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СПИСЪК НА ИЗПОЛЗВАНИТЕ СЪКРАЩЕНИЯ 

АП       акционен потенциал 

ИП       извънклетьчен потенциал 

ДЕ       двигателна единица 

ЕМГ      електромиограма; електромиография; електромиографски; 

СИ, FInsmk спектрален индекс на мускулна умора (Fatigue Index with a 

normalizing spectral moment of order k) 

М-отговор мускулен отговор, отведен от мускула при стимулация на 

инервиращия го нерв.  

ЦНС      централна нервна система 

ПСИ      популационен синхронизационен индекс 

IEMG       интеграл на ЕМГ сигнал 

IM        интеграл на М-отговор 

RMS      средноквадратична стойност (Rоot Mean Square) 

RMS EMG    средноквадратична стойност на ЕМГ  

RMSM      средноквадратична стойност на М-отговор 

P-PM       амплитуда от пик-до-пик на М-отговор  

s         секунда 

I/s  импулси в секунда 

S         бавно съкратими неуморяеми ДЕ, slow-twitch (S); 

FR       бързо съкратими неуморяеми ДЕ, fast-twitch resistant (FR) 

FIN       бързо съкратими  средно уморяеми ДЕ, fast-twitch intermediate  

FF        бързо съкратими  уморяеми ДЕ, fast-twitch fatigable (FF) 

I         монополярно вътремускулно (Intramuscular) отвеждане 

М        монополярно повърхностно  отвеждане 

LSD биполярно повърхностно отвеждане с надлъжен единично 

диференциращ електрод (Longitudinal Single Differentiating) 

BT, БТ повърхностно отвеждане с бели-тендон (Belly-Tendon) 

електрод  



 

 5

УВОД 

Коректната интерпретация на промените, които настъпват в нервно-

мускулната система на човек вследствие на промяна на физиологичното 

състояние в резултат от тренировъчен процес, умора или заболяване, e от 

голямо значение за постигане на високи резултати в медицинската 

рехабилитация и спорта.Увеличаването на амплитудните характеристики  

на електромиографския (ЕМГ) сигнал при нарастване на усилието, дава 

информация за промените, които настъпват вследствие на въздействието 

на ЦНС. Когато мускулните натоварвания са достатъчно продължителни и 

интензивни, настъпват промени в трансмембранните акционни потенциали 

и в скоростта на разпространението им по мускулните влакна. Как и колко 

промените в трансмембранните АП и в скоростта на разпространение ще 

се отразят върху амплитудните и спектралните характеристики на 

извънклетъчните потенциали? За да отговорим на този въпрос, 

анализирахме експериментално отведени и симулирани ЕМГ сигнали. 

Върху ЕМГ сигнала оказват влияние много фактори. Такива са броя и 

честотата на импулсиране на двигателните единици (ДЕ) и тяхната 

синхронизация. Разстоянието от активираната ДЕ до отвеждащия електрод 

трябва да се вземе впредвид, както заради директното си влияние върху 

амплитудните и честотните характеристики, така и заради крайната 

дължина на мускулните влакна, предизвикваща появата на терминални 

фази. Полето от терминалните фази отслабва с увеличаването на 

радиалното разстояние до електрода по-бавно от полето на другите фази на  

сигнала. Заради това дела на терминалните фази в ЕМГ сигнала нараства с 

отдалечаване на електрода. Компютърните симулации позволяват да се 

изследват множеството от различни ефекти и да се оцени степента, с която 

промените в централните фактори, трансмембранния АП и скоростта на 

разпространението ще повлияят амплитудните и спектралните 

характеристики на ЕМГ сигнала. 
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Настоящият дисертационен труд показва, че ефектите от промените 

в трансмембранния АП и в скоростта на разпространението могат да бъдат 

съизмерими с ефекта от промяната на честотата на импулсирането на ДЕ 

върху амплитудните характеристики на ЕМГ сигнали и с ефекта от 

промяната в синхронизацията върху спектралните характеристики. 

Предложени са обосновани начини за намаляване на влиянието на 

периферните въздействия върху амплитудните характеристики на ЕМГ 

сигнали, чрез нормирането им със съответните характеристики на М-

отговора. 

Резултатите от настоящия труд ще подпомогнат правилната 

интерпретация на промените, които настъпват в електромиографските 

сигнали при умора. 
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 ЛИТЕРАТУРЕН ОБЗОР 

 

Съществуват различни дефиниции на умората (Edwards, 1981):  

влошена интелектуална или двигателна дейност, влошено генериране на 

силата, нарастване на усилието за поддържане на силата, дискомфорт или 

болка при мускулната активност, усещане за влошаване на генерирането 

на силата или невъзможност да се поддържа определената сила. 

Централната нервна система е отговорна за регулацията на движенията, в 

която влиза и управлението на активността на отделните двигателни 

единици (ДЕ). При големи мускулни усилия, количеството на активните 

ДЕ е голямо. Затова, в неинвазивната електромиография (ЕМГ), която е 

много удобен и безболезнен начин за анализ и оценка на глобалните 

процеси в мускулите, потенциалите от отделните ДЕ са трудно различими. 

Те се маскират от потенциалите, генерирани от другите ДЕ. Въпреки това, 

се намират ЕМГ начини и за регистриране и изследване активността на 

отделните ДЕ. Един от начините е свързан с повишаване селективността на 

отвеждащите електроди. 

Използването на иглови или жичкови електроди с малка отвеждаща 

площ, значително съкращава количеството на ДЕ, които могат да се 

‘видят’ с такъв електрод (Maton, 1981; Harwood и съавт., 2012). Въпреки 

това, дори такива електроди регистрират активността от няколко ДЕ, 

защото териториите на ДЕ се препокриват. За да се извлече активността на 

отделните ДЕ от такава ЕМГ, се прибягва до декомпозиция на ЕМГ 

сигнала (Farkas и съавт., 2010; Parsaei и съавт., 2010), която представлява 

сложна процедура по разпознаването на образите и при която винаги има 

вероятност за погрешно класифициране на ДЕ. Правят се опити и за 

декомпозиция на ЕМГ-сигнали, регистрирани с повърхностни електроди 

(Nawab и съавт., 2010; Beck и съавт., 2012; Stock и съавт., 2012), но там 

задачата се затруднява още повече, тъй като потенциалите от ДЕ са много 
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по-продължителни от тези, регистрирани вьтремускулно. Това прави 

припокриването и взаимодействието на потенциалите от различни ДЕ още 

по-голямо, а тяхното извличане от сумарния сигнал – по-сложно.  

На този фон изпъква друг начин за селективно отвеждане на 

потенциали от отделни ДЕ с биполярен разклонен електрод, който е 

предложен от българската школа (Gydikov и съавт., 1984). Вариант на 

разклонения подкожен електрод (Enoka и съавт., 1988) доказа своята 

ефективност и продължава успешно да се използва и до настоящия момент 

за изследване поведението на отделни ДЕ в различни експериментални 

условия (Baudry и съавт., 2009; Pascoe и съавт., 2011; 2013). Електродът 

представлява 2 залепени изолирани жички, в едната от които изолацията е 

отстранена на 2 места, а в другата – на 1 място, намиращо се по средата 

между отвеждащите повърхности на първата жичка. Електродът се вкарва 

под кожата напречно на мускулните влакна и неговото положение може да 

се нагласява така, че централният електрод да се окаже над линия максима 

на изследваната ДЕ, а другите 2 електрода да са  симетрично встрани от 

тази линия. Тогава, всичките ДЕ, които са разположени асиметрично 

относно централния електрод, ще генерират по-малки потенциали 

отколкото ДЕ, намираща се точно под централния електрод. Този метод 

позволи да се регистрира и да се проследява продължително 

импулсирането на отделни ДЕ при усилия до 50% от максималното 

(Christova и Kossev, 1998; 2001). По такъв начин има възможност да се 

изследват не само нископрагови, но и високопрагови ДЕ.  

Изследвания с подкожен биполярен разклонен електрод на 

нископраговите ДЕ, които се рекрутират при усилия до 15% от 

максималното и които се смятат за неуморяеми,  показват, че мускулната 

умора сериозно повлиява относително хомогенното им поведение, 

наблюдавано преди умората (Enoka и съавт., 1989). Умората предизвиква 

значително нарастване на силата, при която ДЕ се дерекрутират. Умората 
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предизвиква и рекрутиране на допълнителните ДЕ, нарастване във 

вариабилността на междуимпулсните интервали и намаляване на честотата 

на импулсиране на ДЕ, които продължават да бъдат рекрутирани. 

Различните мускули показват различия в начина на увеличаване на силата, 

като m.biceps brahii е по-склонен да реагира с рекрутиране на нови ДЕ, 

тоест с пространствено кодиране, а m.first dorsal interosseus с честотно 

кодиране изразяващо се в намаляване на междуимпулсните интервали. 

Изследвания, проведени при продължителни, повтарящи се, изометрични 

ramp-and-hold съкращения, при нива на усилието (30-50% от 

максималното) показват, че поведението на ДЕ при умора зависи от 

изпълняваната задача (Christova и Kossev, 1998; 2001).  

 

ПРОМЯНА В АМПЛИТУДНИТЕ ХАРАКТЕРИСТИКИ НА 

ЕЛЕКТРОМИОГРАФСКИТЕ СИГНАЛИ ПРИ ИНТЕНЗИВНА 

МУСКУЛНА АКТИВНОСТ 

 

Поредицата от процеси, свързани с генерирането на механична сила 

се тригерират от трансмембранните акционни потенциали (АП). 

Трансмембранните АП, генерирани във всяко отделно мускулно влакно, са 

монофазни. Потенциалното поле, създадено от движещия се по мускулната 

мембрана монофазен трансмембранен АП, може приблизително да се 

представи, като поредица от диполи, разположени по оста на мускулното 

влакно. Големината на диполите е пропорционална на сечението на 

влакното и на първата производна на трансмембранния АП. Когато 

електродът се намира близо до мускулното влакно, най-стръмният 

деполяризационен фронт създава най-силното поле, подобно на 

двуфазното поле от един дипол, движещ се по оста на мускула. В този 

случай регистрираните извънклетъчни потенцили са двуфазни. Когато 

електродът е по-отдалечен влиянието на стръмността на 
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деполяризационния и реполяризационния фронт върху нарастването на 

амплитудата на извънклетъчния АП не е толкова голямо. Тогава по-

съществено е удължаването на профила на трансмембранния АП. В този 

случай полето в извънклетъчното пространство вече е подобно на полето, 

създадено от два противоположно ориентирани дипола, движещи се по 

оста на мускула.  

Aмплитудите на М-отговора и интеграла на ЕМГ сигнала при умора 

могат да се намалят, да нарастнат или да останат непроменени. Различни 

хипотези са предложени за обяснение на тези резултати. 

 

1. Намаляване на амплитудите на ЕМГ  

Генерирането и разпространението на АП е първата стъпка в 

поредицата от процеси в мускулното влакно, водещи до генерирането на 

сила. Акционните потенциали, разпространяващи се по мембраната на 

мускулните влакна, навлизат в напречните тубули и активират потенциал-

чувствителните дихидропиридинови рецептори. В резултат, от 

саркоплазматичния ретикулум се отделя Са2+ и мускулните влакна се 

съкращават (Sandow, 1952).  

 

1.1. Блокиране на нервно-мускулното предаване 

Амплитудата на ЕМГ сигналите при болни от myasthenia gravis 

намалява заедно с намаляване на силата, която мускулът развива, поради 

блокиране на предаването на възбуждането в областта на моторната 

плочка. Brown и Burns (1949) при репетитивна електрическа стимулация 

наблюдават намаляване на амплитудите на потенциалите на ДЕ и на ЕМГ 

сигналите едновременно с намаляването на силата и заключават, че и при 

здрави лица нервно-мускулното предаване се нарушава. Merton (1954) 

отхвърля възможността за блокиране на нервно-мускулното предаване, 

като възможна причина за намаляване на силата в здравите субекти, 
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защото не наблюдава намаление на М-отговорите при повърхностно 

отвеждане от m.adductor pollicis по време на тетанично съкращение. Næss и 

Storm-Mathisen (1955) стимулират нерва, предизвиквайки гладко тетенично 

съкращение в мускулите на здрав човек и на заек и намират намаляване на 

амплитудите на М-отговорите, отведени с иглови електроди от отделни ДЕ 

и обратно на Merton (1954) свързват намаляването на амплитудите с 

блокиране на нервно-мускулното предаване в част от влакната на ДЕ. 

Krnjevic и Miledi (1958) при стимулация с 50 I/s установат, че мускулните 

влакна не могат да отговарят повече от няколко минути, а когато се 

стимулират с честота не много по-висока от 10 I/sec вероятността за 

нарушаване на възбуждането е малка. Те допускат, че потенциалът на 

моторната плочка намалява, а прагът на възбудимост на мембраната се 

увеличава. Edwards и Lippold, (1956) и Stephens и Taylor (1972) вземайки 

предвид значителната корелация между намаляването на силата и на 

интеграла на ЕМГ при продължителни съкращения на m.interosseous 

primus на човек също заключават, че умората се дължи на блокиране на 

нервно-мускулното предаване. 

