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근전도 신호 분석 및  BLDC모터 제어를 통한 
무릎재활시스템

권형기
*
ㆍ고형규

*
ㆍ송윤오

*
ㆍ손의성

*
ㆍ이붕주

**

Knee Rehabilitation System through EMG Signal analysis and BLDC Motor Control

Hyeong-Gi Kwon
*
ㆍHyeong-Gyu Ko

*
ㆍYoon-Oh Song

*
ㆍEui-Seong Son

*
ㆍBoong-Joo Lee

**

요 약

본 연구에서는 표면근전도 측정기 기반의 재활의료기기의 설계 및 구현에 관한 내용을 기술한다. 재활시스

템은 BLDC모터와 모터 드라이브를 이용하여 제어된다. BLDC모터 드라이브는 동작제어를 하며, 속도는 외부 

서보모터를 통해 드라이브를 제어한다. 또한 모터 외부에 결합된 포텐쇼미터는 모터에 의해 회전하는 부하 위

치 정보를 전달한다. 재활 알고리즘은 환자가 일정 각도 범위에서 주기적인 수축⋅이완 재활운동을 속도단계

별로 실행하며 재활운동 시 사용자 설정 단계에 따른 모터를 활용하여 0~120[]의 최대각도로 제한하여 제어

한다. 보행 알고리즘은 양쪽 안쪽넓은근에 부착된 표면근전도 측정기로 획득한 신호의 차이 값을 이용하여 근

전도 신호가 낮은 다리에 모터제어로 보상해주며 보행운동 시 모터와 표면근전도 측정기를 활용하여 0~88[]

의 최대각도로 제한하여 제어한다.

ABSTRACT

This paper describes the design and implementation of a rehabilitation medical device based on a EMG measurement. Rehabilitation systems are 

controlled using BLDC motors and motor drives. The BLDC motor drive controls the operation and the speed controls the drive through the external servo 

motor. In addition, potentiometer coupled to the outside of the motor transmits information about the position of the load being rotated by the motor. The 

rehabilitation algorithm is controlled by limiting the maximum angle of 0 to 120 by utilizing the motor according to the user setting stage during the 

rehabilitation exercise. The walking algorithm compensates motor control for the low leg of the signal using the difference value of the signal obtained with 

the surface denser attached to both inner muscles. The motor and surface denser are utilized for the walk motion to control the maximum angle of 0 to 80.
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Ⅰ. 서  론

현대 사회에서 심각한 사회문제 중 하나는 생산연

령인구의 감소로 인해 고령화 사회에 접어드는 것이

다. 이에 따라 여러 선진국들은 복지제도를 강화하고 

있는 추세지만, 여전히 노령인구 비율의 증가에 따라 

다리환자의 수도 급격하게 증가하는 문제를 수반한다. 

이러한 문제로 재활치료사를 필요로 하는 다리환자들

이 점차 많아지고 있지만, 다리환자 수 대비 재활치료

사의 부족으로 전문적인 치료를 받지 못하는 현실에 

있다[1]. 의료재활기기를 필요로 하는 인구의 증가로 

선진국에서는 국외 글로벌 기업들이 먼저 시장에 접

근하면서 시장의 규모가 커지고 재활기기 품목들이 

다양해지고 있다[2]. 이를 해결함과 동시에 의학 산업

에 있어서 비약적인 발전을 위한 대안으로써 생체 신

호를 이용한 여러 가지 연구들이 다양한 분야에 걸쳐

서 진행되고 있다[3-6].

다양한 연구 중 하나로는 근전도 신호를 이용하여 

의료재활기기의 동력을 제어하는 방법이 있다. 특히 

근전도 신호는 착용자의 미세한 근육의 움직임까지도 

감지할 수 있기 때문에 사람의 걷는 동작과 같은 활

동적인 부분에서도 부드럽고 세세한 제어를 가능하게 

한다. 이를 기반으로 한 의료재활기기는 근 감소증을 

가지는 노령인구나 교통사고 및 스포츠 상해 환자들

의 보행운동을 도와준다[7-8].

