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- 기호설명 – 

 

a   : 근육의 활성동 

c : 팔꿈치 관절의 감쇠 계수 

BD  : 이두박근에 걸리는 힘의 모멘트 팔길이 

TD  : 삼두박근에 걸리는 힘의 모멘트 팔길 이 

ε : 건의 변형률 
m

BF  : 상완 이두박근의 근력 

m

TF  : 상완 삼두박근의 근력 

m

oF  : 최대 근력 

tF  : 건의 수축력 

mF  : 근력 
A/OI  : 하완과 손의 팔꿈치 관절에 대한 관성 

모멘트 

cL  : 팔꿈치 관절에서 하완과 손의 무게중 

심까지의 거리 

FSL  : 근육의 자유길이 

RL  : 근육의 신장범위 

TL  : 근길이의 한계값 

ml  : 근육의 길이 
m

ol  : 최대근력을 발생시키는 근육의 길이 

t

sl  : 건의 자유길이 

λL  : 비례상수 

λV  : 비례상수 

M : 하완과 손의 질량 

Key Words: Elbow Reflex(삼두박근 반사), Stretch Reflex(신장 반사), Muscle Activation(근활성도) 

초록: 삼두박근 반사는 인체 상지에서 발생하는 대표적인 신장반사이며 경추의 이상 등을 판단하는데 

중요한 역할을 수행한다. 본 연구에서는 이를 생체역학적으로 해석하기 위하여 새롭게 정의된 신장반사

해석 모델을 이용하여 해석적으로 상완 이두박근과 삼두박근의 근활성도 및 상완의 운동 정보를 예측하

였다. 해석을 통해 예측된 운동 정보와 실험 결과가 같도록 하는 근활성도를 구하고, 이를 근전도 실험 

결과와 비교하여 해석 모델과 방법의 타당성을 검증하였다. 제안된 모델과 실험을 통해 얻은 관절의 각

도들의 최소자승오차는 0.056 으로 기존의 모델을 사용하여 얻은 오차의 절반 수준이다. 이것은 제안된 

모델이 실제 현상과 잘 부합한다는 것을 나타낸다. 

Abstract: The elbow reflex, a principal reflex in the upper extremity, plays an important role in the diagnosis of 

cervical spine syndromes. In this study, the muscle activations of brachial biceps and triceps, and the kinematics of 

upper extremities were predicted using an activation model for the stretch reflex. The muscle activations that equated 

the simulation results estimated by the analysis model with the experimental results were obtained first, and the 

activations obtained from the simulations were compared with the electromyography signals obtained from the 

experiments, for model validation. The root mean squares error of the joint angles (obtained from experiments and 

simulation using the suggested model) was 0.056, a value that is half of that obtained using the previous model. This 

demonstrates that the suggested model corresponded well with the actual reflex. 

† Corresponding Author, hhyoo@hanyang.ac.kr 

Ⓒ 2015 The Korean Society of Mechanical Engineers 



강문정 · 조영남 · 채제욱 · 유홍희 

 

216 

φ  : 우모각(deg) 

1q  : 팔꿈치 관절의 각도 

σ  : 비례상수 

1u  : 하완의 각속도 

mv  : 근육의 수축 속도 

TV  : 근육의 수축 속도의 한계값 

maxV  : 근육의 최대 수축 속도 

1. 서 론 

신장반사는 뇌의 명령에 따라 운동하는 의식적

인 반사와는 달리 척수의 명령에 따라 운동하는 

무조건 반사의 일종이다. 이 현상은 신장자극을 

받은 골격근이 해당근육을 보호하기 위해 무의식

적으로 수축과 이완을 반복하도록 유도한다. 따라

서 근육은 언제나 적당한 긴장도를 유지할 수 있

으며, 이는 직립자세에서 중요한 역할을 수행한다. 

신장반사는 척수를 중추로 하는 반사이므로 신경

계 질환의 판단에 활용되며, 뇌를 거치지 않는 빠

른 반응 특성으로 인해 민첩성을 요하는 스포츠에

서 활용되기도 한다. 

