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광음향 영상 기술의 질병
진단 응용
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Ⅰ. 서 론

질병 진단에 사용되는 영상기기로는 X선 촬영(X-ray), 컴퓨터단층

촬영(CT), 자기공명영상(MRI), 핵의학영상, 광학영상, 그리고 초음파

등이 있다.[1-2] 전술한 다양한 영상기기는 서로 다른 장단점을 가지고

있어 암 진단과 같이 특정 질병 진단에 상보적인 역할을 수행하는 경

우가 많다. 이러한 이유로 현재 여러 의료영상기술을 융합하여 서로

의 단점을 보완하면서 장점을 극대화시키기 위한 의료융합영상기술에

관한 연구가 활발히 진행되고 있다. 광음향 영상(photoacoustic

imaging)은 이러한 의료융합영상기술의 한 예가 된다.

의료용 초음파 영상기법은 안전하며, 상대적으로 높은 공간 해상

도(즉, 수백-수십 μm)를 갖는 영상을 실시간(즉, 30 frames/sec

이상)으로 제공할 수 있고, 휴대성이 뛰어나며, 비교적 비용이 저렴

하다는 장점을 가지고 있다. 반면에 단점으로는 불균일한 공간 해상

도(non-uniformity of spatial resolution), 뼈나 공기로 구성된 구

조의 영상화 어려움, 사용자의 숙련도에 따른 상이한 영상의 질, 그

리고 낮은 대조도(contrast resolution) 등이 있다. 특히, 낮은 대조

도로 인해 초음파 영상은 많은 경우 질병 또는 병변에 대한 명확한

영상정보 제공에 한계를 가지고 있다.

반면, 광학영상 기법 중 하나인 광학단층촬영술(optical coherence

tomography)의 경우 월등한 공간 해상도(즉, 수십-수 μm)를 제공

할 수 있으나, 영상 가능 깊이가 매우 낮으며(즉, 1-2 mm), 분자

영상화 능력이 없다는 단점을 가지고 있다. 또 다른 광학영상 기법

중 하나인 형광영상(fluorescence imaging)의 경우 분자 영상 기능

및 매우 높은 대조도를 갖는 영상을 제공할 수 있으나, 공간 해상도

가 매우 떨어지며 영상 가능 깊이 역시 광학단층촬영술과 같이 매우
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낮다.

광음향 영상기술은 기존의 광학영상 및 초음파 영상

기법의 문제점을 보완하면서 각 영상기법의 장점을 동

시에 확보할 수 있는 융합영상기술이다.[3-4] 즉, 광음향

영상은 초음파 영상과 동일한 공

간 해상도 및 실시간 영상을 제공

함과 더불어 높은 대조도를 갖는

분자 영상화가 가능하며, 다른 광

학영상 기법과 비교하여 영상 가

능 깊이가 깊다(최대 5cm 이상)

는 장점을 가지고 있다. 본 지에서는 이러한 광음향 영

상 기법의 기본 원리를 간략히 설명하고, 전임상 및 임

상 응용 분야에 대해 소개한다.  

Ⅱ. 광음향 영상 기본 원리

광음향 신호는 생체조직에 레이저를 조사하여 생체

조직이 조사된 레이저 에너지를 흡수함으로써 발생하

는 열팽창(thermal expansion) 과정에서 생성된 음향

신호이다. 이 신호는 수 MHz에서 수십 MHz의 초음

파 주파수 대역을 갖게 된다. 그러므로 발생된 광음향

신호는 초음파 변환자를 이용하여 수신할 수 있고, 수

신된 신호에 다양한 신호처리 알고리즘을 적용함으로

써 영상을 형성하게 된다. 이러한 과정을 도식화한 것

이 <그림 1>이며, 광음향 영상의 기본 원리를 설명하

고 있다. 이를 좀 더 상세히 설명하면 다음과 같다.

