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요약

디지털 홀로그래픽 현미경이나 정량적 위상 현미경(quan-

titative phase microscopy)과 같은 기존의 간섭현미경은 3차

원 이미징 기술로 분류되는데, 이는 획득한 이미지의 복소

장(complex field)을 계산을 통해 다른 깊이로 전파시킬 수

있기 때문이다. 그러나 엄밀한 의미에서는 하나의 복소장

이미지는 단지 2차원 맵이기 때문에 근본적으로는 샘플의 2

차원 정보만을 가지고, 물체의 3차원 구조의 일부분을 측정

하는 것에 지나지 않는다. 본 논문에서는 1969년에 Wolf가

제안한[1,2] 홀로그래픽 회절 토모그래피(Optical Diffraction

Tomography: ODT)를 실험적으로 구현한 3차원 위상 현미

경(Tomographic Phase Microscopy: TPM)을 소개하고자 한

다. TPM은 샘플을 다양한 각도로 조명하여 서로 다른 입사

각에 대해 복소장 이미지를 얻고, ODT를 통해서 샘플의 3차

원 구조를 복원해내는 기술이다. 보다 구체적으로는 다양하

고 독립적인 2차원 이미지들을 샘플의 3차원 푸리에 공간에

맵핑함으로써 샘플 단면의 흡수율과 굴절률을 복원할 수 있

다. 굴절률은 분자 농도와 비례하기 때문에, 살아있는 세포

에 대한 굴절률의 3차원 맵을 얻을 수 있으면 세포 내부의

분자 구성을 연구할 수 있고, 이를 통해 다양한 생의학적 응

용을 연구할 수 있다.

I. 서 론

굴절률은 가시광선에 대해 거의 투명한 생체 세포

를 이미징하는 데 있어서 중요한 역할을 한다. 그 예

로 위상대비 현미경(phase contrast microscopy)[3]

이나 DIC (differential interference microscopy) 현

미경[4]에서는 굴절률의 차이에서 오는 빛의 위상

차이를 활용하여 생체세포를 시각화시킨다. 본질적

으로 두 기술 모두 이미지의 선명도를 증가시키기

위해서 간섭광학계를 만들어 사용한다. 간섭계는

세포 내부에 이질적인 굴절률의 분포에 따라 유도

되는 위상의 차이를 빛의 세기의 차이로 변환시킨

다. 그러나 이 기술들에서는 측정된 빛의 세기로부

터 빛의 위상의 차이를 정량적으로 얻을 수 없다.
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디지털 홀로그래픽 현미경과 위상 이동 간섭현미경

(phase-shifting interferometric microscopy)은

위상대비 현미경이나 DIC 현미경이 가지는 이러한

한계를 해결하였다. 이들 기술들은 세포와 상호작

용을 한 빛의 복소장을 기록하는데, 복소장의 위상

부분은 빛이 세포의 굴절률 분포 때문에 겪는 위상

의 변화에 해당한다[5-9]. 하지만 이러한 위상현미

경 기술들은 세포 전체에 대해 평균적인 굴절률이

나 두께는 제공하지만 세포의 자세한 3차원 구조는

제공하지 못한다. 기록된 복소장 이미지는 수치분

석을 통해 다른 깊이에 해당하는 이미지로 변환시

킬 수 있기 때문에 종종 3차원 이미지로 고려하기

도 한다. 그러나 기록된 이미지는 물체의 3차원 정

보 중 그 일부분에 해당하는 것으로 물체의 3차원

정보를 얻기 위해서는 샘플에 대한 추가 정보가 있

어야만 한다.

정보량(Information capacity)의 관점에서 보면,

물체의 3D 이미지를 얻기 위해서는 다수의 독립적

인 2D 이미지를 얻어야만 한다. 그 한 방법으로

1968년에 Wolf가 처음으로 여러 가지 다른 입사각

에 대해 획득한 샘플의 2차원 복소장 이미지들로부

터 그 물체의 3차원 푸리에 공간을 채우는 ODT이

론을 제안하였다[1,2]. 그 후로, 다수의 독립적인

2차원 복소장 이미지를 실험적으로 기록하는 많은

방법들이 제안되었다. 예를 들어, 광원의 파장을 변

화시키는 방법[14-15]도 이에 해당한다. 파장 스캐

닝의 경우 넓은 영역에 걸쳐 파장을 변환시켜야 고

해상도 이미지를 획득할 수 있지만, 파장이 바뀔 때

생기는 샘플이나 광학계에 의한 분산이 문제가 된

다. 이를 감안하면 파장 스캔을 통해 물체의 푸리에

공간을 커버할 수 있는 범위는 일반적으로 각도 스

캐닝 방식에 비해 좁다.  각도 스캐닝 방식[10-13]