본 연구에서는 다리환자의 수요에 근거한 재활기기

의 비용 절감을 통하여 제품 양산화의 가능성을 확인

하고 의료복지실태를 개선하기 위한 근전도 센서 기

반의 의료재활기기를 설계 및 구현하고자 한다. 

무릎재활시스템은 다음의 두 가지 목표를 설정하여 

진행하게 된다. 재활모드에서는 0~120[]의 최대각도

를 설정함과 동시에 재활운동 강도의 증가 및 감소를 

선택하며, 보행모드에서는 0~88[]의 최대각도를 선

정함과 동시에 근전도 신호의 신뢰도가 높은 다리 근

육 부위에 표면전극을 부착한 후, 근육의 신호를 12단

계별로 분류한다. 두 시스템설정을 통하여 BLDC모터

를 제어해주는 방식을 제안한다.

Ⅱ. 시스템 구조

2.1 시스템 구성도

어플리케이션을 활용한 재활운동 시스템과 표면근

전도 측정기를 기반의 자동화 보행운동 시스템을 구

현하고자 한다. 시스템 구성도는 아래 그림 1과 같다.

그림 1. 시스템 구성도

Fig. 1 System diagram

2.1.1 입력부

근전도(Electromyogram: EMG)란, 근육의 활동전

위를 기록한 곡선이며 근육이 수축 및 이완을 할 때  

정보 전달에 필요한 신경세포의 신경전달물질이 시냅

스에서 분비된다. 즉, 근육과 신경의 흥분성으로 활동

전위를 전파한다. 이로 인해 근육 간에 전위차가 발생

하게 되므로 표면근전도 측정기에 아날로그 값이 들

어가게 된다.

표면근전도 측정기는 부착된 신체의 특정 부분의 

근전도를 측정하는데 표면근전도 측정기가 얻은 순수

한 신호는 RMS를 취해 잡음의 선형 포락선을 추출

해냄으로써 평균적인 신호의 움직임을 알아낼 수 있

다.  아두이노의 아날로그 값을 디지털 값으로 바꾸어 

주는 ADC는 10bit이기 때문에 0~5[] 사이의 전

압을 0~1023(10[bit])의 값으로 변환한다.

2.1.2 제어부

근전도 측정기로부터 입력받은 신호를 분석 후, 분

석 값을 이용하여 모터를 제어한다. 터치센서와 어플

리케이션을 통한 사용자 제어를 가능하게 한다.

(1) 모터 드라이브

모터제어는 드라이브의 내부 신호를 이용한 가속

도, 등속도, 방향 등 외부 제어기와의 인터페이스를 
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통하여 BLDC모터구동을 제어한다. 속도 지령은 UI(: 

User interface) 커넥터의 10번 속도단자에 DC전압 

0~5[]을 인가한다.

(2) 서보모터

그림 2. 서보모터와 가변저항10(SG90)

Fig. 2 Survo motor and Variable resistor10(SG90)

위 그림 2의 서보모터는 받은 입력전압을 저항에 

따라 회전 각도로 전환하는 역할을 수행한다. 아두이

노를 통한 시비율 제어 방법은 BLDC모터의 벡터제

어를 방해하는 잡음을 발생키며, 기존의 내장형 포텐

쇼미터는 MCU에 의해 컨트롤이 불가하다. 따라서 잡

음을 제거하기 위해 외부가변저항10의 회전부와 

서보모터를 접합시켜 서보모터로 BLDC모터의 속도

를 제어한다.

(3) 포텐쇼미터 및 연결 지지대

그림 3. 포텐쇼미터(외부가변저항) 및 연결 지지대

Fig. 3 Potentiometer(External variable resistor)

위 그림 3는 포텐쇼미터(Potentiometer)이다.  포텐

쇼미터는 모터 회전각과 비례한 저항 값을 출력하는 

가변 저항기이다. 가변저항1[]의 회전부와 접합하

여 BLDC모터의 엔코더 역할을 수행한다. 따라서 출

력 전압을 이용하여 위치제어를 할 수 있는 포텐쇼미

터를 사용한다. 외부가변저항은 회전하는 모터 영향을 

줄이기 위해 모터 몸체에 고정될 수 있도록 나무를 

이용하여 지지대를 제작하였다.

