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요  약

본 논문에서는 MT(Microwave Tomography)를 사용한 유방암 진단용 영상 재구성 알고리즘에 관하여 연구하

였다. 사용된 유방암 진단용 시스템은 16개의 송수신 안테나로 구성되어 있으며, 신호 파형은 900 MHz 정현파

를사용하였다. 2차원 역산란 문제를 풀기 위하여포워드 계산 방법으로 2차원시간영역유한차분법과최척화

알고리즘으로 LMA(Levenberg-Marquardt Algorithm)를 이용하였다. 실제 유방암 환자의 MRI(Magnetic Resonance 

Imaging)로부터얻은 수치 팬텀을 활용하여 영상 복원을 한 결과 유방암의위치를 정확히 탐지함을확인하였다.

Abstract

In this paper, image reconstruction algorithm for breast cancer detection using MT(Microwave Tomography) was 

investigated. The breast cancer detection system under development uses 16 transmit/receive antennas. The signal 

waveform was a sinusoidal wave at 900 MHz. To solve the 2D inverse scattering problem, we used the 2D FDTD 

(Finite Difference Time Domain) method for forward calculation and LMA(Levenberg-Marquardt Algorithm) for opti-

mization. The result of the image reconstruction using the numerical phantom by MRI(Magnetic Resonance Imaging) 

obtained from real patient of breast cancer showed that we can detect the position of the tumor accurately.

Key words : LMA, Inverse Scattering, 2D FDTD, Breast Cancer, Microwave Tomography

Ⅰ. 서  론      

최근 서구화된 식습관과 저출산, 모유 수유 기피

등의 생활 패턴으로 유방암 환자가 급증하고 있다. 

국내에서의 유방암은 선진국과는 달리 젊은 연령층

에서도 많이 발병하는 것이 특징이며, 현재 국내 유

방암 발병률은 40～50대에 가장 높고, 20～30대에서

도 전체 유방암의 25 %가 발병되는 추세이다. 특히, 

유방암의 경우 조기 발견 시 대부분 완치가 가능하

므로 조기 진단의 중요성이 매우 크다.

유방암 진단의 방법으로 주로 사용되는 X선 촬영

법은 피검자가 많은 방사선에 노출되고, 촬영 시 유

방이 압축되어 피검자들이 불편함과 불쾌함을 호소

하고 있다. 또한, MRI는 초고가의 장비로서 해상도

는 높지만 검사시간이 길고, 비용이 많이 드는 단점

이 있다.

이러한 단점을 극복하고, 보완재로서 전자파를 이

용한 새로운 유방암 진단 장치가 개발되고 있다. 전

자파를 이용한 유방암 진단 장치는 지방 조직과 암

조직의 큰 비유전율 차이를 이용하는데, 레이더 타
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입과 토모그래피 타입의 두 가지 종류가 있다.

레이더 타입은 광대역 펄스를 사용하며, 쉬운 측

정과 빠른 탐지의 장점이 있지만, 조직을 구분하기

어렵다. 토모그래피 타입은 복잡한 측정과 계산을

필요로 하지만, 각 조직들을 구분할 수 있는 장점이

있다. 토모그래피 타입은 역산란 이론을 응용하는

방법으로 Born이나 Rytov 방법이 사용되다가 수치해

석 알고리즘과 최적화 알고리즘을 이용하여 영상 복

원 알고리즘을 구현한다
[1]～[5]. 유전체의 영상 복원

시 산란체의 산란파의 계산은 매우 중요하다. 참고

문헌 [6]의 MoM (Method of Moment)과 LMA를 사용

한 경우, 강산란체의 복원 시 복원 결과가 좋지 않았

지만, 본 논문에서는 포워드 알고리즘으로 시간 영

역 유한 차분법(FDTD법)을 사용하여 이러한 단점을

보완하였다. 본 논문에서는 FDTD법과 LMA를 이용

하여 유방암 진단 장치에 이용할 수 있는 영상 복원

알고리즘에 관한 연구를 수행하였다.  

Ⅱ. 영상 복원 이론

2-1 유방 조직의 전기적 특성

유방은 주로 지방(fat) 조직과 유선(fibro-glandu-

lar) 조직으로 구성되어 있다. 그림 1은 유방 조직과

암 조직 간의 전기적 특성을 비교한 그래프이다[7]. 

통상적으로 주파수에 따라 지방 조직과 암 조직의

비유전율 값은 적게는 5배에서 많게는 10배 이상 차

이가 난다. 유선 조직과 암 조직은 비유전율 값으로

그림 1. 유방 조직과 암 조직의 전기적 특성 비교

Fig. 1. Comparison of electrical characteristics of brea-

st cancer tissues and tumor.

