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Введение
По данным на 2002 г., приблизительно 216 тыс. инвали-

дов с ампутациями состояли на учете в лечебно-профилак-
тических учреждениях системы Минздрава России [1]. По 
зарубежным данным [2], приблизительно 40% всех ампута-
ций составляют ампутации нижних конечностей выше щи-
колотки, из них 40% на уровне бедра, 50% на уровне голени 
и 10% - вычленение тазобедренного сустава [3]. Среди при-
чин заболеваемости [2] лидируют сосудистые заболевания 
и диабет (81%), далее следуют травма (17%) и рак (2%). 
Статистику разных стран и разных десятилетий сложно 
сравнивать из-за различий социально-экономического со-
стояния, однако представление о потребности общества в 
протезировании нижних конечностей эти цифры дают.

Основная задача, ради которой создаются протезы 
нижней конечности, – локомоция. Протез ноги не облада-
ет универсальностью здоровой ноги. Для бега создаются 
специализированные спортивные протезы, но ходить на 
них сложно. Бытовые протезы, как правило, обеспечива-
ют лишь ходьбу для ограниченного круга условий.

Для описания разнообразия возможностей пациента 
создана Международная классификация функциониро-
вания (International Classification of Functioning) [4]. Эта 
классификация используется, например, для оценки эф-
фективности микропроцессорных протезов [5]. Однако 

более практичной во всем мире стала система классифи-
кации (Medicare Functional Classification Level – MFCL) 
[6], разработанная в США и состоящая всего из 5 функци-
ональных уровней и групп пациентов (табл. 1).

Пациенты 1-й и 2-й групп – как правило, пожилые лю-
ди с ампутациями из-за сосудистых заболеваний, а 3-й и 
4-й групп – молодые люди с ампутациями из-за травм. Су-
ществуют специализированные тесты для оценки функ-
ционального уровня пациента [7] по этой классификации. 
Многие мировые производители протезов адаптировали 
эту систему для своих изделий.

Типы модулей колена
За прошлый век инженеры создали множество кон-

струкций механических модулей коленного сустава. Они 
различаются по уровню обеспечиваемой подкосоустойчи-
вости и функциональности. Как правило, чем устойчивеe 
механический модуль колена к подгибанию при опоре на 
него, тем меньше функций он может обеспечить при дви-
жении, и наоборот (табл. 2).

Ось замкового модуля колена замыкается вручную и 
обеспечивает максимальную подкосоустойчивость в лю-
бых условиях и в любой момент времени. При этом па-
циент наступает на жесткий протез, не обеспечивающий 
амортизации, и выполняет компенсаторные движения для 
поднятия и переноса протеза в процессе ходьбы.
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Фрикционный модуль колена автоматически замыкает 
ось колена под действием массы тела пациента при опоре 
на протез. Для успешного замыкания пациенту необхо-
димо опираться на ногу с полностью выпрямленным ко-
леном. Амортизация не обеспечивается. В фазе переноса 
колено свободно вращается, подгибаясь за счет инерцион-
ных сил, что обеспечивает необходимое поднятие стопы 
над полом.

Полицентрический модуль колена содержит 4 оси, 
скрепленные брусками, и имеет 1 степень свободы. Поло-
жение мгновенной оси такого модуля меняется при сгиба-
нии. При выпрямлении колена мгновенная ось смещается 
назад, что обеспечивает блокировку колена и подкосоус-
тойчивость при опоре. При сгибании колена в фазе пере-
носа уменьшается эффективная длина голени, это увели-
чивает зазор стопы над поверхностью, уменьшает вероят-
ность спотыкания и позволяет преодолевать барьеры.

Многоосный модуль колена является модификацией 
полицентрического и содержит 5 или даже больше осей. 
Дополнительные оси обеспечивают амортизацию при со-
ударении протеза с опорой и небольшое подгибание коле-
на в фазе опоры. Это подгибание имитирует естественное 
подгибание здоровой ноги и улучшает симметричность 
походки.

Гидравлический модуль колена обычно имеет одну ось 
и обеспечивает настраиваемый уровень демпфирования 
сгибания колена. Современные протезы позволяют на-
страивать этот уровень отдельно для фазы опоры и фазы 
переноса конечности, отдельно для сгибания колена и 
разгибания. Настройка выполняется индивидуально в со-
ответствии с биомеханическими параметрами пациента и 
его потребностями.