신장반사에 대한 이해는 인체의 자세유지, 인공

근육 개발, 운동선수의 경기력 향상 등의 다양한 

분야에 적용되는 중요한 요소이다. 신장반사는 인

체의 정상적인 보행 및 점프 후 착지와 같은 동작

에 핵심적인 요소이지만 기존의 인체운동 해석모

델은 이를 직접 고려하지 않고, 운동오차를 최소

화하기 위한 제어방법 등을 사용하여 문제를 해결

하고 있다. 따라서 기존의 인체운동 해석모델은 

신장반사가 유발하는 운동의 특성을 명확하게 구

현하고 설명할 수 없다. 최근 활발하게 이뤄지고 

있는 인공근육에 관한 연구(1)
 역시 아직까지는 신

장반사 현상을 고려하고 있지 않다. 신장반사가 

고려된 인공근육은 인체의 근육보호나 균형유지에 

유용하게 활용될 수 있다. 또한 신장반사의 빠른 

반응 속도를 이용하는 역도나 단거리 달리기와 같

은 종목의 선수들에게 신장반사에 대한 연구는 경

기력 향상으로 이어질 수 있다.  

앞서 언급한 신장반사의 중요성 및 필요성에도 

불구하고, 일반적으로 이뤄지고 있는 인체해석 연

구들(2~6)에 비해 신장반사를 고려한 인체해석 모델

링 연구는 충분히 이뤄지지 않고 있다. 신장반사에 

관한 연구는 신장반사의 원인과 기능적 특성과 같

은 기초 연구(7~9)에서 시작되어 이후에는 이와 관련

된 질환을 파악하기 위한 실험을 수행한 연구(10,11)

가 주류를 이뤄왔다. 1954 년 Hammond
(8)는 팔꿈치 

관절의 갑작스런 신전 현상에 따른 상완 이두박근

의 수축 현상을 이해하기 위해 신장반사로 인한 이

두박근의 근활성도에 대한 연구를 수행하였다. 

Ghez 등(9)은 Hammond 의 연구를 토대로 신장반사

의 원리와 기능적 특성을 파악하기 위한 연구를 수

행하였다. 최근에는 신장반사와 관련된 질환인 경

직을 진단하기 위한 실험에 관한 연구가 많이 진행

되었다. 경직은 신장반사가 과도하게 일어나 생기

는 질환으로서 상지, 하지, 경부에서 주로 일어나며 

근육이 과도하게 수축하여 정상적인 거동에 문제를 

일으킨다. 이를 진단하기 위해 크게 두 가지 방법

이 사용되는데, 하나는 건을 망치로 두드려 신장반

사를 유도하는 것이고, 다른 하나는 지체를 완전히 

편 상태에서 관절을 기준으로 지체를 자유 낙하시

켜 신장반사를 유도하는 것이다. 이 중 후자를 진

자실험이라 하며, Wartenberg
(10)에 의해 처음 수행되

었다. 이른 현재 경직환자의 진단을 위해 가장 널

리 사용되고 있는 방법이다. 이외에도 신장반사를 

고려한 인체 해석모델에 관한 연구가 일부 수행되

었으나(11,12)
 대부분은 실험적으로 신장반사가 인체 

해석모델에 미치는 영향을 파악하거나 제어를 이용

하여 신장반사의 역할을 구현하는 수준에 그치고 

있다. 최근에도 신장반사에 관한 연구(15~17)가 꾸준

히 이뤄지고 있으나 대부분은 특정 동작에서 신장

반사로 인해 발생하는 기능적 특성이나 실험을 통

한 근전도 신호의 분석에 초점을 맞추고 있다. 해

석적으로 신장반사의 영향을 구현할 수 있는 연구(11~14)

가 일부 수행되었는데, 대부분은 제어를 기반으로 

하고 있으며 신장반사의 실제 반사궁을 정확하게 

구현하지는 못하고 있다. 해석 모델은 주로 근육의 

길이와 수축 속도를 활용한 수식을 이용하여 신장

반사로 인한 근육의 활성도를 예측하고 있다. He 등

은(11,12)
 신장반사로 인한 근활성도를 예측할 수 있

는 모델을 제안하고 진자실험을 통해 유도한 슬개

건 반사에 대하여 적용하고 실험을 통하여 검증하

였다. 제안된 모델은 근육의 수축 속도와 길이로부

터 근육의 활성도를 예측하고 있다.  

