
1. 서  론

최근 선천적인 질병으로 인한 절단 장애인 혹은 사고, 전쟁, 

질병 등으로 인해 후천적으로 발생하는 절단 장애인이 증가하

고 있다[1,2]. 하지 절단 장애인은 하지 신체 일부가 없어 보행이 

어려워진다. 보행을 하기 위해선 휠체어나 의족과 같은 보조

기가 필요하다. 휠체어는 평소 이동하는데 어려움은 없지만, 

골목과 같이 좁은 곳과 사람이 많은 복잡한 곳은 이동하는데 

어려움이 있다[3]. 공간 제약을 받는 곳에서는 의족을 착용하고 

보행하는 것이 유리하다.

하지 절단 장애인은 절단 부위에 따라 발목형과 무릎형 의

족으로 구분하여 착용한다[4]. 발목형 의족은 발목이 절단된 하

퇴 절단 장애인이 착용한다. 하퇴 절단 장애인의 경우 무릎이 

남아 있어 무릎 이상 절단된 대퇴 절단 장애인보다 보행이 수

월하다. 대퇴 절단 장애인은 하퇴 절단 장애인과 달리 무릎이 

없기 때문에 의족 착용 후 보행 시 엉덩이 근육을 사용함으로

써 보행 시 많은 피로감을 가진다. 

의족은 기능에 따라 수동형과 능동형으로 구분이 가능하다[5]. 

수동형의 의족은 가격이 저렴하고 무게가 가벼워 착용자가 쉽

게 착용할 수 있으나, 보행하는데 직접적인 도움을 주지 않기
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에 보행 시 정상인보다 많은 에너지 소모가 발생하며, 부자연

스러운 보행을 유발하게 된다[6]. 이를 방지하기 위해 유압 혹

은 공압 댐퍼와 같은 동력원을 사용한 수동형 의족이 있다. 일

반적인 수동형 의족보다 보행 시 자연스러운 보행을 할 수 있

을 뿐만 아니라 동력원은 보행 시 발생하는 충격을 흡수하고 

에너지 소모를 줄일 수 있다[7,8]. 하지만 오르막길, 내리막길과 

같은 다양한 보행 환경에서 적용하기 위해 매순간 동력원의 

상태를 조절하는 데 어려움이 있다. 이를 해결하고자 수동형 

의족의 어려움을 보안하기 위해 액추에이터를 적용한 능동형 

의족이 개발되고 있다. 능동형 의족은 압력센서, IMU (Inertia 

Measurement Unit) 센서와 같은 각종 센서와 감속기, 모터와 

같은 액추에이터를 적용하였다. 센서 기반으로 노면 상태 및 

착용자의 보행을 파악하여 마이크로프로세서를 통해 제어할 

수 있다[9,10]. 보행 시 액추에이터가 무릎 역할을 하면서 사용자

의 피로감을 줄일 수 있으며, 정상인처럼 자연스러운 보행을 

할 수 있는 장점이 있다. 하지만 액추에이터, 베터리 등을 의족

에 추가함으로써 무게가 증가하기 때문에 보행 시 더 피로감

을 느낀다. 

국내에서는 KAIST 및 재활공학연구소 등의 대학이나 연구

기관에서 전자제어식 의족을 연구하였지만, 아직 상용화된 제

품이 없다. 현재 상용화된 제품은 Genium 제품과 Ossur의 Rheo 

Knee 제품이 대표적이다. 현재로서는 하지 절단 장애인이 능

동형 의족을 구매하기 위해서 외국 제품을 구매해야 하며, 고

가의 가격으로 매우 비싸 국가유공자 혹은 절단환자들이 구매

하는데 부담을 가지고 있다. 이러한 문제를 해결해 보고자, 현

재 상용화를 목표로 전자제어식 의족을 한국기계연구원에서 

개발을 하고 있다.

본 논문에서는 기존 수동형 의족과 달리 4절 링크 구조와 통

합형 구동 모듈로 구성하여 제작하였으며, 개발 의족을 경량

화하여 착용자가 보행 시 피로감을 줄일 수 있도록 하였다. 센

서와 통합형 구동 모듈을 부착하여 다양한 노면에서 적응할 

수 있도록 마이크로프로세서를 통해 제어가 가능한 의족을 개

발하였다. 통합형 구동 모듈이 보행을 도와주면서 정상인과 

유사하게 자연스러운 보행을 할 수 있도록 한다.