Тъй като амплитудите на М-отговорите могат да се намалят, при 

увеличаване на стимулационната честота на нерва, инервиращ мускула, 

редица автори (Krnjevič и Miledi, 1958; Enoka и съавт.,  1992; Fitts и Balog, 

1996) също обясняват това намаляване с блокирането на нервно-

мускулното предаване. От друга страна, Kugelberg и Edström (1968), 

Stephens и Taylor (1972) предполагат, че ниско-честотна стимулсация с 2-

10 I/s не предизвиква блокиране на нервно-мускулното предаване. Освен 

това, Stephens и Taylor (1972) предполагат, че блокирането на нервно-

мускулното предаване е по-съществено при високопраговите ДЕ, които се 

активират с по-висока честота. Kugelberg и Lindegren (1979) считат, че по-

голямата уморяемост на големите високопрагови ДЕ се дължи на по-

ниския фактор на надеждност на нервно-мускулното предаване.  
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Според някои автори при нормални волеви съкращения, честотата на 

активиране на ДЕ се променя от 10 до 20 I/s, а при интензивни съкращения 

тя обикновено не надвишава 30 I/s (Bellemare и съавт., 1983; Bigland-

Ritchie и съавт., 1983; Marsden и съавт., 1983; Dorfman и съавт., 1990). Тъй 

като амплитудите на М-отговорите намаляват при стимулация с честота 80 

Hz, но не и при стимулация с 40 Hz, авторите изказват хипотезата, че 

блокиране на нервно-мускулното предаване е възможно при стимулация на 

нерва с нефизиологично висока честота (50-100 Hz), но не и при 

физиологична (5-30 Hz) (Sandercock и съавт., 1985).  

 

1.2. Промяна във възбудимостта на саркоплазматичната 

мембрана 

Мускулната активност води до намаляване на концентрацията на К+, 

натрупване на Na+, Са2+ и вода в мускулните влакна, до намаляване на 

концентрацията на Na+ и натрупването на К+ в извънклетъчното 

пространство (Hnik и съавт., 1976; Vyskocil и съавт., 1983; Lindinger и 

Heigenhauser, 1988; Sjøgaard, 1986, 1990; Medbø и Sejersted, 1990; Sejersted 

и Sjogaard, 2000). Тези изменения са особено големи при интензивни 

съкращения, при които вътреклетъчната концентрация на K+ може да 

намалее от 160 до 140-100 mM/L. При това, концентрацията на K+ може да 

се увеличи в плазмата на артериалната кръв от 4 до 7-9 mM/L, а в 

пространството между мускулните влакна от 4 до 10-15 mM/L (Krnjevič и 

Miledi, 1958; Lindinger и Sjøgaard, 1991; Sejersted и Sjogaard, 2000). В 

съответствие с уравнението на Goldman-Hodgkin-Katz (Hodgkin и Katz, 

1949), заради високата проводимост на мускулната мембрана за K+, 

потенциалът на покой на сарколемата е близък до K+ равновесен 

потенциал. На тези факти се базира К+ хипотеза на мускулната умора, 

съгласно която умората е следствие от натрупването на К+ в 

извънклетъчното пространство, вследствие от недостатъчната работа на 
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Na+ - К+ помпа (Clausen и Everts, 1991; Sejersted и Sjogaard, 2000; Cairns и 

съавт., 1997; Clausen, 2008). Потенциалът на покой става по-положителен, 

приближава се до прага на активация и би могло да се очаква увеличение 

на възбудимостта на мембраната, но от друга страна недостатъчната 

реполяризация на мембраната води до частична инактивация на Na+ 

канали, която може да намали възбудимостта на мускулната мембрана 

(Hodgkin и Horowicz, 1959; Adrian и съавт., 1970; Ildefonce и съавт., 1972; 

Ruff, 1996). Установено е, че може да има значително намаляване на 

силата, както на тетаничните, така и на единичните съкращения, едва, 

когато извънклетъчната концентрация на K+ надхвърли 10 mM/L 

(Holmberg и Waldeck, 1980; Renaud и Mainwood, 1985;Clausen и Everts, 

1991; Bouclin и съавт., 1995; Cairns и съавт., 1997; Overgaard и съавт., 

1997). Overgaard и съавтори (1997) установяват, че както намаляване на 

концентрацията само на Na+ до 71 mM/L, така и увеличаване на 

концентрацията само на K+ до 8 mM/L в извънклетъчното пространство не 

намаляват силата в m.soleus на плъх по време на тетанично съкращение. 

Въпреки това, едновременните им изменения намаляват съществено (71%) 

силата на тетануса.  

 

1.3. Na+ - K+ помпа, като противодействие на промяната на 

концентрационните градиенти 

Промените в потенциала на покой, в концентрацията на йоните и 

изменената активност на йонните канали променят трансмембранния АП. 

Физиологичният механизъм, противодействащ на намаляването на 

трансмембранните концентрационни градиенти на K+ и Na+ йони е Na+-K+  

помпа. Тя използва енергията от хидролизата на АТР и връща срещу 

електрохимичния градиент три катиона Na+ и два катиона K+  (Akaike, 

1975; Gadsby и съавт., 1977; Clausen и Everts, 1991; Overgaard и съавт., 

1999; Nielsen и Clausen, 2000; Therien и Blostein, 2000).  
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Активността на Na+ - K+ помпа може частично да бъде променена 

при интензивни натоварвания (McKenna и съавт., 2008). Когато 

активността на Na+ - K+ помпа се понижи медикаментозно чрез оубаин, се 

понижава издържливостта и се намалява силата на мускулното съкращение 

(Clausen, 2008). Когато честота на акционните потенциали е по-голяма, е 

необходима по-висока активност на Na+ - K+ помпа, за да се възстанови 

потенциалът на покой и концентрациите на Na+ - K+ за по-кратко време.  

Блокиране на възбудимостта на мембраната и на разпространението 

на трансмембранния АП по мускулните влакна може да възникне при 

директна стимулация на влакната (in vitro експерименти върху амфибии и 

бозайници) (Lüttgau, 1965; Cairns и Dulhunty, 1995; Mileva и съавт., 1998; 

Radicheva и съавт., 1998; Cairns и съавт., 2009). За да се прецени дали при 

in vivo условия може да се очаква блокиране на провеждането, следва да се 

обърне внимание на използваната честота на стимулация на инервиращия 

нерв и продължителността на експеримента. В in vivo експерименти 

условията за активиране на Na+ - K+ помпа са по-благоприятни отколкото 

при условия in vitro (Hicks и McComas, 1989). 

 

2. Незначителни промени на амплитудата на М-отговорите и 

електромиографските сигнали при умора 

 

Merton (1954) наблюдава незначително намаляване на амплитудите 

на М-отговорите, предизвиквани от стимулация по време на интензивни 

продължителни волеви съкращения на мускул adductor pollicis на човек, 

въпреки че силата на съкращението намалява съществено. Той заключава, 

че блокирането на нервно-мускулното предаване и разпространението на 

трансмембранния АП по мускулните влакна нямат съществена роля, и че 

причината за умора е в съкратителния апарат. Eberstein и Sandow (1963) 

установяват, че и амплитудата на трансмембранния АП намалявала 
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незначително, когато силата на съкращението намалява същественно, при 

продължителна активация. Според Stephens и Taylor (1972), умората е в 

съкратителния апарат, когато амплитудните характеристики на отведените 

извънклетъчни потенциали се променят незначително. 

 

3. Нарастване на амплитудните характеристики на  

М-отговорите и на електромиографските сигнали при умора 

 

Амплитудните характеристики на електромиографските сигнали - 

интеграл от ЕМГ и средноквадратична стойност (RMS) могат и да 

нарастват при умора (Cobb и Forbes, 1923; Danna-Dos Santos и съавт., 

2010). Много автори възприемат нарастването на амплитудните 

характеристики на елекромиографските сигнали, като индикатор на 

мускулната умора (DeVries, 1968 a, b; Maton, 1976; Edwards, 1981; Gamet и 

Maton, 1989). В литературата се посочват редица възможни причини за 

нарастването на амплитудните характеристики на ЕМГ сигнал при умора. 

 

3.1. Свързване на нарастването на амплитудите на 

електромиографските сигнали с ефекти от страна на централната 

нервна система 

 

При изометрични усилия е наблюдавана линейна зависимост между 

интеграла на ЕМГ и силата на съкращението (Lippold, 1952; Bigland и 

Lippold, 1954). При продължителни изометрични усилия, водещи до умора, 

зависимостта също може да е линейна, но с по-стръмен наклон (Edwards и 

Lippold, 1956). Съгласно авторите, този резултат показва, че за да се 

осигури зададеното усилие в уморено състояние е необходимо участието 

на повече двигателни единици и/или по-висока честота на тяхното 

импулсиране, което ще предизвика по-голяма електрическа активност. 
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Авторите смятат, че електрическата активност постепенно нараства 

вследствие на рекрутирането на допълнителни ДЕ, които са необходими, 

за да компенсират намалената сила на постепенно уморяващите се ДЕ.  

В унисон с тази хипотеза, отношенията интеграл на ЕМГ/сила или 

сила/интеграл на ЕМГ е използвано като оценка на така наречената 

нервно-мускулна ефективност (Lenman, 1959; DeVries, 1968 a, b; Mills и 

Willison, 1987). Viitasalo и Komi (1977) отбелязват, че нарасналото 

невронално въздействие върху мускула от страна на ЦНС може да се 

измерва с интегрираната ЕМГ активност. Milner-Brown и съавт., (1986), 

Miller и съавт., (1987) и Linssen и съавт., (1991; 1993) оценяват нервно-

мускулната ефективност, като отношение сила/интеграл на ЕМГ при 50 % 

от максималната волева активност.  

Нарастването на амплитудните характеристики може да се обясни и 

с нарастване на честотата на импулсация и със синхронизация в 

активирането на ДЕ (Buchthal и Madsen, 1950; Edwards, 1981; Jorgensen и 

съавт., 1988; Gamet и Maton, 1989; Maton и Gamet, 1989; Linssen и съавт., 

1993; Yao и съавт., 2000). Нарастване на амплитудите на повърхностните 

ЕМГ сигнали е наблюдавано и при известно спадане на честотата на 

активация на ДЕ (Garland и съавт., 1994).  

 

3.2. Обясняване на нарастването на амплитудите на 

електромиографските сигнали с периферни механизми 

 

Увеличаването на количеството активирани ДЕ и на честотата 

тяхното импулсиране се регулира от ЦНС. Промяната в централните 

фактори не може да обясни нарастването на амплитудите на потенциалите 

на ДЕ и на М-отговорите (Gydikov и съавт., 1976; Fitch и McComas, 1985; 

Celichowski и съавт., 1991; Chan и съавт., 1998; Thomas и съавт., 2006). 

Тези нараствания на амплитудите имат периферен механизъм.  
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3.2.1. Възможни периферни механизми отговорни за 

нарастването на амплитудите на потенциалите на ДЕ и на М-

отговоритe, отведени с повърхностни електроди 

 

Има автори, които свързват нарастването на интеграла на ЕМГ със 

забавянето на скоростта на разпространението (Bigland-Ritchie, 1981; 

Bigland-Ritchie и съавт., 1981; Jorgensen и съавт., 1988; Gamet и Maton, 

1989; Maton и Gamet, 1989). На разстояния, типични за отведеждания с 

повърхностни електроди, по-ниската скорост на разпространението 

увеличава продължителността на потенциалите. Това би могло да направи 

сумирането на потенциалите по-ефективно. Но по-ниската скорост 

стеснява пространственно трансмембранния АП, което при 

повърхностните отвеждания може да намали амплитудите на 

потенциалите, генерирани от отделните влакна. (Dimitrova, 1973). Затова 

влиянието на намалената скорост върху интеграла на ЕМГ не е 

еднозначно.  

Duchateau и Hainaut (1985) допускат, че нарастването на амплитудите 

на М-отговорите се дължи на намаляването на десинхронизацията в 

активирането на отделните мускулни влакна вследствие на нарастването 

на пре- и/или на пост-синаптичните потенциали. Celichovski и съавт., 

(1991) и Koryak (1998; 2002) подържат хипотезата, че нарастването на 

амплитудите на потенциалите на ДЕ се дължи на увеличаване на 

синхронизацията на потенциалите от отделните мускулни влакна поради 

намаляване на синаптичната задръжка.  

Hicks и McComas (1989) намират, че в in vivo условия активирането 

на влакната води до хиперполяризация на мембраните, а не до тяхната 

деполяризация. На тази база McComas и съавт. (1994) отхвърлят предишни 

хипотези (Fitch и McComas, 1985), свързани със супернормален период и с 
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намаляване на десинхронизацията, чрез промяна в синаптичната задръжка. 

Те свързват нарастването на амплитудите на М-отговорите с нарастване на 

амплитудите на трансмембранния АП вследствие на хиперполяризацията 

на мембраните на мускулните влакна в резултат от нарасналата активност 

на Na+-K+ помпа. Hicks и McComas (1989) измерили 25% увличаване на 

амплитудата на трансмембранния АП, отведен от единично влакно с 

вътреклетъчен микроелектрод. McComas и съавт. (1994) измерили 40% 

увеличаване на амплитудите на М-отговорите, регистрирани с 

повърхностни електроди от мускул biceps brachii при стимулацията на 

мускула с честота 10 Hz в условия на исхемия и без нея. Cupido и съавт. 

(1996) приемат хипотезата за хиперполяризацията на мембраните в in vivo 

условия. Те предполагат, че първоначално Na+-K+ помпа ще работи 

недостатъчно, мембраната частично ще се деполяризира и след това, с 

известно закъснение, ще се увеличи активността на Na+-K+ помпа. Затова 

те се учудват, защо преди нарастването на амплитудите на М-отговорите 

не се наблюдава намаляването им.  

Cupido и съавт. (1996), както и Chan и съавтори (1998) допускат, че 

увеличаването на продължителността на трансмембранния АП и 

увеличаването на амплитудата на негативните следови потенциали също 

биха могли да допринесат за нарастването на амплитудите на М-

отговорите. Авторите предполагат, че механизма на това нарастване е по-

доброто сумиране на по-продължителните извънклетъчни потенциали, 

генерирани от отделните влакна.  
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3.2.2. Влияние на промяната на дължината на пространствения 

профил на трансмембранния АП върху амплитудите на 

извънклетъчните потенциали  

 

В in vitro експерименти на амфибии и бозайници е установено, че 

трансмембранните АП се променят (Lüttgau, 1965; Hanson и Persson, 1971; 

Hanson, 1974; Metzger и Fitts, 1986; Lännergren и Westerblad, 1987). Най-

напред нарастват деполяризационните негативни следови потенциали и 

продължителността на фазата на реполяризация, а по-късно се удължава и 

фазата на деполяризация и намалява амплитудата на трансмембранния АП. 

