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1. 서 론

1.1. 연구배경:

효과적인 치료를 위해서는 환자의 상태에 대한 연속적인 모니터링이 필요

하다. 현재는 임상에서는 지속적인 환자 상태 모니터링을 위하여 환자 감시

모니터가 활용되고 있다(1, 2). 효과적인 환자 모니터링 시스템은 환자의 상

태 감시에 수반되는 인력의 절감이라는 효과를 가지며, 모니터링 시스템을

통한 신속하고 정확한 환자 상태 파악은 의료진이 효과적인 대처를 할 수

있도록 한다. 환자 모니터링 시스템은 환자에 부착된 각종 센서들로부터 환

자의 다양한 생체신호들을 수집하고 분석하는 기능을 한다(3).

특히나 생체신호 중 심장박동은 생명과 직결된 가장 중요한 정보라고 할

수 있다(4, 5). 건강보험통계연보에 따르면, 급성심근경색증의 발생률은

2011년 1,000명당 1.36에서 2015년 1.73으로 매년 증가하는 추세를 보이고

사망원인통계에 따르면, 심장질환에 따른 사망률은 인구 10만 명당 2011년

52.5명에서 2015년 55.6명으로 사망률도 증가하고 있다. 또한, 수면 무호흡

증, 천식 등으로 인한 호흡곤란 및 장애가 생기는 경우 심혈관계, 신경계,

내분비계 등에 여러 문제를 일으키고 최악의 경우 사망까지 이르게 한다고

알려져 있다(6).

미국의 경우 약 1억 명의 사람들이 심장병, 폐 질환 및 당뇨병을 포함한

만성 건강 상태로 고통받고 있으며 치료를 위한 비용이 전체 의료비용에

3/4 나 차지하는 것으로 알려져 있다(7, 8, 9). 아울러 심장 부정맥, 심장마

비, 호흡곤란 등 한순간에 생사가 결정되는 병의 경우 이를 실시간으로 검

출하고 즉각적인 대처가 가능하다면 최악의 결과를 예방할 수 있을 것이다

(10). 이러한 중요성 때문에 건강관리를 위한 목적뿐만 아니라 즉각적인 대

처를 위한 생체신호 검출기술은 환자뿐만 아니라 일반인들에게도 필요한

기술로 인식되고 있다.

일반적인 생체신호 검출 시스템은 필수적으로 네 가지 요소를 가지고 있
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다. 이는 측정대상, 센서부, 신호 처리부, 그리고 출력부로 나뉘며 생체전기

신호의 측정에서 측정대상은 인체를 포함한 생명체를 말한다(11). 특히 심

전도의 경우 생체전기 신호의 측정에서 사용하는 센서는 전극이며 최소한

한 쌍의 전극을 필요로 한다(12, 13). 인체를 부피전도계로 모델링 할 때,

각 전극은 인체에 흐르는 전류인 이온전류 계측을 위한 전자회로를 말한다.

인체에 부착된 두 전극 사이에서 감지되는 전위차는 그 크기가 수 mV 또

는 수 μV 정도로 작은 경우가 대부분이며 이 크기를 증폭하기 위해 아날

로그 전자회로로 구현되는 생체 전위 증폭기를 사용한다(14).

인체 내부에 흐르는 전류는 이온전류이고 도선 및 전자회로에서 흐르는

전류는 전자전류이다(15, 16). 연속적으로 전류가 흐르기 위해서는 전극에서

전하 이동체의 교환이 발생하여야 하며 이는 인체 전극 인터페이스에서 화

학반응이 발생하여야 한다. 생체 전위 신호의 계측에는 주로 Ag/AgCL 전

극을 사용하며 두 전극 사이의 생체 전위의 극성이 바뀌면 전류의 방향이

반대로 되면서 생체 전위를 나타내게 된다(17). 인체표면에 전극을 부착할

경우, 피부 표피의 최 외각 층은 죽은 세포들로 구성되어 있어 매우 작은

전도율을 가지고 있어 전기저항값이 매우 크다. 이 때문에 대부분의 경우

전극을 부착하기 전에 피부를 전해액으로 닦거나 피부 일부를 제거하여 생

체신호의 품질을 개선하도록 하고 있다(18, 19).

이처럼 다양한 생체신호 검출기술 통하여 사용자가 의료기관을 방문하지

않고 지속적인 생체신호 획득할 수 있도록 하고 있다. 이러한 동향에 따라

현재 U-헬스케어 서비스라는 이름으로 통신기술과 생체신호 측정기술을

융합하여 시간과 장소에 제약 없이 사용자의 생체신호를 측정하고 건강에

대한 정보를 제공할 수 있도록 변화하고 있다. 기존의 헬스케어 시스템은

치료를 위하여 제한적인 기능을 특정 사용자에게 제공하였다면 현재는 일

상적으로 이용자의 건강을 관리하여 질병을 예방하는 영역까지 확대되고

있다. 특히 스마트폰이 활성화되고 사물들 간에 인터넷이 연결되어 정보교

환이 가능해지면서 착용형 기기는 스마트폰과 연동되는 형태로 발전되고

있으며 헬스케어 분야는 착용형 기기의 적용과 확산이 가장 빠르게 이루어
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지고 있다. 하지만 현재 사용되고 있는 시스템은 대부분 착용형 기기를 기

반으로 설계되어 있다. 생체신호 측정을 위해 피부에 센서를 부착하거나 웨

어러블 형태의 장비를 통해 측정하는 기술이 주를 이루었고, 최근 소개된

Ballistocardiography 방법은 오랜 기간 신호를 모니터링하는 기술로 검사

대상자가 침대에 누워있어야 하는 제약 조건을 갖고 있다(20). 이 밖에도

혈관의 압력을 측정하는 방법, 가속도 센서와 같은 동작 센서를 활용하는

방법, 고유 음파를 활용하는 측정 기법(Meccano-acoustic), 빛을 활용한

(photoplethysmography) 기법이 있다(21-27). 이러한 기술들은 심장의 전기

적인 특성을 활용한 심전도(electrocardiograph, ECG)를 활용한 기법과 달

리 심장 근육에 의한 혈관의 압력으로 생기는 심혈관 생리학

(Cardiovascular Physiology) 연구에 기반을 두고 있다(28). 이 밖에도 동맥

의 압력으로 생기는 피부 부피 변화를 측정하는 기법과 혈관의 수축 이완

작용으로 인한 진동을 활용한 기법 (phonocardiograph, PCG)도 있다(29).

그 외에도 생체신호를 비침습적인 방법으로 계측하고 분석하는 다양한 방

법들이 연구되고 있다. 앞선 연구에서는 휴대용 토노미터를 개발하여 경동

맥에서 혈압 및 맥파전달속도를 기록하도록 하였다(30). 해당 연구에서 맥

파전달속도는 심전도의 R Peak 와 경동맥압파의 1차 미분 최대 점까지의

시간을 사용하였다. 또 다른 방법으로는 광용적맥파신호를 기록한 후 반사

지수를 검출하고 말초동맥 혈관의 기능을 평가하였다(31). 그 외 다른 연구

에서는 광용적맥파 신호에서 최대 점에서 반사파의 정점까지 도달하는 시

간의 차이를 기반으로 하여 혈관경직도 지수를 제안하고, 이를 사용하여 대

동맥의 혈관 경직도를 평가하도록 하였다(31, 32).

이와 같은 접촉식 생체신호 감지 기법은 기본적으로 생체의 전기적 특성

을 기본이기 때문에 생체신호 측정을 위하여 전극과 패치를 부착하여야 하

며 패치에 사용한 젤과 전극으로 인하여 장시간 측정 시 피부병과 같은 다

양한 문제에 노출될 수 있다(33). 이와 같은 문제점을 해결하기 위하여

OMRON에서는 MEMS 소자와 광학 센서를 사용하여 전극과 패치 없이 심

박수와 혈압을 측정하는 손목시계형 시스템을 개발하기도 하였다. 이 외에
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도 스마트워치 및 기타 웨어러블 기기의 일부 최근 모델에는 커프가 없는

혈압계가 탑재하여 출시되고 있다(34, 35). 커프리스 혈압측정법은 동맥혈류

량이나 맥박 크기 등의 혈압변화 관련 특징량의 변화량을 혈압변화량으로

환산하여 추정된 혈압을 구하는 방법이다(36). 그러나 이 방법은 측정 정확

도를 보장하기 위해 다른 혈압계로 기준 혈압을 자주 측정해야 한다. 그 이

유는 혈압변화 관련 특징량이 동맥의 경도나 탄력의 변화에 ​​영향을 받는데,

이러한 동맥의 변화는 자율신경계에 의해 조절되어 감정, 운동, 식사, 수면

및 온도와 같은 일상생활의 다양한 요인에 의해 상시 발생하기 때문이다

(37). 이처럼 현재 최근에 개발되는 시스템에서도 커프폭을 줄이는 방법을

사용할지언정 기존의 커프 기반 혈압계를 사용하기 때문에 커프 기반 혈압

계가 가지는 문제점은 여전히 가지고 있다. 체내 삽입형 기기는 신체 내부

에 삽입하여야 하는 만큼 소재선택에 있어서 인체와의 적합성을 고려하여

야 하며 배터리를 교체하기 위한 추가적인 시술 등 여러 가지 문제점이 있

다.

이 외에도 여러 문제점이 존재하는데 대표적으로 측정을 위하여 측정자와

측정대상자의 접촉이 불가피하다. 중증 호흡기 전염병들의 경우 대부분 환

자의 호흡기 비말이나 오염된 매개물을 통해 점막의 직접 또는 간접 접촉

에 의해 전파된다(38). 따라서 대부분의 전파과정은 환자의 가족 및 접촉자,

진료에 참여한 의료인에서 발생한다. 특히 현재 전 세계적으로 범유행을 일

으키고 있는 코로나바이러스 감염증은 2019년 12월 중국 우한에서 원인 불

명 폐렴의 집단 발생으로 처음 발견되어 전 세계로 빠르게 전파되어 2020

년 세계보건기구가 대유행을 선언하기에 이르렀다.

현재까지 연구된 바이러스 전파 역학으로는 사람들에서 발생한 급성 호

흡기 감염증 및 폐렴으로 사람과 사람 사이의 전파로 확산되며 COVID-19

는 대부분의 호흡기 바이러스와 유사하게 주로 감염된 사람의 비말에 의한

직접 전파나 오염된 환경의 매개물과 접촉을 통해 간접 전파되는 것으로

조사되고 있다. 감염 환자는 초기 증상이 매우 경미하지만 무증상기에 바이

러스를 배출하기 때문에 조기에 진단하여 격리가 이루어지지 않는다면 광
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범위한 지역사회 전파로 연결된다.

따라서, 전염성이 강한 코로나바이러스는 1차 진단 도중 환자와 의료진

간의 2차 감염이 이루어질 가능성이 크며 이를 내버려 두면 3차 감염까지

발생할 가능성이 커진다(40). 이를 방지하기 위하여 코로나의 증상 중 고열

과 다양한 합병증을 동반하는 특성을 고려하여 비접촉으로 생체신호를 측

정할 수 있는 생체계측 수단이 필요하다.