그림 2. 영상 복원을 위한 순서도

Fig. 2.  Flow-chart for the image reconstruction.

 

10 정도 차이가 발생한다. 전자파를 이용한 유방암

진단 장치는 이러한 큰 비유전율 차이를 이용한다.

2-2 영상 복원 구성

영상 복원을 위한 간단한 절차를 그림 2에 나타내

었다. 초기 유전율을 추정하여 포워드 알고리즘인

FDTD법을 이용하여 수신 안테나 위치에서 전기장

값을 구한다. 

비용 함수(cost function)는 식 (1)과 같이 실제 측

정치와의 계산치의 차이의 제곱의 합을 구한다. 이

비용 함수의 최소값을 구하기 위한 알고리즘으로

LMA를 적용한다. 비유전율 값을 반복적으로 업데

이트시켜 가며, 오차값이 초기 설정치인 허용 오차

범위 내에 들어오면 반복적인 수행을 멈추고, 그 비

유전율 값을 이용하여 영상 복원 결과를 구한다. 
 

  

 






(1)

(단, 여기서  , 는 비유

전율 벡터, 은 계산치, 는 측정치, 은

측정치 수)

2-3 LMA 이론

비선형 최소 자승 문제의 최적화 방법 중의 하나

인 Gauss-Newton법은 매우 효과적인 방법 중의 하

나이다. 반복적인 Gauss-Newton법은 식 (2)의 초기

추정치에 스텝 크기(step size)를 적절히 구하여 반복

적으로 에러를 줄여가면서 해를 찾는 방법이다.
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     ⋯  (2)

(단, 는 초기 추정치 벡터, 은 스텝 크기)

이 때, 스텝 크기 을 구하는 방법은 아래의 식

(3)을 이용하여 구한다.
 


 (3)

(단, 는 Jacobian 행렬로 (J(x))ij 원소는 


임,

j=1, 2, …, n(추정치 수), i=1, 2, …, m(측정치 수), 

f는 에러 함수임.)
 

보다 상세한 내용은 참고문헌 [8]～[10]에 설명되

어 있다.

LMA는 Levenberg와 Marquardt가 제안한 방법으

로 damped Gaussian-Newton법으로도 불리어지며, 식

(4)와 같다.
 


 (4)

(단, 는 damping 파라미터, 은 스텝 크기, 는

단위 행렬)

LMA는 damping 파라미터에 따라 다음과 같은 특

성을 갖는다. 값이 큰 경우에는 식 (4)는 식 (5)로

근사화되어 최속 강하법(the steepest descent method)

과 유사하게 되며
[11], 이 때는 추정치가 해로부터 멀

리 떨어진 경우에 해당되며, 수렴 시간은 길어지지

만 적절히 작은 스텝으로 해에 대한 정확한 그레디

언트 방향을 찾는다. 적절한 값의 설정을 위해 L- 

curve와 Tikhonov regularization을 사용하였다[12].
 

≃




(5)
 

반대로  값이 아주 작은 경우에는 식 (4)는 식

(3)과 유사하게 되어 식 (6)과 같이 LMA의 스텝은

Gauss-Newton법의 스텝과 유사하게 된다. 이 경우는

추정치가 해와 근접했을 때 반복의 마지막 단계에서

적합한 것으로 해를 효과적으로 찾을 수 있게 된다.
 

≃ (6)
 

초기 값의 선택은 아래의 식 (7)에 의하여 초기

 행렬의 대각 원소 중의 최대값의 상수배로 선

택한다. 상수 값은 전체 알고리즘에 민감한 변수는

아니며, 초기치가 해와 가까운 경우에는 10
—6
과 같

은 아주 작은 값으로 설정하고, 그렇지 않을 경우에

는 10—3
이나 1등의 보다 큰 다양한 값으로 설정할

수 있다. 
 

  ․ max
 (7)

(단, 
는 의 대각 원소 값, 는 상수)

LMA에서 값은 식 (8)을 사용하여 대각원소의

평균값과 에러값의 제곱에 비례하도록 업데이트를

한다. 따라서 에러값이 커지면 값을 키워서 최속

강하법과 유사한 형태로 스텝 크기를 줄여서 해의

방향을 찾는 쪽으로 값을 조절한다.
 