(4) 푸시버튼

아두이노에 상태 정보를 제공하기 위해 사용하며, 

각 버튼들은 폄 상태, 굽힘 상태, 속도의 단계 증가 

및 감소, 모든 동작 정지, 재활운동, 보행운동 버튼들

로 구성되어 있다. 폄 상태와 굽힘 상태 버튼은 재활

치료 시에 처음 상태를 설정한다. 속도의 단계 증가 

및 감소는 버튼을 눌렀을 때 일정한 수치만큼 속도제

어를 할 수 있도록 설정했다. 마지막으로 재활운동 시

스템과 표면근전도 측정기를 기반으로 한 자동화 보

행운동 시스템을 시작하는 각각의 버튼과 강제정지버

튼을 구현했다.

2.1.3 통신부

통신부에서는 아두이노에 연결된 HC-06모듈 장치

를 통해 어플리케이션과 블루투스 연동하여 제어를 

한다. 

그림 4. 어플리케이션 화면

Fig. 4 Application Display

2.1.4 출력부

입력부에서 얻은 데이터들과 그 값들을 토대로 아

두이노 소프트웨어의 제어를 통해 모터를 동작시키는 

출력부이다. 출력부에는 BLDC모터와 모터감속기를 

결합하여 사용하였다.

(1) BLDC모터

BLDC모터는 자기센서를 모터 자체에 내장하여 회

전자가 형성하는 회전자계를 검출하고 고정자의 코일

에 전달하여 모터의 회전을 제어한다. 3상의 위상차를 

가지는 발진기에서 모터 고정자의 코일에 전류의 세

기를 시비율 제어방식으로 회전자를 구동한다. 

엔코더의 기능을 외부 포텐쇼미터로 대체하며, 각

도제어에 용이한 서보모터를 대신한 BLDC모터로 제
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작비용을 절감하였다.

(2) 감속기

감속기는 하나의 축에서 다른 축으로 동력을 전달

할 때, 내부의 톱니바퀴를 이용하여 모터의 회전속도

의 감속과 출력 토크의 증폭하는 장치이다.

2.2 시스템 알고리즘

그림 5. 시스템 알고리즘

Fig. 5 System algorithm

무릎재활시스템은 푸시버튼을 통해 모터의 위치를 

제어할 수 있다. 각 버튼은 강제종료 버튼, 보행 모드, 

재활 모드, BLDC모터 속도의 증가 및 감소로 설정했

다. 또한, App inventor를 이용하여 만든 어플리케이

션으로 블루투스를 이용하여 재활기기를 무선으로 제

어할 수 있게 하였다. 이를 통해 사용자는 스스로 보

행모드와 재활모드를 선택하여 원하는 기능을 활성화 

시킬 수 있다. 재활모드에서 사용자는 재활운동 강도

단계를 선택적으로 실행할 수 있으며 선택된 재활 강

도에 따라 BLDC모터가 즉각적으로 작동될 수 있도

록 구현하였다. 보행모드에서는 표면근전도 측정기

[PSL-iEMG2] 1개와 표면근전도 측정기[MyoWare 

Muscle Sensor] 2개를 사용하여 측정한다. 측정된 신

호 값을 아두이노와 연동을 시켜 근전도에서 얻은 신

호 값에 따라 모터의 속도를 단계별로 보상한다. 따라

서 다리 양쪽의  안쪽넓은근  근전도 수치 비교를 한 

후, 각 단계별로 나누어진 모터의 속도를 선택하여 

BLDC모터를 작동시킬 수 있다. 무릎재활시스템 알고

리즘은 위 그림 5과 같다.

2.3 작품 외형

하체 보행보조기는 세 개의 관절로 이루어져 있고 

자연스러운 보행을 위해서는 관절에 최소 1개 이상의 

자유도로 구성되어야 한다. 무릎 관절의 회전운동에 

사용되는 액추에이터로는 BLDC모터와 감속기를 결

합하여 사용을 한다. 아래 그림 6은 TinkerCAD를 이

용하여 3D로 실제 크기를 고려하여 재현한 모습이다.