2. 설  계

2.1 설계 사양

본 논문에서는 4절 링크 구조의 능동형 무릎 의족을 개발하

였다. [Table 1]은 개발한 의족과 상용화된 능동형 의족, 국내 

대학 연구실에서 개발한 의족을 비교하였다. 

Ossur의 Power Knee는 DC motor와 Harmonic Drive로 구성

되었다. DC motor와 Harmonic Drive는 무릎 조인트에 위치해 

있어 무릎 회전 시 직접적으로 동력을 전달해준다. 전원 공급

기 없이 배터리가 내장된 Standalone 시스템 개념을 도입하여 

의족 내부에 배터리를 내장시켰다. 배터리를 포함한 무게는 

3.1 kg이며, 전체 길이는 275 mm이다. 최대 토크는 96 Nm, 최

대 120도 회전이 가능하다[11]. 

국내 대학 연구실에서 개발한 의족은 BLDC motor로 구성되

어 있으며, Ossur의 Power Knee와 마찬가지로 무릎 조인트에 

위치해 있어 동력을 직접적으로 전달해준다. 배터리 대신 동작 

시 전원 공급기를 사용하여 배터리는 내장되어 있지 않다. 배터

리를 제외한 무게는 5.0 kg이며, 길이는 313 mm, 최대 155도 회

전이 가능하다. 토크와 관련된 내용은 공개되어 있지 않다[12]. 

개발된 의족은 능동 타입의 4절 링크 구조로 최대 토크는 90 

Nm이다. Standalone 시스템을 적용하였으며, 배터리는 분리

형으로 소켓에 착용하도록 구성되어 있다. 배터리 포함하여 

1.9 kg의 적은 무게를 가지고 있다. 무릎 의족의 경량화를 위하

여 통합된 구동 모듈을 사용하였으며, 배터리는 의족에서 분

리하여 착용자가 느끼는 무게를 줄여 보행 시 장시간 보행을 

할 수 있도록 구성하였다. 전체 높이는 272 mm이며, 최대 토크

는 90 Nm, 최대 120도 회전이 가능하다. [Table 1]을 보면 다른 

의족들의 크기, 토크, 회전 각도가 유사한 수치를 나타내지만 

상용화 제품인 Ossur사의 PowerKnee보다 경량화 되어 있어 

하지 절단 장애인이 착용하기 적합하게 개발되었다. 

2.2 메커니즘

[Fig. 1]과 같이 4절 링크 구조로 구성되어 있다. 4개의 링크 

중 2개의 긴 링크로 움직임을 만들어 낸다. 두개의 링크는 전

방과 후방 링크로 구분이 가능하며, 전방 링크는 후방 링크보

다 길어야 한다. 두 개의 링크의 연장선이 교차되는 구간이 4

절 링크 의족의 순간 회전 중심(Instantaneous center of rotation, 

ICR)의 위치이다. [Fig. 1]에서 상단 링크는 가장 짧은 길이 s를 

가지며, 전방 링크는 가장 긴 링크 길이 q를 가진다. 링크의 길

이는 식 (1)을 활용하였으며, 가장 짧은 링크 s와 가장 긴 링크

의 길이 q의 합이 나머지 링크의 길이의 합보다 작아야 링크 

간의 회전이 가능하다.

[Table 1] Developed Prosthetic knee specification

Prosthetic Knee
Ossur

Power Knee[11]
Inha Univ[12] Developed 

Prosthetic Knee

Height (mm) 275 313 272

Weight (kg) 3.1
5.0

(No battery)
1.9

RoM (deg) 0-120 0-155 0-120

Torque (Nm) 96 N/A 90
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p + l ≥ s + q (1)

4절 링크 구조의 의족은 회전 중심이 고정된 단일축(Single 

axis) 구조의 의족과 달리 보행 시 회전 중심의 위치가 바뀐다. 

[Fig. 2(a)]와 같이 Stance phase에서 Heel contact 시 회전 중심

의 위치가 하중선(Load line)의 위치보다 뒤에 있어야 한다. 순

간 회전 중심이 하중선 뒤에 있지 않으면 Heel contact 시 Knee 

joint가 회전하게 되면서 자세가 무너져 넘어지게 된다. [Fig. 

