів рух руки в горизонтальній площині на рівні плечового 

суглобу був розрахований таким чином, аби плечовий суглоб залишався в 

нерухомому стані. При цьому ліктьовий суглоб на двох послідовних етапах 

спочатку згинався від 20 до 100 градусів (суглобні кути беруться зовнішні, рис. 

6. ), а потім, відповідно розгинався. Тривалість кожного етапу складала 30 с. 

Між цими етапами ліктьовий суглоб знаходився в сталому положенні 2 с. Під 

час першого тесту людина мала створювати силу в сторону згинання 

ліктьового суглоба. Сила спрямовувалася по дотичній до траєкторії руху кисті 

руки і складала приблизно 20 Н. Під час другого тесту сила, яку створювала 

кисть руки була спрямована в сторону розгинання ліктьового суглобу і також 

складала 20 Н. Величина кута плечового суглобу при виконанні цих двох 

тестів приблизно складала 45 градусів. 

 

Рис.6 Схема визначення суглобових кутів:  φs− кут згину плеча, φe − кут згину ліктя 

При виконанні третього і четвертого тестів нерухомим залишався 

ліктьовий суглоб, кут якого складав приблизно 45 градусів. Подібно до 

перших двох тестів плечовий суглоб на двох послідовних етапах спочатку 

згинався від 20 до 90 градусів, а потім, відповідно розгинався. Тривалість 

кожного етапу складала 30 с. Між цими етапами плечовий суглоб знаходився 

в сталому положенні 2 с. Під час третього тесту людина мала створювати силу 

в сторону згинання плечового суглоба. Сила спрямовувалася по дотичній до 

траєкторії руху кисті руки і складала приблизно 20 Н. Під час четвертого тесту 

сила, яку створювала кисть руки була спрямована в сторону розгинання 

φs 

φе 
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ліктьового суглобу і також складала 20 Н. 

 

2.4. Математичний аналіз результатів 

     Теоретичне обчислення змін довжини та сили м’язів вздовж різних 

траєкторій в рамках двосуглобової моделі руки 

     Для якісного аналізу реакцій ЕМГ, очевидно, корисно мати принаймні 

приблизну інформацію про загальні тенденції змін довжини та сили м’язів 

вздовж різних траєкторій руху. Через відсутність реальних біомеханічних 

даних щодо геометрії досліджуваних м’язів та суглобів, ми можемо дати лише 

дуже приблизне наближення до змін відповідних параметрів.  

     Процедура розрахунку моментів сили (MS, ME) та суглобових кутів (αS, αE) 

для такої моделі представлена в роботі [45]. На рисунку (рис. ) схематично  

зображений процес генерації ізометричного зусилля рукою людини із 

зафіксованим лонгетою зап’ястком. Дистальний сегмент інтерпретується як 

«подовжене» передпліччя; рука і вектор сили розташовані в межах  

горизонтальної площини, що проходить через плечовий суглоб.  

Координати кінцевої точки маніпулятора H в декартових координатах 

обчислюються за формулами: 

x = ls cos (s ) + le cos (s  + e ) 

y = ls sin (s ) + le  sin (s + e ) 

де ls і le — довжини плечового та ліктьового сегментів. На рис.  2.4.3 сегменти 

SE і EH відповідають цим сегментам кінцівок; φs і φe - кути з’єднання. 
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Рис. 7. Спрощена геометрія двосуглобової системи. 

(A) Права рука людини, включаючи плечові (S) та ліктьові (E) суглоби, обрана 

анатомічним аналогом системи. Спрощена силова взаємодія руки (H) з навколишнім 

середовищем розглядається у випадку жорсткої іммобілізації  зап’ястя. Основні 

характеристики системи: Ls, Le - довжини проксимального (плечового) та 

дистального (ліктьового) сегментів; F(θ) - вектор ізометричної сили, що є 

результатом взаємодії моментів сили Ms(θ) і Me(θ), які спрямовані перпендикулярно 

площині вгору / вниз для повороту проти годинникової стрілки / за годинниковою 

стрілкою. Інші позначення: hs - відстань між віссю плечового суглоба (S) та кистю 

(H); γs та γe - кути між віссю X' та лініями, що проходять через осі суглобів та 

кінцевою точкою (H). Силова реакція тіла у плечовому суглобі позначена вектором 

R = –F(θ). (В) Графічне представлення методу віртуальної роботи, що 

використовується для визначення функціональної взаємозалежності між 

генерованою силою та моментами. Детальний опис представлений у тексті [46]. 