그림 6.  외형 3D 재현 구상도

Fog. 6 Outline 3D reproduction concept figure

Ⅲ. 실험 및 고찰

3.1 정량화 계획

3.1.1 재활운동

BLDC모터의 위치제어는 엔코더를 통해 정확한 제

어를 할 수 있지만,  본 연구에서는 엔코더가 사용되

지 않기 때문에 모터가 정지할 때 소수의 오차가 생

긴다. 세밀한 각도제어를 위해 포텐쇼미터를 이용한

다. 회전하는 모터를 일정 각도 범위 이내로 한정시

켜, 재활운동 시스템에서 0~120[]의 각도로 재활운

동을 하는 것을 목표로 한다.

3.1.2 보행운동

사람은 8단계의 보행주기를 가지고 있다. 평지, 오

르막, 내리막을 걸을 때 무릎이 접히는 각도는 평지에

서 가장 크다. 실험방법으로 먼저 실험자의 다리길이

를 먼저 측정하였다. 그 다음 보행주기에 있어서 다리

를 최대로 들었을 때 허벅지와 종아리의 각도를 위, 

아래로 측정하여 결과 값을 도출했다. 측정 결과 보행

단계 중 중간 흔들기(Mid Swing)에서 최대 0~88[]
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의 각도로 측정됐다. 또한, 다리길이의 차이가 있어도 

보행 시 다리각도는 최대 0~3[]로 미세하게 나타났

다. 이 부분은 포텐쇼미터를 이용하여 세밀한 각도제

어를 한다. 따라서 표면근전도 측정기를 기반으로 한 

자동화 보행운동 시스템에서는 0~88[]의 각도제어 

하는 것을 목표로 한다.

표 1. 남성 다리길이에 따른 보행각도 측정 표

Table 1. a measure of walking angle according to a 

man's leg length.

Leg 

length

Above 

Angle



Below  

Angle



Overall 

angle



Sample1 1.01M 51 38 89

Sample2 1.02M 52 36 88

Sample3 1.00M 50 38 88

Sample4 1.01M 53 36 89

Sample5 1.03M 52 36 88

Sample6 1.10M 54 34 88

Sample7 0.97M 55 34 89

Sample8 1.02M 53 36 89

Sample9 1.00M 55 35 90

Sample10 1.03M 55 33 88

Average 1.01M 53 35.6 88.6

위 표 1은 대한민국 성인 중에서 남성을 기준으로 

하였을 때의 측정 표를 보여준다. 다리길이는 발바닥

부터 골반 위까지를 측정한 값이다. 각도의 값은 보행

단계 중에서 최대의 각도를 나타낼 수 있는 중간 흔

들기 단계를 기준으로 한다. 각도 위의 경우에는 무릎

과 허벅지의 각도를 나타내고 각도 아래는 무릎과 종

아리의 각도를 보여준다. 따라서 전체 각도는 위 각도

와 아래 각도를 더한 값으로 나타내어 보행 시 최대

각도인 88[]를 넘어가지 않도록 설계한다.

3.2 BLDC모터 및 드라이브

3.2.1 BLDC모터 기준속도 설정 실험

아두이노의 출력전압을 UI(User interface) 커넥터 

단자에 인가할 경우 인가되는 전압과 비례하는 전류

로 BLDC모터 구동 벡터제어에 영향을 준다. BLDC

모터의 속도제어는 드라이브 포텐쇼미터 10[]에 5

[]의 일정한 전압이 인가되는 UI 커넥터방식을 사

용한다. BLDC모터의 속도를 제어하기 위해 외부가변

저항에 연결된 서보모터를 연결하여, 서보모터를 활용

한 속도제어를 구현 하였다. 외부가변저항은 모터가 

0~120[]의 각도 범위 내에서 10[]씩 증감되도록  

기준속도를 각도로 표시하였다. BLDC모터에 DC배터

리 12[] 인가시 아래 그림 7은 기준이 되는 각도별 

각속도이다. 0[]와 10[]의 기준 각도에서는 BLDC

모터가 동작하지 않는다. 이후 120[]의 기준 각도까

지 일정한 증가를 보여준다. 120[]이상 180[]사이

의 기준 각도에서는 약 1.8초의 값으로 회전한다. 따

라서 모터의 기준속도는 기준 각도10~120의 범위로 

설정하였다.
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그림 7. 기준 각도 대비 BLDC모터 각속도