Подобни изменения във формата на трансмембранния АП установяват 

Ishiko и Sato (1957) при увеличаване на извънклетъчната концентрация на 

Ca2+. 

При симулации на извънклетъчни потенциали, за апроксимация на 

трансмембранния АП често се използват разпределени диполи (Craib, 

1928; Wilson и съавт., 1933; Dimitrova и Dimitrov, 2006). Непосредствено до 

активираното влакно, амплитудите на извънклетъчните потенциали, 

генерирани както от деполяризационната, така и от реполяризационнната 

фаза, зависят не само от амплитудата на трансмембранния АП, но и от 

пространствената дължина на съответната фаза (Dimitrova и Dimitrov, 

2006). Тъй като в скелетните мускулни влакна трансмембранните АП са 

асиметрични, т.е. при еднакъв диполен момент дължината на фазата на 

деполяризация е по-къса от тази на реполяризацията, ефектът от 

деполяризационната фаза доминира непосредствено около влакното. Там, 

ако се изключат терминалните фази, извънклетъчните потенциали са 

бифазни или трифазни със слабо изразена втора позитивна фаза (Gydikov и 

съавт., 1981, 1982).  

С увеличаване на разстоянието влакно-електрод, ефектът от 

разпределеността на диполите, с които може да се представи генерираното 
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от трансмембранния АП поле в извънклетъчното намалява (Dimitrov и 

Dimitrova, 1974; Dimitrova и Dimitrov, 2006). При отвеждане на големи 

разстояния от влакното, всяка фаза на трансмембранния АП може да се 

апроксимира с еквивалентен съсредоточен дипол, а целият 

трансмембраннен АП с два противоположно ориентирани съсредоточени 

дипола (фиг.1 a, d1 и d2; фиг.1 b, d1 и d3) (Craib, 1928), или с квадрупол 

движещ се по оста на мускула.  (фиг.1 a, d1-d2 фиг.1 b, d1-d3) (Dimitrova, 

1973; Dimitrova и Dimitrov, 2002; Dimitrova и Dimitrov, 2006). 

На разстояние у1 от влакното, амплитудата на извънклетъчните 

потенциали е максимална, когато и двете фази генерират максимален 

потенциал (фиг.1 a), т.е. когато разстоянието между двата съсредоточени, 

противоположно ориентирани еквивалентни дипола, апроксимиращи 

фазите на деполяризация и реполяризация (d1-d2), е равно на у1√2 

(Dimitrova, 1973; Dimitrova и Dimitrov, 2006). 

Когато разстоянието влакно-електрод у2 (фиг.1 а) е по-голямо от у1, 

дължината на профила на трансмембранния АП създаваща максимална 

амплитуда също се увеличава (фиг.1 а, d1-d2). При удължаване на профила 

на трансмембранния АП с развитието на умората, амплитудата на 

извънклетъчните потенциали в точката на наблюдението Р2 (фиг.1 b) ще 

нараства докато разстоянието между двата съсредоточени, 

противоположно ориентирани еквивалентни дипола d1-d3 не стане равно на 

у2√2. При по-нататъшно удължаване на профила, дори без да е променена 

амплитудата на трансмембранния АП, амплитудата на извънклетъчните 

потенциали ще намалява. Удължаването на профила на трансмембранния 

АП води до намаляване на амплитудата на извънклетъчните потенциали на 

малки разстояния от влакното, до увеличение последвано от намаляване на 

амплитудата на средни разстояния, както и до увеличаване на амплитудата 

на извънклетъчните потенциали, когато разстоянието влакно-електрод е 

голямо (Dimitrova, 1973; Dimitrova и Dimitrov, 2002, 2006).  
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Фиг. 1. Ефект на дължината на деполяризираната зона (d1-d2 в (а) 
и d1-d3 в (b)) върху амплитудата на извънклетъчните потенциали 
в точките на наблюдението P1 и P2. А1-, А2- и А3- са линиите на 
негативните максимуми на потенциалите, генерирани от 
съответния дипол (d1,d2,d3) на различни разстояния (у) от оста на 
влакното. а12 и а13 са точки в потенциалното поле, където 
съвпадат максимумите съответно, на диполите d1 и d2 и  d1,и d3, 
 

Профилът на трансмембранния АП се удължава при умора, а ефектът 

от това удължаване върху амплитудата на извънклетъчните потенциали 

зависи съществено от разстоянието влакно-електрод. Това може да обясни 

някои от експериментално наблюдаваните феномени. Нарастването на 

амплитудните характеристики на повърхностно отведените ЕМГ сигнали и 

едновременното намаляване на амплитудните характеристики на 

електромиографските сигнали отведени с иглови електроди при умора е 

закономерено, въпреки че Stulen и De Luca, (1978), De Luca, (1979) и 

Basmajian и De Luca (1985) определят това, като парадоксален феномен. 

Противопосочни изменения на електромиографските сигнали, отведени с 

повърхностни и вътремускулни иглови електроди наблюдават и Moritani и 

съавт. (1986).  

Следователно, намаляване на амплитудата на вътремускулно 

отведените ЕМГ сигнали при развитие на умората може да се наблюдава и 

без нарушения на нервно-мускулното предаване, без проблеми във 

възбудимостта на саркоплазматичните мембрани или умора на ЦНС. А 

у2

а13 

а12 
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увеличение на амплитудните характеристики на повърхностно отведени 

ЕМГ сигнали може да има и без промени от страна на ЦНС. С удължаване 

на профила на трансмембранния АП би могло да се обясни и нарастването, 

последвано от намаляване на амплитудите на М-отговорите, на 

потенциалите на ДЕ и на интеграла на ЕМГ при максимална волева 

активност (Gydikov и съавт., 1976; Bigland-Ritchie, 1981; Duchateau и 

Hainaut, 1985; Fitch и McComas, 1985; Moritani и съавт., 1986; Celichowski и 

съавт., 1991; Zijdewind и Kernell, 1994; Zijdewind и съавт., 1995; Thomas, 

1997; Chan и съавт., 1998; Koryak, 2002).  

Негативните следови потенциали влияят незначително на 

извънклетъчните потенциали, отведени непосредствено до активираните 

влакна. На големи разстояния, както е при повърхностни отвеждания, 

увеличаването на следовите потенциали води до съществено увеличаване 

на амплитудните характеристики на извънклетъчните потенциали 

(Dimitrov и Dimitrova, 1979; Dimitrova и Dimitrov, 2002; Dimitrova и 

Dimitrov, 2006). Трансмембранните АП се променят при умора, като се 

увеличават амплитудите и продължителността на негативните следови 

потенциали и продължителността на спайка (Hanson и Persson, 1971; 

Hanson, 1974; Lännergren и Westerblad, 1987). Въпреки това, често се 

отчита само намаляването на скоростта на разпространението (Bigland-

Ritchie и съавт., 1979; Bigland-Ritchie, 1981; Jorgensen и съавт., 1988; Gamet 

и Maton, 1989; Maton и Gamet, 1989).  
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4. Промени в амплитудните характеристики на 

електромиографските сигнали, предизвикани от тренировки за сила 

 

При оценка на промените в електромиографските сигнали, 

предизвикани от тренировки за сила, редица автори отчитат особеностите 

на мускула и характера на натоварването (Fitts, 1994; Maluf и Enoka, 2005; 

Hunter и съавт., 2008).  

DeVries (1968 a) получава линейната зависимост между силата и 

интеграла на ЕМГ. При добре тренирани атлети стръмността на наклона на 

на тази права е по-малка, отколкото при нетренирани индивиди. Този 

резултат DeVries (1968 a) обяснява с подобреното състояние на мускулната 

тъкан, довело до нарастване на нервно-мускулната ефективност. Тоест 

според автора със същото невронално активиране се създава по-голяма 

сила. При тренировки за сила, Komi и съавт. (1978) намират увеличаване 

на интеграла на ЕМГ при максимално усилие, но намаляване на 

съотношението интеграл на ЕМГ/сила, при субмаксимално усилие. 

Deschenes и съавт. (2002) считат, че отношението между средната сила и 

RMS на ЕМГ е подходяща мярка на нервно-мускулната ефективност. В 

областта на възрастовата физиология и при някои клинични състояния, 

невроналната адаптация, предизвикана от тренировки за сила, също се 

оценява на базата на нарастването на интеграла на ЕМГ или RMS 

(Häkkinen и съавт., 2001; Häkkinen и съавт., 2001; Gabriel и съавт., 2006). 

Nicolas и съавт. (2008) свързват промените в нервно-мускулна ефективност 

с времето в денонощието, в което се провеждат тренировките.  

Забелязано е, че в началния етап на тренировъчния режим силата се 

увеличава преди да е настъпила забележима хипертрофия (Moritani и 

deVries, 1979; Sale, 1988; Gabriel и съавт., 2006). В някои видове спорт 

(например при катерачите), е необходимо нарастване на силата, а 

хипертрофията увеличава масата на атлета и не е желателна (Watts, 2004). 
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Тъй като заедно с нарастването на силата нарастват и амплитудните 

характеристики на повърхностно отведените ЕМГ сигнали, се предполага, 

че става въпрос за невронална адаптация. 

Нарастването на амплитудните характеристики на ЕМГ сигнали 

понякога се обяснява само с работата на ЦНС (Cobb и Forbes, 1923; 

Buchthal и Madsen, 1950; Edwards, 1981; Maton, 1981; Jorgensen и съавт., 

1988; Maton и Gamet, 1989; Linssen и съавт., 1993; Yao и съавт., 2000). 

Редица автори смятат, че оценявайки амплитудните параметри на 

повърхностните ЕМГ - интеграл на ЕМГ, RMS или техните промени, те 

оценяват нивото на мускулната активация, предизвикано от ЦНС, и го 

наричат: невронална енергия, промяна на управлението от страна на ЦНС, 

тотална енергия, изпратена от ЦНС до мускула или управление на 

моторните неврони от страна на ЦНС (DeVries, 1968 a, b; Maton, 1976; 

Viitasalo и Komi, 1977; Edwards, 1981; Maton, 1981; Gamet и Maton, 1989; 

Linssen и съавт., 1993; Bigland-Ritchie, 1995; Deschenes и съавт., 2002). 

Milner-Brown и съавт. (1975) намират увеличена синхронизация в 

активирането на ДЕ при щангисти и при здрави лица след тренировки за 

сила.  

Според някои автори, увеличаването на амплитудните 

характеристики на повърхностно отведените интерферентни ЕМГ сигнали, 

едновременно с нарастването на мускулната сила се обяснява и със 

синхронизация в активирането, и с увеличаване на активирането на ДЕ с 

по-висока скорост на съкращаване (Mori, 1973; Nordstrom и съавт., 1990; 

Semmler и Nordstrom, 1998; Yao и съавт., 2000; Semmler, 2002; Gabriel и 

съавт., 2006; Del Balso и Cafarelli, 2007; Folland и Williams, 2007; Boonstra и 

съавт., 2008; Holtermann и съавт., 2009). Dartnall и съавт. (2008) пък считат, 

че значителното нарастване на ЕМГ след травма предизвикана от 

мускулно съкращаване, вероятно е свързано със синхронизацията на ДЕ, 

комбинирана с увеличена продължителност на потенциалите на ДЕ.  
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Според McHugh (2003), нарастването на отношението между 

амплитудата на повърхностните ЕМГ сигнали и произведената сила, при 

повторни натоварвания, отразява разпределението на стреса от 

съкращението сред повече мускулни влакна.  

 

5. Промени в спектралните характеристики на 

eлектромиографските сигнали при умора 

 

Освен промяна в амплитудните характеристики, при интензивни 

мускулни натоварвания се наблюдава и изместване на спектъра на 

отведените ЕМГ сигнали. За разлика от амплитудните характеристики, 

които могат да се променят в различни посоки, спектралните 

характеристики на eлектромиографските сигнали се изместват в една 

посока - към по-ниските честоти.  

Различни предположения за механизма на невроналната адаптация, 

обясняващи намаляването на спектралните честоти, са по-голямата 

синхронизация в активирането на отделните ДЕ, намаляването на 

честотата на импулсиране на активираните ДЕ, рекрутирането на повече 

бавни ДЕ, в които скоростта на разпространение е по-ниска (Pierrynowski и 

съавт., 1987; Warren и съавт., 2000; Chen, 2003; McHugh, 2003; Howatson и 

съавт., 2007). 

Warren и съавт., (2000) отхвърлят увеличената синхронизация в 

активирането на ДЕ и намаляването на честотата на импулсирането им 

като възможна причина за изместването на спектъра на повърхностно 

отведените интерферентни ЕМГ сигнали към по-ниските честоти. Те се 

базират на данните на Hermens и съавт., (1992), че ефекта на тези промени 

върху спектъра е сравнително малък. Warren и съавт. (2000), Chen (2003), и 

Howatson и съавт. (2007) обясняват изместването на спектъра с 

увеличеното активиране на бавни ДЕ и съответно намалено активиране на 
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бързи ДЕ. До подобно заключение авторите достигат на базата на 

наблюдаваната високата корелация между скоростта на разпространение и 

средната честота на спектъра на мощността (Arendt-Nielsen и Mills, 1985; 

Wretling и съавт., 1987; Gerdle и съавт., 1988; Kupa и съавт., 1995). Това е 

резултат от разпространеното схващане, че намаляването на скоростта на 

разпространение е доминиращата причина за изместване на спектъра на 

мощността на eлектромиографските сигнали към ниските честоти, като 

изместването е пропорционално на промените в скоростта на 

разпространение (Lindstrom и съавт., 1970; Lindström, 1970; Lindström и 

Magnusson, 1977).  