COVID-19는 베타-코로나바이러스에 속하며, 박쥐의 사스 유사 코로나바

이러스와 86.9%의 유전적 상동성을 갖는 동물 유래의 바이러스이다. 감염

증상은 매우 비특이적이며 무증상에서부터 중증 폐렴 및 사망에 이르기까

지 매우 다양한 증상을 보인다. 감염된 환자는 잠복기 후 발열과 함께 상기

도 감염 증상이 발생한다. 환자의 약 80%는 경증의 상기도 감염이나 중등

증 이하의 폐렴을 앓고 회복된다. 코로나바이러스 감염병 환자의 초기 증상

및 징후는 발열(87.9%)과 함께 마른기침(67.7%), 가래(33.4%), 호흡곤란

(18.6%), 인후통(13.9%)과 같은 호흡기 증상이었다.

이처럼 코로나바이러스로 인해 많은 합병증이 발생할 수 있는데 이 질병

을 진단하기 위해 의료기관에서 대표적으로 온도로 1차 판별을 진행한다.

이 온도측정 과정에서 추가적으로 발생하는 2차 감염 사례가 발생할 수 있

다.

이러한 이유들 때문에 최근 비접촉식 기법이 주목받고 있으며, 레이저 또

는 레이더 기반의 기술들이 있다(41). 해당 비접촉식 기술 역시 접촉식 센

서와 같이 근육의 수축과 이완을 활용해 거리 또는 변위 정보를 활용하는

기법이다. 레이저를 활용한 기법은 매우 높은 거리 분해능을 갖고 있으며

측정 지점에 정확하게 초점을 맞출 수 있는 장점을 지니고 있지만, 옷과 침

구에 침투하지 못한다(42).

반면 레이더 기반의 기술은 깊이 값의 변화를 통하여 생체신호를 측정하

기 때문에 옷과 침구와 같은 방해물이 있어도 신호 측정이 가능하지만, 측

정 지점이 이동할 경우 지속적인 측정이 불가능한 단점이 있다(43). 다양한

비접촉시 생체신호 측정방법이 개발되고 있지만 새롭게 개발된 방법들도



- 6 -

일상생활 중에 생체신호 측정을 할 수 없으며 움직임을 동반하지 않는 생

체신호인 산소포화도 또는 온도와 같은 생체신호는 측정할 수 없다. 이로

인하여 사용자에게 즉각적인 피드백을 줄 수 없는 어려움이 있다.

따라서 현재 대학 병원에서는 비접촉 생체신호 측정방법 중 적외선 카메

라를 이용한 온도측정방법을 도입시켰다. 비접촉 생체신호 측정방식은 코로

나 이전에도 진행되고 있던 개념이지만 코로나 이후에 더욱 급격하게 모든

변화의 축이 되고 있어서 진단과 치료를 진행함에서도 가장 중요한 요소가

되었다. 지금 사용 중인 열화상 카메라는 비접촉식 측정이 가능하고 2차원

분석으로 실시간 진단이 가능하다는 장점이 있다. 하지만 온도를 직접적으

로 측정하는 것이 아니라 물질이 방출하는 적외선량을 측정하여 온도를 추

정하기 때문에 설정하는 방사율 값에 따라 측정온도 값이 변화하여 절대온

도 계측이 어렵다는 단점이 있다. 또한, 측정자와 투명유리나 아크릴로 분

리되어 있을 경우 일반 카메라처럼 창문 너머의 대상을 측정하지 못하고

아크릴이나 투명유리의 표면 온도를 측정하게 된다.

본 연구에서는 이러한 문제점들을 극복하기 위하여 신체에 센서를 부착하

거나 삽입하지 않고 사용자의 생체신호를 측정하는 방법에 관하여 연구를

진행하였다. 인공지능 중 시각지능을 활용하여 체온 영상 및 맥박 영상을

동시에 획득하여 대상자의 건강 상태를 측정하며 이를 이용하여 실시간으

로 감시할 수 있고 환자의 질환에 대해서 효과적으로 대응할 수 있게 하였

다.

또한, 본 연구에서 제안하는 시스템은 지속적이고 꾸준한 생체데이터 측정

을 통하여 사용자의 건강 상태를 파악할 수 있는 요인으로 유용하게 사용

할 수 있으며 이는 사용자에게 발생할 수 있는 질병의 예방이 가능할 것으

로 기대된다. 그뿐만 아니라 원거리에서 생체신호 및 체온을 측정함으로써

의료진과 환자 사이의 2차 감염을 방지할 수 있다.

1.2. 배경 이론:
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1.2.1 심박수:

심박수는 의료전문가가 환자의 진단과 건강 상태를 검사하기 위해 가장

기본적으로 사용되며 몸의 맥박이 뛰는 부위라면 어느 곳에서든 측정할 수

있다. 일반적으로 분당 맥박의 수로 표현되며 혈중 산소포화도에 따른 산소

흡수나 이산화탄소 배출의 필요에 따라 변화한다(44). 심장박동에 따라 혈

액이 직접적으로 흐르는 동맥이 위치한 곳이면 어디서든지 측정할 수 있으

며 대표적으로 경동맥이 위치한 목이나 손목에서 측정할 수 있다. 좀 더 정

교하게 심박수를 측정하는 방법으로는 이차적으로 발생하는 요인이 아닌

심장에서 발생하는 전기신호를 직접적으로 측정하는 심전도

(eletricalcadiogram, ECG)를 사용한다. 심박수 모니터링은 많은 질환의 진

단과 치료에 가장 기본적으로 사용되며 특히 심장질환 진단을 위하여 지속

적이고 정확한 측정이 필요하다.

심박수는 사용자가 안정을 취하고 있는 상태에서 측정하며 일반적인 성인

이 측정할 시 분당 60~100회로 측정된다. 휴식기 심박수가 정상적이지 않은

경우를 부정맥이고 한다. 부정맥은 보통 서맥과 빈맥으로 나뉘는데 분당 60

회 미만으로 느리게 뛰는 경우 서맥증이라 하며 분당 100회 이상으로 빠르

게 뛰는 현상을 빈맥증이라 한다. 부정맥은 종류와 정도에 따라 증상도 다

양하게 나 타며 이는 심계항진에서부터 실신이나 돌연사까지 일으킬 수 있

어 진단이 명확하지 않을 시 매우 위험하다(45). 부정맥은 증상이 불규칙적

으로 발생하기 때문에 이상 징후를 느끼고 나서 검사할 시 증상이 발견되

지 않는 경우가 많으며 이를 정확히 진단하기 위해서는 지속적인 모니터링

으로 조기에 발견하는 것이 중요하다.

1.2.2 산소포화도:

인체는 호흡을 통하여 산소를 몸에 흡수된 후 혈액 내 헤모글로빈에 결합

시켜 신체 각 부위에 운반하여 에너지 생산에 사용되도록 한다. 산소는 체

내 에너지 생산과 생명 유지에 필수적인 역할을 한다. 산소의 결핍은 인체

의 생명 유지 능력을 위협하며 심할 경우 생명을 위협할 수 있다. 이 때문
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에 임상에서는 정확한 진단을 위해 혈액 내 산소량을 지속적으로 측정할

필요가 있다.

임상에서 사용하는 가장 정확한 산소포화도 측정방법은 침습적인 채혈을

통한 산소포화도 측정방법이며 혈액을 채혈하여 화학이나 광학적인 방법을

이용하여 분석 산소포화도를 측정한다. 그 외에 비침습적인 방법으로 광학

적 원리를 사용하여 신체의 말초 부위에 서로 다른 두 파장의 빛을 조사하

여 빛 주파수에 따른 반사량과 투과량 차이를 측정하여 산소포화도를 계산

한다. 비침습적인 방법은 침습적인 측정방법에 비하여 정확도는 낮지만, 사

용자에게 채혈에 대한 공포감이나 불쾌감을 주지 않기 때문에 보편적으로

임상에서 널리 사용되고 있다(46).

산소포화도 측정을 위해 사용되는 지표는 헤모글로빈으로 산소의 결합 여

부에 따라 산화 헤모글로빈(OxyHemoglobin, ) 과 헤모글로빈

(Hemoglobin, )로 구분된다. 임상에서 사용되는 혈액 내 산소포화도

(saturation of peripheral oxygen, )는 혈중 전체 헤모글로빈양에 대한

산화 헤모글로빈의 양을 백분율로 나타낸다.

1.2.3. 혈압:

혈액의 순환은 심장박동에 의존하며 심장박동 시 혈액이 혈관 벽에 가하

는 압력을 혈압이라고 한다. 혈압은 중요한 생체 지표 중의 하나로 통상적

으로 동맥혈압을 의미하며 심장박동으로 인하여 변화한다(48). 평균혈압은

단위시간 동안 혈압의 평균값을 정의하며 정상적인 활동을 위하여 적어도

60 mmHg 이상의 평균혈압이 필요하며 일반적인 성인 평균혈압은 70~110

mmHg 이다(49). 혈압은 주로 고혈압 상태의 환자를 모니터링할 때 가장

많이 사용되며 그 외에도 일반인의 심혈관 질환 위험도를 예측하거나 수술

중인 환자나 중환자들의 상태 확인을 위하여 지속적으로 측정한다.

혈압측정 방법은 크게 침습적인 방법과 비침습적인 방법으로 나눌 수 있

다. 가장 정확한 혈압 측정방법은 카테터를 이용하여 동맥혈관 내의 압력을

직접 측정하는 침습적인 혈압 측정방식이지만, 이는 통증, 감염 그리고 공
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포감 등의 문제로 수술과 같이 통제된 상황이 아닌 일반적인 상황에서 사

용하기는 어렵다(50). 이와 같은 문제를 해결하기 위해 다양한 비침습적 혈

압측정 방식이 존재하며 대표적으로 청진법, 오실로메트릭법, 촉진법, 초음

파 도플러 법, 혈관비부하법, 토노메트릭법 등이 있다(51). 가장 많이 쓰이

는 청진법과 오실로메트릭법은 커프를 사용한다는 공통점이 있으며 청진법

은 팔에 커프를 감은 뒤 커프 압력 변화에 따라 코로트코프음의 발생과 소

실을 측정하여 수축기 혈압과 이완기 혈압을 나타낸다. 오실로메트릭법 또

한 커프를 이용하여 혈관 벽에 전달되는 맥동 성분을 통하여 혈압을 측정

하는 방법인데 다른 혈압 측정방법과 비교하여 사용자가 손쉽게 혈압을 측

정할 수 있는 장점으로 일반적으로 많이 사용되고 있다. 하지만 커프를 이

용하는 방법은 기본적으로 연속적인 측정이 불가능하며 측정환경에 따라

실제 혈압과 오차를 나타내고 있다는 연구결과가 있다(52).

1.2.4. 체온:

체온은 위치와 시간에 따른 신체 내부의 온도를 말하며 몸의 여러 부분은

전부 다른 온도를 지닌다. 일반적으로 평균 신체 온도라 여겨지는 것은 섭

씨 37.0도이며 보통 입안의 체온을 측정했을 때 관찰되는 온도는 섭씨 36.8

도이다.

신체 온도는 부위에 따라 큰 차이가 나기 때문에 학술적으로는 신체의 주

요 내장의 온도로 정의, 이 조건에 가장 가까운 것은 직장 온도이며 이를

표준 체온으로 하고 있다(53). 그러나 임상적으로 언제나 직장 온도를 잰다

는 것은 곤란한 일이기 때문에 임상에서는 겨드랑이 온도를 측정하여 사용

한다. 비록 위와 같은 온도를 보통의 온도로 생각하고는 있지만, 실제로는

체온은 측정 부위에 따라 다양하며 측정 체온이 24도 이하이거나 45도 이

상이면 사망에 이를 수 있다.