의 경우, 샘플에 대해 상대적으로 조명 각도를 바꿀

수 있는 방법으로 두 가지가 있다. 그 중 하나는 입

사하는 빛을 고정시키고 샘플을 회전시키는 것이

고, 다른 하나는 샘플을 고정하고 입사하는 빛을 회

전시키는 것이다. 샘플을 회전시키면 모든 각도에

대하여 조명이 가능하기 때문에 축방향 해상도를

횡방향 해상도와 동일하게 얻을 수 있다. 하지만

살아있는 세포를 이미징 할 때에는 회전축을 고정

시키는 것은 매우 어렵고, 회전을 시키는 과정에서

샘플을 역학적으로 왜곡시킬 개연성이 높다. 추가

적으로, 샘플의 역학적인 회전속도가 데이터를 얻

어내는 속도를 제한하게 된다. 따라서 샘플을 회

전시키는  방식은 일반적으로 광섬유와 같은 비생

물학적이고 단단한 물체[10,16]로 제한되고, 생체

세포의 이미징을 위해서는 특별한 준비가 필요하

다[12,17]. 

입사하는 빛을 회전시키는 방식은 데이터를 얻는

중에 샘플에 어떠한 왜곡을 만들지 않는다는 장점

이 있다. 따라서 살아있는 세포를 이미징할 때 적합

하다[11,13]. 데이터를 얻는 속도도 살아있는 세포

의 운동성을 연구할 수 있을 정도로 충분히 빠르다.

또한 입사하는 빛을 회전시키기 위해서 기존의 광

학현미경에서 약간의 수정만 시키면 된다. 이 방법

의 단점은 이미징 시스템의 제한된 개구수로 인하

여 모든 각도로 빛을 입사시킬 수 없다는 것이다.

사실 일반적인 광학 현미경들은 모두 이러한 제약

을 가지고 있다. 그 결과 축방향 해상도는 횡방향보

다 좋지 못하다. 이러한 단점들은 보완하기 위한 방

법으로, 샘플에 대한 사전 지식으로부터 측정하지

못한 입사각에 대한 정보를 얻어낼 수 있는 다양한

알고리즘이 개발되었다[18-20]. 

실험적으로 독립적인 2차원 이미지들을 기록하

는 방식이 중요하지만, 획득한 이미지들을 이용하

여 물체의 3차원 구조를 찾아내는 알고리즘도 3차
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원 이미징의 공간 해상도와 굴절률의 정확도를 결

정하는데 있어서 중요한 요소이다. 일반적으로 실

험으로부터 얻어진 복소장 이미지를 해석하는 방

법이 사용 될 알고리즘을 결정한다. 만약 샘플을

투과한 파의 위상을 빛이 전파하는 방향에 대한

굴절률의 선적분이라고 해석한다면, inverse

Radon Transform을 기반으로 한 filtered back

projection algorithm을 적용할 수 있다[21]. 이 방

법은 생체 세포들과 같이 빛의 산란이 약한 경우에

는 좋은 근사법이다[12,13]. 하지만 회절에 의한 영

향을 무시했기 때문에 샘플의 두께가 이미징 시스

템의 초점심도보다 큰 경우에는 초점 심도를 벗어

나는 부분에 대해서는 해상도가 떨어진다.

회절의 영향을 고려한다는 점에서 볼 때 ODT가

보다 더 근본적인 접근법이라고 할 수 있다. 3차원

물체에 의한 빛의 회절은 매우 복잡하기 때문에, 회

절의 효과를 고려하기 위해서는 근사가 필요하다.

이 중 Born 근사는 물체의 복소 굴절률과 복소장

간의 선형 관계를 만들기 위해 Wolf에 의해 처음

도입되었고 몇가지 실험 연구가 있었다[11,16,22].

그러나 진폭의 감쇠가 무시할 정도에도 불구하고

샘플에 의한 빛의 위상 변화가 π/2에 가까워지면

Born 근사가 타당하지 않는 것으로 나타났다[21].

이러한 이유로부터, 산란파의 complex phase를 근

사시킨 Rytov 근사가 소개되었다[2,23]. Rytov 근

사는 Born 근사보다 phase object의 이미징을 하는

데 있어서 더 적절하다. 

본 논문에서 우리는 살아있는 세포에 대해 정량

적인 3차원 굴절률 분포를 얻을 수 있는 실험 방법

인 TPM을 소개한다[13,24,25]. TPM은 1/30s의 짧

은 시간에 -70°부터 70°범위의 입사각에 대해 샘

플을 투과한 빛의 복소장 이미지를 측정할 수 있다.