 

6. Подходи при интерпретирането на промените в спектралните 

характеристики на eлектромиографските сигнали  

 

Krakau (1957) представя извънклетъчните потенциали, генерирани от 

безкрайно дълго нервно влакно в обемен проводник, като конволюция от 

две функции. Те са входния сигнал и импулсния отговор на системата. 

Входният сигнал зависи от времевия профил на трансмембранния АП, 

докато импулсният отговор отразява свойствата на обемния проводник и 

геометричните съотношения между преминаващата вълна и отвеждащия 

електрод. В честотната област, конволюцията се преобразува в 

произведение на спектрите на тези функции. Извънклетъчните 

потенциали, генерирани от единично мускулно влакно и потенциалите на 

ДЕ могат да се представят, като конволюция на входен сигнал и съответен 

по-сложен импулсен отговор, отчитащ наличието на моторните плочки, на 

2-те вълни на възбуждането и на крайната дължина на мускулните влакна 

(Dimitrov и Dimitrova, 1998; Dimitrova и Dimitrov, 2003). 

Тъй като входният сигнал не зависи от скоростта на 

разпространение, а изместването на спектъра на мощността на импулсния 
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отговор е пропорционално на нейното изменение, Krakau (1957) допуска, 

че при увеличаване на скоростта на разпространение би могло да се очаква 

изместване на честотния максимум на извънклетъчния потенциал към по-

високите честоти на спектъра на мощността.  

Някои автори смятат, че изместването на спектъра, който е 

представен чрез произведението на два члена, единия от които не зависи 

от скоростта на разпространение, а изместването на другия е 

пропорционално на нейното изменение, също ще е пропорционално на 

изменението на скоростта (Stulen и DeLuca, 1981; Solomonow и съавт., 

1990; Lowery и съавт., 2000). Но в случая, когато се умножават два 

спектъра, се умножават значенията на амплитудите на съответните 

еднакви честоти. Изместването на произведението на спектрите строго 

пропорционално на промените в скоростта на разпространение би се 

получило в частния случай, когато спектърът на входния сигнал, 

независещ от скоростта, съдържа всички честоти с еднаква амплитуда. 

Близка до пропорционалната зависимост на произведението би се 

получила, когато честотите със значимите амплитуди в спектъра на 

импулсния отговор съвпадат с честотите със значими амплитуди от 

спектъра на входния сигнал. 

Продължителността на импулсния отговор, на потенциал, генериран 

от движещ се дипол, нараства с увеличаването на радиалното разстояние. 

Затова, спектърът на импулсния отговор става по-нискочестотен с 

нарастването на разстоянието на електрода до активното влакно. Когато 

това разстояние е малко, спектърът на импулсния отговор става по-

високочестотен от спектъра на входния сигнал. Тогава изместването на 

спектъра на ИП, заради причененото от скоростта изместване на спектъра 

на импулсния отговор, ще бъде много слабо (Dimitrova и Dimitrov, 2003).  

Bigland-Ritchie и съавт. (1981) са установили, че при изстудяване на 

мускула, за да се създаде характерното за умора изместване на спектъра на 
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ИП към по-ниските честоти, е необходимо по-голямо от наблюдаваното 

намаляване на скоростта на разпространение. Това означава, че освен 

скоростта на разпространение, има и други фактори значимо изместващи 

спектрите на ИП. Такъв фактор може да бъде промяната на спектъра на 

входния сигнал, отразяващ промените във формата на трансмембранния 

АП, включително и на негативния следови потенциал. Намаляването на 

температурата води не само до намаляване на скоростта на 

разпространение, до промени във формата на спайка на трансмембранния 

АП подобни на наблюдаваните при умора но и до значително намаляване 

на амплитудата на негативния следови потенциал (Macfarlane и Meares, 

1958). Този факт може да обясни резултата, получен от Bigland-Ritchie и 

съавтори (1981), тъй като амплитудите на негативните следови 

потенциали се променят при умора и тяхната промяна оказва съществено 

влияние върху отведените с повърхностни електроди потенциали на ДЕ и 

EMГ сигнали (Dimitrov и Dimitrova, 1979; Dimitrova и Dimitrov, 2003; 

Dimitrova и Dimitrov, 2006). 

Подобно на Agarwal и Gottlieb (1975), Lago и Jones (1977), De Luca 

(1984) и Lowery и съавт. (2000) представят всяка поредица от потенциали 

на ДЕ чрез конволюция на формата на вълната на потенциала на ДЕ и 

поредицата от единични импулси. Авторите споменават, че в честотната 

област това съответства на произведението на съответните им спектри и 

отчитат свойствата на спектъра на поредицата от единични импулси (Lago 

и Jones, 1977). Промените във формата на вълните на потенциалите на ДЕ 

и в спектъра им те свързват само с намалената скорост на разпространение. 

Така не се отчита ефекта на промяната на формата на трансмембранния 

АП, по-специално на негативния следови потенциал. 

Промените в честотното съдържание на ЕМГ сигналите се оценяват 

чрез средната честота (Fmеаn), медианата (Fmed) и с различни спектрални 

индекси. 
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7. Проблеми, очертани от литературния обзор  

 

Измененията в централните и периферните фактори променят 

амплитудните и честотните характеристики на отведените сигнали. 

Невроналната регулация е причина за промени в броя, вида, честотата и 

синхронизацията на активираните ДЕ. Периферни фактори, като 

разстоянието до отвеждащия електрод, скорост на разпространение, 

продължителност и форма на трансмембранния АП също повлияват 

отведения ЕМГ сигнал. Различните експериментални условия като 

промяна на температурата, стимулация с различна честота на нерва или на 

мускула, променено кръвсонабдяване, отпрепариране на част от мускула и 

неговото евентуално потапяне в различни разтвори също оказват влияние 

върху ЕМГ сигнала. Многото фактори и различните експериментални 

условия повлияват ЕМГ сигнал и затрудняват интерпретирането му. 
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ЦЕЛ И ЗАДАЧИ НА ДИСЕРТАЦИОННИЯ ТРУД 

 

За да се улесни интерпретирането на получените резултати от 

експериментите си поставихме за цел да сравним влиянието на различни 

фактори върху амплитудните и върху спектралните електромиографски 

характеристики, при различни експериментални условия. За постигане на 

поставената цел бяха набелязани следните задачи: 

 

I. Да се сравнят, чрез числени експерименти, промените в амплитудните 

характеристики интеграл и RMS на ЕМГ сигнали при умора, дължащи се 

на: 

1. промяна в честота на импулсиране на ДЕ - централен фактор  

2. промени във формата на трансмембранния АП и намаляване на 

скоростта на разпространение на възбуждането по мускулните 

влакна - периферни фактори 

 

II.  Да се сравнят, чрез числени експерименти, изместванията на 

честотните спектри на eлектромиографските сигнали към ниските честоти, 

дължащи се на централни и периферни фактори при умора.  

 

III. Да се анализира спектъра на мощността на ЕМГ сигнали, получени в 

експерименти при максимална волева контракция. 
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МЕТОДИ 

 

1. Оценка на промените в амплитудните характеристики на 

повърхностно отведените интерферентни ЕМГ сигнали в резултат на 

централни и периферни промени 

 

1.1. Кратко описание на използвания модел  

 

При електрофизиологичните експерименти е затруднено 

проучването на ефектите на отделните интересуващи ни параметри, затова 

за решаването на поставените задачи използвахме и числени 

експерименти. Те представляват компютърно моделиране на 

интерферентните ЕМГ сигнали в мускула като обемен проводник.  

Ние се базирахме на математически модел на извънклетъчните 

потенциали, генерирани от отделни активирани напречно-набраздени 

мускулни влакна и двигателни единици (Dimitrov и Dimitrova, 1998). Този 

модел отчита крайната дължина на влакното, възникване на две вълни на 

възбуждането в областта на моторната плочка, разпространението им по 

дължината на влакното и заглъхването на вълните в краищата на влакното. 

Вълните на възбуждането представляват пространствените профили на 

трансмембранния АП върху мембраната, които се движат със скорост v от 

моторната плочка към краищата на влакното (фиг.2).  

Дължината на профила (b) се определя от произведението на 

продължителността на трансмембранния АП (Tin) и скоростта на 

разпространението на възбуждането по влакното (v) (фиг.2). Двигателната 

единица (ДЕ) е съвкупност от мускулните влакна и мотоневрона, който ги 

инервира. Аксонът се разклонява в мускула на отделни нервни терминали, 

които инервират отделните мускулни влакна (фиг. 3). 



 

 32

 
 
Фиг.2. Схематично представяне на активирано напречно-
набраздено мускулно влакно и използваната терминология 
 
 

Въпреки че всичките мускулни влакна от ДЕ се активират от един и 

същ импулс, съществува определена десинхронизация в активирането на 

влакната от ДЕ. Десинхронизацията се дължи на различната дължина на 

нервните терминали и на възможните различия в синаптичните задръжки в 

отделнинте моторни плочки (фиг.3).  

 

 
Фиг. 3. Схематично представяне на активна двигателна единица, 
ДЕ 
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1.2. Симулиране на мускулната морфология  

 

Приехме, че мускулът съдържа 125 ДЕ от 4 вида: бавно 

съкращаващи се неуморяеми, slow-twitch (S); бързо съкращаващи се 

неуморяеми, fast-twitch resistant (FR); бързо съкращаващи се средно 

уморяеми, fast-twitch intermediate (FIN) и бързо съкращаващи се уморяеми 

ДЕ, fast-twitch fatigable (FF). Допуснахме, че напречното сечение на 

мускула е кръг с диаметър 20 mm и сеченията на териториите, заемани от 

всяка ДЕ са кръгове. В съответствие с резултатите, получени от Stålberg и 

Dioszeghy (1991), приехме, че териториите на ДЕ и влакната в тях са 

разпределени случайно и равномерно по териториите на мускула и на ДЕ, 

и че териториите на съседни ДЕ се припокриват. В таблица 1 са 

представени параметрите на отделните видове ДЕ, използвани в 

симулацията. Приехме, че мускулната тъкан, като обемен проводник е 

анизотропна и електрическата й проводимост по посока на мускулните 

влакна е по-висока отколкото в посока перпендикулярна на влакната с 

коефициент на анизотропия Kan=5  

 

Таблица 1. Основни морфологични параметри на ДЕ и мускулните влакна 
 

Тип 
на 
ДЕ 

Брой на ДЕ 
Диаметър на 

ДЕ  
[mm] 

Брой на 
влакната 

Диаметър на 
влакната 

[μm] 
S 50 5±1 100±10 45±5 

FR 25 5.5±1 150±15 50±5 
FIN 25 6±1 200±20 55±5 
FF 25 6.5±1 250±25 60±5 
 

Приехме средната дължина на мускулните влакна равна на 123 mm. 

Допуснахме, че краищата на влакната са разпределени нормално около 

средното значение със стандартно отклонение ± 3 mm, а моторната плочка 
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е малко встрани от средата на влакното, средно на 63 mm от дисталния му 

край. Приехме, че моторните плочки на целия мускул са разпределени 

нормално със стандартно отклонение ± 5 mm и че десинхронизацията в 

активирането на влакната е нормално разпределена със стандартно 

отклонение ±125 μs. 

 

1.3. Моделиране на ефекта от промените в трансмембранните 

АП 

В настоящото изследване, периферните промени свързвахме с 

промени във формата и амплитудата на трансмембранния АП и с 

намаляване на скоростта на неговото разпространение по влакното. При 

моделиране на ефектите на периферните механизми приехме, че 

промените протичат в четири етапа. Формата на трансмембранния АП във 

времето преди и по време на четирите етапа (фиг.4) беше описана със 

следната аналитична функция (Arabadzhiev и съавт., 2008): 

( ) ( )[ ] tAtA eAeAtAAtAttIAP ⋅−⋅− ⋅+⋅−⋅⋅−⋅+⋅⋅= 64
5554

2
2

3
31 AA   (1) 

Коефициентите, използвани при пресмятане на трансмембранния АП 

преди и по време на всеки един от етапите на мускулната умора, са 

представени в таблица 2. Приехме, че трансмембранния АП зависи само от 

етапа на мускулната умора и е еднакъв за всички мускулни влакна. 

 

Таблица 2. Стойности на коефициентите (А), използвани в 
уравнение (1) за пресмятане на трансмембранния АП в 
различните етапи на мускулната умора.  

Етапи на мускулната умора Коефициенти 
0 1 2 3 4 

А1 1690.3 208 151 81 28.42 
А2 10 70 70 70 70 
А3 1 1 1 1 1 
А4 8.5 8.2 7.5 6.2 5.7 
А5 0.015 0.1 0.2 0.45 1.6 
А6 0.8 0.4 0.3 0.2 0.15 
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Фиг.4.  Форма на трансмембранния акционен потенциал. ТАП0, ТАП1, 
ТАП2, ТАП3, и ТАП4 са съответно кривите, отбелязани с +, кръгче, 
квадратче, ромб и с х. Трансмембранните АП са представени спрямо 
потенциала на покой.  
 

Пресмятането на скоростта за всяко влакно от дадена ДЕ 

реализирахме в съответствие с уравнение 

 

( ) vdvsmMFPV ⋅−⋅+⋅= 2501.07.0)/(    (2) 

 

където d е диаметъра на влакното в μm. Допуснахме, че в изходно 

състояние, преди умора, средната скорост е v = 4 m/s във влакно с 

диаметър 55 μm и че тя намалява до 3.5, 3.25, 3.1 и 3.05 m/s по време на 

съответните етапи на умора. В настоящото изследване, въпреки 
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намаляването на скоростта, профилът на трансмембранния АП се 

удължаваше по време на умората, поради значителното удължаване на 

спайка и следовия потенциал. Когато профилът на трансмембранния АП 

беше по-дълъг от съответната полудължина на влакното, тогава ЕМГ се 

генерираше само от тази част на профила, която съществуваше върху 

мембраната на влакното в съответния момент от времето (Dimitrov и 

Dimitrova, 1998).  