 

Завдання полягає у пошуку суглобових моментів сили Ms(θ) та Me(θ) для 

всіх можливих напрямків вектора сили F(θ) (θ ∈ [0, 2π] rad). Зауважимо, що 

моделювання в цьому дослідженні було зроблено за спрощеним 

припущенням, що довжини проксимального та дистального сегментів рівні 

між собою: Ls = Le = L. Літери «S» та «E» позначають відповідно плечовий 
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та ліктьовий суглоби (або ж проксимальні та дистальні суглоби). 

 У подібних експериментальних умовах довжина сегментів рук зазвичай 

суттєво не відрізняється одна від одної (можливе відхилення не більше 5–

7% довжини плечового сегмента), тому для спрощення сегменти 

приймаються однакової довжини (Ls = Le = L). Завдання полягає у пошуку 

моментів Ms та Me в проксимальному (S) та дистальному (E) суглобах для 

генерації вектора сили F(θ) рукою в кінцевій точці. Сили, що генеруються 

рукою, можуть змінюватися як за своєю амплітудою, так і за напрямом; 

коли аргумент кута θ змінено з 0 на 2π радіанів, вектор сили F(θ) 

повертається в напрямку проти годинникової стрілки. Суглобові моменти 

сили Ms і Me генеруються спільною дією м'язів плеча і ліктя. 

Передбачається, що амплітуда сили |F| і довжина сегментів (L) постійна, 

тому задача полягає у знаходженні суглобових моментів як функції кутів θ, 

αs та αe. Для даного вектора сили максимальна ефективність м’язів, що 

беруть участь у його створенні, відповідає повній бездіяльності їх 

антагоністів; будь-яке скорочення антагоністів зменшило б вимушену 

дію агоністів. Коактивація вносить невизначеність у поведінку системи; 

ступінь спільної активації можна визначити тільки в реальному досліді. 

Під час моделювання рівноважних станів двосуглобових рухів для 

випадку, коли довжини верхнього та нижнього сегментів плеча однакові 

було отримано рівняння:  

𝑀𝑠 = 𝐹ℎ𝑠 sin(𝜃 − 𝛾𝑠) ; 𝑀𝑒 = 𝐹𝐿 𝑠𝑖𝑛(𝜃 − 𝛾𝑒),                  

Ця комбінована дія моментів сил, що створюються відносно 

плечового та ліктьового суглобів, викликає генерацію ізометричної сили 

F(θ) у даній кінцевій точці робочого простору. 

Для заданої амплітуди сили |F| і геометрії руки (Ls = Le = L), сила у 

кінцевій точці F(θ) повністю визначається характеристичними кутами 

(CA) γs та γe; параметр довжини hs дорівнює відстані від осі плечового 

суглоба до кінцевої точки Н (рис. 7). Відповідно до малюнку .., відстань 

між віссю плеча і рукою визначається за допомогою даного 
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співвідношення: 

ℎ𝑠 = 𝐿[cos(𝛾𝑠 − 𝛼𝑠) + cos(𝛾𝑒 − 𝛾𝑠)],           

де характеристичні кути γs та γe визначаються в залежності від 

суглобових кутів αs та αe за таким співвідношенням: 

𝛾𝑠 = 𝑠𝑖𝑛𝛼𝑠 +
sin(𝛼𝑠+𝛼𝑒)

𝑐𝑜𝑠𝛼𝑠+cos (𝛼𝑠+𝛼𝑒)
;        𝛾𝑒 =  𝛼𝑠 + 𝛼𝑒                          

 

Відповідно до рис. 7, координати кінцевої точки H можуть бути 

визначені наступним співвідношенням: 

𝐻𝑥 = ℎ𝑠 cos 𝛾𝑠 ; 𝐻𝑦 = ℎ𝑠 sin 𝛾𝑠,              

 Зміни довжини ліктьових м’язів визначаються такими виразами: 

𝐿𝐸
𝑓𝑙

= √𝑙𝑠
2 + ℎ2 + 2𝑙𝑠ℎ𝑐𝑜𝑠𝛼𝐸;        𝐿𝐸

𝑒𝑥 = √𝑙𝑠
2 + ℎ2 − 2𝑙𝑠ℎ𝑐𝑜𝑠𝛼𝐸;       

де αE – кут ліктьового суглоба; ls – представляє довжину плечового 

сегмента руки (тобто відстань SE на рисунку 7, B); h - відстань між віссю 

ліктьового суглоба та точкою кріплення згиначів та розгиначів. 