Примечательно, что пациенты с ампутацией способны 
ходить даже на модуле колена со свободно вращающейся 
осью. Подкосоустойчивость такого модуля обеспечивает-
ся пациентом с помощью дополнительного момента сил в 
тазобедренном суставе, не позволяющего колену сгибать-

ся. Для хождения на этом модуле требуются опыт и ма-
стерство пациента, зато за счет легкого вращения колена 
пациент может добиться точного выполнения желаемых 
движений.

Вершиной современного протезостроения являются 
модули колена с микропроцессорным управлением. Хотя 
механика этих модулей различна, цель системы управле-
ния в них сходная. Эти модули содержат микропроцес-
сор, который собирает информацию с кинематических и 
тензометрических датчиков и управляет уровнем демп-
фирования гидравлического, пневматического или рео-
логического привода. Микропроцессорное управление 
позволяет настраивать параметры модуля динамически в 
соответствии с текущей ситуацией, например подстраи-
ваться к темпу ходьбы пациента, помогать при спотыка-
нии или обеспечивать специальные режимы, такие как 
ходьба по лесенкам и наклонным поверхностям.

Все описанные выше модули обеспечивают сопротив-
ление собственному движению пациента и не могут сами 
совершать механическую работу. Хотя разработки актив-
ных протезов ведутся в наше время во многих универси-
тетах [8–11], широкого коммерческого успеха они пока не 
достигли. Попытки имитировать биомеханику человека 
приводят к необходимости хранить значительные запасы 
энергии и соответствующему увеличению веса протеза, 
что затрудняет его практическое использование.

Бионические протезы
Основным отличием протеза от здоровой ноги являет-

ся отсутствие нервных окончаний в протезе, причем от-
сутствует как эфферентное управление мышцами, так и 
афферентная чувствительность отсутствующей конечно-
сти. Протез управляется лишь движением культи. Мышеч-
ные силы тазобедренного сустава пациента механически 
действуют на модули колена и стопы, вызывая движение, 
а чувствует протез пациент лишь посредством ощущений 
культи. Для решения этих проблем разрабатываются так 
называемые бионические протезы.

Недавно было опубликовано несколько сообщений 
об успешных попытках использовать миографические 
сигналы для управления протезом нижней конечности 
[12–14]. В таких исследованиях миографические датчи-
ки устанавливаются над остаточными мышцами культи. 
Выбираются мышцы, действующие (у здорового челове-
ка) на коленный сустав, в основном двусуставные мыш-
цы. На основе измерения электрической активности этих 
мышц строится классификатор желаемого движения ко-
нечности пациента. При ампутации выше колена по ак-
тивности остаточных мышц бедра была выполнена [13] 
успешная классификация даже голеностопных движений, 
таких как сгибание - разгибание. В другой работе эта же 
группа исследователей использовала реиннервацию [14]. 

Т а б л и ц а  1
Функциональные уровни MFCL

Группа  
пациентов Характеристика

0-я Не имеют возможности или потенциала передвигаться безопасно с внешней помощью или без нее.  
Протез не может улучшить качество жизни или передвижения

1-я Имеют возможность или потенциал использовать протез для передвижения по ровной поверхности в одном темпе. 
Типично для домашнего использования

2-я Имеют возможность или потенциал пересекать низкие барьеры, такие как бордюры, лесенки или неровные  
поверхности. Типично для ограниченного перемещения на улице

3-я Имеют возможность или потенциал передвигаться в переменном темпе. Типично для перемещения на улице с воз-
можностью пересекать большинство барьеров, для профессиональной деятельности и физических упражнений

4-я Имеют возможность или потенциал превосходить мастерство обычного передвижения, показывая высокий уровень 
толчков, напряжения и энергии. Типично для использования детьми, активными взрослыми и спортсменами

Т а б л и ц а  2
Типы механических коленных модулей

Тип модуля Характеристика Функциональный 
уровень

Замковый Подкосоустойчивость 1
Фрикционный 1, 2
Полицентрический 2, 3
Многоосный 2, 3
Гидравлический 3, 4
Свободная ось Функциональность 4
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В две остаточные мышцы культи были вживлены больше-
берцовый и малоберцовый нервы. В результате активный 
протез нижней конечности имитировал функционирова-
ние полностью отсутствующих мышц.

Попытки возвратить пациенту ощущение утраченной 
конечности с помощью биологической обратной связи 
тоже ведутся. Для передачи ощущения нижней конечно-
сти используется электрическая стимуляция седалищно-
го нерва [15], электротактильные или вибротактильные 
дисплеи, размещенные на поверхности культи [16]. Соз-
дается обратная связь величины такого стимула с кине-
матическими или кинетическими переменными движе-
ния протеза. Углы и угловые скорости протеза сообщают 
информацию, аналогичную сигналам мышечных веретен, 
моменты сил – сухожильных рецепторов, величина и по-
ложение центра давления – тактильных рецепторов здо-
ровой ноги.

