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Данная работа посвящена моделированию и разработке источников электроэнергии для имплан-
тируемых устройств на основе ранее не использованных физических принципах. Также в статье
приведен обзор и выполнен сравнительный анализ характеристик существующих в теории и при-
меняемых на практике технологий энергообеспечения имплантов.
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ВВЕДЕНИЕ

Одним из современных направлений развития био-
медицинских и микроэлектронных технологий являет-
ся создание имплантируемых устройств (ИУ), таких
как кардиостимуляторы, нейроимпланты и даже ис-
кусственные органы [1–7]. С момента появления кар-
диостимуляторов непрерывно ведется работа по реше-
нию проблем программирования имплантов, миними-
зации их размеров и усовершенствования системы по-
дачи электроэнергии не только к самим устройствам,
но и к их электронным контроллерам и индикато-
рам [5, 8, 9]. Основным источником электроэнергии
для имплантов сейчас являются литий–ионные бата-
реи, достаточно компактные и способные обеспечить
работу кардиостимуляторов до 5 [10, 11] и даже до
14 лет [12], до 3 лет для некоторых нейростимулято-
ров [13] и менее года для биосенсоров [14]. Однако по
истечении заряда батареи нередко требуется хирурги-
ческое вмешательство для замены батареи, электрода,
а иногда и целого импланта [13, 15]. Такая процедура
не только технологически сложна для случаев с элек-
тростимулирующими устройствами, но и сама по се-
бе может представлять опасность для пациента [12].
Очевидно, для минимизации риска необходимо увели-
чить время работы ИУ, и это можно сделать тремя
способами. Первый — увеличить емкость батареи [10],
что не всегда возможно, т.к. емкость всегда напрямую
связана с ее габаритами. Второй — программно опти-
мизировать работу устройства [9, 16], однако и здесь
есть предел. Третий способ — это имплантирование
постоянных генераторов тока, обладающих максималь-
ными стабильностью и независимостью, а так же до-
статочной мощностью и компактностью. Таким обра-
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зом, на сегодняшний день создание и развитие таких
устройств является актуальной задачей.

Системы поддержания физиологических или когни-
тивных процессов (ПФКП) с включением имплантиру-
емых электрогенераторов (ИЭГ) могут иметь больший
срок действия или быть полностью автономными. По-
добная схема была реализована для имплантируемых
биосенсоров [14]. К тому же дополнительный источник
энергии делает имплант устойчивее к неожиданному
отказу. Следует еще раз отметить, что совершенствова-
ние и создание новых ИЭГ является актуальным и пер-
спективным направлением с прикладной точки зрения.

1. ФИЗИЧЕСКИЕ ПРИНЦИПЫ
УЖЕ СУЩЕСТВУЮЩИХ И ПРЕДПОЛАГАЕМЫХ

НОВЫХ ИСТОЧНИКОВ ЭЛЕКТРОЭНЕРГИИ
ДЛЯ ИМПЛАНТИРУЕМЫХ УСТРОЙСТВ

Работа некоторых источников электроэнергии (ИЭ)
для ИУ может частично или полностью зависеть от
жизнедеятельности или метаболизма человека, напри-
мер, от степени подвижности тела, от содержания раз-
личных веществ в крови, от потока крови и др. Поэто-
му в этой работе все ИЭ разбиваются на два основных
класса: независящие и частично зависящие от жизне-
деятельности (ЖД) организма. Следует отметить еще
одну важную характеристику ИЭ — в некоторых слу-
чаях ИЭ должен быть имплантирован непосредственно
в организм, из которого он будет получать нужный ре-
сурс для генерации. Также есть виды ИЭ, которые не
требуют имплантации или не могут бытьимплантиро-
ваны в тело человека. Возможные ИЭГ, батареи и дру-
гие ИЭ изображены на рис. 1 [14, 17–22], в табл. 1
приведены их основные характеристики, а на рис. 2
изображены диапазоны потребляемой мощности для
современных имплантов.