직장 온도를 직접적으로 측정하는 방법 외에도 열화상 카메라를 이용한

체온 측정방법이 있지만, 이 방법의 경우 열화상 카메라는 방사 적외선을

측정하는 방법이기 때문에 방사율 설정에 따라 측정값이 변하여 절대온도
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계측이 어렵다.

1.2.5. 혈관류 특성:

혈관류의 광학적 특성을 가장 잘 나타낼 수 있는 것은 균질한 매질을 통

과할 때 투사된 빛과 통과된 빛의 강도에 대한 상관관계를 나타내는

Beer-Lambert의 법칙이 있다(54). 이 법칙은 PPG 신호가 측정되는 부위에

서 심장박동에 따라 변화하는 혈관 내 상황에 대하여 투과한 빛에 대한 상

관관계를 나타내며 아래의 식(1), (2) 과 같이 나타낼 수 있다.






 exp        (1)




 exp    (2)



위의 수식(1), (2) 에서 는 광원에서 투사한 빛의 강도를 나타내며 는

혈액과 조직에 투과된 빛의 강도, 는 조직만을 투과한 빛의 강도를 나타

낸다. 위 식에서 ,  , 는 각각 동맥, 정맥, 조직에서의 흡수량이며 ,

 , 는 농도, ,  , 는 부피를 나타낸다. 위의 식 (1), (2) 을 아래 식

(3) 과 같이 정리 할 수 있다.






 exp   (3)

위의 식 (3) 에서 는 총 혈액량을 나타내며, 는 총 혈액의 평균 흡수

계수를 나타낸다. 따라서 식 (3) 에서      이고      

이다. 식 (1) 의 와 는 헤모글로빈의 농도를 나타낸다. 결론적으로 

와 는 정상 순환 상태의 총 혈액의 평균 농도로 일정하여 같은 것으로

해석할 수 있다. 따라서     로 표현된다. 동맹과 정맥 혈액량의 비

율을   로 놓을 때 은 식(4) 와 같이 표현할 수 있다.
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    


    


 (4)

이때 는 혈액량에 상관된 변화에 의한 영향을 받지 않으며, 따라서 식

(3) 에서 에 상응하는 의 미분계수는 식 (5) 을 표현한다.








 


 (5)

식 (5) 를 정리하면 식 (6) 로 나타낼 수 있다.

   


(6)

따라서 총 혈액량은 동맥과 정맥 혈액량의 평균과 맥동성 요소로 구성되

어 있다고 할 수 있다.

1.2.5. Eulerian Video Magnification:

사람의 맥박, 유아의 호흡, 다리의 처짐과 흔들림과 같은 움직임은 모두

육안으로 보기 힘들지만 중요한 시각적 패턴을 만든다. 오일러리안 비디오

증폭 방법 (Eulerian Video Magnification, EVM)은 이러한 변화를 더 크게

만들어 일반 비디오의 미묘한 색상과 움직임 변화를 시각화하는 계산 기술

이다. 이 방법은 작은 변화를 정량적으로 분석하여 멀리 있는 물체의 진동

으로부터 소리를 복구하고, 물성을 특성화하고, 사람의 맥박을 원격으로 측

정하는 데 사용할 수 있다(56).

기존의 확대방법은 세부 사항이 너무 작아서 볼 수 없는 슬라이드를 가져

와 광학적으로 확대하여 박테리아, 세포, 결정체 및 물질의 풍부한 세부 사

항을 볼 수 있도록 한다. 하지만 이외에도 시각화하여 확대 할 수 있는 것

으로 작은 움직임과 작은 색상변화가 있다. 얼굴을 통해 흐르는 혈액은 눈
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에 띄게 붉어지고, 바람에 의해 구조물이 약간 흔들릴 수 있으며, 아기의

미묘한 호흡 패턴은 너무 작아서 잘 보이지 않을 수 있다. 이처럼 작지만

의미 있는 시간적 변화를 관찰하기 위하여 광학이 아닌 계산에 의존하여

일반 및 고속 비디오의 미세한 움직임과 색상변화를 증폭하도록 하였다. 이

러한 작은 변화의 시각화는 생물학, 구조 분석 및 기계 공학에 응용할 수

있으며 건강관리 및 기타 분야의 응용으로 이어질 수 있다.

이 작업을 가능하게 하는 알고리즘은 간단하고 효율적이다. 국부적인 색상

이나 위상 변화의 처리를 통해 관심 신호를 분리하고 증폭하며 픽셀당 움

직임 벡터를 계산한 다음 확대된 움직임 벡터로 픽셀값을 대체하여 작은

움직임을 증폭도록 한다(57).

라그랑주 관점에서 유체 입자의 움직임은 보트의 움직이는 관점에서 강의

흐름을 관찰하는 것과 유사하게 입자 자체의 기준 프레임에서 시간이 지남

에 따라 추적한다. 이것은 이미지의 점을 추적하고 프레임 전체에서 픽셀

색상을 이류 한다(58). 대조적으로 오일러 관점은 고정된 기준 프레임을 사

용하고 관찰자가 다리에서 물을 바라보는 것과 유사하게 고정된 각 위치에

서 시간이 지남에 따라 유체 속성을 특성화한다.

EVM은 각 픽셀에서 시간에 따른 강도 변화를 증폭한다. 작은 하위 픽셀

움직임이나 큰 구조의 경우 움직임은 1차 테일러 급수 확장을 통해 강도

변화와 선형적으로 관련되기 때문에 이 처리는 미묘한 색상변화와 작은 움

직임을 모두 드러낸다(59). 모션 확대에 대한 이러한 접근 방식은 증폭 계

수가 크고 Taylor 근사가 더 정확하지 않을 때 무너진다.

이를 해결하기 위하여 이미지를 상호작용이 가능한 피라미드로 변환하는

방법을 사용한다. 이 피라미드에서 위치는 공간적으로 국한된 사인 곡선의

위상으로 표시한다. 피라미드 표현의 계수를 수정하여 시간이 지남에 따라

관찰된 위상 변화를 증폭하며 그런 다음 피라미드 표현을 축소하여 작은

동작의 증폭된 버전을 보여주는 새로운 비디오 시퀀스의 프레임을 생성한

다.
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1.3. 선행연구:

1.3.1. 광용적맥파를 이용한 심박수 측정:

앞선 비접촉 생체신호 측정연구들의 사례를 보면 대부분 얼굴을 광용적맥

파 신호를 추출하기 위한 부위로 선정하였다. 이는 앞서 언급했던 심장박동

에 따른 혈류량 차이를 촬영하기 용이하다는 장점과 심장박동에 따른 혈류

량 차이를 확연히 보이는 부위이기 때문이다(60). 또한, 대부분의 연구들에

서 RGB 카메라로 측정하였으며 이 경우 녹색 채널이 다른 색상 채널에 비

하여 심박수를 측정하기에 적합하다고 하였다. 이는 혈액의 발색 요인이 되

는 헤모글로빈과 산화 헤모글로빈의 광 흡수 파장이 극명한 차이를 보이는

파장이 카메라의 녹색 필터의 주파수 대역폭에 속하기 때문이다(61).

또한, 다른 연구에서는 블라인드 신호 분리(Blind Source Separation,

BSS)를 사용하여 카메라의 RGB 채널로부터 세 개의 독립 인자를 추출하

여 사용하는 방법을 제안하였다. 이 연구에서는 BSS를 위하여 독립 인자분

석 알고리즘을 이용하였으며 BSS는 측정되어진 신호가 잡음과 여러 가지

신호들의 혼합으로 정확한 신호를 파악할 수 없다고 판단하여 정확한 신호

원을 추출하기 위하여 사용되었다(62). 이 연구에서는 추출한 독립 인자는

산화 헤모글로빈과 헤모글로빈의 정확한 광 반사량이다. 헤모글로빈은 녹색

채널이 속해 있는 520~580 nm의 파장만을 흡수하는 것이 아니라 모든 파

장에서 빛을 흡수하고 반사하게 된다. 이 때문에 카메라 센서를 통해 습득

한 영상에서 각각의 인자는 녹색 채널뿐만 아니라 적색이나 청색 채널에도

영향을 미친다. 이러한 현상을 배제한 채 헤모글로빈의 정확한 빛 반사량을

추출하기 위해서는 적색이나 청색 채널에서 헤모글로빈이 반사한 광에 대

해서도 고려를 해야 한다. 이 연구에서는 헤모글로빈의 광 반사량에 영향을

끼치는 독립 인자들을 추출하여 보다 정확한 심박수를 측정하였다.

또 최근 다른 연구에서는 기존 RGB 채널을 사용하는 것보다 높은 정확도

를 위하여 다른 색상 구분 채널인 COG 채널을 사용하였다. 이 연구에서는

각각의 채널을 470~570 nm, 520~620 nm와 530~630 nm로 구분하였으며 이
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영역에서 헤모글로빈과 산화 헤모글로빈의 광 흡수 파장과 더 많이 겹치기

때문에 보다 효과적인 것을 입증하였다(63).

1.3.2. Linear Video Magnification:

오일러 비디오 확대의 핵심 아이디어는 각 픽셀에서 색상 값의 시계열을

독립적으로 처리하는 것이다. 관심 있는 시간 주파수 대역, 예를 들면 색상

변화 및 심박수와 관련된 움직임에서는 1 Hz를 증폭한다. 각 픽셀의 새로

운 결과값은 각 심장박동에 따라 사람의 얼굴이 붉어지거나 아기의 미묘한

호흡 동작과 같이 입력에서 볼 수 없었던 작은 변화가 확대되어 명확하게

표시되는 출력 비디오를 생성한다(64).

각 픽셀의 색상 값에 시간적 신호처리를 적용하는 아이디어는 간단한 아

이디어이며 일반 비디오에 대해 과거에도 연구가 진행되었다. 그러나 이러

한 처리는 픽셀 간의 복잡한 시공간 거동을 포함하는 큰 움직임과 같은 일

반적인 공간 현상을 처리할 수 없기 때문에 결과가 제한적이었다. 큰 움직

임이 발생하면 색상 정보가 많은 픽셀을 가로질러 이동하며 움직임 벡터를

계산하는 라그랑주 관점이 필요하다(65). 작은 움직임의 특별한 경우에 오

일러 처리가 그 증폭을 근사화할 수 있다. 관련된 모션이 작기 때문에 1차

Taylor 인수를 만들어 색상변화의 픽셀당 선형 증폭이 ​​더 큰 형태의 변화

에 근접한다는 것을 보여줄 수 있으며 이는 일정한 조명 아래에서 확산된

물체의 일차원 병진 운동의 특별한 경우에 대해 공식화하지만, 삼차원 이동

이나 반짝이는 물체와 같은 변칙적인 상황에서도 적용할 수 있다.