데이터를 얻는 과정에서 샘플이 흔들리는 것을 방

지하기 위해 입사 빛을 회전시키는 방식을 이용하

였고, 물체의 3D 복원을 위해 초창기에는 filtered

back-projection과 함께 iterative constraint

algorithm를 이용하였다.

그 후에, 살아있는 생물학적 세포를 이미징하고

정량적인 3D 굴절률 분포를 제공해 줄 수 있는

Rytov 근사를 처음으로 실험에 적용하였다. 이를

통해 Rytov 근사가 세포를 이미징 하는데 더 유효

하고 반면에 Born 근사를 이용한 복원에서는 심각

한 이미지 왜곡이 발생한다는 것을 보였다. 그리고

완전하게 모든 각도에 대해 데이터를 얻지 못한 것

에 대한 효과를 최소화 하기 위하여 iterative

constraint algorithm를 적용하였다. 형광 물질들

을 첨가하지 않고 세포의 정량적인 굴절률 분포를

얻음으로써 세포 내부에서의 분자 농도를 정량화

할 수 있었다[26].

II. 홀로그래픽 회절 토모그래피 이론

일반적으로 대물렌즈를 스캔하여 얻은 대면적 형

광 이미지들로부터 deconvolution 알고리즘을 적

용하여 3차원 형광 이미지를 얻는 것은 비교적 간

단하다. 이는 각각의 형광입자가 점광원의 역할을

하고 각 입자간의 간섭은 무시할 수 있기 때문이다.

반면에 흡수율이나 굴절률을 구하기 위한 3D

deconvolution을 적용시키는 것은 훨씬 더 복잡한

문제이다. 형광 이미징과는 달리 샘플이 빛의 위상

과 세기 모두에 영향을 미치기 때문에 반드시 두 가

지 모두를 기록해야 한다. 게다가 산란 입자 사이의

간섭은 deconvolution 과정을 매우 복잡하게 만든

다. 간섭의 영향을 제대로 기술하기 위해서는 파동

방정식을 완전하게 풀어야만 하고, 이 때문에 물체



98 방송공학회지 18권 3호

358 특집 : 디지털 홀로그래피 기술

의 3차원 구조를 복원하는 것은 매우 어렵다. 

Born과 Rytov 근사는 이 문제를 상대적으로 쉽

게 풀기 위해 고안되었다[2,21]. 이 근사에 따르면

물체의 3D scattering potential과 측정된 2D 복소

장 이미지는 산란에 의해 생성된 빛의 세기가 입사

하는 빛의 세기에 비해 매우 작다라는 가정을 통해

간략화 될 수 있다. Wolf는 Born 근사를 이용하여

2D 복소장 이미지에서 3차원 물체를 복원하는 공

식을 유도하였다[1]. 각각의 각도에 대해서 2D 복소

장 이미지를 푸리에 변환한 맵은 3차원 scattering

potential의 주파수 축에서 구면에 할당이 되는데,

이 구면을 Ewald sphere라고 부른다. 이 절에서는

wolf의 원래 이론에 대해서 간략히 설명하고 1차

Rytov 근사를 적용한 Devaney’s 의 접근법에 대해

서 소개하겠다[23].

먼저 scalar field 가정에 따라 전파되는 light

field를 로 나타내면, 매질을 지나는 빛은 아

래의 파동방정식을 통하여 기술할 수 있다.

(1)

여기서 k0는 진공에서의 파수로써 값은 k0=2π/λ 0

이고, 여기서 λ0는 진공에서의 빛의 파장이다. 그

리고 은 물체의 3차원 복소굴절률이고, 바

로 우리가 얻고자 하는 정보이다. 을 입사

장 와 산란장 로 분해하면

로 쓸 수 있다. 이를

이용하면 파동방정식은 다음과 같이 쓸 수 있다.

(2)

여기서 

이고 nm은 매질의 굴절률이다. 은 물체함수

라고 부른다. 그린의 정리에 따르면 식 (2)의 형식

적인 해는 다음과 같다.

(3)

여기서 로 그린

함수이다. 여기서 적분 안에 있는 은 미지수

이기 때문에 근사를 적용하여 를 얻을 수

있다. 1차 Born 근사는 우리가 산란필드가 입사필

드보다 매우 약할 때( ) 사용할 수 있는

가장 간단한 근사이다. 1차 Born 근사를 적용하면

산란필드는 다음과 같아진다.