Из табл. 1 видно, что все частично или полностью
разработанные технологии обладают существенными
недостатками. ИЭ, требующие дополнительных ресур-
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Рис. 1: Существующие и потенциально возможные ИЭ для ИУ; зеленым цветом обозначены имплантируемые ИЭ, сирене-
вым — внешние и вариативные

1 мкВт 10 мкВт 100 мкВт 1 мВт 10 мВт 100 мВт

Рис. 2: Диапазоны потребляемых мощностей ИУ, кроме вспомогательного устройства для левого желудочка и искусственного
сердца (3–15 Вт) [14, 18, 19]

сов или технического обслуживания, а также имеющие
малые мощности и короткие времена жизни, только
усложнят эксплуатацию ПФКП, поэтому не будут вос-
требованы. А нестабильность работы или присутствие

в технологии вредных для организма элементов несут
в себе потенциальную опасность.

Учитывая все выше сказанное, глобальной задачей
данной работы является создание устойчивого и без-
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опасного ИЭГ на основе ранее не использованных
в этих технологиях физических эффектах, а именно,
магнитный гидродинамический (МГД) эффект и эф-
фект двойного электрического слоя (ДЭС). Кровь са-
ма по себе представляет собой слабый электролит [23]
(табл. 2) с рН 7.36, находящийся в непрерывном дви-
жении, поэтому в ней можно наблюдать эти эффекты.

1.1. Модуляция двойного электрического слоя

Еще в начале прошлого столетия было установлено
явление ДЭС [24], однако возможность строить доста-
точно полные теоретические модели появилась лишь
относительно недавно за счет увеличения вычисли-
тельных мощностей и повышения точности измери-
тельного оборудования [25]. Двойной электрический
слой (ДЭС) — слой ионов, образующийся на поверхно-
сти частиц в результате адсорбции ионов из раствора,
диссоциации поверхностного соединения или ориенти-
рования полярных молекул на границе фаз (рис. 3).
В результате на границе электролит/поверхность воз-
никает эффективная емкость, модулируя эту эффек-
тивную емкость, можно добиться генерации электри-
ческого тока. Есть ряд примечательных работ, описы-
вающих реализацию такой технологии, например, дви-
жение капли электролита по поверхности графена [26]
или по поверхности с модулированным поверхностным
зарядом [27]. Можно преобразовать энергию акустиче-
ских колебаний или механических сдвигов в электри-
ческую за счет модулирования ДЭС капли электролита
между подвижными обкладками [22]. Особый интерес
для создания потенциально имплантируемых источни-
ков энергии представляет вариант генерации на непре-
рывном потоке электролита по поверхности углеродно-
го волокна [21, 28].

Рис. 3: Схема образования ДЭС в случае адсорбции на по-
верхности из электролита

1.2. Магнитная гидродинамика

В крови соль присутствует виде диссоциированных
положительных и отрицательных ионов. Для оценки
количества заряда в потоке крови, возьмем артерию ра-
диусом 3мм и средней скоростью потока 15 см/с, тогда
в секунду через сечение артерии проходит 1.17 × 1020

ионов Na+ (табл. 2), что в пересчете на заряд состав-
ляет почти 20А. Следовательно, при наличии магнит-

ного поля на заряды будет действовать сила Лоренца,
сепарирующая ионы по нормали к направлению движе-
ния, создавая разность потенциалов на электродах, им-
плантированных в кровоток. Таким образом, появляет-
ся возможность добиться электрической генерации.

Кроме первостепенных вопросов данной техноло-
гии — подбора материалов электродов и моделирова-
ния происходящих физических и химических процес-
сов — стоит вопрос источника стационарного магнит-
ного поля и его (магнитного поля) формирования. По-
стоянные магниты разных размеров и материалов мо-
гут обеспечить поля до 0.5 Тл, однако, когда речь идет
об имплантации, не все материалы и размеры могут
быть приемлемы. В качестве решения в работе были
предложены ферромагнитные частицы, они не могут
дать сильных полей, но могут быть хорошо совмеще-
ны с технологией имплантов. Кроме того, эффект силы
Лоренса может быть использован как дополнение или
усовершенствование других технологий ИЭГ и усиле-
ния эффектов, например, того же ДЭС.