상지의 대표적인 신장반사 현상으로 삼두박근 

반사가 있다. 삼두박근 반사는 팔꿈치 상부의 건

을 자극할 경우 이두박근이 수축하며 신전운동을 

하는 현상이다. 이는 삼두박근의 급격한 신장을 

방지하여 해당근육의 손상을 예방하고, 경추의 질

환여부를 판단하는 등 중요한 역할을 수행한다. 

따라서 본 연구에서는 신장반사로 인한 근활성도 

예측 모델을 이용하여 삼두박근 반사의 생체역학

적 연구를 수행하고, 신장반사 해석모델의 확장  



신장반사로 인한 근활성도 예측 모델을 이용한 삼두박근 반사 해석 

   

 

217 

 

가능성에 대하여 고찰하였다. 

2. 모델링 

2.1 근골격계 모델 

신장반사에 의한 근육의 활성도를 의식적인 운

동에 의한 근육의 활성도와 구분하기 위해 진자 

실험을 가정하였다. 일반적으로 근력을 예측하기 

위 해 측정된 근전도(EMG) 신호 결과는 뇌의 명

령에 의해 의식적으로 발생한 신호와 척수의 명령

에 의해 무의식적으로 발생한 신호가 합쳐진 결과

이므로 신장반사에 의한 효과를 구분해내기 어렵

다. 진자 실험의 경우 동작의 특성상 의식적인 근

력 발생을 배제한 상태에서 신장반사만의 효과를 

고려할 수 있다. 

해석 결과를 실험을 통해 검증하기 위하여 본 

연구에서는 Feng
(19,20)의 삼두박근 반사 실험을 대

상으로 해석을 수행하였다. 실험은 남성 1 인을 대

상으로 수행되었으며, 실험에 앞서 체중 및 상완

과 하완의 길이를 측정하였다. 피실험자들은 엎드

려 누운 채로 상완을 고정시켜 시상면에서 하완이 

진자 운동이 가능하도록 하였다. 팔꿈치가 완전히 

신전된 상태에서 예고 없이 떨어뜨려 신장반사를 

유도하였다. 하완이 진자 운동을 하는 동안 이두

박근과 삼두박근에 TELEMG 를 이용하여 표면 

EMG 신호를 측정하였으며, 실험 후에 별도로 최

대 EMG 신호를 측정하여 실험결과를 그 값으로 

정규화하였다. 또한 전기각도계를 이용하여 팔꿈

치 관절의 각 변위를 실시간으로 측정하였다. 

실험과 유사한 상황을 모델링하기 위하여 하완

과 손은 하나의 강체로 간주하여 시상면에서 평면

운동을 한다고 가정하였고, 팔꿈치 관절은 1 자유

도를 갖는 회전 조인트(revolute joint)로 모델링하였

다. 근육은 삼두박근 반사에 주동근으로 작용하는 

상완 삼두박근과 길항근인 상완 이두박근을 고려

하였다.  

이상의 가정을 바탕으로 다음과 같은 운동방정

식을 유도하였다. 이 때 일반좌표로써 Fig. 1 에 표

시된 팔꿈치의 각도를 사용하였다. 
 

A/

1 1 1
sin 0O m m

c T T B B
I u cu ML g q F D F D+ + − + =ɺ   (1) 

 

위 식은 팔의 관성에 의한 효과, 팔꿈치 관절 

구조물 간의 마찰로 인한 감쇠효과, 중력에 의한 

효과를 고려하고 있다. 이 때 하완과 손의 질량 

및 길이 등에 관한 물성치는 기존 연구자료(5,23)를 바

탕으로 실험에 사용된 피실험자의 신체 조건(19,20)에 

맞게 보정하여 사용하였다(Table 1). 상완 삼두박근

과 이두박근에 의한 근력은 Hill 타입 근육모델에 

의해 계산된 값을 사용하였으며, 각 근육의 길이

와 팔꿈치관절에 대한 모멘트 팔 길이는 참고 논

문의 값을(6)
 사용하였다. 