(4)

이 근사는 산란필드 과 물체함수 사이

에 선형적인 관계를 제공한다. 위 식을 양변에 푸리

에 변환을 하면 우리는 다음과 같은 푸리에 회절 정

리 [1] 를 얻을 수 있다.

(5)

여기서 와 는 각각 와 의 3차원과

2차원 푸리에 변환이다. kx와 ky는 각각 이미지 평면

의 횡단면의 공간좌표 x와 y의 공간주파수이고,

z+=0는 실험에서 물체의 초점이 맺히는 평면의 광

축 좌표이다. (Kx, Ky, Kz)는 물체 좌표계의 공간주파

수로써 입사파의 공간주파수 벡터 (kx0, ky0, kz0)와 공

간주파수 (kx, ky, kz)에 따라 상대적으로 결정된다.

여기서 공간주파수 kx는 

으로 결정된다.

입사하는 빛의 각이 바뀌면 입사파 벡터가 바뀌

고, 따라서 (Kx, Ky, Kz)도 바뀌게 된다. 그 결과 다
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른 각도에서 획득한 2차원 복소장 이미지는 3차원

물체함수의 주파수 스펙트럼의 다른 부분을 채우게

된다. 2차원 복소장 이미지들을 이용한 맵핑이 완

료되면, F
∧

의 역푸리에 변환을 통해서 복소굴절률의

3차원 분포를 얻게 된다.

시뮬레이션을 통해서 보면 Born 근사는 샘플에

의한 전체 위상 지연 값이 π/2보다 작아야만 유효

하다[21]. 세포의 두께가 보통 10㎛정도 되는데

세포의 굴절률은 매질의 굴절률과 약 0.03정도

차이가 있다. 따라서 세포에 의한 위상 지연 값은

λ=633nm의 파장에서 대략 π정도 생기게 되며, 그

결과 Born 근사는 생체 세포 이미징에 적합하지 않

다. 이 경우에는 Rytov근사가 Born 근사보다 좀 더

적절한 방법이 된다. Rytov 근사는 샘플의 크기나

전체 위상 지연 값이 아니라 굴절률의 기울기에 민

감하다. Rytov 근사는 다음과 같은 조건을 만족할

때 유효하다.

, with                              (6)

여기서 nδ는 물체 내부에서 파장 정도의 깊이 변

화 당 생기는 위상의 변화 값이다. 이 조건은 근본

적으로 Rytov 근사가 샘플의 크기에 독립적이고 단

지 위상의 기울기 ∇ф(s)에만 제한된다는 것을 보여

준다. 약한 산란을 일으키는 생체 세포에서는 nδ가

1보다 훨씬 작은 0.03에서 0.04 정도이다. 따라서

Rytov 근사는 생체 세포를 이미징 하는데 적합하

다.

Decaney의 제안에 따르면[23] Rytov 근사를

Fourier diffraction theorem에 적용하는 것은

Born 근사와는 다른 접근을 해야 한다. Decaney의

방법에 따르면 복소위상을 ф(R
→

)을 U(R
→

)=eф(R
→

)와

같이 정의하고, 이를 식 (1)의 파동방정식에 대입한

다. 그 후에 식 (6)의 근사를 적용하면 우리는 다시

식 (5)의 Fourier diffraction theorem을 얻을 수

있다. 그러나 여기에서 U (S)는 다음과 같은 U
(S)

Rytov 식

으로 교체된다.

(7)

나머지 복원의 과정은 식 (5)를 따라 같은 과정이

된다.

III. 실험 장치

TPM의 실험 장치는 <그림 1>과 같다. 현미경의

샘플 스테이지 위에 고정된 샘플에 대해 다양한 각

도에서 빛을 조명하여 복소장 이미지를 기록할 수

있도록 만들어졌다[13]. 투과한 빛의 amplitude 이

미지와 phase이미지를 기록하기 위해 Heterodyne

Mach-Zehnder interferometer[13] 가  사용되었

다. He-Ne 레이저(파장 λ=633nm)를 두 개로 나누

어 샘플 빔과 기준 빔으로 사용한다. 샘플로 전파되

는 빔은 갈바노미터에 의해 조절되고 샘플을 통과

한 이미지는 대물렌즈와 튜브렌즈에 의해 카메라로

전달된다. 두 개의 Acousto-optic modulator 들은

기준 빔의 주파수를 1.25㎑만큼 변화시키기 위하여

사용되었고 CMOS(Complementary Metal-Oxide

Semiconductor) 카메라(Photron 1024PCI)는

200㎲의 간격으로 이미지를 촬영한다. 각각 조명되

는 각도에 대해서 800㎲에 걸쳐 4개의 연속적인 간

섭 이미지를 기록하고, phase-shifting 알고리즘

을 이용하여 빛의 phase와 amplitude의 이미지를

얻는다. 조명하는 각도를 최대화하기 위해서 높은

NA의 condenser lens(Nikon, 1.4 NA)와 objective
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lens(Olympus, UPLSAPO, 1.4NA)를 이용하였다.