Fig. 7 BLDC motor angular velocity relative to reference 

angle

3.2.2 BLDC모터 위치제어 실험

BLDC모터의 정확한 위치를 제어하기 위하여 모터

의 회전부에 포텐쇼미터를 나무 지지대로 고정하여 

포텐쇼미터 변화에 따른 출력 전압으로 모터의 회전 

위치를 입력 받았다. 외부 저항 1[] 포텐쇼미터의 

출력전압은 0~1.9[]의 전압이 출력된다. 모터를 일정

속도로 구동할 시 포텐쇼미터의 출력 전압 값은 변화

한다. 아날로그 단자의 출력전압을 듀티비(duty ratio)

로 나타내면 아래 그림 8과 같다. 그림 8은 출력 듀

티비를 100단위로 나누어 평균값으로 나타냈다. 포텐

쇼미터의 전압의 변화는 바운스 현상을 동반하여 변

화한다. 바운스 현상은 위치 정보에 오차를 제공한다. 
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따라서 위치제어는 변화폭이 큰 듀티비 40~350[duty 

ratio]의 범위를 통해 재활모드에서 다리 폄 상태(0

[])와 굽힘 상태(120[]) 범위를 한정지어 제어하게 

된다. 그래프의 축에 속하는 단위인 Baudrate란, 데

이터 통신에 있어서 직렬로 전송되는 변조 속도를 1

초간에 전송되는 신호의 개수로 나타낸 값이다. 즉, 1

초 동안 전송되는 비트 수로 단위는 []로 나타나

게 된다.
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그림 8. 포텐쇼미터 출력 듀티비

Fig. 8 Potentiometer Output ratio

3.3 표면근전도 측정 실험

3.3.1. 보행분석

근전도 측정은 보행 시 근육의 활성도가 높은 주동

근에 부착을 하였다. 장딴지근의 중앙부위, 무릎관절

의 굽힘과 폄에 많은 기여를 하게되는 허벅지의 안쪽

넓은근의 중앙부위로 선정하였다[9-10].
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그림 9.  장딴지근과 안쪽넓은근의 근전도 측정값

Fig. 9 measurements of Gastrocnemius and Vastus 

medialis while walking

위 그림 9는 보행 중 좌측 장딴지근과 양쪽 안쪽넓

은근의 근전도 측정기의 측정값을 그래프로 나타낸 

것이다. 좌측 장딴지근을 측정한 근전도 값을 보면 부

동자세에 있을 때 1.74[]의 일정한 값을 유지하는 

것으로 나타났다. 정상적으로 보행할 때는 우측 다리

를 들어 올릴 때 좌측의 장딴지근에 최대 크기가 

1.82[]로 측정 되었다. 올라갔었던 다리가 내려가는 

동작을 할 때 장딴지근의 근전도 측정값이 1.74[]에 

근접하게 감소하고 우측 다리가 움직일 때는 값의 변

화가 없었다. 다리 양쪽의 안쪽넓은근을 측정한 근전

도 값을 보면 가만히 있을 때 1.24[]의 값을 유지하

였다. 걸을 때는 다리를 들어 올리고 다시 펼 때 가장 

높은 근전도인 1.34[]로 측정되었다. 또한, 보행할 

시 한쪽 다리의 근전도가 올라가면 반대 다리 쪽은 

내려간다. 따라서 양쪽의 안쪽넓은근들은 서로 반대로 

작용된다. 장딴지근과 안쪽넓은근의 그래프를 비교해 

보면 우측 다리가 올라갈 때 좌측 장딴지근의 근전도

가 증가한다. 다리가 올라간 상태에서 우측 안쪽넓은

근의 근전도 값은 증가하다가 지면에 다리가 닿는 내

려가는 동작을 할 때 원상태로 서서히 복귀하게 된다. 

또한, 장딴지근의 근전도 값은 원래 상태로 다시 복귀

하는 현상을 보였다. 이러한 상태가 보행할 때 일정 

주기로 반복하게 된다.