2(c)]에서 Stance phase Toe-off 구간에서는 Heel contact과 달

리 회전 중심이 하중선 앞쪽에 위치해 있어야 Extension이 가

능해진다. 또한 회전 중심이 높을수록 보행 시 안정성이 높아

진다. [Fig. 2(b)] Mid-stance 구간에서는 회전 중심이 Voluntary 

control 영역에 있어야 하고 회전 중심이 높아질수록 그 영역

이 커지기 때문에 Hip moment로 의족 착용자가 원하는 동작

을 할 때에 더 높은 안정성을 가지게 된다. 

보행 시 Stance phase에서 4절 링크 구조의 의족은 Full 

extension 되어 잠금 현상이 일어난다. 잠금 현상이 된 의족은 

지렛대 역할이 되어 Stance phase에서 하중을 지지하여 보행

을 할 수 있도록 해주며, Swing phase로 넘어가는 구간에서 

Hip moment와 지면 반력의 도움을 받아 무릎 의족이 Swing을 

할 수 있도록 도와준다. Swing phase에서 의족이 swing이 될 

때 Toe clearance가 클수록 회전 중심이 지면 기준으로 높아져 

보행 시 안정성이 높아진다.

[Fig. 3]를 보면 A와 B 사이의 길이는 

, A와 D사이의 길이

는 

, C와 D사이의 길이는 


, B와 C사이의 길이는 


로 4개

의 링크로 구성되어 있으며, 각 링크의 각도는 

 


 


로 구

성되어 있다. Close loop equation을 통해 C점의 좌표(

 


)

를 식 (2), (3)을 통해 알 수 있다. 









cos








cos





cos



(2)









sin 








sin 





sin 



(3)



는 독립변수, 


 


는 종속 변수이다. 식 (2)와 식 (3)을 하

나의 종속 변수의 식으로 바꾼다. 

 한 곳으로 모으고 나머지 

식을 반대쪽에 위치하여 식 (4), (5)를 도출하였다.



cos





cos





(4)



sin 





sin 





(5)












cos


(6)












sin 


(7)






는 식 (6), (7)과 같이 정의되며, 


에 관한 상수이다. 

식 (4), 식 (5)을 사용하여 식 (8)을 도출할 수 있다. 

[Fig. 1] Kinematic configuration of the deveeoped prosthetic knee

(a) (b) (c)

[Fig. 2] The ICR configuration of the prosthetic knee in stance 

phase[13] (a) Heel contact (b) Mid-stance (c) Toe-off

[Fig. 3] ICR trajectory of the kinematic structure
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















cos







sin 


(8)

식 (8)을 활용하여 운동 방정식은 식 (9)와 같이 도출할 수 있다. 

cos

 sin 


 (9)






(10)

 




(11)

 


  


  


  


 (12)

식 (9)는 초월 함수로 식 (13)을 활용하여 해결할 수 있다.

sin 




tan






tan





 cos




tan






tan






(13)

식 (13)을 

/2을 치환하여 계산하면 식 (14)과 같이 도출된다.



tan



± 
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

(14)

C(

 


)와 D(


 


)의 좌표 값을 다음과 같이 구할 수 있다.
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






cos


(15)



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
sin 


(16)









cos


(17)









sin 


(18)

좌표 A(

 


)와 D(


 


)를 구하면, A(


 


)와 D

(

 


)의 좌표축을 활용하여 


를 구할 수 있다.



 tan












(19)

A, B의 좌표와 각도를 사용하여 순간 회전 중심을 찾을 수 있

다. 회전 중심의 좌표축은 식 (20), 식 (21)과 같이 도출된다[14].

  



tan 



tan 











tan 






 tan 


(20)







tan 









(21)

식 (20)과 식 (21)을 활용하여 무릎 의족 회전 시 회전 중심

의 위치를 쉽게 파악할 수 있다. [Fig. 3]은 개발된 무릎 의족의 

각도에 따른 순간 회전 중심을 볼 수 있다[15]. 