Принципы управления
Разработчики протеза нижней конечности часто пыта-

ются имитировать естественную биомеханику и нервное 
управление ноги здорового человека. Например, в работе 
[18] сообщается, что активный протез нижней конечно-
сти воспроизводил зависимость суставных моментов сил 
от суставных углов и угловых скоростей, которые были 
измерены при ходьбе здорового человека. Оказалось, что 
такие зависимости не очень хорошо подходят для протеза, 
и исследователям пришлось настраивать параметры этих 
зависимостей вручную для эмпирического улучшения 
ходьбы пациента на протезе.

Общепринятым в научной литературе является ис-
пользование импедансного управления [18] для протеза 
нижней конечности, т. е. механическая функция протеза 
формулируется в терминах зависимости моментов сил 
от углов и угловых скоростей. Коэффициенты этой за-
висимости называются импедансными параметрами. В 
модулях колена с микропроцессорным управлением эти 
параметры устанавливаются в явном виде в соответствии 
с типом и фазой выполняемого пациентом движения. В 
механических модулях колена эти параметры оптимизи-
руются при разработке и настраиваются протезистом для 
более эффективного выполнения движений пациентом.

Распространенным методом нахождения оптимальных 
параметров протеза является математическое моделиро-
вание. Человеческое тело представляется системой абсо-
лютно твердых тел, связанных идеальными вращатель-
ными связями. Одна из ног модели заменяется моделью 
протеза. Численным методом решается задача прямой 
динамики. Траектория движения параметризуется и опти-
мизируется [19] по некоторому набору критериев.

В более современных работах оптимизируются пара-
метры протеза, а ходьбой модели управляет специальная 
система управления. Такую систему можно построить, 
например, на основании экспериментальных записей ки-
нематики ходьбы здорового человека [20–23]. Для этого 
строится регулятор, минимизирующий отклонение траек-
тории модели от экспериментальной траектории движе-
ния здорового человека. В других работах система управ-
ления моделью человека строится на основании общих 
биологических принципов [24, 25].

Для выбора параметров протеза, обеспечивающих 
наилучшее движение, необходимо определить критерий 
оптимальности выполняемого движения. С точки зрения 
теории управления существуют два основных критерия: 
достижение цели движения и минимизация затраченных 
ресурсов. К биологическим критериям можно отнести 
безопасность организма.

Целью ходьбы является перемещение тела в простран-
стве, а ее основным параметром – скорость перемещения. 

Ходьба имеет множество других пространственно-вре-
менных параметров, например темп, однако они обычно 
являются второстепенными. Так, темп комфортной ходь-
бы человека зависит от скорости [26].

К затраченным ресурсам в первую очередь относится 
расход энергии. Хотя механическую мощность человека в 
любой момент времени вычислить несложно, оценить по 
ней метаболические затраты на работу мышц затрудни-
тельно. Мышцы не могут толкать, а могут только тянуть. 
Каждый сустав имеет как минимум две мышцы–антагони-
сты, причем мышца расходует энергию не только при уко-
рочении (концентрическое сокращение), но и при удли-
нении (эксцентрическое сокращение). Расход энергии при 
ходьбе на протезе больше, чем при естественной ходьбе 
здорового человека. Этому способствует множество фак-
торов. Например, при опоре на протез с выпрямленным 
коленом центр тяжести тела во время фазы опоры подни-
мается выше, чем при естественной походке, что требует 
выполнения дополнительной механической работы.

Амортизация обеспечивает безопасность организма 
при механических соударениях и достижении крайних 
положений. Амортизация необходима для защиты мягких 
тканей и органов организма от перегрузок. При ходьбе 
основное соударение происходит при контакте пятки с 
полом в начале шага и дальнейшем контакте подошвы с 
полом. В коленном модуле амортизация этого соударения 
может обеспечиваться за счет небольшого подгибания в 
фазе опоры, аналогичного естественному подгибанию у 
здорового колена. Кроме того, соударение происходит при 
максимальном разгибании колена, что особенно заметно у 
коленных модулей.