 

1.4 Моделиране на интерферентната ЕМГ  

 

За опростяване на моделирането приехме, че трансмембранните АП 

на всички видове ДЕ се променят еднакво. Приехме това за допустимо, 

защото при интензивна мускулна активност могат да възникнат условия на 

исхемия (Mortimer и съавт., 1971), при които и бавните-оксидативни 

влакна стават уморяеми (Stålberg, 1966; Gatev и съавт., 1981) А според 

(Enoka и съавт., 1989) ниско-прагови ДЕ, които се отнасят към 

“неуморяемите”, се уморяват дори при слаби (до 15% МВУ) волеви 

контракции при човек. 

В съответствие с диапазона на честотите на импулсиране на ДЕ, 

измерени при волеви контракции на m. biceps brachii (Seki и Narusawa, 

1996), приехме най-ниската честота на импулсиране 6 Hz (S type), а най-

високата 48 Hz (FF type). Допуснахме, че отделните ДЕ (125 на брой) се 

включват случайно, като разпределението на интервалите между 

импулсите е равномерно в диапазон от ±20% от средния интервал между 

импулсите за даден вид ДЕ (табл.3). При моделиране на интерферентните 

ЕМГ сигнали сумирахме поредиците от импулси от всички активирани ДЕ 

в диапазон от 2000 ms. Честотата на виртуалната дискретизация беше 100 

kHz. За симулиране на периферната умора променяхме трансмембранния 

АП и скоростта на провеждане на възбуждането по мускулната мембрана, 
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като не променяхме броя на активираните ДЕ. Прилагахме три нива на 

честотата на импулсиране на ДЕ, за да изясним възможността за 

разграничаване на ефекта на честотата на импулсиране от периферните 

фактори - трансмембраннен АП и скорост на разпространение на 

възбуждането по мускулната мембрана. 

Анализирахме следните амплитудни характеристики на 

интерферентните ЕМГ сигнали: интегрираната ЕМГ (IEMG) и 

средноквадратичната стойност на EMG (RMSEMG). 

Направихме по седем симулации за всяка независима променлива. 

Симулациите бяха с едни и същи средни значения и разпределения. 

Генераторът на случайни числа определяше конкретните параметри:  

1. диаметри и разположения на териториите на ДЕ;  

2. диаметри и разположения на влакната в ДЕ; 

3. разположения на зоните на моторните плочки и краищата на 

влакната;  

4. различните интервали между импулсите на ДЕ;  

5. десинхронизациите в активирането на влакната в рамките на ДЕ. 

Статистическият анализ беше осъществен с еднофакторна ANOVA с 

фактор “етап на умора” с пет поднива (0, 1, 2, 3 и 4) за различните условия 

(разстояние до електрода и честота на импулсация). За определяне на 

значимите различия беше използван Tukey HSD post hoc тест при ниво на 

значимост p = 0.05.  

 

1.5 Моделиране на ефекта от промяната в честота на 

импулсиране на активираните ДЕ 

 

За оценяване на влиянието на броя на импулсите на ДЕ върху 

амплитудните характеристики на интерферентните ЕМГ сигнали, 

реализирахме три серии от числени експерименти, с различна честота на 
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импулсиране на ДЕ: ниска честота на импулсиране, DFmin, средна DFmed и 

висока DFmax (табл.3). 

 

Таблица 3. Данни за вида, броя на ДЕ и техните честоти на 
импулсиране 

 

Вид 
на 
ДЕ 

Брой на ДЕ 

Минимална 
честота на 

импулсиране
[Hz] 

Средна 
честота на 

импулсиране
[Hz] 

Максимална 
честота на 

импулсиране 
[Hz] 

S 50 6±1.2  12±2.4 24±4.8 
FR 25 8±1.6 16±3.2 32±6.4 
FIN 25 10±2  20±4 40±8 
FF 25 12±2.4 24±4.8 48±9.6 

 

Изследвахме следните амплитудни характеристики на 

eлектромиографските сигнали: RMSEMG, интеграл (IEMG) и техните 

нормирани стойности. Нормирането извършвахме като стойносттите на 

съответните характеристики разделяхме на стойността получена при 

средна честота на импулсация и нулев етап на умора. Получените 

нормирани стойности отново нормирахме към съответните амплитудни 

характеристики на М-вълните: RMS и интеграл на ЕМГ (RMSM; IM). Така 

нормираните амплитудни характеристики бяха: RMSEMG/RMSM; и IEMG/IM. 

Интеграла на ЕМГ и RМS смятахме за целия симулиран период от 2 s за 

интерферентните ЕМГ сигнали и 0.25 s за М-вълните. 

Приехме, че отвеждащият електрод е биполярен с 10 mm разстояние 

между полюсите, ориентиран надлъжно на мускулните влакна и 

разположен на 30 mm дистално от средата на областта на моторните 

плочки. Пресметнахме интерферентните ЕМГ сигнали на разстояния 10, 

15, 20, 25 или 30 mm от оста на мускула.  
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2. Промени в спектралните характеристики на ЕМГ сигнала, 

свързани с централни и периферни фактори 

На базата на модела, описан в раздел 1, изследвахме влиянието на 

различни фактори върху спектралните характеристики:  

• Намаляване на скоростта на разпространението на 

възбуждането по мускулните влакна със значения от 4 m/s до 

3.25 и 3 m/s. 

• Промяна в синхронизацията 

• Изменение на трансмембранния АП, вследствие на умората 

 

2.1 Моделиране на ефекта от промяната в синхронизацията на 

активните ДЕ 

Различните нива на синхронизация в импулсирането на ДЕ, влизащи 

в състава на мускула, моделирахме по метода, описан от Yao и съавт., 

(2000), съгласно който нивото на синхронизация се определя от 

популационния синхронизационен индекс (ПСИ). За изчисляване на ПСИ 

симулирания период разделяхме на интервали от по 1 ms. Импулсите, 

попаднали в един и същ интервал, приемахме за едновременни. ПСИ 

представлява разликата между общия брой на едновременните импулси 

(БЕИ) и броя на едновременните импулси, които се очаква да се случат 

случайно при независима активация на ДЕ (БЕИнезависими), нормализирана 

към стойността на БЕИнезависими:  

 

ПСИ = (БЕИ-БЕИнезависими)/БЕИнезависими 

ПСИ оценява синхронизацията в цялата популация от активни ДЕ, 

обобщавайки я с едно число. За да се изчисли ПСИ, трябва да се знаят 

точните моменти на активация. Затова ПСИ може да се изчисли при 

симулации или след декомпозиция на реален ЕМГ сигнал. ПСИ не показва 

начина на достигането до определеното ниво на синхронизация.  
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Идеята на алгоритъма на Yao и съавт. (2000) за популация от 10 ДЕ, 

първата от които е приета за референтна, схематически е представена на 

фигура 5. Към определен процент от импулсите на референтната ДЕ се 

синхронизират импулсите в част от останалите ДЕ. Като най-близкия по 

време импулс на синхронизиращата се ДЕ, се измества към момента на 

импулсиране на референтната ДЕ (фиг. 5, означено със стрелка). Както 

синхронизиращия импулс на референтната ДЕ, така и синхронизираната 

по него ДЕ се избират случайно. Но предварително се избира процентът на 

синхронизиращите импулси в референтната ДЕ и процентът на 

синхронизиралите се по референтния импулс ДЕ. Този процес се 

повтаряше като всяка от ДЕ ставаше референтна. 

Бяха извършени следните стъпки : 

1. Определяне на синхронизиращите импулси в референтната ДЕ 

2. Определяне на отговорилите й ДЕ 

3. Определяне на импулсите на синхронизираните ДЕ, които са най-

близки по време със синхронизиращите импулси на референтните 

ДЕ. 

4. Изместване на получените синхронизирани импулси, така че да се 

получи относителна синхронизация с референтните синхронизиращи 

импулси. 

Беше използвана относителна синхронизация (Arabadzhiev и съавт., 

2010) на импулсите. В този случй, импулсите на синхронизираните ДЕ не 

съвпадаха точно със синхронизиращия импулс (както схематично е 

представено на фиг. 5), а бяха случайно, равномерно разпределени в 

интервал от ± 2 ms около синхронизиращия импулс. Абсолютната 

синхронизация довеждаше до много високи стойности на ПСИ. 
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Фиг. 5. Алгоритъм на Yao и съавт. (2000). С вертикална прекъсната линия 
е показано времето на синхронизиращия импулс на референтната ДЕ. Със 
стрелки е означено отместването на синхронизиращите се ДЕ към 
синхронизиращия импулс. 

 

Бяха симулирани 3 нива на синхронизация: нулево, средно и високо. 

При нулевото ниво импулсацията беше без синхронизация. При средно 

ниво на синхронизация (S1) симулирахме 5% синхронизиращи импулси 

във всяка референтна ДЕ, на които отговаряха 5% от останалите ДЕ (ПСИ 

= 0.179 ± 0.2) (Arabadzhiev и съавт., 2010). При високо ниво на 

синхронизацията (S2) имахме 10% синхронизиращи импулси във всяка 

референтна ДЕ и 10% синхронизирани ДЕ (ПСИ = 1.003 ± 0.104) 

(Arabadzhiev и съавт., 2010).  

Интерферентните ЕМГ сигнали бяха с продължителност 2 s. 

Импулсациите на ДЕ имаха средни честоти от 12 до 24 Hz, в зависимост от 

типа ДЕ (табл.4). Импулсациите бяха равномерно разпределени около 

средните стойности в интервал от ±20%.  
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Таблица 4. Данни за използваните честоти на импулсация на ДЕ 
при симулацията 

Тип ДЕ Честота 
[Hz] 

S 12±2.4 
FR 16±3.2 
FIN 20±4 
FF 24±4.8 

 

2.2. Моделиране на ефекта от промените в трансмембранните АП 

Симулирахме 3 състояния на трансмембранния АП - нормално, 

междинно и уморено (фиг.6). Формата на трансмембранния АП описвахме 

с аналитична функция описана в уравнение 1 и таблица 2 за 0, 3 и 4 етап на 

мускулната умора.  

 
Фиг. 6. Трансмембранни АП, използвани в симулациите на 

промените в спектрите на ЕМГ сигнали 
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2.3. Моделиране на различни типове на отвеждане на ЕМГ 

сигнали 

 

Симулирахме 4 типа отвеждане на ЕМГ сигналите: 

1. Монополярно вътремускулно (I) 

2. Монополярно повърхностно (М) 

3. Биполярно повърхностно с надлъжен единично диференциращ 

електрод (LSD) 

4. Повърхностно с бели-тендон електрод (BT) 

 

Разстоянието от оста на мускула до електрода беше 0 mm за 

интрамускулното отвеждане и 15 mm за повърхностното. Монополярният 

електрод беше на 35 mm встрани от средата на областта на моторните 

плочки. Точките на отвеждане на LSD електрода бяха на 30 и 40 mm от 

средата на областта на моторните плочки. Полюсите на BT електрода бяха 

над средата на областта на моторните плочки и зад края на влакната, на 80 

mm от средата на областта на моторните плочки. 
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2.4. Изследвани спектрални характеристики 

Изследвахме следните характеристики на спектъра на мощноста на 

извънклетъчния потенциал: Fmed - уравнение (3), Fmean - уравнение (4), и 

спектрален индекс на умората FInsmк - уравнение (5)  
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При различните отвеждания получихме различни спектри. За да има 

съпоставимост на резултатите от различните отвеждания, приемахме в 

рамките на всяко отвеждане средната стойност на първоначалния 

трансмембраннен АП (без синхронизация и скорост на разпространение на 

възбуждането по мускулната мембрана 4 m/s) за 100%. За статистически 

анализ използвахме еднофакторни ANOVA-и съответно с фактори “ниво 

на синхронизация”, “скорост на провеждане на АП”, “нива на умора със 

съответните промени на трансмембранния АП”. За определяне на 

значимите промени в спектралните характеристики използвахме Tukey 

HSD тест. Във всички ANOVA-и зависимата променлива беше 

изследваната спектрална характеристика, която се променяше при 

изменението на синхронизацията, трансмембранния АП и на скоростта на 

разпространение на възбуждането. 
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Сравнихме промените в Fmed, Fmean, и FInsm5 в зависимост от типа 

на отвеждащия електрод (I, M, LSD или BT), условията на синхронизация, 

трансмембранния АП и скоростта на разпространение на възбуждането по 

мускулната мембрана. Нивото на значимост беше р=0.05. 

 

3. Анализ на спектъра на мощността на експериментални ЕМГ 

сигнали 

 

Анализирахме промените в скоростта на разпространение на 

трансмембранния АП и спектралните характеристики на неинвазивно 

повърхностно отведени интерферентни ЕМГ сигнали на m. biceps brachii.  

Участваха 18 здрави доброволци (мъже и жени) на възраст между 25 

и 30 години, след като дадоха информираното си съгласие. Бяха записани 

интерферентните ЕМГ сигнали, получени при волево изометрично 

съкращение (супинация на предмищницата). Опитните лица седяха на 

стол, като изследваната ръка беше сгъната в лакъта на 90o. Въртящия 

момент се измерваше с датчик.  