2. ЭКСПЕРИМЕНТАЛЬНАЯ ЧАСТЬ
И МОДЕЛИРОВАНИЕ ПРОЦЕССОВ

2.1. Технология получения электродов

В технологии имплантов мягкие органические мате-
риалы часто бывают предпочтительнее твердых неорга-
нических, а иногда и единственно допустимыми [29].
Примером волокнистой полимерной структуры может
служить гидрогель на основе полисахаридных крио-
гелей. Такие криогели сегодня находят широкое при-
менение [30–32], однако для генерации тока впервые
были использованы в данной работе. Такая структура
хороша не только с точки зрения биосовместимости,
но и в плане конструкции, т.к. в нее легко вводить по-
лезные компоненты и структуры прямо во время синте-
за [29]. Аналогичный подход был выбран для синтеза
материалов электродов в данной работе.

В 30мл разогретой до 40 ◦С дистиллированной во-
ды добавлялось 0.75 г поливинилового спирта, за-
тем на магнитной мешалке все растворялось до го-
могенного состояния при температуре 70 ◦С в те-
чение 2 часов. Таким же образом и с такой же
концентрацией готовился раствор ксантана, только
при температуре 60 ◦С и в течение 30мин. Далее
в емкости с верхнеприводной мешалкой смешива-
лись эти два раствора и 1.3% раствор биосовмести-
мого проводящего полимера PEDOT:PSS (поли(3,4-
этилендиокситиофен)полистиринсульфанат), который
имеет почти в 2 раза больший по модулю зета-
потенциал по сравнению с многостеночными углерод-
ными нанотрубками [33, 34], в пропорции 5:5:3. Так-
же в смесь были добавлены ферромагнитные наноча-
стицы магнетита FeO·Fe2O3 60 нм в диаметре, полу-
ченные методом химического осаждения, в количестве
0.83% от массы сухого геля. Предельная концентра-
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Таблица I: ИЭ, их технические характеристики и критерии применимости

Название ИЭ Мощность Достоинства Недостатки

Независимые от ЖД организма ИЭ

Литий-ионные
батареи

До 300Вт·ч/кг Энергоемкие
Легко интегрируемые

Требуют замены
Токсичные

Ядерные батареи 50мкВт Долгий срок действия
Стабильность

Дорогие
Риск радиационного заражения

Индукционное
сопряжение

6–150мВт Высокая интенсивность переда-
чи энергии

Ограниченность по частоте
Зависимость от энергосети
Влияние на посторонние ИУ

Емкостное сопря-
жение

- Без ограничения по энергии Нагрев
Малые расстояния
Большие размеры
Зависимость от энергосети

Ультразвуковая
передача

100 пВт–1.5мВт/см2 Не влияет на посторонние ИУ
Безопасно для организма

Зависимость интенсивности пе-
редачи от глубины
Зависимость от энергосети
Малая интенсивность

Наружный элек-
трод

- Нет ограничения по энергии
Безопасно

Зависимость от аккумуляторной
системы и энергосети

Инфракрасное из-
лучение

До 22мВт/см2 Большая интенсивность Нагрев
Большие размеры

Солнечная энер-
гия

Возможность глазного имплан-
тирования

Большая цена
Узкая применимость

Частично зависимые от ЖД организма ИЭ

Биотопливная
ячейка

Энзимы 20–
30мкВт/см2

Биосовместимость Малая мощность
Малое время жизни

Микробы 1 мВт/см2 Большая мощность Небезопасно для организма

Катодный катализ
2–180мкВт/см2

Относительно долгое время
жизни
Биосовместимость

Малая мощность
Неустойчивость

Естественные по-
тенциалы

1–6нВт Стабильность
Биосовместимость

Малая мощность

Термоэлектричество При ∆ = 1 − 7К
до 180мкВт/см2

Малый размер
Неограниченное время жизни
Недорого

Термозависимость

Электростатика До 60мкВт Легкость производства
Высокий потенциал
Малый размер

Необходима предварительная
зарядка
Малая мощность
Необходимость подвижности

Пьезоэлектричество 1.2мкВт–1 Вт Высокая мощность
Малый размер
Простая конструкция