Далі, використовуючи запропоновані раніше методи визначення 

моментів 𝑀𝐸
+, 𝑀𝐸

−    [45], можна визначити нормальну складову сил, що 

діють відносно  ліктьового суглоба: 

𝐹𝐸
𝑓𝑙(𝑛)

=
𝑀𝐸

+

ℎ
;         𝐹𝐸

𝑒𝑥(𝑛)
=

𝑀𝐸
−

ℎ
                          

Сили 𝐹𝐸
𝑓𝑙

 та 𝐹𝐸
𝑒𝑥 було розраховано за допомогою відповідних 

тригонометричних перетворень. Відповідні графіки для м’язів плечового 

суглоба були отримані з використанням методу набору перешкод, детально 

описаного Гарнером та Пенді (2000) [47]. Суть цього методу базується на 

передумові, що результуюча м’язова сила діє вздовж локусу поперечних 

центроїдів м’яза у  поперечному перерізі. Траєкторія м’яза обчислюється 

шляхом ідеалізації його центроїдного локусу у вигляді еластичної стрічки 

без тертя, яка вільно рухається над сусідніми анатомічними обмеженнями, 

такими як кістки та інші м’язи. Анатомічні обмеження, які називаються 
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перешкодами, представлені в моделі жорсткими твердими тілами 

правильної форми, такими як сфери та циліндри. Перешкоди разом із 

м’язовою траєкторією визначають набір перешкод. Пропонується, що 

траєкторія будь-якого м’яза може бути змодельована за допомогою одного 

або декількох з наступних чотирьох наборів перешкод: поодинока сфера, 

поодинокий циліндр, подвійний циліндр і циліндр із сферичною кришкою. 

Якщо припустити, що локус м’язових центроїдів відомий довільною 

конфігурацією суглоба, метод набору перешкод може бути використаний 

для розрахунку траєкторії м’яза для всіх інших конфігурацій суглоба. 

Метод набору перешкод пояснює не лише взаємодію між м’язом та 

сусідніми анатомічними обмеженнями, але також і спосіб, яким ця 

взаємодія змінюється із конфігурацією суглоба. 
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РОЗДІЛ 3. ОБРОБКА ЕКСПЕРИМЕНТА 

3.1 Обробка механограм та електроміограм у програмному пакеті 

Origin   

У наших дослідах реєструвалися сигнали механограм та електроміограми 

(ЕМГ), при створенні людиною тест-зусилля спрямованого на переміщення 

каретки по рейках згідно із заданою траєкторією, тримаючись за неї кистю 

правої руки. Зняті покази відображалися на комп’ютері як на мал. 8 

 

 

Мал. 8. Зображення механограм та ЕМГ досліджуваних м’язів у системі CED 

у системі CED (Cambridge Electronic Design), що містить аналого-цифрові передавачі 

(АЦП), а також дані зберігалися цією системою у вигляді текстового файлу з усіма 

знятими показами. 

Траєкторії задавалися, як було вже вказано у методології, на екрані іншого 

комп’ютера перед досліджуваним, а відстеження відбувалося за допомогою 

двох маркерів – перший задавався програмою (еталон), другий – 

переміщувався за рахунок фізичного зусилля, яке прикладає людина, 

переміщуючи каретку і намагаючись відстежити  еталон (режим зорового 

відстеження).  
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Дослід повторювався для декількох траєкторій, але головним 

принципом при їх заданні було те, що один із суглобів (плечовий або 

ліктьовий) мав лишатися нерухомим.  Наступним кроком після повторення 

експерименту для декількох траєкторій було зняття максимального довільного 

зусилля, яке можуть розвинути м’язи. Максимальне зусилля знімалося для 

того, щоб перевести дані, записані з ЕМГ у безрозмірні величини для 

простішої їх обробки. Тобто у текстові файли, які створював автоматично 

CED, записувалися не абсолютні величини ЕМГ, а їх відношення до 

максимального зусилля (%MVC, percent of maximum voluntary contraction).  

Дані з текстових файлів можна було вже використовувати для обробки 

експерименту, що ми і почали робити за допомогою програмного пакету 

Origin 2018 (рис. 9).    

 

Рис. 9  Робоче вікно програми Origin. Пояснення величин: T і  TT – час (с), FX та FY – 

компоненти (проекції) сили (Н), DX і DY – положення каретки (і кисті на ній) (см), PHIS 

та PHIE – суглобові кути (градуси), перераховані за допомогою тригонометричних 

формул, для плечового та ліктьового суглобів відповідно, MS та ME – крутні моменти 

навколо плечового та ліктьового суглобу відповідно (Н·м), відносні сигнали ЕМГ для 

BrRad, BicBr, BscLg, TrLat, TrLg, Pect, DeltCl, DelSc у %MVC. 