∥∥ (8)

(단, 는 상수, 은 반복에 따른 추정치에 따른

계산치와 측정치의 차이, 은 대각원소 개수)

 Ⅲ. 시스템 구성 및 영상 복원

그림 3은 안테나와 영상 복원할 유방 구조를 나타

낸다. 송수신 안테나는 16개로 구성되어 있으며, 한

개의 안테나가 송신하면 나머지 15개 안테나가 수신

하는 구조로, 차례로 16개 안테나에서 송신하여 총

240개의 수신 데이터를 얻을 수 있고, 각 수신 데이

터는 크기와 위상으로 이루어져 총 480개의 데이터

정보를 얻을 수 있다. 따라서 이 시스템을 활용하면

21×21의 해상도까지 복원이 가능하다. 더 많은 안테

나를 사용한다면 더 많은 데이터 정보를 얻을 수 있

어 복원 가능한 해상도는 높아질 수 있다. 안테나 사

그림 3. 시스템 구조 및 안테나 배열

Fig. 3. Comparison system structure and antenna array.
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이의 직경은 15 cm, 유방 영역의 직경은 10 cm, 암

조직의 직경은 1.9 cm이다. 유방 조직과 암 조직, 유

방을 둘러싼 BATH의 비유전율은 각각 21.6, 78.6, 

24.9이다. 복원에 필요한 측정 데이터는 2차원 FDTD

를 이용한 계산치를 측정치로 이용하였다. 

영상 복원을 위한 포워드 시뮬레이션으로는 2차

원 시간 영역 유한 차분법을 사용하였고, 계산 영역

은 송수신 안테나 및 각 방향에 5개의 PML(Perfectly 

Matched Layer)을 포함하여 40×40 셀로 구성하였다. 

한 셀의 크기는 8.67 mm, 신호파형은 900 MHz의 정

현파를 인가하였는데, 이것은 보통 낮은 주파수에서

유전체 차이에 따른 암 조직의 탐지가 잘 이루어지

지만 분해능이 좋지 않고, 높은 주파수에서는 분해

능은 좋지만 영상 복원 알고리즘이 안정적으로 동작

하지 않는 점을 고려한 것이다. BATH 및 유방, 암

조직의 비유전율 값의 최대값은 78.6, 최소값은 21.6

이므로, 최적화 알고리즘에 사용된 LMA에서는 비

유전율의 상한과 하한 경계를 각각 100과 10으로 설

정하였고, 정규화, Spatial filtering[13], Phase-unrapp-

ing[14] 기법이 적용되었다.

우선 그림 3의 구조에서 하나의 송신 안테나를 사

용하여 암 조직을 포함한 5×6개 셀을 복원 대상으로

하여 영상 복원을 하였다. 하나의 송신 안테나에 대

해 나머지 15개의 수신 안테나에서 수신된 신호의

크기 및 위상을 계산하여 30개의 데이터를 얻고, 크

기값은 로그스케일로 위상값은 라디안값으로 적용

하였다. 따라서 송신 안테나가 1개일 때 LMA에서

얻을 수 있는 최대의 추정값은 30개가 된다. 초기 추

정치는 비유전율 값의 최대값과 최소값을 고려하여

중간 정도의 값인 50으로 설정하여 시뮬레이션을 수

행하였다. 그림 4는 반복 회수에 따른 값의 변화를

보인 그림이고, 그림 5는 반복 회수에 따른 에러의

합을 보인 것이다. 그림 5에서 복원 초기에 반복 회

수가 커짐에도 에러의 합이 더 커지는 경우가 있는

데, 이는 복원 과정에서 먼저 초기치에 따른 측정값

과 계산값과의 차이에 따른 에러값을 계산하고, 그

다음 반복 과정에서 값을 키워서 에러값은 커지지

만 해에 수렴하는 방향을 잡기 때문이다. 수렴 방향

을 잡은 다음부터는 값을 줄어들게 함으로써 해를

보다 빨리 수렴하게 만들 수 있고, 결과적으로 25회

의 반복 회수에서 수렴한 결과를 얻을 수 있었다. 

그림 4. 반복 회수에 따른 mu 값의 변화

Fig. 4. Variation of mu value according to the itera-

tion number.

 

그림 5. 반복 회수에 따른 에러의 제곱의 합

Fig. 5. Squared error sum according to the iteration 

number.

 

그림 6은 30개의 추정치를 해와 비교한 결과이다. 

결과로써 암에 해당되는 결과값이나 위치를 정확하

게 복원하는 것을 알 수 있다. 일부 유방 부위에서

나타난 값의 차이는 영상 복원 시 허용 오차를 줄임

으로서 복원 시 걸리는 시간은 늘어날지라도 보다

정확한 결과를 얻을 수 있다.

그림 6의 영상 복원 시스템에서 더 많은 데이터를

복원하기 위해 계산 영역, 셀 사이즈 등의 변수 등은

위의 영상 복원과 동일하게 하고 4개의 송신 안테나

를 사용하여 영상 복원한 결과를 그림 7에 나타내었

다. 이 때 복원 영역은 10×10개 셀로 100개의 데이터

를 복원하였으며, 4개의 송신 안테나를 사용하여 각
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그림 6. 송신 안테나 1개를 이용한 영상 복원 결과

Fig. 6. Results of the image reconstruction using a tr-

ansmitting antenna.