Устойчивость необходима при наличии случайных 
внешних воздействий или непредвиденных внешних ус-
ловий. Если человека толкнуть, он споткнется или на-
ступит на неожиданное препятствие, он не должен терять 
равновесие и падать. Устойчивость движения может быть 
обеспечена специальной регулировкой импедансных па-
раметров. Современные протезы настроены на обеспе-
чение максимального подъема протеза над полом в фазе 
переноса и имеют специальный режим защиты от споты-
кания.

Если описанные выше критерии относятся к любой 
ходьбе человека, то последующие ассоциируются только 
с ходьбой на протезе нижней конечности. При односто-
ронней ампутации ноги походка на протезе становится 
несимметричной. Известно, что длительная асимметрия 
походки приводит к дегенеративным изменениям в мы-
шечно-скелетном аппарате [27]. Поэтому дополнитель-
ным критерием оптимизации походки может быть симме-
тричность движений здоровой и протезированной ноги. 
Здоровая конечность копирует функцию больной с целью 
уменьшения асимметрии [28].

Еще одним критерием оптимизации походки являются 
болевые ощущения, вызываемые возникновением момента 
сил между приемной гильзой протеза и культей. Большой 
момент силы приводит к образованию ложного сустава 
между гильзой и культей и вызывает боль. Для устране-
ния этих болевых ощущений вырабатываются компенса-
торные движения, ухудшающие параметры ходьбы, что 
важно учитывать при разработке протеза [19].

Методы оценки движений
Стоимость современных модулей колена с микропро-

цессорным управлением более чем на порядок превосхо-
дит стоимость механических коленных модулей. Поэтому 
оценка преимуществ таких модулей очень важна для при-
нятия решения об их использовании. В литературе [5, 29, 
30] приведено множество различных экспериментальных 
методов оценки ходьбы на протезе нижней конечности.
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В первую очередь исследователи прибегают к опросам 
для самооценки пациентами их движений на протезах. В 
разных странах разработаны и апробированы разнообраз-
ные опросы: PEQ [31–33], LCI [34], PPA [35], SIGAM [36], 
Q-TFA [37], ADAPT [38] и другие. Кроме того, многие ис-
следователи используют собственные опросы. Такие те-
сты позволяют проводить самооценку функциональных 
возможностей использования протеза пациентом и явля-
ются субъективными.

Существует множество объективных клинических те-
стов движений, измеряющих эффективность выполнения 
движений: тест ходьбы [39, 40], тест вставания с кресла 
[41], монитор активности шагов [42] и прочие. Предска-
затель мобильности (AMP) [7] объединяет ряд тестов, 
позволяющих оценивать функциональный уровень паци-
ента. Российский ГОСТ Р 53871-2010 “Методы oценки 
реабилитационной эффективности протезирования ниж-
них конечностей” регламентирует оценку возможностей 
пациента и клинических показателей движений для амбу-
латорной оценки эффективности реабилитации.

Биомеханический метод предусматривает использо-
вание различных технологий записи движений. Наиболее 
распространенным методом записи ходьбы является оп-
тический (Vicon, OptiTrack, Motion Analysis Corp. и др.). 
Существуют и другие методы записи движений, такие 
как инерционный (XSens, Animazoo) и электромагнитный 
(Polhemus, Ascension Tech.). Такие системы записывают 
трехмерные движения сенсоров или маркеров, прикре-
пленных к частям человеческого тела. Зная геометрию 
человеческого тела и движение его частей, можно решить 
задачу обратной кинематики и рассчитать суставные углы 
в любой момент. Зная инерционные характеристики ча-
стей тела, временной ход суставных углов и сил реакции 
опоры, можно решить задачу обратной динамики и рас-
считать моменты сил, действующие в суставах. Для за-
писи сил реакции опоры совместно с записью движения 
используются силовые платформы (например, Kistler), 
измеряющие горизонтальные и вертикальные составляю-
щие сил, действующих на пол, а также их точку приложе-
ния (центр давления).

Временные (длительности фаз), кинематические (су-
ставные углы) и динамические (моменты сил) параметры 
ходьбы здорового человека подробно описаны и хорошо 
изучены в научной литературе (например, [43]).Важно 
отметить, что попытки приблизить биомеханику ходьбы 
пациента на протезе к биомеханике ходьбы здорового че-
ловека оправданы лишь частично. Протез отличается от 
здоровой ноги, и эффективная ходьба на протезе также 
будет отличаться. Однако такой подход позволяет количе-
ственно оценить патологические компенсаторные движе-
ния пациента. Кроме того, биомеханические параметры 
дают возможность оценить описанные выше критерии 
ходьбы на протезе, например симметричность походки и 
затраты механической энергии.