샘플 빔은 0.23˚ 간격으로 -70˚에서 70˚까지 스캔

할 수 있다. 이 각도범위에서 한 세트의 2차원 이미

지들을 얻는데 약 10초 정도의 시간이 걸린다.

IV. ODT를 이용한 3차원 물체 복원

다양한 각도에서 조명하여 얻은 위상 이미지와

amplitude 이미지에 III절에서 설명하였던 홀로그

래픽 회절 토모그래피 알고리즘을 적용하여 물체의

3D 구조를 복원할 수 있다. 각도 θ에서 조명하여 얻

은 이미지에서 각각 위상 값을 ф (x ,y ;θ ),

amplitude 값을 A(x,y;θ )라고 하면 복소장 이미

지는 U(x,y;θ )=A(x,y;θ )eiф(x,y;θ )라고 쓸 수 있다.

얻어진 이미지는 샘플에 의해 변화된 위상 값과

조명한 각도에 의해 생긴 위상 ramp로 구성되어

있다. 샘플이 없을 때 각 각도별로 기록한 복소장

Ubg(x,y;θ )=Abg(x,y;θ )eikx0x+iky0y를 입사파로 고려한

다. <그림 2>(a)는 6㎛의 polystylene bead (Poly-

sciences Inc.) 샘플에 대해 입사각이 0도일 때 얻

어진 phase image ф(x,y;θ=0)이다. <그림 2>(b)

는 로그 스케일에서 U
∧

(kx,ky;θ )의 일반적인 am-

plitude 이미지를 나타낸다.

Fourier diffraction therorem을 적용하기 위해

서 다음과 같이 우변의 (kx, ky)을 (Kx, Ky)로 변환한다.

(8)

<그림 1> Tomographic phase microscope 실험장치. GM은 galvanometer scanning mirror이다. L1 은 초점거리(f=250mm)의
렌즈, C는 NA 1.4의 condenser lens이다. OL은 NA 1.4의 대물렌즈, Tube는 초점거리 (f=200mm)의 튜브렌즈이다. BS1과 BS2
는 beamsplitter이고, AOM들은 Acousto-Optic Modulator들이다. 주파수가 변화된 레퍼런스 빔은 파란색으로 보인다.
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여기서 scattering field는 측정한 복소장에서

Born 근사에서 정의된 U
∧

(s)
(kx,ky;θ ) 또는 식 (7)의

U
∧

Rytov(kx,ky;θ)를 사용한다. 공간주파수 공간에서 입

사파에 의한 스펙트럼의 이동 (-kx0,-ky0)는 식 (8)의

우변에 상응한다. 이는 실험데이터를 맵핑하는데 있

어서 푸리에 공간에서 U
∧

(s)
(kx,ky;θ)를 이동시키는 입

사파 Ubg(x,y;θ)를 나눠주는 것과 동일하다. 다시 말

하면 이 실험에서 Fourier diffraction theorem에서

쓰인 산란파는 다음과 같이 쓸 수 있다.

1차 Born 근사의 경우

(9)

1차 Rytov 근사의 경우

(10)

<그림 2>(c)와 (d)는 물체의 푸리에 공간에서 각

각 (Kx, Ky, Kz=0)와 (Kx, Ky=0, Kz)에 해당하는 이

미지이다. <그림 2>(b)에 있는 파란색 선에 있는 값

이 <그림 2>(d)에 (Kx, Kz)공간에 파란색 선으로 그

려진 반원 위에 mapping 된다. 다양한 각도에서 얻

은 이미지들이 서로 다른 공간에 mapping되고 이

는 결국 물체 함수 F(R
→

)의 푸리에공간 (Kx, Ky, Kz)

의 대부분의 공간에 mapping이 된다. <그림 2>(c)

와 (d)를 보면 다양한 각도에서 획득한 이미지를 맵

핑한 후에 구 모양의 샘플로부터 예측되었던 링패

<그림 2> 물체 함수의 3차원 푸리에 공간에 complex E-field를 mapping. (a) 0°각도에서의 6㎛ polystyrene bead의 정량적인 phase image. 컬러 막대
는 라디안 단위의 phase를 보여준다. 스케일 막대, 5㎛ (b) 0° 각도에서의 푸리에 변환한 complex E-field 이미지의 로그스케일로 본 amplitude (c) 모
든 각도에 대해 mapping한 후에  평면에서의 amplitude 분포 (d) kx-ky 평면에서의 amplitude 분포. 컬러 막대는 amplitude E-field에 상용로그를 취한
것이다. (b)-(d)의 스케일 막대는 2㎛-1을 나타낸다. 
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턴이 더 선명하게 보인다. mapping을 통해 얻어진

3차원 공간 스펙트럼을 inverse fourier transform

하면 물체의 굴절률 또는 흡수 계수의 분포를 얻을

수 있다.