생체 조직은 다른 종류의 분자

조합으로 구성되어 있으며, <그

림 2>에서 볼 수 있듯이 특정 생

체 조직은 조사된 레이저의 파장

에 따라 레이저 에너지의 흡수율

이 상이하다. 예를 들어, 550

nm의 파장을 갖는 레이저를 인체에 조사할 경우 헤모

글로빈(hemoglobin) 성분이 다른 주위 생체 조직보다

이 파장의 레이저 에너지를 잘 흡수하게 되며, 920

nm의 파장을 갖는 레이저를 조사할 경우 지방에서 그

흡수 정도가 최대가 된다. 이를 이용하여 영상화를 원

하는 특정 생체 조직에서 조사된 레이저 에너지를 주변

조직보다 상대적으로 크게 흡수하도록 할 수가 있다.

생체조직별로 상이한 레이저 에너지 흡수율은 결국 생

체조직별 발생 광음향 신호의 크기를 결정하는 주요 요

소가 된다.

이렇듯 광음향 영상 기법은 특정 분자에서만 흡수될

수 있도록 레이저 신호를 송신한 후 송신 레이저 에너

지를 흡수한 특정 분자에서 발생되는 초음파 신호를 수

신하여 영상화를 수행하며, 광음향 신호를 발생시키기

<그림 1> 광음향 신호 발생 및 영상화 과정 도식도

<그림 2> 레이저 파장에 따른 각 생체 조직 별 레이저 에너지

흡수 상수[5]

광음향 영상은 기존의 광학영상 및
초음파영상기법의문제점을보완하면서
각 영상기법의 장점을 동시에 확보할

수 있는 융합영상기술로서..
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위해서 먼저 특정 파장을 갖는 레이저 신호를 조사하여

특정 분자가 송신 레이저 에너지를 흡수하도록 한다.

이렇게 흡수된 레이저 에너지는 분자 내에서 열에너지

로 변환되며, 변환된 열에너지는 열팽창을 일으키게 된

다. 이러한 열팽창으로 인해 음향 신호가 발생하는데,

이러한 일련의 과정은 다음 식으로 표현할 수 있다.

(1)

여기서 ∆T(r)은 레이저 펄스가 조사된 영역에서의 온

도 상승을 나타내며, µa(r)는 생체 조직에서의

absorption coefficient이며(<그림 2> 참고), Φa(r)은

fluence distribution, ρ는 밀도, 그리고 Cυ는 부피가

일정할 경우의 heat capacity이다. 식 (1)에서 알 수

있듯이 Φ(r), ρ, 그리고 Cυ가 일정할 경우 레이저 조사

에 의해서 발생되는 온도 상승은 µa(r)에 의해 결정됨을

알 수 있다. 식 (1)을 만족하기 위해서는 레이저가 조

사되는 동안 생성된 생체조직 내 열에너지가 주변 조직

으로 전도되지 않아야 한다. 이를 위하여 레이저 펄스

의 길이는 다음 식을 만족하여야 한다.

(2)

여기서 d2는 열이 발생되는 면적이며, αth는 thermal

diffusivity를 나타낸다. 즉, 레이저 펄스의 길이는 발

생되는 열의 확산 속도보다 짧아야 하며 이러한 제약을

thermal confinement라고 한다. 

급격히 온도가 상승하지만 열의 확산이 이루어지지

않을 경우 thermoelastic expansion에 의한 부피 팽창

을 유발하게 된다. 레이저 에너지에 의한 fractional

volume expansion은 다음과 같이 표현된다.

(3)

(4)

여기서 κ는 isothermal compressibility, β는
isobaric volume expansion coefficient, 그리고 Cp는

압력이 일정할 경우의 heat capacity이다. 

전술한 thermal confinement와 더불어 광음향이 발

생되기 위한 또 다른 조건은 thermoelastic expansion

에 의해 발생되는 압력이 레이저가 조사되는 동안 열

발생 지역을 이탈하지 않아야 하며 이를 stress

confinement라고 한다. 이를 위하여 조사하는 레이저

펄스의 길이는

(5)

를 만족해야 한다. 여기서 c는 매질에서의 초음파 속도

를 나타낸다. 만일 레이저 에너지를 흡수하는 생체조직

의 크기가 10 μm이고 이 생체조직에서의 thermal

diffusivity가 0.1 mm2/s, 초음파 속도가 1540 m/s

라고 한다면 식 (2)를 만족하는 레이저 펄스 길이는 1

ms 이하여아하며, 식 (5)를 만족하는 레이저 펄스 길

이는 6.5 ns 이하여야만 한다. 레이저 펄스 길이는 식

(2)와 식 (5)를 동시에 만족해야 하며, 예를 통해 알

수 있듯이 일반적으로 레이저 펄스 길이가 stress

confinement를 만족할 경우 thermal confinement도

만족하게 된다. 또한 레이저 펄스의 길이는 영상화 하

고자 하는 생체 조직의 크기에 결정이 되며, 그 크기가

작을수록 더 짧은 레이저 펄스를 이용해야함을 알 수

있다.