Обычно для измерения затрат метаболической энер-
гии пациента при ходьбе используется более прямой метод – 
прямое измерение потребления кислорода пациентом 
[44]. Этот метод также имеет сложности интерпретации, 
так как, кроме аэробного окисления, существует и анаэ-
робное, обеспечивающее организм энергией в отсутствие 
кислорода, например при взрывной физической деятель-
ности или длительной тяжелой нагрузке.

К сожалению, «золотой стандарт» фармацевтических 
исследований – проспективное двойное слепое рандо-
мизированное плацебоконтролируемое исследование – 
с сотнями или тысячами пациентов не может быть пере-
несен в область протезирования конечностей. По сравне-
нию с сердечно-сосудистыми заболеваниями и диабетами 

потеря конечности встречается относительно редко и ис-
следовательские центры не имеют достаточного количе-
ства пациентов, чтобы выделить однородные по возрасту, 
полу, массе тела, истории болезни и другим показателям 
группы. Кроме того, протез имеет настраиваемые параме-
тры, которые регулируются протезистом в соответствии 
с параметрами и потребностями пациента. И пациент, и 
экспериментатор располагают информацией о том, ка-
кой протез используется, т. е. исследование не является 
слепым. Для пациента знание о свойствах используемого 
протеза необходимо для успешного выполнения двига-
тельных задач. Сравнение результатов пациента с его же 
контрольными результатами приемлемо в области проте-
зирования.

Перспективы
Благодаря развитию технологии постоянно появля-

ются новые виды протезов. Однако не все решения ока-
зываются успешными. Например, в первых разработках 
активных протезов нижней конечности использовали 
эхо-управление, при котором протез повторял движения 
парной здоровой ноги. Впоследствии такой подход ока-
зался неэффективным. Сейчас общепринятой является 
идея импедансного управления. Исследователи пытаются 
воспроизвести в протезе естественные биомеханические 
характеристики нервно-мышечного аппарата здоровой 
конечности. Такой подход тоже оправдан лишь частично. 
Протез отличается от здоровой ноги по геометрическим 
и массовым характеристикам, возможностям генерации 
механической силы и нервному управлению. Например, 
масса протеза должна быть существенно меньше массы 
ноги.

При разработке протеза исследователям приходится 
решать сложную биомеханическую задачу. Перспектив-
ным методом при этом является математическое моде-
лирование. Современные компьютеры позволяют легко 
смоделировать сложную физическую систему и любой 
алгоритм управления в реальном времени и даже быстрее. 
О попытках найти оптимальные параметры протеза с по-
мощью моделирования сообщается в многочисленных 
публикациях. Однако в большинстве исследований пред-
принимаются попытки сымитировать ходьбу здорового 
человека, а не решить комплексную задачу ходьбы на про-
тезе. Это не удивительно, так как задача управления ма-
тематической моделью по сложности аналогична задаче 
управления двуногим роботом, а она на данный момент в 
полной мере никем не решена.

Другая перспектива связана с развитием интерфей-
са управления протезом, т. е. имитации эфферентных и 
афферентных сигналов ноги. Сложность использования 
электромиограммы у пациентов с ампутацией нижней 
конечности связана с необходимостью установки датчи-
ков на поверхность культи под приемную гильзу протеза. 
Технологии измерения электромиограммы развиваются. 
Например, были разработаны имплантируемые в мышцу 
датчики [45]. Также развиваются алгоритмы использо-
вания сигналов для управления протезом. Современные 
алгоритмы распознают намерение пациента и условия 
окружающей среды по совокупной информации датчиков 
о движении протеза и электромиограмме [46, 47]. Для это-
го используются алгоритмы машинного обучения по за-
писям движений пациентов. Перспективной является раз-
работка самообучающегося алгоритма с целью облегчить 
движения пациента.

Если возможности генерации механической силы в со-
временных технических устройствах даже шире возмож-
ностей ноги человека, возможности запаса энергии огра-
ничены. Поэтому почти все современные протезы нижней 
конечности являются «пассивными», т. е. не могут сами 
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генерировать энергию движения. Это вызывает затрудне-
ния при выполнении пациентом физически тяжелых за-
дач, таких как подъем по лесенке и ходьба по наклонной 
поверхности вверх. Существуют университетские проек-
ты протезов с перераспределением энергии между фазами 
движения [48–50]. Недавно появились протезы, дающие 
возможность подъема по лесенке при использовании пол-
ностью пассивного протеза[51, 52], что еще недавно [53]
считалось невозможным.
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