1.3.3. 도플러 레이더 기반 생체신호 측정방법:

레이더 기반의 시스템에는 초광대역(Ultra Wide Band : UWB) 레이더 기

반시스템과 도플러 레이더 기반 레이더 시스템이 있다. UWB 레이더 기반

의 시스템은 광대역의 주파수를 활용하기 때문에 침투성이 좋은 장점을 갖

고 있다. 그러나 한편 UWB 레이더는 광대역 주파수를 활용하기 때문에 다

른 무선 시스템에 영향을 줄 수 있다. 따라서 출력의 제약사항이 있으며,
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이로 인해 많은 노이즈 및 클러터를 제거하기 위한 기술들을 필요로 하며

UWB 레이더의 목표물 검출은 10 m이내, 호흡 검출은 0.5 m의 짧은 거리

만 검출할 수 있다는 단점을 갖고 있다. 도플러 레이더는 도플러 효과 이론

에 기초하여, 측정 목표대상의 움직임, 시변 위치에 따른 위상이 변조된 신

호를 수신하는 방식으로, 도플러 레이더는 분석을 위해 UWB 레이더보다

많은 시간 데이터를 수집하는 단점이 있지만, 위의 단점을 모두 보완할 수

있는 기술로 주목을 받고 있다. 초기 연구로서, x-band 도플러 레이더의

트랜시버를 사용하여 호흡 및 심장박동의 검출이 가능함을 확인되었다(66).

앞서 연구에서는 24 GHz의 주파수 대역을 사용하는 도플러 레이더를 활

용하여 운전자의 생체신호를 검출하기 위한 기법에 대해 연구가 진행되었

다. 제안 기법의 유효성 검증을 위해 각각 정지 상태와 차량의 주행 상태

조건에서 실험을 진행하고, 측정된 결과를 분석하였다. IR-UWB와 같은 펄

스파가 아닌 multi channel–multi carrier를 이용한 디지털 신호처리 기반

의 레이더를 사용하였다. 사용주파수 대역폭 내에 일부의 carrier 신호가 망

가지더라도 나머지 carrier 신호 정보를 기반으로 변화량을 검출할 수 있다.

총 6개의 채널을 사용하는 micro 도플러 레이더이며, 24 GHz의 주파수 대

역을 사용하며 sampling rate는 20 Hz, 위상 응답 획득방식으로 도플러 신

호처리를 구현되어 있다. 호흡 시 흉부의 움직임이 심장의 움직임보다 크기

때문에 심장박동 검출과 노이즈 제거를 위해 데이터를 필터링해주도록 설

계되어 있었으며 호흡의 경우 분당 42회 이상 호흡하지 않는다는 가정을

하고 0~0.7 Hz 사이를 저주파 통과 필터링(Low Pass Filter, LPF)을 수행

한다. 심장박동의 경우 분당 약 40회보다 이하 약 100회 이상을 넘지 않는

다는 가정을 하고 0.7~1.7 Hz 대역 필터링(Band Pass Filter, BPF)을 수행

하도록 하였다.

호흡과 심장박동 검출을 위해 필터링 된 신호는 다시 고속 푸리에 변환

(Fast Fourier Transform, FFT)을 통해 주파수 분석을 하도록 하였다.

Peak detection 기법뿐만 아니라, peak 주파수 성분을 기준으로 95% 이내

값에 해당하는 주파수 성분도 고려하여 최종적으로 분당심박수(Beats Per
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Minute, BPM)을 판단하는 기법도 제안한다. BPM은 분당 횟수를 나타내는

것으로 주파수가 초당 횟수를 나타내는 것이므로 검출된 주파수에서 60배

를 해주면 BPM이 계산된다. BPM 검출과정에서 갑자기 커지거나 줄어드

는 값을 보정해주기 위해 moving average 필터링을 통과시켜 값을 보정한

다. 필터링 된 데이터는 FFT를 통해 주파수 대역으로 변환한 후, 가장 큰

amplitude 값의 주파수 성분을 통해 BPM을 계산하는 알고리즘이 peak

detection 알고리즘이다. peak 검출과정 중 첫 번째 peak 기준 95%에 해당

하는 peak 값들을 나타낸다. 제안하는 알고리즘은 peak 값 기준 95%에 해

당하는 값들을 모두 고려여 가중치를 부여하고 최종적인 주파수 값을 보정

한다.

하지만 레이더 기반의 생체신호 측정은 심장박동에 따른 대상자신체의 미

세변화를 기반으로 생체신호를 유추하도록 설계되어 있으므로 대상자의 이

동과 같은 큰 움직임에 대해서는 지속적으로 추적이 불가능한 문제점을 가

지고 있다.

1.3.4. Perfusion Imaging:

말초 혈액 관류, 즉 혈관을 통해 말단 기관 및 조직으로의 혈액 흐름을 측

정하는 것은 상처 및 화상 평가, 말초 동맥 질환 진단(특히 당뇨병을 앓고

있는 환자의 경우), 미세 순환 모니터링과 같은 광범위한 임상적 적용 가능

성을 가지고 있다. 예를 들면 중환자실에서 쇼크를 식별하고 성형 수술 및

외과적 혈관 재생 절차 동안 수술 부위의 혈류를 모니터링할 수 있다.

지난 수십 년 동안 비침습적 접촉 기반 광학 기술은 말초 조직에서 혈액

관류의 양적 및 질적 평가를 위한 임상 환경에서 점점 더 많이 채택되었다.

구체적으로, 근적외선 분광법(Near Infra Red Spectroscopy, NIRS)은 조직

산소화 및 헤모글로빈 농도를 측정하는 데 사용되었으며 맥박 산소 농도계

는 동맥 산소포화도를 측정하는 데 일상적으로 사용된다. 또한, 연구 및 임

상 환경에서 말초 관류의 비침습적 마커로 사용되는 말초 관류 지수

(Peripheral Perfusion Index, PPI)를 측정할 수 있다. 그 외에도 레이저 도
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플러 혈류계(Laser Doppler Flowmetry, LDF)는 상처 치유를 평가하고 피

부 질환 연구를 위해 조직의 미세 순환 혈류를 측정하는 데 사용되는 또

다른 방법중 하나이다(67).

그러나 이러한 모든 접촉 기반 광학 방식은 피부 표면의 특정 위치, 즉 접

촉 지점에서만 혈액 관류를 측정할 수 있으며 측정은 프로브의 정확한 위

치에 민감하다. 피부와 같은 조직 전반에 걸친 혈액 관류의 높은 공간적 변

동성은 이러한 단일 지점 접촉 기반 방식의 임상적 유용성이 제한되므로

피부 표면이나 내부 조직에 대한 말초 혈액 관류의 공간적 지도와 시간적

경향을 안정적으로 측정할 수 있는 방법이 필요하다.

피부 표면 바로 아래에 있는 미세혈관의 혈액량은 심장의 박동으로 인해

주기적으로 변한다. 혈액량의 이러한 박동성 변화는 혈액 내 헤모글로빈에

의한 광 흡수의 관련 변화를 회복함으로써 측정할 수 있다. 박동성 혈액량

파형의 진폭은 영상화된 조직에 도달하는 동맥혈의 양에 정비례하므로 말

초 혈액 관류의 비침습적, 정량적 및 대리 측정으로 사용할 수 있다. 일반

적으로 접촉 기반 측정방식은 손가락, 발가락, 이마 등과 같은 소수의 주변

위치에서 직접 박동 진폭을 측정하는 데 사용되며 일반적으로 PPI로 알려

져 있습니다. 보다 최근에 몇몇 연구자들은 피부 표면의 비디오 녹화만으로

동일한 혈액량 파형을 복구할 수 있는 가능성을 보여주었으며, 이에 따라

일반적으로 이미징 광 혈류측정기(Imaging Photoplethysmography) 또는

카메라를 사용한다(68).

그러나 원거리에서 작동하는 비접촉식 카메라 기반시스템은 접촉식 기반

방식에 비해 이미지화된 피부 영역이나 내부 조직에서 훨씬 약한 혈액량

파형을 기록한다. 따라서, 기존의 카메라 전용 혈액 맥동 영상 시스템은 일

반적으로 신호 대 잡음 비가 현저히 작아야 하는 문제를 안고 있다. 작은

혈액량 파형, 즉 관심 신호는 관류 이미징에 중요하지 않은 피부 표면 또는

내부 조직으로부터의 훨씬 더 큰(약 100배) 반사 위에 올라간다. 더욱이, 표

면 반사는 피부의 약간의 움직임에도 크게 변할 수 있으므로 움직임이 있

는 경우 작은 혈액 관류 관련 신호 복구가 훨씬 더 어렵다. 결과적으로, 카
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메라 전용 접근 방식을 사용하여 박동성 혈액 관류의 공간 지도를 얻으려

는 최근 시도는 많은 노이즈가 포함되어 임상적으로 제한된 가치를 가지는

관류 측정치를 얻을 수 있었다.

기존 연구에서는 주변 조명하에서 조직의 카메라 기반 측정에서 혈액 맥

동 진폭 맵을 얻기 위해 심박수 주변의 각 픽셀에서 기록된 강도 변화 신

호의 파워를 직접 추정하도록 하였다(69). 그러나 이러한 파워 맵은 모션

아티팩트와 피부 표면 전반의 빛 강도 변화에 의해 쉽게 손상될 수 있다.

이와 같은 다점을 보완하기 위하여 기준 혈액량 파형과 카메라의 각 픽셀

에 의해 기록된 반사광 파형 사이의 복잡한 내적을 계산하여 혈액 맥동 진

폭 맵을 얻을 것을 제안했다. PPG 파형은 동일한 이미징된 피부 표면의 큰

사용자 선택 영역에서 반사된 빛을 평균화하여 형성되기 때문에 모션 아티

팩트에 의해 손상될 수도 있다. 따라서 카메라 전용 고정 증폭은 또한 상관

된 노이즈 및 모션 아티팩트의 문제로 어려움이 있다.

1.4. 연구목적:

앞서 여러 연구에서 기존의 생체신호 측정방법의 문제를 해결하기 위하여

다양한 방법을 개발하였다. 그중 현재 가장 활발하게 진행되고 있는 것은

비접촉식으로 생체신호를 측정하는 방법에 관한 연구이다. 기존의 생체신호

측정방법을 보완하기 위하여 비접촉으로 생체신호를 측정하는 많은 연구가

진행되었지만, 여전히 여러 문제점이 존재한다. 대표적으로 비접촉식으로

생체신호를 측정하는 목표에는 임상에서 사용하고자 하는 바도 있었지만,

생체신호를 다양한 환경에서 측정 가능하도록 하여 지속적인 생체신호 측

정이 가능하도록 하는 것이 더 중요하다. 사용자가 정확한 건강 상태를 진

단받기 위해서는 신뢰성이 있는 연속 생체신호가 필요하다. 하지만 현재의

시스템에서 가장 많이 발생하는 문제점은 조명의 변화와 측정대상의 움직

임에 따라 측정값이 민감하게 변하여 측정 데이터의 정확도가 떨어지는 것

이다. 이를 해결하기 위해서는 좀 더 효과적인 대상 추적 시스템과 측정 영
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역 선별 알고리즘이 필요하다.

하지만 기존 비접촉 생체신호 측정연구들은 공통적으로 가시광 영역 내

의 이미지 시퀀스를 사용하며 이로 인하여 조명에 따른 노이즈가 발생하기

쉽다. 본 연구에서는 기존 비접촉 생체신호 측정의 문제점인 노이즈 문제를

해결하기 위해 다양한 스펙트럼영역에서 이미지 시퀀스를 습득하도록 하였

다. 멀티스펙트럼 이미지 시퀀스에서 Perfusion Image를 재구성하여 생체신

호 측정이 가능하도록 하였으며 이를 통하여 기존의 노이즈 문제 해결뿐만

아니라 혈압측정 시에 발생하는 한계점을 극복하고자 하였다.
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그림 1. 시스템의 목적
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2. 재료 및 방법

2.1. 연구 방법:

본 연구는 기존의 이미지 시퀀스를 이용하여 생체데이터를 측정하는 시스

템의 단점을 보완하는 알고리즘 및 시스템을 제안한다.