 

2.2 근육-건 모델 

식 (1)의 근력을 계산하기 위하여 Zajac 이(2)
 제

안한 Hill 타입 근육 모델을 사용하였다. Hill 은(24)
 

개구리를 대상으로 실험을 하여 근육의 수축속도

와 근력의 관계를 규명하였으며, Zajac 은 그의 연

구를 발전시켜 근육-건 모델을 제안하였다. 이는 

현재 인체 해석에 사용되는 근육 모델 중 가장 널

리 사용되고 있는 모델이다. 

근육-건 모델은 근력을 발생시키는 근육부와 근

력을 뼈에 전달하는 건부로 구성되어 있으며, 근

육과 건은 우모각을 이루며 연결되어 있다.
(2)

 근육 

모델은 뇌의 명령에 따라 수축하는 능동 요소 

(Contractile element, CE)와 외력에 의해서 일정길이 

이상이 되면 뇌의 명령 없이 복원력을 발생하는 

수동요소(Parallel element, PE)로 구성된다. 능동요

소(CE)는 근육의 전기적 신호인 근활성도와 근력

과 근 길이 및 근 수축속도와의 관계에 따라 근력

이 결정된다. 수동요소(PE)는 근육이 최대 힘을 

낼 수 있는 최적길이 이상이 되면 지수적으로 힘

을 발생시키며, 능동요소와 수동요소의 힘을 합하

Table 1 Anthropometric data 

( )kgM  ( )/ 2
kgm

A O
I  ( )m

c
L  

2.01 0.099 0.18 
 

 

Table 2 Muscle properties of upper limbs 

Actuator ( )m

O
F N  ( )m

O
l m  ( )degφ  ( )t

s
l m  

TR 2333 0.0877 15 0.1925 

BC 849 0.1422 10 0.2298 

 

 

 
Fig. 1 Musculoskeletal model 
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여 최종적인 근력을 예측하게 된다. 이를 정리하

면 다음 식(2)과 같다. 
 

( ) ( ){ }, , cosm m m m m

o a p
F F f a l v f l= + φ   (2) 

 

위 식에서 사용되는 근육의 최적길이나 최대근

력과 같은 물성치들은 실험에 의해 연구된 기존 

문헌(25)을 사용하였으며 Table 2 에 정리되어 있다. 

건 모델은 스프링과 같이 특정 길이 이상이 되

면 건의 변형률에 따라 다음과 같은 관계(18)에 의

해 수축력을 발생시킨다. 
 

2

0 0

1480.3 0 0.0127

37.5 0.2375 0.0127

t

m

o

F

F

≤


= < <
 − ≥

ε

ε ε
ε ε

 (3) 

 

2.3 근활성도 예측 모델 

근활성도란 근육에서 측정된 근전도 신호

(Electromyography signal, EMGs)을 해석모델에 적용

하기 위해 정규화와 필터링 등의 과정을 거쳐 얻

어진 0 과 1 사이의 값이며, 이 값이 1 일 때 근육

이 최대 근력을 발생시킬 수 있다. 신장반사로 인

해 활성화되는 근력을 계산하기 위해서는 신장반

사에 의한 근육의 활성도가 어느 정도인지에 대한 

예측이 선행되어야 한다. 이에 대한 연구는 

He
(11,12)에 의해 수행되었다. 그는 신장반사 해석을 

위한 근활성도 해석 모델을 제안하였다. 이 모델

은 한계값(threshold), 활성값(gain), 위상차(delay)로 

구성되며, 한계값 이상이 되면 주어진 위상차 후

에 주어진 활성값만큼 근육을 활성화시키며 다음

과 같은 식 (4)로 표현된다. 
 