현재 광음향 영상기기는 주로 Nd:YAG 레이저를 사

용하고 있다. 이는 광음향 영상이 가능한 정도의 레이

저 에너지(약, 15-30 mJ/cm2)를 발생시킬 수 있으

며, 레이저 펄스 길이도 5-7 nm로 대부분의 영상 응

용에서 thermal confinement 및 stress confinement

를 만족할 수 있기 때문이다. 하지만 Nd:YAG 레이저

의 경우 가격이 상대적으로 고가이며, 부피가 크고, 레

이저 펄스 발생율(pulse repetition rate)이 낮아 광음

향 영상의 프레임율(frame rate)을 20 Hz 이상으로

향상 시키는데 걸림돌이 되고 있다는 문제점이 있다.

이러한 문제를 해결하기 위해서 레이저 다이오드 펄스

(pulsed laser diode)를 사용하여 광음향 영상화를 시

도하기도 하였으나[6], 레이저 다이오드 펄스의 에너지

는 매우 낮아 광음향 신호 발생에 적합하지 않을 뿐만

▶ ▶ ▶ 장 진 호
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아니라 레이저 펄스 길이도 상대적으로 길어 영상 응용

에 한계가 있다.

만일 조사한 레이저 신호의 길이가 thermal

confinement와 stress confinement를 만족할 경우 식

(3)에서 부피 팽창은 무시할 수 있을 만큼 작게 된다.

즉,

(6)

식 (6)을 정리하면 다음 식과 같이 국지 압력의 증가

를 표현할 수 있다.

(7)

여기서 ηth는 레이저 에너지가 열로 변환하는 비율을

나타내며, Γ는 Grueneisen parameter이다. 식 (7)은

thermal confinement와 stress confinement를 만족

할 경우 조사된 레이저 에너지는 국지적 온도 상승을

일으키고, 최종적으로 국지 압력을 상승시킬 수 있음을

의미한다. 또한 발생하는 광음향 신호의 크기는 조사된

레이저 에너지의 강도 및 생체 조직에서의 레이저 에너

지 흡수율에 의해 결정됨을 알 수 있다. 만일 관심영역

에 동일한 레이저 에너지 분포를 갖는다면 광음향 신호

는 생체 조직의 레이저 에너지 흡수도에 의해서만 결정

되며, 이는 광음향 영상은 조사한 레이저 펄스 파장에

대한 광심 영역 내 존재하는 생체 조직의 레이저 흡수

율, 즉 µa(r)을 표현한 것이라 이해할 수 있다.

레이저 에너지에 의해 발생한 국지 압력 변화는 음향

원(acoustic wave source)이 되어 초음파 주파수 대역

의 음향 신호를 발생하고, 발생된 음향 신호는 매질을

따라 전파된다. 이를 표현하기 위해서는

thermoelastic expansion 식과 압력에 의한 매질 입자

의 운동 방정식을 결합하여 파동 방정식(wave

equation)을 구해야한다. 이를 위해 먼저 온도 변화를

나타내는 ∆T(r)을 삼차원 공간 및 시간에 따른 온도 변

화를 나타내도록 ∆T(
→
r,t)으로 변경하고, 압력의 변화를

나타낸 ∆p역시 삼차원 공간 및 시간에 따른 압력 변화

를 나타낼 수 있도록 p(
→
r,t)로 변경한다. 변경된 함수를

사용할 경우 thermal confinement를 만족하는 상황에

서 식 (1)은 다음과 같이 나타낼 수 있다.