Определяхме на максималното волево усилие, като най-високото от 

три опита с визуална обратна връзка с времетраене по 3 s. След определяне 

на максималното волево усилие изследваните лица подържаха 25, 50 и 75% 

от него за по 20 s за измерване на скоростта на провеждане на 

възбуждането по мускулните влакна. След почивка от 15 min прилагахме 

протокола за изследване на периферна мускулна умора. При изследване на 

умората опитните лица поддържаха максимално волево усилие без 

визуалната обратна връзка. Опитът завършваше, когато поддържаната сила 

спадаше със 30% от максималното волево усилие, непосредствено след 

което те отново подържаха 75, 50 и 25% от максималното мускулно усилие 

за определяне на промените в скоростта на провеждане на възбуждането 

по мускулните влакна. 
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За отвеждане на интерферентната ЕМГ използвахме селективен 

електрод с малка отвеждаща площ на полюсите (1 mm2), състоящ се от два 

разклонени електрода (Gydikov и съавт., 1982; Gydikov и Christova 1984; 

Gydikov и съавт., 1984; Gydikov и съавт., 1986 a; Gydikov и съавт., 1986 b; 

Kossev и съавт., 1988; Christova и съавт., 1999; Kristev и Kossev, 2001; 

Christova и съавт., 2007), монтирани на една гетинаксова  плочка (фиг. 7). 

Разклоненият електрод е биполярен, на който единият полюс е разклонен 

(два или повече полюса, свързани накъсо). Сигналът, отведен от 

разклонените полюси, се подава на инвертиращия вход на усилвателите, а 

този от централните (активни полюси) на положителния вход (фиг.7, 

усилватели 1, 2). Активните полюси на разклонените електроди са 

свързани и като монополярни елекроди (фиг. 7, усилватели 3, 4) с 

междуелектродно разстояние (10 mm). Референтния полюс на 

монополярния електрод бе кръгла метална плочка с диаметър 10 mm, 

поставена на лакътя. 

Мултиелектрода поставяхме върху м. biceps brahii така, че полюсите 

на всеки от разклонените електроди да бъдат разположени 

перпендикулярно на мускулните влакна, а активните полюси на двата 

електрода, да бъдат успоредно на мускулните влакна. Поставяхме 

мултиелектрода в дисталната област между моторните плочки и краищата 

на мускулните влакна, за да се избегнат ефектите от възникването и 

заглъхването на възбуждането и обемното провеждане, които водят до 

погрешно измерване на скоростта на разпространение.  

ЕМГ сигналите филтрирахме, като оставихме честотите между 10 Hz 

и 10 kHz. Аналоговият сигнал усилвахме и записвахме на видеокасета, 

след което го преобразувахме в цифров вид с честота на дискретизация 

12,5 kHz, чрез аналаго-цифров преобразувател (CED 1401 power, 

Cambridge Electronic Design Ltd, Cambridge, UK), използвайки програмата 
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Spike 2. Сигнала съхранявахме на хард диск за по-нататъшна обработка. 

Усреднените потенциали получавахме off-line. 

 

 

 
 
Фиг. 7. Схематично представяне на използвания мултиелектрод, 
състоящ се от 2 разклонени електрода върху обща подложка. 
Междуполюсното разстояние е “a”,а междуелектродно разстояние е 
“c”. Разклонените електроди бяха свързани с усилвателите 1 и 2. 
Активните (централни) полюси бяха свързани и монополярно към 
усилвателите 3 и 4.  

 

За определяне на скоростта на разпространение извършвахме 

едновременно усредняване на биоелектричния сигнал от двата 

монополярни електрода. За получаване на усреднените потенциали 

използвахме 20 последователни епохи от по 50 ms. Тригерирането 

осъществявахме от проксималния разклонен електрод, по 2/3 от нивото на 

максималната амплитуда на отведената ЕМГ. Скоростта на 

разпространение на възбуждането по мускулните влакна изчислявахме, 

като междуелектродното разстояне “c” разделяхме на времевото 

отместване “t” на негативните максимуми на усреднените потенциали, 

получени от монополярно отведените сигнали (Christova и съавт., 1986; 

2008). 

СП= c/t 
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За всяко опитно лице скоростта на провеждане нормализирахме към 

скоростта на провеждане, получена при определянето на максималната 

волева контракция, преди развитието на умората.  

За изчисляване на спектъра на мощността монополярно отведените 

ЕМГ сигнали, получени по време на протокола за периферна мускулна 

умора разделяхме на еднакви сегменти с продължителност 1, 2, 4 и 5 s. За 

всеки сегмент изчислявахме скоростта на провеждане на възбуждането по 

мускулните влакна и спектъра на мощността чрез бърза Фурие 

трансформация. Изчислявахме индекс на умората, който е отношение 

между (-1) и (к) спектрални моменти (уравнение 5). Изчислявахме 

индексите на умора за к=1, 2, 3, 4 и 5. Изследвахме влиянието на 

различните честотни ленти. Горните честотни граници бяха 100, 150, 200, 

300, 400, 500 Hz. Стойностите на всеки индекс на умората нормирахме на 

стойноста му в началния сегмент, след което умножавахме по 100. За да 

покажем връзката в промените на скоростта на провеждане на 

възбуждането по мускулните влакна и индекса на умора извършихме 

корелация между нормираните стойности на скоростта на провеждане и 

стойностите на нормирания спектрален индекс 
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РЕЗУЛТАТИ 

 

1. Оценка на промените в амплитудните характеристики на 

повърхностно отведените интерферентни ЕМГ сигнали в резултат на 

централни и периферни промени 

 
1.1. Амплитудни характеристики 

Интерферентните амплитудни характеристики на ЕМГ (RMSEMГ и 

IEMГ) се променяха в зависимост от импулсацията на ДЕ (фиг. 8, лява 

колона). При еднакъв профил на трансмембранния АП, по-големият брой 

импулсации даваше по-големи стойности на RMSEMG и на IEMГ (фиг. 8, 

прекъснати линии) отколкото при среден (фиг. 8, плътни линии) или нисък 

брой (фиг. 8, точкови линии). При еднакви честоти на импулсиране и при 

еднакви изменения в трансмембранния АП относителните промени на 

RMSEMG бяха много близки с относителните промени на IEMГ. (фиг. 8, лява 

колона). При по-висока честота на импулсация на ДЕ, разликите в 

относителните промени на RMSEMG и IEMГ бяха по-големи. 

При началното симулирано състояние на мускула, двукратно 

увеличаване на честотата на активиране на ДЕ довеждаше до около 1,5 

кратно увеличаване на RMSEMG и на IEMГ. Това вероятно се дължеше на 

увеличеното припокриване и съответното анулиране на противоположните 

по знак фази на потенциалите, генерирани от различните влакна. С 

увеличаване на разстоянието от оста на мускула до отвеждащия електрод, 

нарастваше влиянието на симулираната мускулна умора. При разстояние 

до електрода ≥15 mm ефектът от съвместното увеличаване на 

продължителността на трансмембранния АП и намаляването на скоростта 

на провеждане, беше по-силен от ефекта на 2 кратно увеличаване на 

честотата на импулсиране. При разстояние до електрода 30 mm ефектът от 

удължаването на трансмембранния АП се доближаваше до ефекта на 4 
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кратно увеличаване на честотата на импулсиране. Този резултат се получи, 

въпреки че симулирахме и намаляване на амплитудата на 

трансмембранния АП с напредване на умората (фиг. 4). Стойностите на 

RMSEMG и IEMГ за сигналите с по-малък брой импулсации, но с по-голяма 

дължина на пространствения профил на трансмембранния АП могат да 

бъдат по-големи от тези на сигнали с по-голям брой импулсации, но с по-

малки дължини на пространствения профил (фиг. 8, лява колона). Затова, 

само по промените в стойностите на RMSEMG или IEMГ беше трудно да се 

определи на какво се дължат те - на периферни или на централни фактори. 

Амплитудните характеристики на М-отговора (фиг. 8, дясна колона), 

който представлява ЕМГ от всички активирани синхронно ДЕ, отразяват 

промените само в периферните фактори. Както и в случая на RMSEMG и 

IEMГ (фиг. 8, лява колона), всички амплитудни характеристики на М-

отговора нарастваха с умората (фиг. 8, дясна колона). На по-голямо 

разстояние от мускула, относителното нарастване на амплитудните 

характеристики на М-отговора беше по-голямо. При М-отговора, 

удължаването на профила на трансмембранния АП, най-силно променяше 

IM, по-малко се променяше RMSM, а най-малко се променяше P-PM. 
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RMSEMГ и IEMГ P-PM, RMSM и IM

Стадии на периферна умора
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Фиг.8. Относителни промени в интерферентните амплитудни 
характеристики при развитие на периферна мускулна умора. Лява колона: 
RMSEMГ и IEMГ линиите без и с маркер. Максималната честота на 
импулсиране DFmax е представена с линии от тирета, DFmed с плътни 
линии, а DFmin с линии от точки. Дясна колона: IM - линия от тирета; 
RMSM - плътна линия; и амплитуда от пик до пик P-PM - линия от точки. 
Различните разстояния на отвеждащия електрод от оста на мускула (Y) са 
отразени по редове. Всички стойности са нормирани към съответната 
стойност на амплитудните характеристики на ЕМГ сигнал, при началния 
нулев етап на периферна умора и средна честота на импулсиране на 
акционните потенциали DFmed  
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1.2. Нормирани амплитудни характеристики 

За да се опитаме да премахнем ефекта от променения при развитието 

на умората пространствен профил на трансмембранния АП, разделяхме 

RMSEMG и IEMГ съответно на RMSM и на IM.  

При симулираните увеличавания на честотата на импулсация на ДЕ, 

когато RMSEMG беше нормиран към RMSM, стойностите на отношението 

RMSEMG/RMSM се увеличаваха достоверно (р<0.05). Това се наблюдаваше 

при всички симулирани разстояния (Y) между оста на мускула и 

отвеждащия електрод (фиг. 9, лява колона).  

С удължаване на профила на трансмембранния АП през различните 

етапи на мускулна умора, при Y = 10 mm, стойността на отношението 

RMSEMG/RMSM намаляваше и при трите симулирани честоти. При ниските 

и при средни симулирани честоти, при Y ≥ 15 mm, стойността на 

отношението RMSEMG/RMSM не се променяше достоверно, (р>0.67) и 

(р>0.39). При най-голямата симулирана честота на импулсиране, при 

всички радиални разстояния, имаше достоверно (р<0.02) намаляване на 

стойностите на отношението RMSEMG/RMSM при удължаване на профила 

на трансмембранния АП (фиг.9, лява колона, етап 4). Влиянието на 

периферните фактори върху стойностите на отношението RMSEMG/RMSM 

се усилваше при увеличаване на честотата на импулсиране. 

За всички изследвани дължини на профила на трансмембранния АП, 

стойността на отношението IEMГ /IM намаляваше достоверно (р<0.001) с 

удължаване на профила на трансмембранния АП (фиг.9, дясна колона). В 

повечето случаи, разликите между съседните състояния на 

трансмембранния АП също бяха значими. При последния етап на 

мускулната умора стойността на отношението IEMГ /IM беше незначително 

отличима (р>0.15) или по-ниска от стойностите, получени при двойно по-

ниска честота на импулсации, но с трансмембранен АП, съответстващ на 

нулево състояние на умора (фиг.9, дясна колона). При най-големите 
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симулирани разстояния (Y = 25 и 30 mm), стойността на отношението IEMГ 

/IM за най-високата симулирана честота на импулсация и най-дълъг и с 

най-ниска амплитуда симулиран трансмембранния АП, беше достоверно 

(р>0.001) по-ниска от стойността, получена при средната честота на 

импулсация и начален трансмембранен АП (фиг.9, дясна колона). Затова 

сравняването по този параметър не позволяваше да се разграничи 

честотата на импулсиране от промените в трансмембранния АП. 
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Стадии на периферна умора  
Фиг.9. Зависимост на нормираните характеристики, RMSEMG/RMSM (лява 
колона) и IEMG/IM (дясна колона) от промяна в пространствения профил на 
трансмембранния АП. Различните линии отговарят на различна честота на 
импулсация: ниска честота - точкови линии, средна - плътни линии и 
висока честота - линии от тирета. Данните са нормирани към стойността 
получена при първоначалнен трансмембранен АП (нулева умора) и средна 
честота на импулсация на ДЕ. Различните редове съответстват на различни 
разстояния (Y) на електрода от оста на мускул с радиус 10 mm. 
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2. Промени в спектралните характеристики на ЕМГ сигнал, 

свързани с централни и периферни фактори 

 

2.1 Вътремускулно отвеждане на ЕМГ сигнал 

При вътремускулно отвеждане на ЕМГ сигнал, увеличаването на 

синхронизацията (фиг.10 а, S-колонки) предизвикваше достоверно 

(р<0.001) намаляване на стойностите на спектралните характеристики Fmed 

и Fmean в сравнение с нулевото ниво на синхронизация, само при високо 

ниво на синхронизацията (фиг.10 а, колонки S2). При голяма 

синхронизация S2 и комбинацията и с намалена скорост на 

разпространение на възбуждането по мускулната мембрана установихме 

достоверно (р<0.001) намаляване на стойностите на Fmed с 30-45%, (фиг. 10 

а, светли колонки S2; S2+V1 и S2+V2). Намаляването на стойностите на Fmean 

с 20-25% (фиг.10 а, тъмни колонки S2; S2+V1; S2+V2) също беше 

достоверно (р<0.001). 

При първоначалната скорост на разпространение на възбуждането по 

мускулната мембрана, промените в трансмембранния АП, предизвикваха 

достоверно (р<0.001) намаляване на честотните характеристики. При 

промяна на началния трансмембранен АП0 (фиг.10 а, колонка ТAP0) с 

междинния трансмембранен АП1 (фиг.10 а, колонка ТAP1), установихме 

30% намаление за стойността на Fmed (светли колонки) и 45% за Fmean 

(тъмни колонки). При промяна на трансмембранния АП с ТАП2 (фиг.10 а, 

ТAP2), стойността на Fmed (светли колонки) намаляваше с 50%, а тази на 

Fmean (тъмни колонки) с 65%. Ефектът от съвместните промени на 

трансмембранния АП и намаляването на скоростта на разпространение не 

се различаваше статистически значимо от ефекта, предизвикан от 

промените само на трансмембранния АП. Достоверността беше р = 0.1 за 

разликата между ТАП1 и ТАП1+V1 и р = 0.06 за ТАП2 и ТАП2+V2.  
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Фиг.10. Относителни промени (средни стойности ± SD) в спектралните 
честоти Fmed и Fmean (светли и тъмни колони), пресметнати за различни 
физиологични условия и при различни видове отвеждане (а) - 
вътремускулно, (б) монополярно, (в) биполярно(LSD) и (г) бели-тендон 
разположение на електрода. Данните са нормирани към началните условия 
на нулева синхронизация, начален трансмембранен АП0 и начална скорост 
на разпространение и са изразени в проценти.  
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Промените в стойностите на изследвания спектрален индекс на 

умората, предизвикани от промени само на синхронизацията (фиг.11 а, 

колонки S1 и S2), само на скоростта (фиг.11 а, колонки V1 и V2) или на 

скоростта съвместно със синхронизацията (фиг.11 а, колонки S2+V1 и 

S2+V2), бяха недостоверни (р>0.99). 