전자 제어식 무릎형 의족의 상세 설계는 [Fig. 4]에서 볼 수 

있다.  상부에는 통합형 구동 모듈로 타이밍 벨트 메커니즘을 

활용하여 무릎 조인트와 연결되어 있다. 하부에는 우레탄 스

프링과 로드셀로 구성되어 있다. 

통합형 구동 모듈은 T-motor사의 Ak6-60 제품을 사용하였

다. BLDC 모터와 마그네틱 엔코더, 유성기어, 그리고 모터 드

라이브로 구성되어 있다. 유성기어는 6:1의 감속비를 가지며, 

368g의 무게와 39.5 mm의 두께를 가져 무릎형 의족의 경량화

와 크기 축소를 하였다. Swing phase에서 보행 주기와 보행 환

경에 따라 무릎 조인트가 회전할 때 회전 속도 및 움직임을 제

어한다. 통합형 구동 모듈은 타이밍 벨트 메커니즘을 통해 무

릎 조인트에 회전력을 전달한다. 타이밍 벨트 메커니즘은 무

릎조인트와 구동 모듈에 풀리를 연결하여 구동 모듈의 회전력

을 타이밍 밸트를 통해 전달한다. 풀리가 서로 수평인 상황에 

있지 않기 때문에 무릎 조인트와 구동 모듈 사이에 풀리를 결

합한 링크축을 사용하여 연결하였다. 타이밍 밸트와 링크축 

사이에 타이밍 밸트 장력을 유지할 수 있도록 장력 유지 장치

를 설치하였다. 

[Fig. 4] Detailed view of the proposed prosthetic knee
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우레탄 스프링은 보행 시 발생하는 충격을 흡수하는 역할

을 한다. 착용자에 따라 의족에 실리는 하중이 다르기 때문에 

착용자에 맞게 우레탄 스프링 변경이 가능하다. 빔 타입 로드

셀은 무릎형 의족과 의족 발을 연결하는 피라미드 사이에 위치

하며, 보행 시 무릎형 의족에 하중이 실리면서 로드셀의 데이

터가 측정된다. 측정된 데이터로 보행 주기를 판단할 수 있다.

배터리는 무릎형 의족에 내장되어 있지 않고 분리형으로 

되어 있어 소켓에 부착한다. 배터리가 무릎형 의족에서 분리

되어 무게가 분산되므로 보행 시 실제 무게보다 가볍게 느껴

져 기존 의족을 착용하고 보행할 때보다 착용자의 에너지 소

비를 줄일 수 있다. 

하지 절단 장애인은 보행 시 절단 후 남아 있는 근육을 사용

한다. 보행 시 의족의 무게가 무거우면 근육과 절단 부위에 피

로도가 쌓여 장시간 보행하는데 어려움이 있다. Swing phase

에서는 Toe clearance가 클수록 회전 중심의 위치가 높아져 의

족의 안정성이 높아지지만 의족이 무거우면 다리를 들어올리

는 순간 지면 반력과 구동 모듈이 보조해줘도 다리를 들어올

리는데 한계가 있어 발끌림 현상도 발생하게 된다. 의족의 경

량화는 제품 상용화를 위해 매우 중요한 부분으로, [Table 1]에

서 볼 수 있듯이 본 논문에서 개발한 의족은 타 비교대상 의족

에 비해 1~3 kg 무게가 적게 나가는 것을 볼 수 있다. 경량화를 

하기 위해 4절 링크 구조로 설계하여 모터와 하모닉 드라이브

가 결합된 액추에이터가 아닌 보행을 보조해 줄 수 있는 통합

형 구동 모듈을 사용하였으며 분리형 배터리를 사용하여 무게

를 분산시켜줄 수 있어 착용자가 느끼는 무게감을 줄일 수 있

다. [Fig. 5]에서 제작된 전자 제어식 무릎형 의족을 볼 수 있다.

3. 제  어

로봇 의족 제어를 하기 위해선 의족 착용자의 보행 주기를 

분석해야 한다. 보행 시 보행 속도, 보폭 등 많은 부분들이 사

람마다 다르기 때문에 착용자의 기존 착용하는 의족의 실험 

데이터를 통해 보행 주기에 맞게 제어를 해야한다. 

보행 주기는 크게 Stance phase와 Swing phase로 구분할 수 

있다. Stance phase는 전체 보행의 60%를 차지하며, 나머지 

40%는 Swing phase이다. 보행 주기를 세부적으로 나누면 [Fig. 