(8)

여기서 absorption coefficient µa(
→
r)는 공간의 함수

이지만, fluence distribution은 공간 및 시간의 함수가

되어 Φ(
→
r, t )로 변경되었다. 또한 thermoelastic

expansion 식을 표현한 식 (3)은 삼차원 공간 및 시간

의 함수인 매질 변위 함수 →
ξ (

→
r,t)를 이용하여 다음과 같

이 표현할 수 있다. 

(9)

반면, 비점성(inviscid)이면서 선형 특성만 가지는 매

질이라고 가정하였을 때 압력에 의한 운동 방정식은 새

롭게 정의된 함수를 이용하여 다음과 같이 표현할 수

있다.

(10)

식 (9)와 식 (10)에서 매질의 변위 함수를 제거하면

최종적으로 다음과 같은 파동 방정식을 얻을 수 있다. 

(11)

식 (11)의 왼편은 전통적인 파동 방정식이며 오른편

은 국지 온도 상승이 음장을 발생시키는 음원의 역할을

함을 보인다. 식 (8)을 식 (11)에 대입하면
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(12)

을 구할 수 있으며, 식 (12)이 광음향 방정식이다.

생성된 광음향 신호는 넓은 주파수 대역 신호이며 주

파수 별 에너지 분포는 광음향 신호가 발생된 생체 조

직의 크기에 의해 결정된다. 생체 조직이 크기가 큰 경

우 낮은 주파수 대역에 더 많은 에너지가 분포하게 되

며, 생체 조직의 크기가 작아짐에 따라 신호의 에너지

분포가 고주파수 대역으로 넓어지게 된다.[7] 이러한 이

유로 광음향 신호를 수신할 초음파 변환자는 수신 특성

이 우수해야할 뿐만 아니라 광대역 특성을 갖는 것으로

사용하는 것이 유리하다. 하지만 일반적으로 초음파 변

환자의 중심 주파수 및 대역폭을 동시에 증가시키는데

한계가 있어, 광음향 영상의 공간 해상도는 광음향 신

호 수신 시 사용하는 초음파 변환자의 주파수 특성에

의해 결정되며, 이는 응용에 따라

광음향 영상의 신호 대 잡음비

(signal-to-noise ratio)를 극대

화 시킬 수 있는 초음파 변환자

특성을 결정할 필요가 있음을 시

사한다.

광음향 영상은 초음파 변환자

의 종류 및 레이저와 변환자의 배열 방법에 의해 결정

되는 신호 획득 방식에 따라 PAM(photoacoustic

microscopy), PAT (photoacoustic tomography), 그

리고 광음향단면영상(cross-section photoacoustic

imaging)으로 나눌 수 있다. 광음향 영상 형성을 위한

신호 및 영상 처리는 광음향 신호 획득 방식에 따라 상

이하며, 자세한 광음향 영상의 원리 및 영상 형성 방식

은 참고문헌 [8-11]에서 확인할 수 있다.

Ⅲ. 응용 분야

현재까지 발표된 광음향 영상에 대한 연구 내용은 주

로 소동물을 이용하여 광음향 영상의 주요 특성에 대해

고찰한 것이며, 점차 임상 응용에 관한 연구로 그 범위

를 확대하고 있다. 광음향 영상의 장점을 가장 잘 설명

할 수 있는 전임상 및 임상 응용은 혈관 영상이다. 이

는 <그림 2>에서 확인할 수 있듯이 584 ns 대역의 파

장을 갖는 레이저를 사용할 경우 높은 공간 해상도 및

대조도를 갖는 혈관 영상이 가능

하기 때문이다. 이러한 광음향 영

상 기법은 암 발병으로 인해 생성

되는 신생혈관에 대한 명확한 영

상화가 용이하여, 이로 인해 암

진단에 유용하게 사용될 수 있다.

또한 764 nm 파장의 레이저를

인가할 경우 다른 생체조직보다 흑색종(melanoma)에

서 주로 광음향 신호가 발생하여 명확한 흑색종 영상을

형성할 수 있다. <그림 3>은 이러한 가능성을 실험용

생쥐를 이용한 실험을 통하여 실험적으로 검증한 결과

를 나타내고 있다.[12] 참고로 붉은 색으로 표시된 부분

이 혈관이며, 적갈색으로 표시된 부분이 흑색종이 된

다. 이 영상은 584 ns의 파장을 갖는 레이저를 먼저

조사하여 혈관 영상을 획득한 후 764 nm의 파장을

갖는 레이저를 조사하여 얻은 흑색종 영상에 결합하여

획득한 것이다.