High NA 대물렌즈와 컨덴서 렌즈를 사용하더

라도, 최대 ±70°의 입사각 내의 상만이 구해진다.

결과적으로 <그림 2>(c)와 (d)에 보이는 것처럼

frequency space의 전체가 채워지지는 못한다. 다

른 말로 inverse problem을 완전히 풀지는 못했다

고 할 수 있다. 따라서 복원의 첫 번째 단계로 측정

하지 못한 각도에 해당하는 스펙트럼에 0 값을 대

입한다. 이 후 복원한 물체 함수는 샘플 주위에 굴

절률이 음의 값이 나타나거나 실제 값보다 낮게 나

타난다(<그림 3>(a)). 이 문제를 최소화하기 위해서

살아있는 세포 내부와 주변 매질에서는 물체 함수가

음의 값이 나오지 않는다는 지식에 근하여 iterative

constraint algorithm [18,19]을 적용할 수 있다.

<그림 3>(d)와 같이 0의 값이 측정되지 못한 각도

의 공간에 채워지고 그 다음에 inverse Fourier

transform에 의해 3D 맵을 복원 한다. 복원된 이미

지에서 매질의 값보다 작은 값을 가지는 픽셀들이

있다(<그림 3>(a)). 이 픽셀들의 값을 매질의 굴절

률 값과 맞춰주고 수정된 이미지를 다시 Fourier

transform한다. Fourier space에 있는 값이 0이었던

픽셀들은 더 이상 0이 아니고 측정하지 못한 각도에

대한 근사적 솔루션으로 얻어진다(<그림 3>(e)). 하

지만 동시에 공간에 있는 측정된 자료의 값도 수

정된다. 실험적으로 측정된 값이 정확하기 때문

에, 수정된 값을 측정된 값으로 교체한다. 이 과정

은 복원된 물체 함수가 수렴될 때까지 반복된다

(<그림 3>(c)와 (f)). 따라서 음의 값으로 측정되는

모순은 사라지고 복원된 이미지는 더욱 정확해 진

다. iterative constraint algorithm을 적용하고 난

뒤에 측정한 polystrene bead 굴절률의 오차값은

<그림 3> Iterative constraint algorithm. (a) constraint algorithm을 적용하기 전의 6㎛ bead의 단면 이미지. (b) non-negative constraint를 적용한 후의
(a) 이미지. (c) constraint algorithm을 100 번 반복한 후의 (b) 이미지. 컬러 막대는 633㎚에 해당하는 굴절률을 보여준다. 스케일 막대: 5 ㎛.
(d) constraint algorithm을 적용하기 전의 Kx-K

y
평면의 amplitude 분포. (e) non-negative constraint를 적용한 후의 단면 이미지의 3차원 푸리에 변환.

(f) constraint algorithm을 100번 반복한 후의 단면 이미지의 3차원 푸리에 변환, 컬러바는 E-field amplitude의 상용로그이다. 스케일 막대: 2㎛-1
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0.001에 근접한다. iterative constraint algorithm

을 적용하기 전(<그림 3>(d))과 후(<그림 3>(f))를

비교해보면 측정되지 않은 각도 부분에도 링 패턴

이 생성된다. 이는 iterative constraint algorithm

의 사용이 측정되지 않는 각도 부분에 대한 합리적

이고 정확한 해답이 될 수 있음을 암시한다.

일반적으로 x-ray 토모그래피에서는 빛의 회

절을 고려하지 않는 Inverse Radon transform이

쓰이는데, 이 알고리즘과 ODT의 성능을 비교하

였다. 이를 위해 두 개의 다른 초점 거리에서 1.56

reflective index oil에 6㎛ 비드를 담궈 두 세트

의 angular E-field 이미지를 측정했다. 하나의

초점은 비드의 중앙에 해당하고, 다른 하나는 중

앙에서 4㎛ 위에서 측정했다(<그림 4>). Inverse

Radon transform을 적용했을 때 objective

focus가 비드의 중앙에 위치했을 때 비드 중앙에

서의 단면의 굴절률이 일정하였다(<그림 4>(a)).