6]과 같이 Heel contact, Mid-stance, Toe-off, Early swing, Late 

swing, 5단계로 구분할 수 있다. Stance phase는 Heel contact부

터 Toe-off까지이며, Early swing부터 Late swing까지 Swing 

phase이다. Heel contact은 발 뒤꿈치가 땅에 닫는 동작으로 

Stance phase 초기 단계이다. 두 다리가 모두 하중을 지지하고 

있다. Mid-stance 구간에서는 한쪽 다리로만 체중 부하를 가

지며, 하중을 지지하는 다리에 가장 많은 부하를 가진다. 

Toe-off구간은 Stance phase의 마지막 구간으로 발가락이 떨

어지는 구간이며, 두개의 다리가 하중을 지지해준다. Early 

swing은 Swing phase의 시작되는 구간으로 다리가 flexion 되

어 다리를 들어올린다. Late swing구간은 Swing phase에서의 

마지막 단계이며, 발의 뒤꿈치가 닿기 직전 단계이다. Late 

swing구간이 지나면 다시 stance phase의 heel strike가 시작된

다. [Fig. 7][16]는 정상인 평지 보행 시 무릎 각도를 나타내는 

그래프이다. 

[Fig. 5] Total view of the proposed prosthetic knee and foot 

accessories

[Fig. 6] The total cycle of the walking period

[Fig. 7] The graph of the normal human knee angle[15]
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하지 절단 장애인은 의족을 착용하고 보행 시 많은 제약을 

받게 된다. 보행 속도, 보행 주기, 보행 환경 등의 여러가지 외

부 요인으로 인해 보행 시 영향을 받게 된다.  전자 제어식 무릎

형 의족을 능동적으로 제어하기 위해 마이크로 프로세서와 각

종 센서를 사용하여 [Fig. 8]과 같이 시스템을 구성하였다. 

[Fig. 9]에서 제작된 통합 제어 보드를 볼 수 있다. 

모터 드라이브와 엔코더는 통합형 구동 모듈에 내장되어 

있어 따로 통합 제어 보드에 구성하지 않았다. 임베디드 시스

템은 마이크로 프로세서와 모터 드라이브를 CAN 통신 방식

을 사용하여 구동 모듈의 동작을 제어한다.

CAN 통신은 여러 개 장치를 두 개의 선으로만 통신이 가능

한 차동 신호이다. CAN 통신은 안정적인 Error처리가 가능하

며, 차동 신호이기 때문에 다른 통신에 비해 노이즈 처리가 안

정적이다[17,18]. 통합형 구동 모듈을 CAN 통신으로 신호 처리

하여 안정적인 제어가 가능하다. 

로드셀은 보행 시 하중이 실리는 Stance phase에서는 신호

가 측정이 되고, 의족이 지면에 떨어지는 Swing phase에서는 

신호가 측정되지 않는다. 측정된 신호로 하지 절단 장애인의 

보행 주기를 판단할 수 있다.

능동형 의족은 PD 제어기를 통해 임피던스 제어를 하였다. 

초기값을 임의로 설정하여 보행 실험을 통해 변수 값을 변경

하였다. 여러 번의 실험을 통해 변수를 변경하여 착용자가 보

행하기 적합한 값으로 설정하였다. 변경한 값을 CAN 통신을 

통해 구동 모듈에 전달하여 의족을 조절하였다.

4. 실  험

개발 중인 전자 제어식 무릎형 의족의 성능 평가를 위해 움

직임 각도 범위 측정 실험과 대퇴 절단 장애인을 대상으로 무

릎형 의족을 착용 후 평지 보행 실험을 진행하였다. 

4.1 무릎 동작 움직임 실험

무릎형 의족의 움직임 각도 범위를 측정하기 위해 소켓을 

무릎형 의족에 부착하고 통합형 구동 모듈에 있는 엔코더를 

이용하였다. [Fig. 10]과 같이 무릎형 의족의 움직임 각도 범위

를 측정하였다. 움직임 각도 범위는 10회 이상의 실험을 통해 

[Fig. 11]과 같이 측정이 되었으며, 최대 120도 이상 구현되는 

것을 확인할 수 있다. 