( ) ( ) ( )

max

,

where, ,

m m

T T

m m

T T

T FS L R T V

a t l L v V

if l L v V

L L L V V

 = − + − 

> >

= − =

σ

λ λ

  (4) 

 

근육의 길이의 한계값 (
T

L )은 근육의 길이(
FS

L )에

서 근육의 신장 범위(
R

L )에 비례하는 값의 차에 의

해 결정된다. 근육의 신장 속도의 한계값(
T

V )은 근

육의 최대 신장속도( maxV )에 비례하는 값으로 결정

된다. 근육의 길이와 신장속도가 정의한 한계값을 

넘으면 근육은 현재 길이와 신장속도에서 한계값과

의 차이에 비례하여 활성화된다. 이는 신장반사가 

근육의 신장속도에 비례하고 근육의 길이와 관련된

다는 정성적인 연구 결과에 상응하는 모델이다. 

He 가 제안한 모델은 근육의 신장 속도와 길이만

으로 신장반사에 의한 근육의 활성도를 예측할 수 

있는 장점이 있지만, 길이와 속도의 차원을 고려하

지 않고 있다. 따라서 Feng
(19,20)은 이러한 차원을 고

려하기 위하여 각 요소의 최대값으로 길이와 속도에 

관련된 항을 나눠주어 무차원화한 값을 이용하였다. 

이러한 방식으로 무차원화를 할 경우 근육이 가질 

수 있는 최대의 길이나 신장 속도에 비해 신장반사

가 일어나는 동안의 근육의 길이나 신장속도가 어떠

한 비율을 갖는지에 초점을 맞추게 된다. 그러나 실

제 신장반사 현상에 관한 연구(11~17)를 살펴보면 근육

이 가질 수 있는 최대 길이나 신장속도는 운동에 중

요한 요소가 아니다. 본 연구에서는 해석하려는 시

점에서의 근육의 신장속도와 길이가 한계값에서 얼

마나 벗어나는지가 주요 정보라고 생각하고, 각 요

소의 한계값을 이용하여 무차원화를 수행하였다. 이 

경우 한계값을 적절히 정의하는 것이 결과에 중요한 

영향을 미칠 수 있다. 근육 모델에 관련된 이론을 

검토해보면 근육은 최대의 힘을 발생할 수 있는 최

적의 길이( m

O
L )를 갖는다.

(2)
 따라서 본 연구에서는 근

육의 최적 길이( m

O
L )에 비해 현재의 길이가 얼마만큼

의 크기를 갖는지를 중요한 요소로 생각하여 길이와 

관련된 한계값을 새롭게 정의하였다. 또한, 신장반사

와 관련된 기존의 두 모델은 근육의 길이에 관련된 

한계값을 정의할 때 근육의 전체 길이(
FS

L )와 운동

에 의존하는 값(
R

L )의 차이를 사용한다. 따라서, 새

롭게 정의된 길이 관련 한계값을 사용할 경우, 고려

해야 할 항이 줄어들어 물성치의 측정오차나 계산 

오차를 줄일 수 있는 이점도 있다. 이상을 바탕으로 

새롭게 정의된 모델을 정리하면 다음과 같다. 
 

( ) ( ) ( )

max

1 1

,

where, ,

m m

T T

T T

m m

T T

m

T L o T V

a t l L v V
L V

if l L v V

L L V V

 
= − + − 

 

> >

= =

σ

λ λ

  (5) 

 

식 (5)에서 활성값 (gain)을 정리해보면, 다음 식 

(6)과 같다. 
 

( )
max

1 1
m m

m

VL o

l v
a t

VL

    
= − + −    

    
σ

λλ
   (6) 

 

따라서 새롭게 정의된 모델은 근육의 최적 길이와 

현재 길이 및 최대 신장 속도와 현재 속도에 비례

하는 활성도를 갖게 된다. 