Як вже вказувалося, траєкторії руху у наших дослідженнях задавалися таким 

чином, щоб один із суглобів був нерухомим. Завдяки побудові графіків  у  
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програмному пакеті Origin це досить просто можна було спостерігати (рис.10): 

 

Рис. 10. Динаміка змін суглобних кутів під час виконання рухового завдання. 

Плечовий (PHIS) та ліктьовий (PHIE) кути позначено чорною та червоною лініями 

відповідно. По осі абсцис відкладено час в с, а по осі ординат кут в градусах. В даному 

випадку обертання в плечовому суглобі майже відсутнє. 

Наступний графік (рис. 11) залежності  крутних моментів сил від часу показує 

також, що плечовий суглоб мав бути нерухомим (MS - пряма), але 

спостерігаємо стрибок на прямій MS, пов’язаний із людським фактором: у 

певний момент часу (між 30 та 40 с) можна спостерігати рефлекторну реакцію 

людини спочатку на зупинку, а потім на початок руху кисті, але з 40 секунди 

MS – знову цілком можна вважати прямою, а крутний момент навколо 

плечового суглобу сталим.  
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Рис. 11. Динаміка зміни крутних моментів відносно центрів обертання суглобів під 

час виконання рухового завдання. Крутні моменти відносно ліктьового (ME) та плечового 

суглобів (MS) позначені червоною та чорною лініями відповідно. По осі абсцис 

відкладено час в с, а по осі ординат крутний момент в Н·м. 

На цьому етапі досліджень можна розглянути також динаміку зміни ЕМГ усіх 

м’язів (рис. 12) чи якихось конкретних, і, наприклад, порівняти її для різних 

людей. Центральна нервова система усіх людей намагається забезпечити рух 

якомога меншою кількістю компонент (це буде показано у подальших 

дослідах), але організація цього руху у кожної людини може бути різною, бо 

кожна людина є унікальною. Детальніше цією тематикою займався мій колега 

Бондар О.В. у своїй дипломній роботі.  
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Рис. 12 Динаміка зміни ЕМГ активності восьми основних м’язів рухи при виконанні 

рухового завдання. BrRad – m. Brachioradialis, BicBr – m. Biceps Brachii caput breve, BicLg 

– m. Biceps Brachii caput longum, TrLat – m. Triceps Brachii caput laterale, TrLg – m. Triceps 

Brachii caput longum, Pect – m. Pectoralis, DeltCl – m. Deltoideus pars clavicularis, DeltSc – m. 

Deltoideus pars scapularis. По осі абсцис відкладено час в с, а по осі ординат відсотки 

активації відповідного м’язу до тесту максимального довільного скорочення. 

 

У моїй роботі стояла інша мета – розглянути як центральна нервова система 

забезпечує виконання рухової задачі, що виконується рукою людини за 

допомогою аналізу електроміограм, знятих із м’язів, задіяних у цьому русі та 

визначити, які задачі є більш простими, а які – складнішими для ЦНС.   
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3.2 Статистичний аналіз з використанням SPSS Statistics 

У статистичній обробці ми брали до уваги кожного учасника експерименту 

окремо, а потім порівнювалися між собою. Саме для цього досліджувані 

чоловіки обиралися приблизно одного віку (20-30 років) та у яких не було 

виявлено неврологічних захворювань та порушень функцій скелетно-

м’язового апарату.   

Подальший статистичний аналіз відбувається за допомогою програмного 

пакету SPSS (Statistical Package for the Social Sciences). SPSS Statistics — це 

потужна платформа статистичного програмного забезпечення, яка має 

зручний інтерфейс і надійний набір функцій, що надають можливість швидко 

та просто добути необхідну інформацію з ваших даних. 

Перш ніж приступити до обробки у цій програмі необхідно замінити крапки у 

числах на коми, що можна було зробити у будь-якому стандартному 

текстовому редакторі. 

Використовувався  Factor analysis - > Extraction, метод – Principal components 

(рис. 13).  

 

Рис. 13 Вигляд діалогового вікна у SPSS 

У даному випадку «Factors to extract» встановили 2, аби подивитися який 

відсоток руху покривають перші дві компоненти.  