 

그림 7. 송신 안테나 4개를 이용한 영상 복원 결과

Fig. 7. Results of the image reconstruction using 4 tr-

ansmitting antenna.

 

그림 8. 유방암 환자의 MRI 

Fig. 8.  MRI of the patient with the breast cancer.

그림 9. 그림 8의 MRI에서 얻은 수치 팬텀

Fig. 9. Numerical phantom obtained from MRI of  

Fig. 8.

  

각 15개의 수신 안테나 지점에서의 크기, 위상 데이

터의 총 120개의 측정 데이터를 이용하였다. 결과로

서 반복 회수 52회에 수렴하였고, 암과 유방의 값과

위치를 정확히 탐지하는 것을 알 수 있다.

실제 유방암 진단 장치에서 알고리즘의 사용 가

능성을 확인하기 위하여 실제 유방암 환자를 대상으

로 테스트 하였다. 아직 진단 장치 시스템이 임상실

험 전이기 때문에 그림 8의 실제 유방암 환자의 MRI 

영상을 이용하였다. 

그림 9는 해상도가 153×215인 그림 8의 MRI로 부

터 구한 수치 팬텀을 보인 것이다. 암 조직은 한 개

의 셀로 되어 있고, 유선과 지방으로 구성되어 있다. 

그림 10과 11은 그림 9의 수치 팬텀에 대해 영상

복원 알고리즘을 사용하여 복원한 MT 결과이다. 

900 MHz의 정현파를 신호원으로 하고 비유전율은

지방 6.6, 유선 조직 49.2, 암 조직 61.9, 지방의 외곽

을 둘러싼 BATH는 24.9로 설정하였다. 초기 비유전

율 값은 조직 및 BATH의 비유전율 값을 고려하여

중간 정도 값인 30으로 모두 설정하고, 상한과 하한

의 경계는 80과 5로 설정하였다. 5개의 송신 안테나

에 대한 150개의 데이터를 활용하여 12×12의 144개

셀에 대해 복원한 결과이다. 시뮬레이션 시 사용한

PC는 인텔 Core i7—2600의 CPU와 4G 메모리가 장

착되어 있다. 알고리즘의 수렴은 14회 반복 후에 수

렴하였으며, 3분 30초 가량 소요가 되었다. 복원된

결과는 지방, BATH, 유선, 암의 위치와 값이 원래

이미지와 거의 같은 결과가 얻어진 것을 확인할 수

있다.

시뮬레이션 결과는 비유전율 차이가 큰 지방과
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(a) 복원 대상 이미지

(a) Original profile.

(b) 복원된 이미지

(b) Reconstructed image

그림 10. 원본 이미지와 복원된 이미지 비교

Fig. 10. Comparison of the original profile and the re-

constructed image.

 

그림 11. 영상 복원 결과

Fig. 11. Result of the image reconstruction.

암 조직의 판별뿐 아니라 비유전율 차이가 크지 않

는 유선 조직과 암 조직도 정확하게 판별하는 것을

보여준다. MT 알고리즘의 장점은 다수의 암 조직이

있을 경우에도 해상도 범위 내에서는 모두 복원할

수 있다는 것이다. 또한, 알고리즘의 빠른 수렴과 정

확도를 통하여 이 알고리즘을 진단 장치 시스템에

탐지 알고리즘으로 사용할 수 있는 가능성을 확인할

수 있다.

Ⅳ. 결  론

본 논문은 현재 개발 중인 MT 방식의 유방암 진

단 장치의 영상 복원 알고리즘에 관한 내용이다. 전

자파를 이용한 유방암 진단 장치는 유방의 주요 조

직인 지방과 암 조직의 큰 비유전율 차이를 이용한

다. 토모그래피 방식은 레이더 방식에 비해 영상을

복원하여 각각의 조직을 구별할 수 있다는 장점이

있다. 영상 복원을 위하여 포워드 알고리즘은 FDTD

법을 이용하였고, 최적화 알고리즘은 LMA를 이용

하였다. 영상 복원을 위한 알고리즘 성질에 대하여

시뮬레이션을 수행하였고, 실제 유방암 환자의 MRI

를 이용하여 복원을 하여 진단 장치의 활용 가능성

을 확인하였다. 추후에 이 알고리즘의 정확도와 성

능 향상을 위해서는 3차원적인 계산, 계산 속도 개

선, 오차의 영향 분석 등의 연구가 필요할 것으로 생

각된다.
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