4.2 보행 실험

4.2.1 보행 환경

본 논문에서 개발 중인 전자 제어식 무릎형 의족의 성능 분

석을 위하여 대퇴 절단 장애인을 대상으로 평지 보행, 경사로 

보행을 진행하였다. 

실험 대상자는 [Table 2]와 같이 2명을 대상으로 진행하였

으며, 각각 오른발, 왼발이 절단되었다. 서로 신체적 조건이 다

[Fig. 8] System setup

[Fig. 9] The integrated motion controller

[Fig. 10] The experimental setup of the prosthetic knee

[Fig. 11] The graph of the motion range of the prosthetic knee



대퇴 절단 장애인을 위한 4절 링크 구조의 전자 제어식 무릎형 의족   165

르기 때문에 의족 착용 시 실험 대상자에 맞게 길이 조절하였

으며, [Fig. 12]에서 전자 제어식 무릎형 의족을 착용한 모습을 

볼 수 있다. 

실험 전 실험 대상자에게 실험 과정과 전자 제어식 무릎형 

의족에 대한 충분한 설명 후 진행하였다. 안전한 정속 보행을 

위해 지면 반력기가 내장된 트레드밀에서 실험을 진행하였으

며, 동작 분석을 위해 트레드밀 주변으로 적외선 카메라 8대를 

설치하였다. Qualisys Track Manager (Qualisys, Swenden), Visual 

3D (C-Motion, USA) 프로그램을 사용하여 동작 분석을 하였

다. 모든 보행 실험은 대퇴 절단 장애인의 안전을 위하여 하네

스(Harness)를 착용하였으며, 연구원 및 의지보조기사가 상시 

대기하여 진행하였다. 본 실험은 중앙보훈병원 기관생명윤리

위원회(IRB)의 심의승인(BOHUN 2022-08-014-002)을 받아 수

행하였다.

4.2.2 실험 방법

무릎형 의족을 착용한 실험대상자는 마커 부착을 위한 스

판덱스(Spandex) 의상으로 환복 후 전자제어식 무릎형 의족을 

적응할 수 있도록 일반 평지에서 충분한 준비운동을 실시하였

다. 동작 분석을 위해 하지 관절(Joint) 및 분절(Segment)에 반

사 마커를 부착하였다. 대퇴 절단 장애인이 트레드밀에 적응

할 수 있도록 보행 연습을 하였으며, 속도를 조금씩 증가시켜 

[Table 2]와 같이 실험 대상자가 선호하는 속도로 선택하였다.

경사가 없는 평지 보행은 트레드밀 위에서 적응 후 6분간 실

험을 진행하였다. 경사로에서는 12% (+7도) 경사 수준으로 설

정하였으며, 적응 후 2분간 보행하였다. [Fig. 13]에서 보행 실

험 모습을 볼 수 있다.

4.2.3 실험결과

[Fig. 14]는 보행 실험을 통해 나온 무릎 각도 그래프이다. 

첫번째 대상자는 정상적인 왼쪽 무릎과 의족을 착용한 오른쪽 

무릎을 비교 시 Stance phase와 Swing phase에서 두 개의 굴곡

이 발생하는데 각각 5도, 15도 차이가 발생한다[19]. 경사로 보

행은 Swing phase에서 1도미만으로 거의 동일한 각도로 나타난다.

두번째 대상자의 오른쪽 정상적인 무릎과 의족을 착용한 

왼쪽 무릎의 각도 그래프인 [Fig. 15]를 보면 첫번째 대상자와 

비슷하게 정상적인 오른쪽 다리의 Swing phase에서 유사한 그래

프 형태를 나타나는 것을 볼 수 있다. 평지 보행 시 Stance phase에

서 15도, Swing phase는 5도 차이가 나타나며, 경사로 보행 시 

Swing phase에서 3도 미만으로 거의 동일한 형태를 나타낸다.