시스템은 근적외선 영역의 이미지 시퀀스에서 추출한 특징점을 기반으로

사용자의 생체데이터 측정을 위한 좌표를 획득한다. 시스템은 서로 다른 광

원에서 반사되는 반사량을 통하여 Perfusion Map을 작성하며 Perfusion 특

정점을 지속적으로 추적하여 데이터를 확보하고 해당 데이터의 변화를 이

용하여 사용자의 생체신호를 측정한다.

또한, 본 연구는 Image Processing Toolbox를 사용한 MATLAB 버전

7.11.0(R2017b), Python 3.6.6 에서 진행되었다. 이미지 처리는 32GB RAM

이 장착된 Intel Core i7-8700 3.20 GHz CPU에서 수행되었다.
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2.1.1. 하드웨어적 설정:

본 연구에서는 심박수, 혈압, 산소포화도, 혈액 관류 측정을 위하여

Visible Camera와 NIR Camera를 통하여 500~950 nm 에 해당하는 스펙트

럼 영상을 획득하도록 하였으며 NIR Camera를 사용하여 피부 표면의 산소

포화도 수치를 계산하였다. 계산된 산소포화도 값을 RGB image에

Mapping 하여 산화 헤모글로빈의 흐름을 가시화 할 수 있도록 하였다. 본

연구에서는 헤모글로빈과 산화 헤모글로빈의 빛 반사량을 증폭시키기 위하

여 파장이 650 nm과 880 nm인 Light Emitting Diode (LED) 를 사용하였

다. 해당 LED를 번갈아 위치하여 빛을 카메라의 샘플링 비율의 절반으로

교대로 발광하도록 설계하였으며 이미지의 시작과 LED 샘플링 주파수를

맞춰 이미지를 촬영하도록 하였다. 그 결과 650 nm가 찍힌 이미지는 짝수

번째 이미지가 되고, 880 nm가 찍힌 이미지는 홀수 번째 이미지가 되는 것

을 확인하였다.

본 연구에서 이미지를 얻기 위해 사용한 Visible Camera는 MS Webcam

이며 NIR 카메라는 Mako-G032C 모델과 Mako-G042B 모델(Allied Vision,

Exton, PA, USA)을 사용하였다. 획득된 이미지에서 광자의 양이 충분한

영역을 지정하도록 하였으며 분리된 영역을 카메라 민감도에 따라 역계산

하여 매핑하였다.
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2.1.2. Valid Pixel Extraction:

먼저, 이미지를 분할하여 관련 정보를 감지한다. 둘째, 임계 값이 정의된

배경 픽셀을 제거한다. 셋째, 두 가지 색 공간(HSV 및 YCrCb)으로 피부

픽셀을 감지한다. 이 단계는 피부 픽셀의 대략적인 추정하므로 새로운 개선

단계가 필요하며 이미지의 픽셀을 클러스터링하기 위해 새 데이터 세트를

정의하였다. 마지막으로 Unsupervised K-means Clustering을 사용하여 배

경, 전경 및 피부 픽셀의 세 가지 클러스터로 클러스터링 하였다(70).

이미지 분할은 일반적으로 이미지 분석 및 패턴 인식의 첫 번째 단계이

다. 임계 값, 클러스터링, 변환 및 텍스처 방법을 포함하여 이미지 분할을

수행하는 몇 가지 방법이 있다. 이미지를 분할하는 가장 간단한 방법은 우

리도 사용한 히스토그램 기반 임계값이다. 이 방법은 이미지가 다른 색상이

나 회색 영역으로 구성되어 있다고 가정한다. 첫 번째 단계는 픽셀값을

RGB에서 그레이 스케일로 변환하는 것이다. 픽셀은 강도 값에 따라 분할

되며 결과는 배경 및 전경 개체에 해당하는 두 개의 피크를 나타내야 한다

(71). 히스토그램 기반 임계 값 설정은 강도 값 설정으로 구성되며 임계 값

(η)은 배경을 관심 개체와 분리하며 Otsu의 이미지 임계 값 방법과 히스토

그램 h(x, y)의 최대 색 빈도를 사용하여 새로운 임계 값 η을 결정한다.

RGB 색 공간은 다양한 조명 조건에 더 민감하기 때문에 대부분의 이미지

형식에서 기본색 공간으로 간주한다. 그러나 HSV 및 YCrCb 색상 공간과

같은 다른 유형의 색상 공간은 조명 조건에 덜 민감하여 피부색 분류에 대

한 더 나은 결과를 얻을 수 있다. Hue-saturation 기반의 색 공간은 틴트

(tint), 채도(saturation), 톤(tone)에 대한 직관적인 값으로 색을 표현한다.

색조는 영역의 주요 색상을 정의하고 채도는 밝기에 비례하여 영역의 색상

을 측정한다(72). YCrCb 색 공간은 휘도(휘도, 비선형 RGB 변환)와 RGB

빨강 및 파랑 구성 요소에서 휘도를 빼서 형성된 두 가지 색채 값 Cr 및

Cb가 있는 색상을 나타내도록 한다.

이미지의 픽셀을 클러스터링하기 위해 입력 값으로 구성된 특수 데이터

세트를 정의하였다. 이 데이터 세트에는 (1) 두 가지 색상 공간(Cr, Cb)의
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일부 구성 요소, (2) 이미지의 픽셀 위치(Xp, Yp) 및 (3) 앞서 추출한

Hue-saturation 기반의 색 공간으로 이루어져 있다. 모든 정보가 데이터 세

트에 포함되어 있으므로 앞서 언급한 6가지 구성 요소를 모두 적절한 벡터

로 변환했으며 결과적으로 6개의 열과 N × M개의 행이 있는 새 데이터

세트를 얻을 수 있다.

K-means 클러스터링은 데이터를 미리 정의된 K개의 클러스터로 그룹화

하기 위해 거리 측정을 사용하는 방법이다. 본 논문에서는 이미지 픽셀을

배경, 전경 및 피부 픽셀의 세 가지 클러스터로 클러스터링한다. 또한, 거리

측정을 위하여 유클리드 제곱을 사용하였다. 앞서 정의된 피부 픽셀은 피부

를 나타내는 클러스터를 결정하도록 하였다.
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그림 2. 유효 픽셀 추출 알고리즘
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2.1.2. Perfusion Imaging Method:

카메라 전용 혈액 맥박 영상과 관련된 문제를 피하기 위해 본 논문에서

는 다음과 같이 피부 표면의 편리하고 관류가 잘 통하는 부위에 배치된 광

학 센서를 사용하여 신뢰할 수 있는 기준 혈액량 파형을 동시에 기록할 것

을 제안한다. 기준 혈액량 파형과 조사 중인 피부 또는 조직 표면의 비디오

녹화를 결합하도록 하였다. 고정 증폭, 즉 정규화된 내적을 사용하여 혈액

관류 진폭 맵을 추정하는 대신 여기에서 (1) 모션 아티팩트, 피부 회전 및

모션 추적 오류, (2) 카메라 측정 노이즈로 인한 표면 반사. 또한, 이 연구

에서 우리는 관류 이미징 동안 피부 표면의 움직임을 안정적으로 추적하고

보상하기 위해 Optical flow 알고리즘을 사용하였다.

2.1.3. Optical flow:

Optical flow는 물체 또는 카메라의 움직임으로 인해 발생하는 두 연속 프

레임 사이의 이미지 물체의 명백한 움직임 패턴이며 각 벡터가 첫 번째 프

레임에서 두 번째 프레임으로의 점 이동을 보여주는 변위 벡터인 2D 벡터

필드이다.

Corners 또는 Interest-Point는 이미지의 로컬 영역에서 두 개 이상의 가

장자리가 교차하는 지점으로. Interest-Points 감지는 특정 이미지에서 특정

특징을 얻기 위해 물체 인식, 매칭 지점의 장점을 통한 동작 감지 및 3D

재구성과 같은 패턴 인식과 같은 컴퓨터 비전 시스템에서 사용되는 방법이

다.

본 연구에서는 Shi-Tomasi method를 사용하였다. Shi-Tomasi method는

Harris method를 기반으로 개발되었으며 Harris 검출기에는 Interest -

Points를 식별하기 위하여 모든 픽셀의 각도를 계산한 다음 각도를 특정

값과 비교하여 각도가 값보다 높으면 점은 모서리로 정의한다. R 값은 두

개의 고유값으로 계산하며 이 말은 즉, 함수에 두 개의 고유값이 주어지며

함수는 이를 처리하고 결과를 반환한다(73).

Harris Corner Detector는 다음과 같이 나타낼 수 있다.
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        (7)

Shi-Tomasi의 수식은 아래와 같다.

  min  (8)

광학 흐름 알고리즘은 두 이미지 간의 변형을 평가하며 기본 가정은 복셀

과 이미지 픽셀의 보존이. 이전 두 프레임에서 개체의 색상이 크게 변경되

지 않는다고 가정하며 이 아이디어를 기반으로 이미지 제약 방정식을 얻을

수 있다. 광학 흐름 알고리즘은 다른 추가 조건을 가정하여 광학 흐름 문제

를 해결한다. Horn-Schunck 알고리즘은 2차원 속도 장을 그레이 레벨과

연결하고 광류 제약 방정식을 도입하여 광류 계산을 위한 기본 알고리즘을

얻었다. 이미지에서 대상의 픽셀 강도가 연속 프레임 간에 변경되지 않고

 가 시간 에서 픽셀의 회색 값을 표시한다고 가정하면 아래와 같은

식으로 나타낼 수 있다.

         (9)

일정한 밝기라는 가정은 시간이 길어질 경우 적용할 수 없지만  가 충

분히 작을 경우 적용할 수 있다. 위 공식의 우변에 대해 1차 Taylor 확장을

수행하면 다음을 얻을 수 있다.

     ≈  


  


  


 (10)

Δt에 따른 일정한 밝기 가정을 식에 적용하면 아래와 같다.




  


  


   (11)
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위의 공식은 밝기가 일정하다고 가정한 광학 흐름 제약 방정식이다. 이 방

정식에는 두 개의 미지수가 있으므로 고유 솔루션이 존재할 수 없으며 고

유 솔루션을 얻으려면 새로운 제약 조건이나 가정을 추가해야 한다.

이에 따라 Horn-Schunck 광학 흐름 알고리즘은 이미지의 움직임을 추정

하기 위해 전역 평활 제약을 도입한다. Horn과 Schunck는 이미지 속 픽셀

의 움직임 속도를 주변 픽셀의 속도와 비슷하거나 같게 설정했으며, 광학

흐름 필드의 각 위치의 속도 변화는 급격한 변화 없이 매끄럽다고 가정하

였다(74). 평활 제약 조건은 ∇   ∇로 나타낼 수 있으며 다음과 같이

표현할 수 있다.

∇   


  


 ∇  


  


 (12)

이 시점에서 Horn-Schunck 광학 흐름 알고리즘은 광학 흐름에서 u 및 v

의 계산을 완료할 수 있는 두 가지 제약 조건을 충족한다.

       (13)


  ∇  ∇ (14)

위의 두 공식을 기반으로 Horn-Schunck 알고리즘은 오류 함수를 다음과

같이 구성한다.