3. 해석 방법 및 결과 

3.1 해석 방법 

신장반사는 근방추에서 인식된 자극으로부터 시 
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작된다. 근방추란 근육 내에서 근육의 길이를 감

수하여 근육의 길이를 적절하게 유지시켜주는 근

섬유집합체이다. 근방추는 근섬유가 신장되면 구

심성 뉴런으로 신호를 보내고, 연합뉴런이 이 신

호를 받아 근섬유를 수축시키도록 명령을 내리게 

된다. 이러한 생체 작용을 해석적으로 구현하기 

위하여 Fig. 2 와 같은 과정을 적용하였다. 각 근육

에서 인지한 신장자극은 척수의 명령에 의해 근육

으로 전달되는데, 이러한 자극을 수학적으로 표현

한 것이 근활성도이다. 일반적으로 인체의 운동을 

해석할 때 Fig. 2 의 세 번째 과정을 통해 측정된 

신호로부터 얻은 값( u )을 근활성도( a )로 전환하

는 과정을 거치지만, 본 연구에서는 앞서 식 (6)에

서 제시한 모델을 이용하여 예측한 값이 바로 근

활성도( a )라고 사용하였다. 그 후, 모델을 통해 

계산된 근활성도와 근육의 물성치들을 고려하여 

Hill-타입 근육모델을 이용하여 근력을 계산한다. 

마지막으로 예측된 근력과 인체의 기하학적, 측정

학적 요소들을 고려하여 운동방정식을 풀면 지체

의 운동 정보를 얻을 수 있다. 예측된 운동 정보 

중 팔꿈치 관절의 각도와 하완의 각속도로부터 해

당 시점에서의 근육의 길이와 신장 속도를 구할 

수 있다. 이 값들을 제안된 근활성도 예측 모델에 

활용하여 다음 시점에서의 근활성도를 예측할 수 

있다. 해석의 타당성 검증을 위하여 Fig. 2 와 같은 

방법으로 예측된 팔꿈치 관절의 각도나 하완의 각

속도와 같은 운동 정보가 실험에서 측정된 결과와 

같아지도록 하는 근활성도를 결정하고, 근전도 신

호 측정 결과와 비교하였다. 

 

3.2 해석 결과 

신장반사로 인한 근활성도 모델을 이용하여 시

간에 따른 팔꿈치 관절의 각도가 실험값과 같아지

도록 근육특성 관련 파라미터들을 조절하여 근활

성도를 예측하였다(Fig. 3(a)). 그래프에서 붉은색의 

 

 

굵은 실선은 본 연구에서 제안된 모델을 사용한 

해석결과를 나타내고, 검정색의 얇은 실선은 기존 

모델을 이용해 예측한 팔꿈치 관절의 각도(19)를 

나타낸다. 파란색 도형과 점선으로 나타낸 그래프

는 참고문헌(19)의 실험 결과이다. 관절의 각도는 

완전히 신전된 상태를 0 도로 가정하고 운동이 멈

춘 후의 각도를 기준으로 무차원화한 결과이다. 

해석 결과에 사용된 파라미터는 Table 3 에 정리된 

값을 사용하였다. Fig. 3(a)에서 0.5 초 부근의 결과

는 여전히 차이를 보였지만, 이후의 결과에서는 

새로 제안된 모델이 현상을 더 정확하게 구현하는 

것을 확인하였다. 두 결과에서 해석과 실험값의 

최소자승오차를 비교해보면, 기존 모델의 결과는 

0.101, 새로 제안된 모델의 결과는 0.056 으로 약 2

배 정도 오차가 줄은 것을 확인할 수 있다. 

Fig. 3(b)는 해석모델을 통해 예측한 상완 삼두박

근과 이두박근의 시간에 따른 근활성도 결과를 나

타낸다. 빨간색 선은 이두박근 (Biceps brachii), 검

정색 선은 삼두박근 (Triceps brachii)의 활성도를 

의미한다. 점선은 기존에 제안된 모델을 이용하여 

근활성도를 예측한 결과(19)를 나타내며, 실선은 본 

연구에서 제시한 모델을 이용하여 근활성도를 예

측한 결과이다. 참고문헌의 근활성도는 근전도 신

호 측정을 통해 검증한 결과이므로 본 연구에서는 

참고문헌의 결과를 해석의 검증 기준으로 두었다. 