그러나 초점이 중앙위에 존재했을 때, 전파되는

빔의 회절로 인한 링 패턴이 비드의 가운데에 나

타난다. 이것은 Inverse Radon transform이 회

절에 대한 효과를 고려하지 않기 때문에 복원된

이미지에서 오차가 발생하는 것을 보여준다. 반

면에 Rytov 근사에 기반한 ODT는 초점의 위치

와 관련이 없었다. <그림 4>(c)와 (d)는 각각 비

드 중앙과 중앙으로부터 4㎛ 벗어난 위치에서 측

정된 데이터를 가지고 ODT에 의해 복원된 단면

이미지이다. 두 이미지 모두 일정한 값의 분포를

가진 깨끗한 경계를 가진 비드가 보인다. 이는

Diffraction tomography가 회절에 대한 효과를

고려함을 보인다. 매질로 사용한 오일의 굴절률

<그림 4> filtered back-projection algorithm 과 Rytov 근사를 이용한 diffraction tomography의 비교. (a)와 (b) filtered back-projection algorithm으로 복
원된 6㎛ bead의 단면 이미지로 bead 가운데에 초점을 맞춘 경우 (a) 와 bead 가운데 면으로부터 4㎛ 위를 찍은이미지 (b). (c)와 (d) Rytov 근사를
기반으로 한 diffraction tomography를 이용하여 복원한 (a), (b)와 같은 단면 이미지로 bead 가운데에 초점을 맞춘 경우(c) 와 bead 가운데 면으로부
터 4㎛ 위를 찍은 이미지(d). 컬러 막대는 633㎚에 해당하는 굴절률을 보여준다. 스케일막대: 5㎛.
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값에 대한 비드의 상대적인 값이 0.03인데, 이 차

이는 세포와 세포 배양액의 상대적 굴절률 차이에

매우 근접하다. 그러므로 Rytov 근사는 단일 세

포 이미징에 적용할 수 있다.

다음으로 Rytov 근사와 Born 근사를 비교해 보

았다. <그림 5>(a)와 (c)는 각각 Born 근사와 Rytov

근사를 이용하여 6㎛ 비드의 단면 이미지를 복원한

것이다. Born 근사는 비드 가운데에서의 값이 작게

나온 반면에 Rytov 근사는 상대적으로 값이 일정하

게 나왔다. 10㎛ 비드에 대해서는 Born 근사는 비

드 안쪽의 왜곡이 더 심해졌고, 반면에 Rytov 근사

의 굴절률 단면 이미지는 여전이 일정했다. 이는

Born 근사는 물체의 크기에 많이 영향을 받는다는

점과 위상 지연 값이 3 rad에 가까운 10㎛ 비드를

이미징하는데 적절하지 않음을 보여준다. 이는 10

㎛ 비드의 위상 지연값과 비슷한 값을 가지는 생물

학적 세포를 이미징 하는데 사용 될 수 없음을 보여

준다. 반면에 Rytov 근사는 물체의 크기에 덜 영향

을 받고 굴절률 차이 0.03에 대해서 유효하다. 그러

므로 Rytov 근사는 생물학적 세포를 이미징하는데

더 적절하다. 

이제 ODT를 살아있는 결장 선암 세포인 HT29

세포 이미징에 적용하였다. 살아있는 세포를 이미

징하기 위해서 특별히 고안된 imaging chamber에

세포를 준비했다. Chamber는 125㎛ 두께의

plastic spacer에 의해 분리된 두 장의 coverslip으

로 이루어져 있다. 세포는 Coverslip 표면에 충분히

부착되도록 측정 전에 37℃에서 12시간동안 배양되

<그림 5> Born 근사와 Rytov 근사를 이용한 diffraction tomography 비교. (a)와 (c) 각각 Born근사와 Rytov 근사를 이용하여 복원한 6㎛ bead의 단면
이미지. 각 이미지 옆에 있는 line profile은 bead의 중앙을 가로지르는 부분에 대한 profile이다. (b)와 (d)는 (a), (c)와 같은 방법으로 10 ㎛ bead를 이
용하여 복원한 단면이미지. 컬러 막대는 633 ㎚에 해당하는 굴절률을 보여준다. 
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었다. 초점이 고정된 상태에서 한 세트의 복소장 이

미지를 얻었다. 