При промяна в трансмембранния АП с междинния трансмембранен 

АП1 и при съвместните му промени с намаляването на скоростта на 

разпространение на възбуждането по мускулната мембрана ТАП1+V1, не 

установихме достоверни (р>0.35) промени в стойността на индекса, 

въпреки че промените изглеждаха големи, но и стандартното отклонение 

беше голямо (фиг.11 а, колонки ТАП1 и ТАП1+V1). При промяна на 

тансмембранния АП0 със силно променения, поради умората, 

трансмембранен АП2 или при съвместната му промяна със силно 

намалената скорост АП2+V2 установихме достоверно (р<0.001) увеличение 

на стойността на FInsm5 (фиг.11 а, колонки ТАП2 и ТАП2+V2). 

 

2.2 Повърхностно отвеждане на ЕМГ сигнал с монополярен и с 

биполярен надлъжен единично диференциращ електрод (LSD) 

 

При отвеждане с повърхностен монополярен електрод приложените 

промени на синхронизацията и скоростта (фиг. 10 б, колонки S1, S2, V1, V2, 

S2+V1 и S2+V2) водеха до достоверни (р<0.001) промени в стойностите на 

Fmed и Fmean, с изключение за стойностите на Fmed при прилагане на 

междинна синхронизация S1 (фиг. 10 б, светла колонка S1), които бяха 

недостоверно намалени (р>0.42). Когато намаляваше само скоростта, 

стойностите на Fmed и Fmean достоверно (р<0.001) намаляваха с 12-23% (фиг. 

10 б, колонки V1 и V2).  
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Фиг. 11. Относителни промени (средни стойности ± SD) в индекса на 
умората FInsm5, пресметнати за различни физиологични условия и при 
различни видове отвеждане (а) - вътремускулно, (б) монополярно, (в) 
биполярно(LSD) и (г) бели-тендон разположение на електрода. Данните са 
нормирани към началните условия на нулева синхронизация, начален 
трансмембранен АП0 и начална скорост на разпространение и са изразени 
в проценти.  
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Когато намаляваше само скоростта, нарастването в стойностите на 

FInsm5 не беше значимо (р>0.92) (фиг. 11 б, V1 и V2). Стойностите на FInsm5, 

се увеличаваха достоверно (p<0.012) при висока синхронизация, (фиг.11 б, 

колонка S2) и при висока синхронизация, съпроводена с намаляване на 

скоростта (p<0.001) (фиг.11 б, S2+V1 и S2+V2). 

Самостоятелната промяна на трансмембранния АП с междинния 

вариант на трансмембранния АП1 (ТАП1) водеше до достоверно (р = 

0.0499) увеличаване на стойността на спектралния индекс на умората 

(фиг.11 б, колонка ТАП1). При всички останали случаи измененията на 

трансмембранния АП предизвикваха достоверни (р<0.001) промени в 

характеристичните честоти и FInsm5 (фиг.11 б, колонки ТAP2, ТAP1+V1 и 

ТAP2+V2).  

При отвеждания с повърхностни биполярни LSD точкови електроди, 

всички прилагани промени във физиологичните условия водеха до 

достоверни промени в стойностите на Fmed и Fmean на ЕМГ сигналите 

(фиг.10 в). При промяна на първоначалната синхронизация с умерена S1 

синхронизация стойностите на Fmed и Fmean достоверно (р=0.016) 

намаляваха (фиг.10 в, колонки S1). По-нататъшните промени на 

синхронизацията (S2), намаляването на скоростта на провеждане на 

възбуждането по мускулните влакна (V1 и V2), промените в 

трансмембранния АП и комбинациите от тези условия водеха до 

достоверно (р<0.001) намаляване на стойностите на Fmed и Fmean (фиг.10 в). 

Най-големи бяха промените в стойностите на тези параметри при 

комбинацията от физиологични условия съчетаваща промените в 

трансмембранния АП и промените в скоростта на разпространение на 

възбуждането (фиг. 10 б,в, ТАП2+V2). 

При прилагане на силно променен трансмембранен АП2 

наблюдавахме достоверно (р=0.003) увеличаване на стойността на FInsm5, 

(фиг. 11 в, колoна ТAP2). При прилагане на комбинация от намаляване на 
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скоростта с висока синхронизация или с изменен трансмембранен АП 

наблюдавахме най-голямо достоверно (р<0.001) увеличение на 

стойностите на FInsm5 (фиг.11 в, колонки S2+V1, ТAP1+V1 и ТAP2+V2). 

 

2.3 Повърхностно отвеждане на ЕМГ сигнала с бели-тендон 

(belly-tendon) разположение на електрода  

 

При бели-тендон отвеждане на ЕМГ сигналите, промените в Fmed 

предизвикани от прилагане на средна синхронизация (S1), не бяха 

достоверни (р=0.14), (фиг.10 г, колона S1). При прилагане на висока 

синхронизация на ДЕ (S2), установихме достоверно (р=0.035) намаляване в 

стойностите на Fmed (фиг. 10 г, S2 светли колони). При промяната и на двете 

нива на синхронизация наблюдавахме достоверно (р<0.002) намаляване в 

стойностите на Fmean  (фиг. 10 г, S1 и S2, тъмни колони). Установихме 

достоверно (р<0.001) намаляване в стойностите на Fmed и Fmean при 

намаляване на скоростта на разпространение на възбуждането (фиг. 10 г, 

колони V1 и V2), а също така и при промяна на скоростта в комбинация със 

синхронизацията в импулсацията на ДЕ (фиг.10 г, колони S2+V1 и S2+V2. 

Най-големите достоверни (р<0.001) намалявания в стойностите на Fmed 

(47%) предизвикаха съвместните промени на трансмембранния АП и 

скоростта на разпространение на възбуждането (фиг.10 г, светли колони 

ТAP2+V1 и ТAP2+V2), те предизвикаха и 56% намаляване в стойностите на 

Fmean. (фиг. 10 г, тъмни колони ТAP2+V1 и ТAP2+V2)  

Промените в стойностите на FInsm5, предизвикани от изменения в 

синхронизацията и в скоростта на разпространение на възбуждането, не 

бяха значими (р>0.15) (фиг.11 г, колони S1, S2, V1, V2, S2+V1 и S2+V2). При 

промяна на трансмембранния АП0 със средно променения ТАП1 не 

наблюдавахме достоверни (р>0.8) промени в стойностите на FInsm5 (фиг.11 

г, колона ТАП1), но при средно променен трансмембранен АП1 и средно 
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намалена скорост V1 = 3.25 m/s установихме достоверно (р=0.011) 

увеличаване в стойностите на FInsm5 (фиг.11 г, колони ТAП1+V1). При 

прилагане на силна промяна в трансмембранния АП (ТАП2) сам и в 

комбинация със силно намалена скорост (V2) увеличението в стойностите 

на FInsm5 беше достоверно р<0.001 (фиг.11 г, колони ТAP2 и ТAP2+V2). 

 

 

3. Анализ на спектъра на мощността на експериментални ЕМГ 

сигнали 

 

При анализа на спектъра на мощността на експериментални ЕМГ 

сигнали установихме, че по-високите спектрални моменти “к”, водеха до 

увеличаване на амплитудата на променните на индекса с развитие на 

умората. Максималната стойност на промените в индекса получихме при 

горна честотна граница от 400 Hz (фиг. 12). С увеличаването на “к” и на 

честотната лента се увеличаваше вариабилността, когато сигнала беше 

разделен на къси сегменти по 1 s (фиг. 12). Вариабилността се увеличаваше 

и с времето. На 20-тата секунда, за к = 4 и 5 вариабилността съответно 

беше 0.52 и 0.77, докато на 24-тата секунда беше 0.67 и 1.05. 
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Фиг.12. Относителни промени в стойностите на спектралните 
индекси с нарастваща степен на спектралния момент “к” = 1, 2, 3, 
4 и 5, съответстващи на нарастващите криви за едно опитно лице, 
при различна горна честотна граница (100, 200, 400 и 500 Hz). 
ЕМГ сегментите са с продължителност 1 s. Данните са 
нормализирани към съответните стойности на спектралния 
индекс, получени от първия ЕМГ сегмент. 

 

При проучване на влиянието на дължината на сегментите от 

ЕМГсигнала, върху вариабилността на индекса установихме, че при по-

продължителен сегмент вариабилността намалява. При увеличаване на 

продължителността на изследвания интервал, промените в индекса 

намаляваха, но имаха тенденция за линеаризиране (фиг. 13).  
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Фиг.13. Относителни промени в стойностите на спектралните 
индекси при различна продължителност на обработваните ЕМГ 
сегменти (1, 2, 4 и 5 s). Горната честотна граница е 400 Hz. 
Степента на спектралния момент “к” = 1, 2, 3, 4 и 5. Данните са 
нормализирани към съответните стойности на спектралните 
индекси, получени от първия ЕМГ сегмент. 
 
 
При извършената непараметрична корелация между 

нормализираните стойности на скоростта на провеждане на възбуждането 

по мускулните влакна и стойностите на нормализирания спектрален 

индекс установихме, че в 8, 12 и 24 s от ЕМГ сигнала има значима 

корелация между индекса на умора и скоростта (табл.5, фиг.14).



 

 64

 

 
Фиг.14. Относителни промени в стойностите на спектралния 
индекс с “к”=1, дължината на сегментите 4 s и горна честотна 
граница 400 Hz и в скоростта на разпространение, при развитие 
на умора.  
                                               
        Таблица 5. Непараметрична корелация между 
нормираните стойности на скоростта на разпространение и 
стойностите на нормирания спектрален индекс с “к” = 1, дължина 
на сегментите 4 s и горна честотна граница 400 Hz. Значимите 
корелации са маркирани със звезда.  
 
 

Време [s] Spearman R p 
8 - 0.83 0.005* 
12 - 0.80 0.009* 
16 - 0.59 0.09 
20 - 0.43 0.33 
24 - 0.90 0.004* 
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ОБСЪЖДАНЕ 

 

ЕМГ зависи от много фактори, които могат да предизвикат 

противоположни промени. Това затруднява интерпретирането на 

експериментално отведените сигнали. Симулационният подход позволява 

независима промяна на всички параметри, свързани с генерирането на 

ЕМГ сигнали. Това дава възможност да се изучат ефектите на промените в 

различните фактори върху отведените ЕМГ сигнали. Връзката между 

между ЕМГ сигналите, генерирани под въздействието на ЦНС, и силата, 

произвеждана от мускула, прави подход, използващ повърхностната ЕМГ, 

много привлекателен за оценка на невроналните промени. ЕМГ подход се 

използва при изследването на механизмите на мускулната умора и при 

търсенето на по-оптимален режим за тренировки и рехабилитационни 

процедури (DeVries, 1968a, b; Maton, 1976; Moritani и deVries, 1979; 

Edwards, 1981; Bigland-Ritchie, 1995; Häkkinen и съавт., 2003; Gabriel и 

съавт.,  2006; Rampinini и съавт., 2011; Castronovo и съавт., 2012; Ngeo и 

съавт.,  2012; Tillin и съавт., 2012; Guilhem и съавт., 2013; Lee and Powers, 

2013; Nyland и съавт.,  2013; Taipale и съавт.,  2013). Изглежда логично да 

се смята, че увеличеното въздействие от страна на ЦНС би трябвало 

пропорционално да увеличи ЕМГ. Но редица допълнителни фактори могат 

да променят съотношението между броя на импулсите, идващи от ЦНС и 

регистрираните ЕМГ показатели. Един от факторите е свързан с 

морфологията на мускулите. В състава на мускулите влизат различни ДЕ, 

които освен по вида си, се различават и по разположението си в мускула, а 

следователно и по приноса в регистрираната ЕМГ.  

Има и няколко биофизични причини, на които обикновено не се 

обръща много внимание, и които са свързани с това, че мускулът 

представлява обемен проводник. В мускула, като обемен проводник, 

извънклетъчните потенциали, генерирани от всяко влакно, са 
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пропорционални на площта на напречното сечение на влакното (Woodbury, 

1966). Тъй като мускулните влакна в състава на бързите ДЕ имат по-голям 

среден диаметър (табл.1), те ще генерират по-големи извънклетъчни 

потенциали. Пренебрегването на зависимостта между големината на 

извънклетъчния потенциал и квадрата на диаметъра на влакно може да 

повлияе и коректността на изводите. 

Извънклетъчните потенциали намаляват с отдалечаване от 

източника. Това означава, че дори морфологично еднакви ДЕ, намиращи се 

на различно радиално разстояние, ще създадът върху отвеждащия електрод 

различни потенциали. При завършването на вълната на АП в края на 

мускулното влакно характера на полето, което се създава в 

извънклетъчното пространство се променя. Намалява се квадруполната и 

се увеличава диполата част на полето. При отдалечаване от квадруполен 

източник потенциалът намалява пропорционално на 1/x3, докато 

потенциалът от диполен източник намалява пропорционално на 1/x2. Така 

с отдалечаването от мускулното влакно се увеличава относителния дял на 

сигнала, получен от терминалните фази на АП.  