실험 결과 두 결과에서 근육이 활성화되는 시점은 

유사한 경향을 보였다. 첫 스윙이 일어나기 전에 

상완 삼두박근이 가장 먼저 활성화되고, 팔꿈치 

관절의 각도가 최소가 되었을 때 상완 이두박근이 

 

Table 3 Parameters in the activation model 

L
λ  

V
λ  σ  

0.2 0.35 0.001 

 

 

Fig. 2 Analysis procedure of a stretch reflex. : excitation, : activation, : muscle force,M:momentu a F  
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활성화되는 것으로 나타났다. 이러한 결과의 원인

은 첫 스윙이 일어나는 동안 삼두박근의 갑작스러

운 신장으로 인하여 삼두박근에서 신장반사를 일

으키고, 관절의 회전방향이 바뀌는 순간에는 이두

박근의 신장으로 인하여 이를 수축시키는 반응이 

일어나기 때문이다. 두 결과를 종합해 보면, 새롭

게 제시된 모델은 기존의 결과와 유사한 근육의 

활성도를 발생시키지만 그로 인해 발생하는 하완

의 거동은 실제 현상을 더 정확하게 구현하고 있

음을 확인할 수 있다. 

4. 결 론  

본 연구는 새롭게 제안된 신장반사를 위한 근활

성도 예측 모델을 이용하여 삼두박근 반사에 대한 

생체역학적 해석을 수행하였다. 신장반사만의 영

향을 고려하기 위하여 상지의 진자운동을 대상으

로 해석을 수행하고, 참고 문헌의 실험 결과와 비

교를 통해 검증하였다. 한계값(threshold)을 최대 

근력을 낼 수 있는 근육의 길이를 이용한 값으로 

정의하고, 이 값을 이용하여 무차원화를 적용할 

경우 기존(11,12)보다 실제 현상을 더 정확하게 구현

할 수 있었다. 두 개의 해석결과 모두 무차원화를 

적용하였지만 어떤 값을 기준으로 하느냐에 따라 

결과가 다르다는 것을 의미한다. 또한, 새로 정의

된 한계값이 기존보다 간단하면서도 실제현상을 

더 정확히 구현할 수 있음을 확인하였다. 

예측된 삼두박근의 활성도 결과는 슬개건 반사

의 진자운동 실험 결과(11,12)와 유사하다. 신장자극

이 가장 급격하게 발생하는 첫 스윙에서는 해당 

근육이 가장 먼저, 크게 활성화되었고, 그 이후로

는 길항근이 운동을 보조하는 경향을 나타냈다. 

슬개건 반사에서 햄스트링과 대퇴직근은 각각 삼

두박근 반사에서 상완 이두박근과 상완 삼두박근

에 해당한다. 이로부터 진자 실험을 통해 유도한 

신장 반사가 일어날 경우 근육이 활성화되는 시점

에 대한 공통적인 특징을 발견할 수 있었다. 

본 연구는 신장반사 해석을 위한 모델을 새롭게 

정의함으로써 기존보다 나은 결과를 얻을 수 있었

다. 하지만 해석 시 실제 팔을 구성하는 근육을 

모두 반영하지 않았으며, 근육 모델에 사용되는 

근육의 물성치들은 피실험자에게서 직접 얻은 정

보가 아닌 사체실험을 통해 측정한 값들을 사용했

기 때문에 현상을 완전하게 구현하지 못한 한계가 

있다. 또한 근골격계 모델링에 사용된 가정 중 팔

꿈치 관절을 1 자유도로 모델링한 것은 실제 인체

의 움직임과는 다르다. 따라서 현재 모델로는 초

반의 스윙까지 정확히 구현하기는 어렵다. 해석의 

정확도를 높이기 위해서는 더 많은 근육을 고려하

고, 관절의 자유도를 증가시킨 모델을 이용한 연

구가 필요할 것이다. 추후에는 모델의 파라미터에 

대한 통계적 연구와 인체해석모델에 활용할 수 있

는 방법에 대한 연구를 수행할 예정이다. 
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