<그림 6>(f)-(j)는 Inverse Radon transform을 이

용한 tomogram image의 x-y 단면이다. <그림 6>

(k)-(n)은 각각 <그림 6>(f)-(k)에 대응되는 Rytov 근

사에 기반한 diffraction tomography로 복원한

tomogram의 단면이다. <그림 6>(h)는 objective

focus plane에 대응하는 단면이고, 이것은 ODT를 통

해 처리한 그림이 Inverse Radon transform으로 처

리한 <그림 6>(h)와 비슷하다. <그림 6>(g)와 (l)은 초

점에서 1.7㎛ 위에 있는 단면이다. <그림 6>(f)와 (k)는

초점에서 2.9㎛ 위에 있는 단면이다. <그림 6>(i)와

(m)은 초점에서 2.9㎛ 아래에 있다. <그림 6>(a)-(e)

는 <그림 6>(f)-(j)와 같은 초점거리에서 측정한

brightfield image다. 양쪽 refractive index

tomogram의 구조는 brightfield image와 잘 매치

가 된다. 그러나 초점에서 1.7㎛ 떨어져 있는 tomo-

gram 단면을 자세히 비교해보면 두 tomogram에서

의 차이를 볼 수 있다. <그림 6>(e), (j) 그리고 (n)은

각각 <그림 6>(b), (g) 그리고 (l)의 검은 사각형 부분

을 확대한 그림이다. Inverse Radon transform을

이용해 처리한 이미지를 Brightfield image와 비교

해보면 세포질의 세세한 구조가 흐릿해지는 것을 볼

수 있다. 반면에 diffraction tomography를 이용한

경우에는 두 개의 핵을 분리하던 두 개의 선이 더 정

확하게 일치한다. 이는 Rytov 근사가 생물학적 세포

의 3D 굴절률 복원에서 diffraction의 효과를 감안하

는 데에 적절함을 보여준다. 결론적으로 살아있는 단

일 세포 전체의 3차원 구조의 이미징과 세포소기관의

굴절률을 정량화 할 수 있었다. 

<그림 6> HT29 세포에 대한 Brightfield image (a)-(e)와 filtered back-projection algorithm을 이용하여 복원한 3차원 단면이미지 (f)-(j) 그리고 Rytov 근
사에 기반한 diffraction tomography (k-n). (h)는 물체에 정확히 초점을 맞춘 위치에서의 단면 이미지. (g)와 (l)은 원래 초점 위치보다 1.7 ㎛ 위에서의
단면이미지이고 (f)와 (k)는 2.9 ㎛ 위에서의 단면이미지이다. (i)와 (m)은 2.9 ㎛ 아래에 해당하는 단면 이미지이다. (a)-(e) brightfield image는 (f)-(j)와
같은 초점평면에서 얻은 이미지이다. (e), (j) 와 (n)은 각각 (b), (g)와 (l)에서의 사각형 범위를 확대한 것이다. 컬러 막대는 633㎚에 해당하는 굴절률을
보여준다. 스케일 막대: 10 ㎛.
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V. 결 론

지금까지 여러 입사각에 대해 샘플을 투과한 빛

의 이미지들로부터 물체의 3차원 구조를 재현하는

방법을 알아보았다. 회절을 고려하지 않는 inverse

Radon transform보다는 홀로그래픽 회절 토모그

래피가 왜곡이 적은 3차원 객체 구현이 가능하였

고, 특히 세포의 이미징에는 Rytov 근사가 Born

근사보다 더 적절하다는 것을 알 수 있었다. 최근

의 연구를 통해 TPM 시스템에 고속 카메라를 이

용하면 3차원 이미지를 30Hz의 속력으로 얻을 수

있는 연구를 진행하였고, 이를 통해 생체 세포의

내부 구조 변화를 실시간으로 관찰하는 연구가 있

었다[25]. 

생체 세포의 내부에서의 굴절률 분포를 이미지

할 수 있는 홀로그래픽 회절 토모그래피는 여러 가

지 바이오 메디칼 연구에 응용되고 있다. 예를 들면

말라리아에 감염된 적혈구에서 세포에 존재하는 헤

모글로빈의 양을 정량적으로 측정할 수 있게 해 주

어, 질병의 진행 단계를 보다 정확하게 판별하게 해

주었다[26]. 또한 최근에는 세포 내부에서의 염색체

의 양을 형광물질의 도움 없이 정량적으로 얻을 수

있도록 하여, 염색체의 양이 비정상적으로 많은 암

세포를 구분하는 것을 가능하게 하였다[23]. 홀로그

래픽 회절 토모그래피 기술은 앞으로도 많은 생명

공학 연구에 도움을 줄 것으로 기대한다. 
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