  
  

  (15)

여기서, α 값이 클수록 광학 흐름이 더 부드러워지며 오차 함수 ξ가 최소

값일 때 u와 v의 값을 계산하도록 한다. 변형 방법을 통해 오류 함수 ξ는

다음과 같이 변환할 수 있다.
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
    ∇   (16)

  
  ∇   (17)

∇u와 ∇v를 대입하면 다음과 같이 나타낼 수 있다.

  
       (18)

    
     (19)

위 공식의 행렬 형태는 다음과 같다.




  

 

   
















 

 




 (20)

위 공식의 행렬식을 계산한 u와 v의 표현식은 아래와 같다.

  
  

    
 

  (21)

  
  

  
   

  (22)

위 공식의 좌우 변을 정리하면 아래와 같다.

  
  

     
 

   (23)

  
  

     
 

   (24)

    



  

  


 



 




  
(25)

    



  

  


 



 




  
(26)
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그림 3. Optical Flow 알고리즘을 사용한 확산 벡터 매핑 결과.

속도 벡터 (위), 스피드맵 (아래)
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2.1.4. 다객체 신호 검출:

본 연구에서는 화면 분할을 통하여 다객체 검출이 가능하도록 하며 이를

통하여 다객체 생체신호 측정이 가능하도록 하였다.

검출된 Edge를 기반으로 Oxygen Saturation Contour가 퍼져나가는 속도

를 측정하기 위한 알고리즘 또한 개발하였다. 본 연구에서는 Deep Sort 알

고리즘을 기반으로 작성하였으며 Deep Sort 알고리즘은 이전 프레임에서

추적하던 객체의 특징점을 추출하여 저장하도록 하였다. 그 후 프레임에서

새롭게 탐지된 객체의 특징 정보가 이전의 객체 특징 정보와 같다고 판단

될 경우 이 둘을 동일 객체로 매칭한다. Deep Sort 알고리즘은 매 프레임

마다 객체의 위치, 속도 및 특징 정보를 추출하기 위해 검출기와 딥러닝 기

반 특징 추출기를 사용하도록 하였다(75).

YOLO-V3 모델을 사용하여 객체를 탐색하였으며 특징점 추출 후에 적용

함으로써 전체 객체 추적에 비하여 연산량을 줄일 수 있도록 설계하였다.

그 후 Deep Sort 알고리즘을 사용하여 다중 객체 추적 시스템을 구현하였

다. 알고리즘에서 객체 검출 정도를 조절하여 추적 성능을 향상시켰으며 객

체 추적을 하는 동안 동작 시간을 줄이기 위하며 5프레임마다 객체 검출을

수행하도록 하였다. 또한, 이전 프레임에서 탐지한 객체 정보 저장 기간을

늘려 Occlusion 발생 시 생기는 정보 누락을 줄여 추적 정확성을 향상시켰

다(76).
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그림 4. Deep Sort 알고리즘 다이어그램



- 33 -

그림 5. 다객체 생체신호 검출 시스템 예시
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단, 화면 분할과 다객체 검출 시 넓은 광각으로 인하여 해상도 저하 문제

가 발생하였으며 이를 해결하기 위하여 초해상도(Super Resolution: SR) 기

법을 사용한 객체 검출 알고리즘을 개발하였다. 먼저 입력 영상으로부터 유

효한 정보를 판별하기 위해 BSS와 초해상도를 사용하여 생체신호 측정에

유효한 정보를 증폭하는 알고리즘을 개발하였다.

Sub-pixel Layer가 중복하여 계산되는 픽셀이 많아 계산량에서 손해를

보는 단점을 개선하였으며 계산하고자 하는 픽셀을 채널에 밀어 넣고 마지

막에 픽셀들의 위치를 배치하는 방식을 사용하였다. 이 방법은 매우 단순하

지만, 효과적인 방식으로 중복 연산을 제거하여 효과적인 해상도 향상이 가

능하다. 영상을 사용하는 알고리즘의 민감도 문제를 해결하기 위해 BSS를

사용하여 생체신호 습득에 유효한 정보만을 추출하여 생체신호를 측정하도

록 하였다.
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그림 6. 시스템 이미지 전처리 과정
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2.1.5. Super resolution:

초해상도 기법은 저해상도 이미지를 고해상도로 복원을 해야 하다. 이 경

우 복원해야 하는 대상인 고해상도 이미지의 결과가 여러 개 존재하거나

목표가 존재하지 않는 문제가 발생할 수 있다. 이를 해결하기 위하여 고해

상도의 타겟 이미지를 Ground Truth(GT)로 정의하고, 이를 저해상도로 만

들기 위해 블러링과 다운 샘플링 등을 거쳐 저해상도 이미지로 만든 뒤 저

해상도 이미지를 GT로 복원시키도록 모델을 학습하였다. 이때 3개의

convolutional layer를 사용하였으며 딥러닝을 적용하지 않은 방법들에 비해

높은 성능 수치를 보인다(77).

다중 이미지 초해상도(Multi Image Super Resolution, MISR)은 동일한

장면의 많은 저해상도 이미지에서 정보를 추출하여 고해상도 이미지를 재

구성하는 것을 포함합니다. MISR에 대한 초기 작업은 이미지의 공간 해상

도를 개선하기 위해 서브 픽셀 변위와 여러 이미지를 결합하여 주파수 영

역 기술을 사용한다. 고해상도 영상의 사전 정보 통합과 관련된 첫 번째 제

안 방법의 몇 가지 약점으로 인해 여러 공간 영역 MISR 기술이 사용되었

다. 여기에는 볼록 세트(POCS)에 대한 투영, 비 균일 보간, 정규화 방법 및

희소 코딩이 포함된다. 장면의 다중 관찰에서 더 많은 데이터를 사용할 수

있으므로 단일 이미지 방법보다 더 정확한 재구성을 얻을 수 있다. MISR

기술은 이미지 모델을 따라 원본 이미지를 저하시키는 다양한 방법을 포함

하며 여기에는 흐림, 뒤틀림, 노이즈 오염 및 데시메이션이 포함된다. 그런

다음 잘못된 최적화 문제를 해결하여 성능 저하를 방지한다. 이를 위해 기

울기 투영 알고리즘의 베이지안 재구성이 서브 픽셀 변위 추정과 함께 사

용되었다.

향상된 FRSR(Fast and Robust SR, FRSR)은 최대 가능성 분석 및 단순

화된 규정의 추정을 사용한다. 초해상도의 또 다른 방법은 입력 이미지를

분해하는 양방향 필터를 사용하여 위성 이미지를 재구성하는 동시에 고주

파수 세부 정보를 증폭하는 SR-ADE(Adaptive detail enhancement)이다.

또한, 반복적 역투영(IBP)의 또 다른 접근 방식은 얻은 실제 저해상도 이미
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지와 시뮬레이션 된 저해상도 이미지 간의 차이를 초해상도 이미지에 역투

영하는 방법을 사용한다. 순방향 이미징 프로세스는 반전되고 업데이트에서

반복적으로 시도한다. MISR 문제를 해결하기 위해 많은 딥러닝 기반 접근

방식이 활용되었다.
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그림 7. 초해상도 기법 적용 결과.

원본 이미지 (위), 초해상도 적용 이미지 (아래)
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2.1.6. 혈압측정 회귀 모델 작성:

혈압에 영향을 미치는 대표적인 요인으로는 심박출량, 말초혈관저항, 순환

혈액량, 혈액의 점도, 혈관 벽의 탄성 등이 있다. 심박출량은 심장에서 심실

을 통해 흐르는 혈류량이며 심박수나 심박출량을 증가시키는 모든 요인은

혈압을 높이고 혈류를 촉진시킨다. 이러한 요인에는 교감신경 자극, 카테콜

아민 에피네프린 및 노르에피네프린, 갑상선 호르몬, 칼슘 이온 수치 증가

등이 있다. 말초 혈관 저항은 증가된 혈액을 수용하기 위해 확장되는 모든

구획의 능력인 순응도를 나타낸다. 동맥의 순응도가 클수록 저항이나 혈압

의 증가 없이 혈류의 급증을 수용하기 위해 더 효과적으로 확장될 수 있다.

순환하는 혈액의 양은 몸을 통해 이동하는 혈액의 양을 나타낸다. 심방 압

력 수용기가 발화 속도를 증가시키고 혈압 상승으로 인해 늘어나면서 심장

센터는 교감신경 자극을 증가시키고 부교감 신경 자극을 억제하여 혈압을

증가시킨다. 혈액의 점도는 혈액 내 혈장 단백질 및 형성된 요소의 존재에

영향을 받는다. 혈액은 점성이 있고 만졌을 때 약간 끈적하며 평균적으로

물보다 약 5배 더 큰 점도를 가지고 있다. 점도는 유체의 두께 또는 흐름

저항의 척도이며 혈장 단백질 및 혈액 내 형성된 요소의 존재에 의해 영향

을 받는다. 혈관 벽의 탄성은 신축 및 압축 후 정상적인 형태로 복귀할 수

있는 능력을 의미한다. 직경이 10mm보다 클 경우 일반적으로 탄성이 있으

며 탄성 섬유는 심실에서 펌프된 혈액이 심실을 통과할 때 확장되고 급증

이 지나간 후에 반동하도록 한다. 동맥벽이 딱딱하고 확장 및 반동을 할 수

없으면 혈류에 대한 저항이 크게 증가하고 혈압이 훨씬 더 많이 상승하여

각 펌프에서 배출되는 혈액의 양을 증가시키기 위해 심장이 더 세게 펌프

질해야 한다.

본 연구에서 예측 모델은 심혈관 질환이 없는 사지가 모두 정상인의 심박

동수와 심박으로 발생하는 대혈관의 혈류량 변화와 심박출에 의해 발생하

는 혈류 속도 변화를 측정하는 Optical flow 데이터와 딥러닝 계산 알고리

즘을 이용하여 혈압 수치를 예측하는 모델이다. 예측 모델 개발에 필요한

데이터를 수집하기 위해 지원자 20명에서 수집한 데이터를 기반으로 혈압
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예측 모델을 모델링하였다.

2.1.7. 온도측정:

PPG 신호는 심장박동으로 인하여 발생하는 말초 부위 혈액의 변동 때문

에 발생하는 신호로 측정 부위의 혈관 상태를 반영하지만, 심혈관계는 폐쇄

루프이므로 PPG 신호의 성분들을 분석하므로 다양한 혈관계의 상태를 평

가할 수 있으며 혈류량은 Hagen-Poiseuilles 법칙에 따라 식 (22) 로 나타

낼 수 있다

  



 (27)

  



(28)

식 (22) 에서 는 압력을 나타내며 는 혈액의 점성, 은 관의 길이를

나타낸다. 식 (22) 를 사용하여 관류 내 저항에 대한 식 (23) 을 나타낼 수

있으며 이를 통해 혈류량과 흐름에 대한 저항이 반경에 각각 정비례, 반비

례하는 것을 확인할 수 있다. 이 같은 원리 온도에 따른 말초 혈관의 변화

에 적용할 경우 측정 부위의 표면 온도는 체온과 주변 환경에 의해 영향을

받는다. 이때의 온도 변화는 피부조직의 수축과 말초 혈관의 수축을 일으키

며 이로 인하여 혈액의 흐름에 영향을 미치게 된다. 이와 같은 원리를 얼굴

의 모세혈관에 적용할 경우 온도 변화에 따른 얼굴 모세혈관 혈류의 변화

를 사용하여 체온을 추정할 수 있다.