평지 보행과 경사로 보행 시 Stance phase에서 의족을 착용

한 다리는 거의 각도 변화가 없다. 이와 같은 현상이 발생하는 

이유는 보행 시 정상적인 다리와 같이 Heel strike 시 의족이 

[Table 2] The summary of the voluntary amputee

Subject No No. 1 No. 2

Height (cm) 181 167

Weight (kg) 73.3 70.6

Side Right Left

Walking velocity  (level walking) 0.70 m/sec 0.55 m/sec

Walking velocity   (ramp walking) 0.50 m/sec 0.40 m/sec

[Fig. 12] The walking motion of the amputee

(a) The walking on level ground

(b) The ramp walking

[Fig. 13] The clinical experiments of the proposed prosthetic 

knee (a) The walking on level ground (b) The ramp walking
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Full extension이 되어 잠금 현상으로 인해 무릎이 고정이 되어 

굽혀지지 않는다. 실험 대상자는 넘어지는 것을 방지하기 위

해 Heel strike 시 잠금 상태로 보행하여 굴곡이 거의 발생하지 

않는 것을 확인할 수 있다. 하지 절단 장애인이 개발된 의족을 

착용 후 보행 시 기존의 착용하던 의족보다 가벼워 보행하는

데 수월하고, swing시 큰 힘을 주지 않아도 무릎이 올라오며, 

[Table 3]에서 볼 수 있듯이 Ottobock사의 TITAN과 3R60은 액

추에이터가 없이 수동형으로 구성되어 있어 동적 토크가 0이

기 때문에 보행 시 보조해주지 못하지만, 개발한 무릎형 의족

은 보행 시 보조해주는 구동 모듈이 있어 보행 시 편안하다는 

착용자의 의견이 있었다. 하지만 MIT에서 개발한 CSEA 

(Clutchable Series Elastic Actuator) 의족[20]에 비해 토크가 떨

어진다. 추후 발목형 의족과 결합하여 부족한 토크를 보완할 

예정이다.

5. 결  론

본 논문은 하지 절단 장애인을 위한 전자 제어식 무릎형 의

족을 개발하였다. 4절 링크 구조로 통합형 구동 모듈을 사용하

여 설계 및 제작하였다. 4절 링크 구조를 사용하여 보행 시 회

전 중심이 변경되어 안정성을 높일 수 있었다. 통합형 구동 모

듈을 사용함으로써 전자 제어식 무릎형 의족의 경량화가 가능

하고 베터리는 무게를 분산하기 위해 분리형으로 하였다. 분

리형 베터리는 소켓 위에 부착한다. 하지 절단 장애인의 보행 

시 에너지 사용을 줄여 장시간 사용하는데 피로도를 줄일 수 

(a) The knee angle data of the level ground

(Upper graph: left, normal side, Lower graph: right, amputated side)

(b) The knee angle data of the ramp walking 

(Upper graph: left, normal side, Lower graph: right, amputated side)

[Fig. 14] The walking data of the voluntary amputee No.1

(a) The knee angle data of the level ground

(Upper graph: left, amputated side, Lower graph: right, normal side)

(b) The knee angle data of the ramp walking

(Upper graph: left, amputated side, Lower graph: right, normal side)

[Fig. 15] The walking data of the voluntary amputee No.2

[Table 3] Dynamic max torque comparison

Prosthetic Knee Dynamic max torque (Nm)

Ottobock TITAN Zero

Ottobock 3R60 Zero

Developed Prosthetic knee 18

MIT CSEA Knee 40
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있다. 하부에는 충격을 흡수하기 위한 우레탄 스프링과 로드

셀로 구성하였다. 우레탄 스프링은 착용자에 맞게 변경이 가

능하다. 보행 패턴과 보행 환경에 따른 제어가 가능할 수 있도

록 각종 센서와 마이크로 프로세서로 구성한 통합 제어 보드

를 제작하여 사용하였다. 

하지 절단 장애인을 대상으로 본 논문에서 개발한 전자 제

어식 무릎형 의족을 착용하여 성능 실험을 하였다. 움직임 각

도는 120도 이상의 동작이 가능하다. 실험 대상자의 정상적인 

무릎과 전자제어식 무릎형 의족을 착용한 무릎의 각도 그래프

를 비교하면 Swing phase에서 유사한 형태가 나타나는 것을 

확인 할 수 있다. 

향후 추가적인 실험을 진행하여 실험 대상자에게 얻은 데

이터를 통해 전자제어식 무릎형 의족을 개선하여 대퇴 절단 

장애인이 정상 다리 보행 데이터와 전체적으로 유사한 형태를 

가질 수 있도록 할 것이다.
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