또한 광음향 신호 발생 현상을 이용하여 임상적으로

유용한 기능적 요소(functional parameter) 축출이 가

능함을 동물 실험을 통하여 증명하였다.[12-13] 헤모글로

빈 산소 포화도(hemoglobin oxygenation saturation,

▶ ▶ ▶ 장 진 호

<그림 3> 광음향 영상기법을 이용하여 획득한 실험용 생쥐에

서 발병한 흑색종(melanoma) 및 혈관 영상[12]

광음향영상의경우현재주로소동물을
이용한 연구에 머물러 있지만 높은

해상도 및 대조도와 함께 생체 변화를
민감하게 검출할 수 있어 다양한 임상
응용에 대한 연구가 진행되고 있다.
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SO2)는 외부 자극에 대한 뇌의 혈액 역학

(hemodynamics)에 관한 연구에 유용한 인자이며, 화

학 요법 및 방사선 요법에 의한 암 치료 경과 검증에

사용되는 중요한 값이다. <그림 2>에서 볼 수 있듯이

혈액 내에서 산소와 결합된 헤모글로빈(HbO2)과 산소

와 해리된 헤모글로빈(Hb)의 레이저 파장에 따른 흡수

에너지양이 다르다. 이러한 특성을 이용하여 Hb에서

보다 잘 흡수할 수 있는 레이저 파장인 600 nm의 레

이저를 조사하여 광음향을 측정한 후 HbO2에서 보다

잘 흡수하는 레이저 파장인 580 nm의 레이저를 조사

하여 측정된 광음향을 이용하여 SO2 값을 정량적으로

구할 수 있을 뿐만 아니라 정맥 및 동맥 혈관을 구별하

여 영상화할 수도 있다.

이러한 기능적 영상은 식 (7)을 통해 설명하였듯이

수신한 광음향 신호의 크기는 모든 조건이 동일하다고

가정하였을 때 생체 조직의 absorption coefficient에

의해 결정된다는 사실을 이용하여 구성한다. 즉,

absorption coefficient는 생체 조직 내 구성 분자의 고

유 광학 특성을 나타내는 몰흡광계수(molar extinction

coefficient)와 몰농도의 곱으로 나타낼 수 있으며, 만

일 몰흡광계수를 알고 있다면, 측정한 광음향 신호의

크기로 상대적인 absorption coefficient를 구할 수 있

고, 이를 이용하여 생체 조직의 구성 분자의 몰농도를

구할 수 있다. 이를 동맥 및 정맥 혈관 영상 획득을 예

로 들어 수식으로 표현하면 다음과 같다.

(13)

여기서 λ는 조사된 레이저 펄스의 파장이며, �Hb와

�HbO2
는 각각 산소와 해리된 헤모글로빈과 산소와 결합

된 헤모글로빈의 몰흡광계수이며, [Hb]와 [HbO2]는 이

들의 몰농도이다. 만일 두 개 이상의 상이한 파장을 이

용하여 광음향 신호를 획득하였다면 다음과 같은 식을

구성할 수 있다.

(14)

여기서 조사한 레이저 펄스의 파장인 λ1과 λ2는 산소

와 해리된 헤모글로빈과 산소와 결합된 헤모글로빈의

absorption coefficient가 상이한 파장이어야만 한다. 이

러한 과정을 통해서 <그림 4>에 나타낸 것과 같이 동맥

및 정맥 혈관이 구별된 혈관 영상을 형성할 수 있다.