인간의 피부에서 혈류량의 변화를 통한 체온 조절은 체내의 열적 변화를

수행하는 동안 정상적인 체온 유지에 필수적이다. 피부 혈류의 교감신경 조

절에는 노 아드레날린성 혈관 수축기 계통과 교감 활성 혈관 수축기 계통

이 포함되며, 그중 후자는 전신 열응력으로 발생하는 경피적 혈관 수축기의

80~90%를 담당한다. 이를 통하여 체온이 상승할 경우 피부 혈류량이

6~8L/min까지 증가할 수 있다.
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본 연구에서는 인체의 체온이 온도 차이가 심한 외부환경에서 안정적인

환경으로 진입할 때의 피부 모세혈관의 확장 차이를 기반으로 체온을 측정

하고자 하였다. 외부환경으로 인하여 변한 피부 표면의 온도가 안정권으로

들어설 때까지의 시간(Stabilization time : ST)을 중점적으로 측정하였다.

외부 온도와 대상자의 체온 차이와 안정화 시간(ST) 와의 상관관계를 통하

여 체온을 추정하였다.
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그림 8. 외부 온도별 안정화 시간 차이 (상 : 외부 온도 37도, 하 : 외부

온도 33도)
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3. 성 적

3.1. 연구결과:

NIR 카메라로 습득한 이미지 시퀀스에서 발견되는 피부 데이터값의 변화

를 이용해 측정한 심박수 값과 Biopac MP150 (Biopac, Goleta, CA, USA)

을 이용한 심박수, 산소포화도와 혈압 측정값을 비교하여 본 시스템의 유효

성을 평가하였다. Biopac MP150은 다양한 생체신호를 측정하기 위한 장비

로 Biopac사에서 나온 장비이며 디지털과 아날로그 두 가지 방식 모두로

생체신호를 측정할 수 있어 비교군으로 선택하였다.

3.1.1. 심박수 측정:

실험은 총 100회 하였으며 실험대상자는 26~88세를 대상으로 하였다. 각

실험은 기존 접촉식 생체신호 측정방법인 BioPac의 ECG 측정 모듈과 기존

비접촉 생체신호 측정방법인 Visible Camera를 사용한 방법과 비교하였다.

실험 결과는 아래의 그림과 같이 나타났으며 본 시스템의 평균 심박수 측

정의 정확도는 BioPac과 비교하였을 때 99.47%를 나타내었다.
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그림 9. 심박수 측정 시스템 순서도
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그림 10. 심박수 측정 실험 Setup
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그림 11. 심박수 측정 정확도 실험 결과
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3.1.2. Perfusion Map 작성:

NIR 카메라를 통하여 측정된 영상을 기반으로 Perfusion을 측정하는 시스

템을 설계하였다. 앞선 심박수 측정과는 달리 산소포화도는 혈액량의 변화

뿐만 아니라 혈액 내 산화 헤모글로빈과 헤모글로빈의 비율을 측정해야지

만 계산할 수 있으며 계산을 위해서 Hb 와 HbO2 의 광 흡수량 차이에 광

원을 설치하였다.

각각의 광원은 번갈아 가며 다른 파장의 빛을 조사하도록 하였으며 각 광

원과 프레임을 동기화하여 산소포화도를 측정할 수 있도록 한다. HbO2는

산소 헤모글로빈, Hb는 산소를 포함하지 않은 일반 헤모글로빈을 나타내며

HbO2 은 880nm 파장을 흡수하고, Hb 은 765nm를 흡수하는 성질을 가지

고 있으며 이미지를 홀수와 짝수 번째로 분리한 다음 촬영된 이미지 픽셀

의 평균값을 구한 후 필터링을 통하여 혈액량을 계산하였다. 계산된 값을

기반으로 Perfusion Map을 작성하였다. Exposure 은 15000μs 설정하였으

며 Gain은 0db로 설정하여 이미지 시퀀스를 습득하였다. 습득한 이미지 시

퀀스를 조사된 광원에 따라 각각 분류하였으며 Mako-G032C의

monochrome intensity에 따라 각 이미지에 가중치를 더하여 균일화 작업을

진행하였다. 균일화가 완료된 이미지에 대하여 헤모글로빈과 산화 헤모글로

빈의 광 흡수 비율에 따라 역계산 하였으며 계산된 산화 헤모글로빈과 헤

모글로빈의 비에 따라 산소포화도 분포도를 작성하였다. 작성한 분포도는

아래와 같다. 작성된 산소포화도 분포도의 경우 유효데이터를 기반으로 평

균을 계산하였을 때 98.3의 결과값을 나타냈으며 이는 기존 산소포화도 측

정 기기를 사용하여 동시에 측정한 실험대상자의 산소포화도 98과 일치하

였다. 하지만 ROI 내의 미세한 산소포화도 변화의 경우 암실 내부에서 강

한 광원에 의존하여 작성한 것으로 눈에 띄는 변화는 육안으로 관찰이 불

가능하다. 본 시스템은 산소포화도의 이동 경로를 사용하여 혈압 및 병변을

유추하고자 하기 때문에 미세한 변화를 증폭하여 각 Peak 특징점들의 이동

상황을 효과적으로 관찰하고자 하였다. 이를 위하여 Eulerian Video

Magnification 기법을 사용하여 영상을 증폭하였다.
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그림 12. Perfusion Map 시스템 하드웨어

NIR Camera (L), Light Source (R)
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그림 13. 이미지 시퀀스 기반 생체신호 측정 실험 Setup.

일반 조명 환경 (상), 암실 환경 (하)
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그림 14. Perfusion Contour Map
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3.1.3 Oxygen Saturation 측정:

본 논문에서는 혈중 산소포화도 측정을 위하여 perfusion Map에서 헤모글

로빈과 산화 헤모글로빈의 비를 사용하여 산소포화도를 계산하였다.

산화 헤모글로빈과 헤모글로빈양을 계산하기 위해서는 각각의 반사율을

기반으로 절대량을 계산해야 한다. 하지만 반사량을 계산하기 위해서 본 논

문에서는 산화 헤모글로빈과 헤모글로빈의 흡수율을 기준으로 역수를 취하

여 곱하도록 하였다.

습득한 영상에서는 LED의 발광 빈도와 영상의 FPS를 동기화하여 765nm

에서 촬영한 영상은 짝수 영상이 되고, 880nm에서 촬영한 영상은 홀수 영

상이 되도록 하였다. 그 후 이미지를 홀수와 짝수로 구분하여 0.5 ~ 3Hz의

버터워스 대역통과 필터를 사용하였다.

이는 아래 식과 같이 나타낼 수 있다.

   × ×    

  
  × ×    

  
(29)

   × ×    

 
  × ×    

 
(30)

위의 식에서 ����는 습득한 픽셀 데이터, �은 카메라의 해당 파장의

Intensity 값을 의미하며 ��는 각각의 흡수량을 의미한다. 본 논문에서는

Gold Standard인 BioPac의 산소포화도 수치와의 차이 값을 측정하였으며

이를 기존의 Visible Camera를 사용한 산소포화도 측정방법과 비교하였다.

아래 그림 (14) 의 결과에서 알 수 있듯이 기존 방법의 평균 정확도 오차

는 1.30%이고 NIR 카메라를 사용하는 Remote Bio Vision의 오차는 은

0.53%이다. 또한, 각 결과값의 표준편차 값은 기존 방법의 경우 σ = 1.1이

고 Remote Bio Vision은 σ = 0.5를 나타내었다.
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그림 15. 산소포화도 측정을 위한 특징점 선택 결과
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그림 16. 산소포화도 측정 실험 결과
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3.1.4 Super Resolution Feature Loss Experiments:

본 논문에서는 연속된 프레임의 움직임 정보를 이용하여 인접한 프레임

간의 부자연스러움을 제거하였으며 적응적 패치 선택을 통한 초해상도 영

상복원법을 사용하였다. 이를 통하여 연속 프레임에서 앞 프레임과 뒤프레

임 간의 움직임 정보를 이용한 로컬 영역을 정의하여 패치 검색의 정확성

을 높이는 동시에 연산량을 감소시켰다. 또한, 단계적 열화를 이용한 적응

적 패치 검색 방법으로 프레임간의 자연스러운 영상복원이 가능하게 되었

다. 최적의 패치 검색을 통한 적응적 패치 결합으로 초고해상도 영상복원을

하여 원본 영상 대비 특징점 유실을 줄이도록 하였다.

각각의 영상에서 초기 추출 특징점 개수와 100프레임, 300프레임 600프레

임 경과 후 특정점의 개수를 비교하였다. 특징점 유실실험은 그림 (16) 과

같은 결과를 나타내었다. 원본 영상의 평균 특징점 손실률은 100프레임당

8.23%였으며, 초해상도 영상의 손실률은 4.04%를 나타내었다.
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그림 17. 초해상도 특징점 유실실험 결과
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3.1.5 혈압측정:

작성된 Perfusion Map에서 헤모글로빈과 산화 헤모글로빈의 비를 사용하

여 Oxygen Saturation Contour Map을 작성하였으며 Contour 최고점을 특

징점으로 추출하였으며 추출된 특징점을 지속적으로 추적하여 혈압을 계산

하기 위한 주요 파라미터로 사용하였다. 특징점 이동 추적을 위하여 Point

matching 기법을 사용하였으며 본 연구에서는 노이즈와 형태변형에 효과적

인 Point matching 기법인 Topology Preserving Relaxation

Labeling(TPRL) 알고리즘을 사용하여 설계하였다.

본 연구에서는 위의 Oxygen Saturation Contour Map과 TPRL을 사용한

특징점 추적 기법을 NIR 이미지 시퀀스에 적용하였다. 영역을 특징점을 기

반으로 나누어 각각의 영역별로 나누며 각 영역의 Oxygen Spread

Characteristic을 추출, 추출된 Oxygen Spread Characteristic을 파라미터로

사용하여 확산 모델을 만들어 혈류 변화에 따른 산소포화도 변화와 혈관

특성을 반영하여 혈압을 계산하였다.

또한, 사용자의 특성을 추가로 수집하여 혈압측정 모델제작을 위한 파라미

터로 사용하였다. Tensorflow 툴 중 하나인 Keras API를 사용하여 예측

모델을 설계하였으며 사용한 정보는 연령, 성별, 심박수, 심장박동 변이도,

산소포화도, Oxygen Spread Characteristic, 심박출량을 사용하였다. 훈련된

모델을 사용하여 모델 훈련 시에 참여하지 않은 대상자의 정보와 이미지

시퀀스를 사용하여 습득한 정보를 사용하여 혈압을 예측하였다. 예측된 결

과값은 Gold Standard인 BioPac의 커프형 혈압계와 매칭하였으며 성능검증

을 위해 기존 비접촉 혈압측정 시스템과 비교하였다. 비교 결과 본 시스템

의 혈압측정의 평균 오차는 2.07%로 기존 방법의 3.86%보다 개선된 것을

확인하였다.
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그림 18. 혈압추정 모델 평가 결과
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그림 19. 혈압측정모델 실험 결과. 평균 오차(좌), 오차 분포(우)
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3.1.6 온도측정:

측정 시 온도는 25도로 고정된 상태에서 진행하였다. 실험은 외부 기온이

28도부터 38도까지의 환경에서 10분씩 노출한 뒤 온도가 25도로 고정된 실

내에 진입시킨 후 안정화 되기까지의 시간을 측정하였다.