Необходимость подвижности
Плохая биосовместимость

Осмотический
ток

До 100Вт/см2 Большая мощность
Малые размеры

Требует дополнительных ресур-
сов
Сложность изготовления
Неизвестно возможное влияние
на организм
Трудность реализации
в организме

Магнитная ин-
дукция

300 нВт–70 Вт Высокая мощность Вибрации устройства
Требует технического обслужи-
вания
Необходимость подвижности
Возможное магнитное влияние
на ИУ
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Таблица II: Примерные данные о составе плазмы крови че-
ловека [23]

Вещество Концентрация, г/100мл

Катионы

Натрий 0..31–0.34

Калий 0.016–0.021

Кальций 0.009–0.011

Магний 0.002–0.003

Анионы

Хлорид 0.36–0.39

Бикарбонат 0.2–0.24

Фосфат 0.003–0.004

циянаночастиц, при которой гель не становился лом-
ким и неустойчивым, была выбрана на основании ра-
боты [32]. На основании этой же работы гель прошел
4цикла заморозки при -12 ◦С и оттаивания при 25 ◦С
по 24 часа каждый. Это необходимо для упаковки геля
в устойчивую, не разрушаемую физиологическим рас-
твором (ФР) матрицу.

2.2. Генерация тока

2.2.1. Оборудование и измерения

Для проведения эксперимента была спроектирована
и выполнена на 3D–принтере проточная камера. Каме-
ра состоит из двух плоских стенок, расстояние между
которыми 3 мм. В стенках камеры имеются симмет-
ричные прорези, через которые взаимодействуют теку-
щий ФР и встроенные в стенки камеры слои гидроге-
ля (рис. 4). Слои гидрогеля с наночастицами насаже-
ны на DIP корпусы, встроенные в съемные держатели.
Эти держатели герметизируют камеру со стороны геля
и через них электрические контакты выведены нару-
жу. Плоская форма проточной камеры была выбрана
для упрощениня дальнейшего моделирования процес-
сов, происходящих в ней и из соображений просторы
конструкции.

Гелевые обкладки–электроды перед измерением на-
бухали в ФР до предельных размеров. Прокачка ФР
(0.9% концентрация NaCl) совершалась в импульс-
ном режиме перистальтическим насосом. Такая про-
качка была выбрана для того, чтобы приблизить усло-
вия эксперимента к условиям реального кровотока. Из-
мерения значения силы тока между двумя обкладка-
ми или между концами одной обкладки не позволили
обнаружить генерацию, однако ток удалось детекти-
ровать между одной обкладкой и нихромовой прово-
локой, проходящей через центр протока параллельно
ему (рис. 4). Для измерений использовался мульти-
метр UNI-T UT804.

а

б

Рис. 4: а — Внутренняя сторона стенки проточной камеры;
б — схема измерения тока генерации

2.2.2. Результаты эксперимента

Время, в течение которого гель набухает до предель-
ных размеров, определялось экспериментально. Для
этого кусочки сухого геля с наночастицами помеща-
лись в ФР и периодически проводилось их взвеши-
вание на аналитических весах Ohaus PA64C (рис. 5).
Кроме того было экспериментально подтверждено, что
наночастицы не вымываются из геля в потоке ФР
и сам гель не разрушается.

0 20 40 60
0,00

0,05

0,10

0,15

 
, 

, 

Рис. 5: Зависимость массы гелей от времени нахождения
в ФР, красным и синим обозначены первый и второй образец

При включении потока генератор в течение несколь-
ких минут выдавал пиковую мощность, затем она мед-
ленно спадала до незначительных величин (рис. 6,а).
Однако, после примерно 2.5 часов релаксации, генера-
ция относительно быстро вышла на стационарный ре-
жим генерации 21–23 нА (рис. 6,б). Кроме этого, сле-
дует отметить еще два важных результата.