3.4 재활운동

3.4.1 실험방법

재활운동에 있어서는 실험자가 앉아있는 상태에서 

구동할 수 있도록 실험을 진행했다. 재활운동 시스템

에서 사용자 다리의 폄 상태와 굽힘 상태의 최대 각

도를 고려하였다. 따라서 무릎재활기기는 장착 후, 재

활운동 시에 0~120[]구간에서 동작한다. 재활운동 

시스템은 어플리케이션의 연동으로 동작되며, 폄 상태 

각과 굽힘 상태의 각도를 5단계로 구분하는 것을 목

표로 한다. 폄 상태의 각을 최소 각으로 지정하고, 굽

힘 상태를 최대 각으로 지정한다.

사용자 다리에 무릎재활기기 착용 전과 착용 후의 

오차를 측정한다. 이는 속도별로 구분되어지며, 실험

결과를 바탕으로 폄 상태 각도와 굽힘 상태의 각도를 

5단계로 설정한다. 아래 그림 10은 재활운동 실험 사

진이다.
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그림 10. 재활운동 실험 사진

Fig. 10 Rehabilitation Exercise Experimental Photography

3.4.2 실험 결과

먼저 무릎재활기기를 착용하지 않고 모터의 속도를 

변화시켜가면서 무릎재활시스템의 구동을 실험하였다. 

모터속도가 낮은 1~3단계의 오차각은 0[], 4~5단계

는 2[], 6~7단계는 4[], 8~10단계는 8[], 단계

는 10[]로 측정되었다. 무릎재활기기를 사용자한테 

착용하지 않고 재활운동을 하였을 때는 모터속도가 

빠르면 오차각이 더 높아진다는 것을 실험을 통하여 

확인을 하였다.

다음으로 무릎재활기기를 실험자에게 착용하고 모

터의 속도를 변화시켜가면서 무릎재활시스템의 구동

을 실험하였다. 속도가 낮은 단계부터 중간 6단계까

지의 오차각은 0[], 단계는 2[], 8~9단계는 3[], 

10~11단계는 5[]로 측정되었다. 무릎재활기기를 착

용하고 재활운동을 하였을 때는 착용하지 않았을 때

와 마찬가지로 속도가 높아질수록 오차각 또한 높아

진다는 것을 확인할 수 있었다.

표 2는 재활시스템의 각도범위를 무릎재활기기를 

착용하지 않았을 때와 착용하였을 때 각각의 각도가 

실험적으로 나온 데이터이다. 실험한 결과 모두 모터

속도가 증가하게 되면 각도의 오차범위가 생긴다. 따

라서 무릎재활기기를 활용한 재활운동 시스템에서는 

1단계에서 6단계에 해당하는 속도범위가 적합하다는 

것을 확인하였다.

표 2. 재활시스템 각도범위

Table 2. Rehabilitation System Angle Range

Angle

Wearing 

minimum 

angle
maximum 

angle
angle of 

error

Phase 1
Before 0 0 0

After 0 0 0

Phase 2 
Before 0 0 0

After 0 0 0

Phase 3 
Before 0 0 0

After 0 0 0

Phase 4 
Before 1 1 2

After 0 0 0

Phase 5 
Before 1 1 2

After 0 0 0

Phase 6 
Before 1 3 4

After 0 0 0

Phase 7 
Before 1 3 4

After 0 2 2

Phase 8 
Before 4 4 8

After 1 2 3

Phase 9 
Before 3 5 8

After 1 2 3

Phase 10 
Before 3 5 8

After 2 3 5

Phase 11 
Before 4 6 10

After 2 3 5

3.5 보행운동

3.5.1 실험방법

보행운동에 있어서는 실험자가 보행주기 상태에 맞

춰서 실험을 진행했다. 보행운동 시스템에서 보행주기 

중 중간 흔들기의 최대 각도를 고려하였다. 무릎재활

기기를 장착한 경우, 보행운동 시 0~88[]각도범위에

서 프로그램의 정상 구동을 목표로 한다.