위의 실험에서 외부 온도, 측정온도, 대상자체온과 안정화 시간을 측정하

였다. 그중 말초 혈관의 혈류량에 기여하는 인자 중 영향력이 적은 혈관 벽

의 두께, 혈관 벽의 탄성도와 혈액의 점도 등은 수실에서 제외하였으며 가

장 큰 영향을 주는 온도 차와 이를 기반으로 체온 측정 식을 유도하였다.

실험 결과 외부 온도를 높게 하여 온도 차가 심한 상황에 처했을 경우 안

정화 되기까지 더 긴 시간이 소요되었다. 이에 본 연구에서는 안정화 시간

에 영향을 미치는 요인인 온도 차와 안정화 시간과의 상관관계를 선형 회

귀법을 통하여 분석하였으며 관계식을 유도하였다. 유도된 식은 아래와 같

다.

    ∈   (31)

수식 (24) 는 안정화까지 걸린 시간을 나타내며 그래프의 절편을 포함

시켜 선형 회귀 모델을 피팅시켰다. 그 결과값으로 그림()의 점선과 같은

값이 나왔으며 상대적으로 적합한 피팅을 찾기 위해 결정계수를 계산하였

다. 계산된 결정계수    을 나타내었다.
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그림 20. 온도측정 예측 선형 회귀 모델
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3.1.7 Wound & Pressure Ulcer Detection:

본 논문에서 개발된 시스템으로 제안하고자 하는 바는 육안으로 보기 힘

든 초기 욕창을 찾는 것을 목적으로 하는 어플리케이션이다. 상처가 생기면

피부 밀도나 혈액량의 변화 등의 이유로 혈액 관류의 변화가 일어난다. 욕

창 또는 상처의 상태를 감지하기 위해 이러한 혈액 관류의 비정상적인 변

화를 감지하였으며 관류 데이터와 병변의 상태를 매칭하여 병변 영역을 분

할하여 일차적으로 진단할 수 있도록 하였다.
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그림 21. 일반 조직과 욕창 발생 조직의 조직 상태
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그림 22. 욕창 영역 감지 어플리케이션 적용 결과
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4. 고 찰

본 논문에서는 이미지 시퀀스를 이용하여 생체데이터를 측정하는 기존의

방법의 한계점을 극복하는 방법에 대하여 제안하였다. 기존의 카메라를 사

용한 생체신호 측정방법에서 발생하는 노이즈를 줄이며 Perfusion을 사용하

여 혈압을 측정하는 새로운 방법에 대하여 제안하였다.

시스템은 이미지 시퀀스에서 사용자의 피부를 인지하도록 하였으며 인지

한 영역에서 추출한 특징점을 기반으로 환자의 생체데이터 측정을 위한 좌

표를 획득하도록 하였다. 획득한 좌표와 혈류 속도 벡터를 지속적으로 추적

하여 생체신호를 측정하도록 하였다. 또한, 산화 헤모글로빈과 헤모글로빈

의 광 흡수 파장 차에 따라 파장이 다른 두 광원을 설치하였으며 피부에서

반사되는 빛의 반사율의 차이를 통하여 혈중 산소포화도를 측정하며 이를

사용하여 Perfusion 혈관류 지도를 작성하였다. 작성된 혈관류 지도는 다양

한 어플리케이션에서 사용 가능하였으며 대표적으로 혈압측정과 피부 병변

분석에 사용하였다. 혈액이 퍼져나가는 특징을 속도 벡터로 나타내었으며

해당 속도 벡터를 주 파라미터로 예측 모델을 만들어 혈압을 추정하도록

하였다. 또한, 사용자의 특성을 추가로 수집하여 혈압측정 모델제작을 위한

파라미터로 사용하였다. 혈압측정 모델을 위해 연령, 성별, 심박수, 심장박

동 변이도, 산소포화도, Oxygen Spread Characteristic, 심박출량을 파라미

터로 사용하였다. 성능검증을 위해 기존 비접촉 혈압측정 시스템과 비교하

였으며 평균 오차는 2.07%로 기존 방법의 3.86%보다 개선된 것을 확인하

였다.

하지만 본 시스템은 현재 혈압측정 부위를 신체의 말초 부위로 제한하고

있다. 보다 정확한 혈압측정을 위해서는 혈관의 특성을 고려하여 각 신체부

위별로 다른 수식을 적용할 필요가 있다. 본 연구를 토대로 추후 이미지 시

퀀스에 나타나는 사용자의 Skeletal Model을 추출하여 측정 위치를 파악하

도록 하여 각 측정 부위별로 수식을 보정할 수 있는 알고리즘을 추가할 예
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정이다.

추가적으로 본 논문에서는 혈류량 변화를 통하여 피부병변의 일차적인 진

단이 가능한 어플리케이션을 제안하였다. 이는 피부의 변형과 괴사와 같은

병변이 발생하였을 시 피부조직의 밀도변화와 혈관 변형에 따른 광 반사량

변화를 측정하여 이상을 감지하도록 하였다. 본 시스템을 통하여 병변 영역

의 일차적 감별과 영역 분할이 가능한 것을 확인하였다. 추후 광 반사량 이

상에 대한 정확한 데이터베이스를 구축하여 병변의 진행 상황 또한 정확하

게 판별할 수 있을 것으로 기대된다.



- 66 -

5. 요 약

연속적이고 정확한 생체신호 모니터링은 질병의 치료와 예방에 필수적

이다. 본 연구에서는 사용자의 신체와 접촉하지 않고 효과적인 생체신호 습

득하는 방법에 대하여 연구를 진행하였다. 이를 위하여 본 연구에서는 멀티

스펙트럼 카메라를 이용하여 습득한 이미지 시퀀스를 이용하여 기존의 생

체신호 측정시스템보다 향상된 생체 데이터측정 시스템을 개발하였다.

시스템은 카메라를 통하여 수집한 이미지 시퀀스에서 생체신호 측정을 위

한 사용자의 피부를 인지하고 생체데이터를 측정하는 과정을 수행하도록

설계하였다. 실험을 통하여 시스템이 사용자의 중요 생체신호인 맥박, 산소

포화도, 혈압을 동시에 측정 가능하며 기존의 비접촉 생체신호 시스템보다

높은 정확도를 지니는 것을 확인하였다.

본 연구는 완전 비접촉으로 사용자의 생체신호를 측정하는 방법을 개발하

는 것을 목적으로 연구하였다. 기존의 카메라와 PTT를 사용하는 시스템과

비교하여 본 시스템은 사용자의 심박수, 산소포화도와 혈압을 완전 비접촉

으로 측정이 가능하다는 것을 확인하였다. 하지만 혈관 특성에 따라 변동성

이 큰 혈압측정의 경우 현재 데이터가 확보된 말초 부위에서만 측정 가능

한 문제점이 있으나 Skeletal Model 적용을 통하여 측정부위를 탐색 혈압

측정 모델에 적용하여 혈압측정 영역의 확대가 가능할 것으로 기대된다.

또한, 본 연구는 추가적으로 생체신호, 영상처리, 임상 정보의 핵심 요소

기술의 고도화를 기반으로 인공지능 기술을 결합하여 생체 광 특성을 통한

피부 병변의 진단에 대하여 연구할 예정이다.
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(Abstract)

Recently, due to a new virus infection, the need for a non-contact

medical system that prevents, manages, and treats disease using

data-based software such as telemedicine and digital therapeutics is

being emphasized. In order to revive this trend, research on various

methods instead of measuring bio-signals through traditional sensors is

being conducted. The systems developed to replace the existing attached

sensors measure various bio-signals using images taken through a

visible camera. However, this method has various limitations. In order to

maximize the effect of the non-contact medical system, it is necessary

to accurately measure various bio-signals and make a diagnosis.

However, most of the existing non-contact bio-measurement systems

can measure single bio-signals such as heart rate, oxygen saturation, or
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blood pressure. It is greatly affected by noise caused by the same

external factors. In addition, most blood pressure measurement methods

are calculated based on the pulse wave transmission time.

For this reason, physical contact is required, and blood pressure varies

depending on the measurement site, showing low accuracy. Therefore, in

this paper, a study was conducted on a system that can overcome the

limitations of the existing non-contact bio-signal measurement system

and provide high-accuracy bio-signals for diagnosis. In this study, we

propose a bio signal measurement system using an IR camera that can

reduce visible light noise. This system uses a light source outside the

visible region to measure the amplified reflected light with an IR camera

to calculate heart rate and oxygen saturation. In addition, through the

difference in the measured reflected light, not only the heart rate and

oxygen saturation but also the blood flow, which could not be measured

with the existing system, could be measured. The system can measure

blood pressure without physical contact by using the measured changes

in heart rate, oxygen saturation, and blood flow.
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Remote Bio Vision: Perfusion Imaging 기반 비접촉

자율신경계 반응 바이오신호 측정 시스템 및 알고리즘 연구

김 찬 일

계명대학교 대학원

의학과 의공학 전공

(지도교수 이 종 하)

(초록)

최근 들어 신종 바이러스 감염증으로 인하여 원격진료와 디지털 치료제

와 같이 데이터를 기반으로 소프트웨어를 사용하여 질병을 예방하고 관리,

치료하는 비대면 의료 시스템의 필요성이 강조되고 있다. 이러한 경향에 맞

춰 전통적인 센서를 통한 생체신호 계측을 대신한 다양한 방법들에 관한

연구가 진행되고 있다. 기존의 부착형 센서를 대신하기 위하여 개발된 시스

템들은 Visible 카메라를 통하여 촬영된 이미지를 사용하여 다양한 생체신

호를 측정하고 있다. 하지만 이러한 방식은 다양한 한계점을 가지고 있다.

비대면 의료 시스템의 효과를 극대화하기 위해서는 다양한 생체신호를 정

확하게 계측하여 진단을 할 수 있도록 해야 하지만 기존의 비접촉 생체계

측 시스템들은 대부분 심박수, 산소포화도 또는 혈압 단일 생체신호를 측정

할 수 있게 되어있으며 이마저도 조명과 같은 외부요인에 의한 노이즈에

많은 영향을 받는다. 또한, 혈압측정 방식의 경우 대부분 맥파전달시간을

기반으로 계산하게 되어있다. 이 때문에 신체접촉이 요구되며 측정 부위에
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따라 혈압이 변하는 등 낮은 정확도를 보인다. 따라서 본 논문에서는 기존

의 비접촉 생체신호 측정시스템의 한계점을 극복하고 진단을 위하여 정확

도 높은 생체신호를 제공할 수 있는 시스템에 대해 연구를 진행하였다. 본

연구에서는 가시광 노이즈를 줄일 수 있는 IR 카메라를 사용한 생체신호

측정시스템을 제안한다. 본 시스템은 가시광 영역 외의 광원을 사용하여 증

폭된 반사광을 NIR 카메라로 측정하여 심박수, 산소포화도를 계산하도록

하였다. 또한, 측정된 반사 광량 차이를 통하여 심박수 산소포화도뿐만 아

니라 기존의 시스템으로는 측정할 수 없었던 혈류량을 측정할 수 있도록

하였다. 시스템은 측정된 심박수 산소포화도 혈류량 변화를 사용하여 신체

접촉 없이 혈압측정이 가능하다. 또한, 본 연구에서는 생체신호/영상처리/임

상 정보의 핵심 요소 기술의 고도화를 기반으로 통계적 방식, 앙상블 러닝,

딥러닝 기술을 활용한 연계 기술과 측정된 복합 생체신호를 사용하여 정략

적 측정이 어려운 병변의 조기진단이 가능하도록 하였다.
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