Во-первых, при отключении насоса генерация тока
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Рис. 6: а — Генерация тока при постоянной скорости потока ФР 10 об/мин, красным обозначен эксперимент с максимальной
площадью обкладок, черным - с площадью в два раза меньшей; б — выход генерации на постоянный режим при скорости
потока 10 об/мин; в — генерация тока при разных скоростях, цифрами обозначены скорости в единицах об/мин, отрезками
обозначены области устойчивой генерации; г — нормированный на максимум ток при разных скоростях, цифрами обозначены
скорости в единицах об/мин, синими точками обозначены моменты установки новой скорости; д — релаксация генерации при
отключении насоса

медленно релаксирует (рис. 6,д). Если же удалить ФР
из проточной камеры, то генерация мгновенно прекра-
щается. По результат эксперимента можно предполо-
жить, что для генерации важны процессы, происходя-
щие на границе раздела физраствор–гель, а не в объе-
ме геля.

Во-вторых, экспериментально доказаны рост гене-
рируемого тока с увеличением скорости потока ФР
(рис. 6,в, г). С помощью дополнительных эксперимен-
тов с учетом долгих переходных процессов в системе
можно получить более точную зависимость силы тока
от скорости.
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2.3. Моделирование

Дальнейшие теоретическое и математическое изуче-
ния помогут определить верность гипотезы о ключевой
роли ДЭС эффекта при поточной генерации, а также
определить уровни вкладов модуляции ДЭС при тур-
булентном перемешивании диффузного слоя и других,
связанных с ДЭС, эффектов в процесс электрической
генерации. Для расширения эксперимента были прове-
дены модельные расчеты добавляемых в систему маг-
нитных полей и поведения ионов в магнитном поле.
Это было сделано с расчетом на то, что разделение за-
рядов в магнитном поле может быть полезно для уси-
ления эффектов, способствующих электрогенерации.

2.3.1. Магнитные поля

Сам гидрогель является немагнитным материалом
и характерные размеры задачи соответствуют сечени-
ям средних по размеру вен и артерий человека, поэто-
му намагниченные наночастицы в модели представля-
ли собой магнитные диполи. Поэтому поле одной ча-
стицы описывается формулой:

H(m, r) =
3(m ∗ r) ∗ r

r5
−

m

r3
,

где m — магнитный момент частицы, равный произ-
ведению объема моделируемой наночастицы на объ-
емную намагниченность. При вычислении конкретных
значений поля, приведенных на рис. 7, были выбраны
предельные значение удельной намагниченности маг-
нетита 60А·м2/кг с предположением сферической фор-
мы наночастицы диаметром 60 нм. Количество частиц,
которые можно ввести при счете, ограничено памятью
компьютера, поэтому для результирующего поля вво-
дится дополнительный множитель γ = (реальное коли-
чество диполей)/(количество в модели). Такое усредне-
ние будет приемлемым при γ ? 103. Объемные концен-
трации частиц при численных расчетах выбраны в со-
ответствии с данными синтеза геля.

Начальный объем геля (его длина, толщина и шири-
на {gp1, gp2, gp3}) разбивается на равные элементарные
объемы c линейным параметром

l= 3

√

gp1 ∗ gp2 ∗ gp3

Np

,

где Np — необходимое в модели количество ча-
стиц. Каждую сторону начального объема делим на l
и округляем до целых, таким образом получаем коли-
чество слоев вдоль длины, толщины и ширины объема
соответственно (n1, n2, n3), а их произведение даст
точное количество частиц, задействованных при вы-
числение поля. Слой геля, наложенный на предполага-
емую артерию/вену, представляет собой сектор трубы,

B, мкТл

R, см

Гель

Наночастицы

Векторы поля

Рис. 7: Значение Bx от центра артерии до ее стенок, пара-
метры геля {1 см; 0.05 см; 0.4 см}

параметры которой задаются соответственно:

r1 = R, r2 = R+ gr2, r = R+
gr2

2
,

Lz = gr1, Ω =
gr3

r
,

где R — радиус сосуда, r1, r2, r3 — внутренний, внеш-
ний и центральный радиус сектора, Lz — длина секто-
ра, Ω — угол раствора. Прямоугольная сетка коорди-
нат диполей становится радиальной так, чтобы учесть
изменения локальных концентраций при деформации
геля:

∆z =
Lz

n1

; ∆r =
r2 − r1

n2

; ∆φ =
Ω

n3

,

в узлах полученной сетки располагаются создающие
результирующее суммарное магнитное поле диполи.