실험자A는 표면근전도 측정기를 각각 좌측 장딴지근

의 중앙부위, 양쪽 안쪽넓은근의 중앙부위에 부착하여 

제자리걸음 보행을 실시하였고 실험자B는 무릎재활기기

를 장착하여 제자리걸음 보행 중에 표면근전도 측정기

의 측정값을 모터제어를 통해 보상하는 실험을 진행하

였다. 표면근전도 측정기를 부착한 실험자의 각도와 무

릎재활기기를 장착한 실험자의 각도를 비교하였다. 아래 

그림 11은 보행운동 실험 중 실험자가 표면근전도 측정

기를 부착 후, 제자리 보행을 하고 있는 모습이다.
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그림 11. 표면근전도 측정기를 기반으로 한 보행운동 

실험 사진

Fig. 11 Pedestrian experiment photos based on surface 

myocardial conductivity sensor

3.5.2 실험결과

보행운동 실험진행 방식은 표면근전도 측정기를 부

착한 실험자B의 근전도 변화로 무릎재활기기를 장착

하고 있는 실험자A에게 모터제어로 보상했다. 실험은 

종아리 지지대 각도의 오차를 측정한다. 아래 표 3은 

표면근전도 측정기를 부착한 실험자A가 제자리 보행 

시 무릎 각도와 무릎재활기기를 장착한 실험자B가 모

터로 인한 보행 시 무릎 각도 차이를 의미한다. 각도

의 기준은 실험자A로 설정한다. 

표 3. 무릎재활기기를 장착한 실험자B의 각도

Table 3. The angle of the experimenter 

equipped with a knee regenerator

Angle

walking

on the spot

cycle

bending 

angle



straight 

angle



First 81 15
Second 80 17
Third 80 16
Fourth 81 17
Fifth 80 17

실험자A의 표면근전도 측정기의 값을 받아 실험자

B의 모터에 보상받은 실험결과로 5번의 모든 주기에

서 목표치의 각도범위보다 오차가 크게 나온 것을 알 

수 있다. 굽힘 상태 각도에서의 오차보다 편 상태가 

더 높은 오차각을 볼 수 있었고 평균적으로 굽힘 상

태 각도는 80.4[], 편 상태의 각도는 16.4[]로 나왔

으며 기준각도 대비 오차각은 24[]로 확인되었다. 

Ⅳ. 결 론

본 연구에서는 BLDC모터제어와 보행주기에 따른 

근전도 신호를 단계별로 분석하여 재활 및 보행운동

을 실험하였다. 모터제어는 외부 인터페이스 역할인 

서보모터에 의해 12단계의 속도로 구분된다. 모터의 

회전각은 포텐쇼미터의 출력전압인 0~1.9[]의 변화

폭이 큰 듀티비 40~350의 범위를 폄 상태(0[])와 굽

힘 상태(120[]) 범위로 한정지어 제어하게 된다. 또

한, 보행 시 다리 사이의 최대각도를 비교하여 재활운

동 시 0~120[], 보행운동 시 0~88[]로 제한하였다. 

재활운동 시스템에서는 착용 전, 후를 실험하여 속

도에 대한 각도를 비교해보았다. 그 결과 모터 속도가 

증가함에 따라 착용 전 오차각이 0~10[], 착용 후 

오차각이 0~5[]까지 증가했다. 이는 속도가 증가할

수록 위치제어가 어렵다는 것과 착용자의 종아리 무

게에 영향을 받는다는 것을 의미한다. 보행운동 시스

템에서는 실험자A의 표면근전도 측정값을 받아 실험

자B가 착용한 무릎재활기기의 모터가 보상을 받아 움

직이는 실험을 하였다. 결과로는 평균적으로 굽힘 상

태 각도의 오차 각도는 80.4[], 폄 상태의 각도는 

16.4[]로 측정되었다.

향후 연구로 첫 번째는 근전도 신호를 주파수 스펙

트럼으로 변환 후 잡음을 제거하여 정확한 근전도 신

호측정 및 보행운동 실험을 진행하여야 한다. 두 번째

는 모터 동작의 pi제어를 통해 오차범위를 줄이고 매

끄러운 동작으로 무릎재활시스템의 효과를 증진시킬 

수 있다. 세 번째는 평지에서 보행하는 것뿐만이 아니

라 계단의 오름과 내림의 실험도 진행해야 한다. 또

한, 보행의 인식률과 더불어, 실험자의 표본을 늘려 

데이터의 신뢰도 향상의 필요가 있다고 판단된다. 
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