34 

 

 

Рис. 14  Результати використання методу головних компонент, де червоним 

виділено відсоток руху, який покривають перші дві компоненти 

Проте у результатах обробки можна побачити і вклад всіх інших компонент у 

третьому стовпчику таблиці (рис.  14 ). Далі у четвертому стовпчику бачимо 

суми компонент: 1 – відсоток, який дає перша компонента; 2 – відсоток першої 

та другої компоненти, 3 – перші три компоненти і т.д.     

За результатами маємо, що перші дві компоненти покривають майже 93% 

руху. Якщо розглянути 3 компоненти, то вони вже пояснюють 97% виконання 

рухової задачі.  

 

Таблицю (табл. 1 ) з даними аналізу головних компонентів (PCA, principal 

component analysis), які є результатами обробки в SPSS для кожного із 

учасників (по 4 досліди на кожного), я перевела  Microsoft Excel 2016 для 

побудови графіків, де можна буде порівняти процеси згинання та розгинання.  
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Табл. 1. Дані аналізу головних компонент (PCA), де PERS  - ідентифікатор учасника; JNT  

- рухомий суглоб (ELB - ліктьовий, SHL - плечовий); FRC   - напрямок створення сили 

(FLX - згинання, EXT - розгинання); VAL1  - Вага першого компоненту, %; VAL2  - Вага 

двох компонентів, % 

 

Далі використовуємо добре відомий нам функціонал Microsoft Excel, а саме, 

побудова графіків за алгоритмом: Insert (Вставити) => All Charts (Усі діаграми) 

=> Box & Whiskers («Ящик із вусиками»): 
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Рис. 15. Зліва діаграми показують скільки відсотків руху покриває перша (VAL 1) та 

перші дві компоненти (VAL 2) у процесі згинання (FLX), справа – аналогічні діаграми, але 

для процесу розгинання (EXT) 

 

Із наведених вище діаграм бачимо, що у процесі згинання перші дві 

компоненти покривають менший відсоток рухової задачі, ніж у процесі 

розгинання.  

 

Висновок: За допомогою аналізу електроміограм можна виявити 

індивідуальні особливості організації руху центральною нервовою системою. 

А продовжуючи дослідження отриманих ЕМГ шляхом статистичного аналізу 

та методом виділення головним компонент, ми виявили тенденцію до більшої 

складності задач на створення згинального зусилля, аніж на розгинальне. 

Проте статистичного значення ця тенденція не набуває, оскільки у дослідах 

було задіяно всього чотири людини. Експеримент необхідно проводити на 

більшій кількості людей та застосовувати двох-факторний дисперсійний 

аналіз (ANOVA) для підтвердження чи спростування знайденої тенденції. 
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ЗАКЛЮЧЕННЯ 

Дослідження динаміки центральних мозкових команд в умовах зорового 

відстеження здатне вивести на новий рівень розробку реабілітаційних 

методів при травмах та захворюваннях опорно-рухового апарату, що є 

неймовірно важливим етапом, у зв’язку з останніми подіями в нашій країні. 

Розглянувши результати досліджень, проведених вченими за останнє 

століття, стає зрозуміло, що мозок не може в принципі призначати рівні 

активації м'язів, включаючи м'язову коактивацію, оскільки вона 

відображає як низхідні сигнали мозку, так і активність рефлекторних 

циклів зворотного зв'язку. Через те, що зовнішні впливи не є цілком 

передбачуваними, рефлекс-опосередкована частка активації м'язів також 

непостійна. Всі ці фактори впливають на спостережувані рівні активації 

м'язів. 

Також рівень коактивації вищий у людей, що мають неврологічні  

розлади та проблеми з опорно-руховим апаратом, бо ці люди сприймають 

навіть звичні рухи як завдання підвищеної складності. Тобто процес 

реабілітації спрямований на те, щоб знизити рівень коактивації, що гарно 

можна відслідкувати за показами ЕМГ та їх графіками. 

Завдання на визначення складності рухової задачі для організації 

центральною нервовою системою зводиться до статистичного аналізу ЕМГ 

та визначення того, скільки компонент пояснюють майже весь рух. Їх 

кількість буде зменшуватися пропорційно зменшенню рівня коактивації.    

Такі дослідження необхідні для правильного планування процесу 

реабілітації, тренувань, навчання користуватися протезами від простих 

завдань до складних. Так, у моїй роботі я показала знайдену тенденцію до 

більшої складності задач на згинання, ніж на розгинання. Проте це 

припущення треба перевіряти на значно більшій кількості людей різного 

віку та статі із застосуванням двох-факторного дисперсійного аналізу 

(ANOVA). 
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