В модели также учтены изменения локальных кон-
центраций наночастиц из-за деформации изначально
сформированной матрицы. Полученная модель позво-
лила подбирать параметры {gp1, gp2, gp3} гелевых об-
кладок для формирования магнитного поля с возмож-
ностью варьировать интегральное по выбранному на-
правлению значение поля и его однородность (рис. 8).
Вычисления показали, что отношение величин вектора
напряженности по выбранному направлению (ось X на
рис. 7) к значениям по ортогональным ему направлени-
ям в области между обкладок примерно 10−5 − 10−15.

2.3.2. Движение заряженных частиц

Гидратацией называется процесс, при котором в рас-
творе положительные ионы окружаются оболочкой из
молекул воды, ориентированных кислородом внутрь.
При физиологических температурах энергия гидра-
тации превосходит на порядок энергию межмолеку-
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Рис. 8: Нормированные значения компоненты Bx магнитно-
го поля от центра канала до середины обкладки при длине
и толщине обкладки 1/,см и 0.05 см соответственно и разной
ширине (угле раствора обкладки)

лярного взаимодействия воды (водородные и диполь-
дипольные связи). Время жизни гидратной оболочки
в неподвижной среде у катионов 1–10 с, время жиз-
ни водородных связей ≤ 6пс. Исходя из этих дан-
ных, движение катионов моделировалось как движе-
ние стоксовой заряженной частицы в магнитном поле
в ламинарном потоке ФР с параболическим по сечению
канала фронту скоростей.
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-0.01
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Рис. 9: Относительное отклонение зарядовой концентраций
с учетом знаков в стационарном потоке крови и стационар-
ном магнитном поле 0.5Тл

Исходя из того, что гидратированное состояние ка-
тионов в потоке является предположением, а анионы
вообще не гидратированы, была построена альтерна-
тивная модель поведения ионов. Движение ионов рас-
сматривается относительно однородного потока, как
диффузионный дрейф под действием силы Лоренца:

J = −D∇n− Fu, u =
D

kT
,

где J, D, n, F и u — это перпендикулярный потоку ФР
поток ионов, коэффициент диффузии ионов, концен-
трация, сила Лоренса и средняя скорость диффузион-
ного дрейфа (подвижность), соответственно.

Модель стационарного диффузного и дрейфового по-
токов показала возникновение градиента заряда в кро-
ви в плоскости сечения потока ФР в присутствии маг-
нитного поля (рис. 9). В модели средняя по сечению
канала скорость потока крови была принята 15 см/с,
температура 310К, магнитное поле 0.5 Тл.

1. 2.3.3. Выводы по результатам моделирования

С помощью наночастиц магнетита, иммобилизован-
ных в геле, можно создать достаточно однородное по
величине и направлению магнитное поле, модель поз-
волила это поле описать.

Модельные вычисления показали, что отношение
нормальных к потоку крови скоростей диффузионного
дрейфа ионов и движения стоксовых заряженных ча-
стиц равняется примерно 105. Это и тот факт, что ионы
разных зарядов в потоке могут вести себя по-разному,
говорят о необходимости найти компромисс между
двумя предложенными моделями движения ионов. Тем
не менее, даже с учетом таких специфик крови, как хи-
мический состав плазмы, ее вязкости, наличия макро-
частиц и профиля течения, немного отличного от про-
филя идеальной жидкости, авторы предполагают воз-
никновения подобных зарядовых градиентов и в по-
токе крови. Также выдвигается гипотеза о том, что
возникновение зарядового градиента с экстремумами,
близкими к электродам, могут существенно влиять на
процесс электрогенерации.

ЗАКЛЮЧЕНИЕ

Данная работа показывает возможность создания
источника энергии, используя естественный ток кро-
ви. Также показано, что использование проводящих
полимерных материалов позволяет создавать подобного
рода источники энергии. Однако, данная работа пред-
ставляет лишь первые шаги в данном исследовании.
Далее планируется провести ряд исследований направ-
ленных на детальное математическое моделирование
наблюдаемых эффектов и создание более совершенного
лабораторного стенда с учетом влияния МГД процес-
сов. Влияние МГД на процесс генерации можно будет
частично предсказывать и контролировать благодаря
представленным в работе моделям.
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