С увеличаване на радиалното разстояние се увеличава времетраенето 

между положителните и отрицателните екстремуми на извънклетъчния 

потенциал, създадени от преминаващия под електрода АП. Това намалява 

честотните характеристики на този сигнал. Докато продължителността на 

терминалните фази не зависи от разстоянието.  

Еднофазните трансмембранни АП създават многофазни 

извънклетъчни потенциали. При активирането на много мускулни влакна, 

противиположните по знак фази могат да съвпаднат и взаимно да се 

погасят. Поради полифазността на потенциалите на ДЕ, сумирането на 

потенциалите от различните ДЕ би могло съществено да подцени нивото 

на невроналната активация.  
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Нашите резултати показват, че при симулираните честоти, 

количество интерфериращи сигнали от различни ДЕ и първоначален 

трансмембранен АП, двойното увеличаване на средната честота на 

импулсация увеличава RMSEMG и интеграла на ЕМГ (IEMG) около 1.5 пъти 

(фиг.8 и 9, първите точки от кривите в лявата колона имат значения около 

60%, 100%, ~150%). 

От друга страна, възможната синхронизация в активирането на 

отделните ДЕ, предизвикана от ЦНС, намалява погасяването на фазите на 

различните ДЕ и увеличава амплитудната оценка на невронална активация 

(Arabadzhiev и съавтори, 2010). Ако синхронизацията в активирането на 

ДЕ е съпроводена с намаляването на честотата на импулсиране на ДЕ, 

двата ефекта взаимно ще се погасяват. Това би маскирало истинското 

влияние от страна на ЦНС. 

При умора се променят амплитудата, продължителността, формата 

на трансмембранния АП и скоростта му на разпространение. Характерният 

за умората трансмембранен АП е удължен и с намалена амплитуда. На 

различни разстояния, различните части на профила на трансмембранния 

АП ще имат различен дял във формирането на амплитудата и честотния 

спектър на извънклетъчния потенциал (Dimitrova и Dimitrov, 2002).  

Когато електродът е близо до влакното, преобладава ефекта на най-

стръмната част на профила - деполяризационния фронт на 

трансмембранния АП. Генерираното от него поле ще наподобява полето, 

създадено от един дипол. Затова, когато електродът се намира над 

мускулното влакно, близо до влакното, извънклетъчните потенциали са 

двуфазни.  

Когато електродът се отдалечава от влакното се усилва влиянието и 

на останалата част на трансмембранния АП, която има обратна по знак 

производна. Генерираното поле ще наподобява полето, създадено от 2 

дипола с различен знак. Затова в случаите когато електродът е над 
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мускулното влакно, основните фази на извънклетъчните потенциали стават 

трифазни.  

При дадено разстояние между оста на мускула и отвеждащия 

електрод, амплитудата на извънклетъчния потенциал е най-голяма, когато 

разстоянието между оста на влакното и електрода е √2 пъти разстоянието 

между противоположно заредените диполи, с които може приближено да 

се представи извънклетъчното потенциално поле на трансмембранния АП. 

Когато разстоянието от влакнто до електрода е по-голямо от оптималното 

за получаване на максимална амплитуда, удължаването на 

трансмембранния АП до новата оптимална дължина, ще увеличава 

амплитудата на извънклетъчния потенциал. При развитието на умора 

нараства амплитудата и продължителността на следовия потенциал, които 

значително удължават пространствения профил на трансмембранния АП. 

Променените при умората трансмембранен АП и скорост на неговото 

разпространение ще изменят амплитудните ЕМГ характеристики. Това ще 

затрудни оценката на промените  в такива централни фактори, като броя на 

активираните ДЕ, честотата на тяхната импулсация и възможната им 

синхронизация.  

Получените резултати позволяват да се дадат някои препоръки за 

намаляване на ефектите от периферните промени при амплитудната 

оценка на въздействието от страна на ЦНС: 

(а) При ЕМГ изследване на централните и на периферните 

механизми, съпровождащи интензивни мускулни натоварвания, е 

желателно периодически да се предизвиква и да се регистрира М-отговора 

на интересуващите ни мускули.  

б) Ако се стремим да елиминираме периферните фактори, при 

повърхностно отвеждане, когато разстоянието от електрода до активните 

мускулни влакна е голямо, е по-добре да се разглежда  частното 

RMSEMG/RMSM (фиг. 9, лява колона), отколкото частното IEMG/IM (фиг. 9, 
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дясна колона). Но трябва да се има предвид, че при увеличена честота на 

импулсите, идващи от страна на ЦНС, това отношение може да подцени 

участието на ЦНС, особено при последните стадии на умора (фиг. 9, лява 

колона, линиите с тирета се отклоняват от хоризонталата). 

(в) Използването на интеграла от М-отговора, за да се намали ефекта 

от периферните промени в профила на трансмембранния АП изглежда по-

неподходящо, тъй като се подценяват, както ефектите от страна на ЦНС 

(фиг. 9, дясна колона, точкови и пунктирни линии), така и ефектите от 

страна на периферните фактори (фиг. 9  дясна колона, плътни линии).  

Ние изследваме сумарната ЕМГ от 125 ДЕ, импулсиращи с 

относително постоянни честоти, с независимо фазово отместване и 

равномерно разпределени случайни координати. Повишаването на 

невроналната активация на мускула може да предизвика, както повишена 

честота на импулсация на някои ДЕ, така и активиране на допълнителни 

ДЕ. Ако при моделирането на ЕМГ сигнал от мускул вместо да  

активираме допълнителна ДЕ повишим честотата на импулсация на вече 

учавстваща ДЕ, тогава допълнителните импулси ще са еднакво отдалечени 

от съседните импуси на същата ДЕ. Това ще доведе до минимална 

канцелация между противоположните фази на съседните импулси. Но 

спрямо останалите независимо импулсиращи 124 ДЕ, допълнителните 

импулси ще са пак толкова случайно отместени по фаза колкото и 

импулсите от евентуална допълнителна ДЕ. Относително голямото 

количество използвани ДЕ позволява използвания от нас модел да се 

използва за интерпретиране не само на ЕМГ сигнали с различни честоти на 

импулсиране на ДЕ, но и на сигнали с различно количество учавстващи 

ДЕ. По-приближено до реалността моделиране на нарастването на  

мускулната активация би изисквало допълнително във всеки конкретен 

случай да се изяснява:  
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- колко ДЕ ще увеличат честотата си на импулсация и с колко ще я 

увеличат;  

- колко ДЕ ще запазят честотата си на импулсиране непроменена;  

- колко нови ДЕ ще се включат и какъв режим на импулсация ще 

имат.  

След Lindström (1970) обикновено се приема, че изменението в 

продължителността на извънклетъчния потенциал, а следователно, и 

изменението на спектралните характеристики, се определят основно от 

промените в скоростта на разпространение. С приближаването на 

регистриращия електрод до активното влакно, връзката между 

продължителността на извънклетъчния потенциал и скоростта на 

разпространение все повече се нарушава (Dimitrova и Dimitrov, 2003). В 

непосредствена близост до влакното, промените в продължителността на 

извънклетъчния потенциал са слабо чувствителни към промените в 

скоростта на разпространение. Те са чувствителни към промените в 

продължителността на деполяризационната фаза на трансмамбранния АП 

(Dimitrova и Dimitrov, 2003; Vukova и съавтори, 2010).  

При повърхностно отвеждане, електродът е достатъчно отдалечен, за 

да се отчете влиянието на следовия потенциал. Но не е достатъчно далеч, 

за да се пренебрегне увеличаването на продължителността на 

извънклетъчния потенциал, причинено от удължаването на 

трансмембранния АП. Затова, когато се очаква силно изразен следови 

потенциал, би трябвало промените в  спектралните характеристики, при 

повърхностно отвеждане, да се свързват не само с промените в скоростта 

на разпространението, но и с промените в трансмембранния АП (фиг. 10 и 

фиг. 11).  

Ефектите, предизвикани от периферните фактори върху 

спектралните характеристики, могат да се окажат съизмерими със 

ефектите, предизвикани от страна на ЦНС (фиг. 10 и фиг. 11).  
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Въпреки сложността в интерпретирането на интерферентната ЕМГ 

при максимално волево усилие, когато сигналите от всичките ДЕ се 

наслагват един върху друг, използвания в нашите експерименти подход, е 

много удобен за определянето на скоростта на разпространението на 

възбуждането по мускулните влакна. Беше използван специален 

селективен повърхностен разклонен електрод, предложен и демонстрирал 

своите качества от българската школа (Gydikov и съавт., 1982; Gydikov и 

Christova 1984; Gydikov и съавт., 1984; Gydikov и съавт., 1986 a; Gydikov и 

съавт., 1986 b; Kossev и съавт., 1988; Christova и съавт., 1999; Kristev и 

Kossev, 2001; Christova и съавт., 2007, Christova и съавт., 2008). ЕМГ 

сигнала, използван за изчисляване на спектралните индекси на умората, се 

отвеждаше от монополярните отвеждания на нашия електрод, от които се 

взимаше и сигнала за определянето на скоростта на провеждане на 

възбуждането по мускулните влакна.  

При висока степен на спектралния момент и при къси интервали от 

време се наблюдаваше висока вариабилност на СИ, при наближаване на 

времето на издържливост. Тъй като вариабилността зависи от времето от 

началото на съкращението, тя едва ли се дължи само на случайни причини. 

Може да се предположи, че повишената вариабилност съответства на 

процес, протичащ при умора. Висока вариабилност на индекса е 

забелязана, при 20 и 40% от максималната волева сила (Dimitrova и съавт., 

2009) и е била обяснена с ротация или рекрутиране на нови ДЕ.  

Промяната на невроналния драйв, променя количеството акционни 

потенциали в рамките на изследвания интервал време. Увеличаването на 

честотата на импулсиране на ДЕ съкращава времето за възстановяване на 

АП.  

В експериментите ни опитното лице се опитва да поддържа 

максималната си сила без визуална обратна връзка. Експериментът 

продължаваше докато силата не спаднеше с 30% под максималната.  
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Очаква се при максимални фазични усилия да се включат всички ДЕ. 

В нашите експерименти усилията бяха статични. Насърчаването на 

опитното лице с думи увеличаваше създаваната от него сила. Опитното 

лице в произволен момент може да промени невроналния си драйв сам или 

при вербална стимулация. Това може да промени баланса между по-

високопраговите и по-нископраговите ДЕ, а различната им степен на 

умора също ще се отрази върху спектралните индекси.  

Увеличената вариабилност на индекса може да отразява, както 

централни, така и периферни промени. Измененията на индекса на умората 

зависят от степента, на която се повдига спектралния момент и от 

продължителността на сегментите. Това дава възможност да се избира в 

зависимост от целта на проучването, между по-общо отбелязване на 

развитието на умората, чрез използване на по-продължителни интервали и 

по-ниска степен на спектралния момент и по-детайлно изучаване на 

процесите на умората, с по-къси времеви сегменти и по-високи степени на 

спектралния момент. 

Съчетаването на симулационните и експерименталните изследвания 

могат да доведат до намирането на по-съвършени методи за разпознаване и 

разграничаване на централните и периферните промени. Това ще 

допринесе за по-дълбокото разбиране на механизмите на мускулната 

умора и ще помогне за достигането на по-големи успехи в медицината и 

спорта. 
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ИЗВОДИ 

 

1. При умора, ефектите от значителните промени в трансмембранния 

АП, повлияващи амплитудните характеристики на ЕМГ сигнали - 

IEMG и RMSEMG, са съизмерими с ефектите, предизвикани от страна 

на ЦНС. В този случай, оценката на невроналните промени по 

промените в амплитудните характеристики на ЕМГ сигнали, може да 

бъде заблуждаваща. 

2. При интерпретирането на невроналните промени нормирането на 

амплитудните характеристики на ЕМГ сигнали към амплитудните 

характеристики на М-отговора намалява ефекта от променените 

периферни фактори. 

3.  При повърхностно отвеждане, когато разстоянието между електрода 

и активните мускулни влакна е голямо, е по-добре да се използва 

частното RMSEMG/RMSM отколкото частното IEMG/IM, за да се намали 

ефекта на периферните фактори. 

4. При значителни промени в трансмембранния АП, промените в 

спектралните характеристики на ЕМГ сигналите са съизмерими с 

промените, предизвикани от централните фактори. В този случай, 

оценката на невроналните промени по измененията в спектралните 

характеристики на ЕМГ сигнали, може да бъде заблуждаваща. 

5. При значителни промени в трансмембранния АП, спектралните 

характеристики на повърхностно отведените ЕМГ сигнали са 

чувствителни не само към промените в скоростта на 

разпространение на АП, но и към промените в трансмембранния АП.  
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ПРИНОСИ 

1. Устанавено е, че промените в трансмембранния АП, повлияващи 

амплитудните характеристики на ЕМГ сигнали - IEMG и RMSEMG, са 

съизмерими с ефектите, предизвикани от страна на ЦНС. 

2. Установено е, че при нормиране на амплитудните характеристики на 

ЕМГ сигналите към амплитудните характеристики на М-отговора 

намалява ефекта от променените периферни фактори. 

3. Устанoвено е, че при повърхностно отвеждане, когато разстоянието 

между електрода и активните мускулни влакна е голямо, трябва да се 

използва частното RMSEMG/RMSM вместо частното IEMG/IM, за да се 

намали ефекта на периферните фактори. 

4. Устанавено е, че при значителни промени в трансмембранния АП, 

промените в спектралните характеристики на ЕМГ сигналите са 

съизмерими с промените, предизвикани от централните фактори.  

5. Показано е, че при значителни промени в трансмембранния АП, 

спектралните характеристики на повърхностно отведените ЕМГ 

сигнали са чувствителни не само към промените в скоростта на 

разпространение на АП, но и към промените в трансмембранния АП.  
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