다른 영상기법과 같이 광음향 영상도 조영제

(contrast agent)를 사용하여 영상의 대조도를 향상시

킬 수 있다. 뿐만 아니라 조영제를 사용할 경우 광음향

신호 발생이 증가되기 때문에 조영제를 사용할 경우 더

욱 깊은 조직 영상도 가능하다. 특히 표적 조영제

(targeted contrast agent)를 사용하여 특정 분자에 대

해 더욱 명확한 영상을 얻을 수 있다. 이러한 조영제로

는 나노 크기의 gold rod를 이용하거나[14], Carbon

nanotubes를 이용할 수 있다.[15] 특히 최근에는 광음

향 및 형광 영상에 동시에 사용할 수 있는 다중 모드

표적 조영제가 개발되기도 했다.[16]

지금까지 소개한 광음향 영상은 PAM 및 PAT 방식을

이용하여 광음향 신호를 획득하여 고해상도/고대조도

혈관 영상 및 기능 영상이 가능함을 보인 예이다. 하지

만 이러한 신호 획득 방식은 적용 가능한 임상응용에

한계가 있다. 특히 PAM 및 PAT 방식은 광음향 및 초

음파 영상을 동시에 얻기에 적합하지 않아 초음파 및

광음향 융합 영상을 실시간으로 제공하기 어려운 구조

다. 이러한 관점으로 보았을 때 광음향단면영상 방식이

임상 응용에 적합하며, 기존 초음파영상기기와 융합하

여 초음파/광음향 융합 영상을 실시간으로 제공 가능한

구조라 할 수 있다. 현재 임상용 초음파/광음향 융합

영상기기 개발에 관한 연구가 활발히 진행되고 있

다.[10],[17]<그림 4> 정맥 및 동맥 혈관을 구별하여 나타낸 광음향 영상[12-13] 
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또한 최근에 광음향 영상 기술을 이용할 수 있는 새

로운 임상 응용 분야에 대한 여러 제안이 있었다. 그중

하나는 망막 질병 진단을 위해 레이저 펄스를 집속하여

링 형태의 초음파 변환자를 통과시켜 고해상도의 망막

혈관 영상 획득이 광음향 영상 기법을 사용하여 가능함

을 실험적으로 보인 것이다.[18] 이 기법을 사용할 경우

해부학적 정보를 제공하는 초음파 망막 영상과 기능적

정보 제공이 가능한 광음향 영상을 동시에 얻을 수 있

고, 서로 융합하여 망막 질병 진단에 유용할 것으로 판

단된다.

더불어 유방암 전위 여부를 확인하기 위하여 수행하

는 감시림프절(sentinel lymph node) 생검을 효율적으

로 수행하기 위해 광음향 영상을 통하여 유방암 전위

가능성이 높은 감시림프절의 정확한 위치를 확인할 수

있는 가능성이 보고되고 있다.[19] 유방암이 발병한 후

전이될 때 암 세포가 가장 먼저 도달하는 림프절을 감

시림프절이라 하며 감시림프절을 추출 후 검사를 통해

암 전의 여부를 확진할 수 있다. 그러나 정확한 감시림

프절의 정확한 위치는 기존 의료영상을 통해 확인함에

있어 어려움이 많아 암 전의 여부 검사를 위해 넓은 영

역의 림프절을 절개해야한다는 문제점이 있다. 이러한

문제를 해결하기 위해 메틸렌블루(methylene blue)를

암 조직 부근에 주입한 후 메틸렌블루의 광음향 영상을

획득함으로 감시림프절의 정확한 위치를 알 수 있는 가

능성을 실험 결과를 바탕으로 보였다. <그림 5>는 광

음향 영상을 이용하여 감시림프절의 위치를 확인할 수

있음을 동물 실험을 통해 보인 결과 영상이다.

현 재 유 방 암 진 단 에 있 어 미 세 석 회 화

(microcalcification) 조직이 진단영상에서 확인되면,

▶ ▶ ▶ 장 진 호

<그림 6> 유방 미세석회화 조직의 광음향 영상 결과: 1과 3열은 유방 촬영술을 이용해 획득한 유방 석회화 조직 영상이며, 2와

4열은 광음향 영상기법을 이용해 획득한 유항 석회화 조직임. C1과 C2는 적출된 유방 조직이 미세석회화 조직을 포

함한 경우이며, NC는 미세석회화 조직을 포함하고 있지 않은 경우임[21] 

<그림 5> 메틸렌블루를 암 조직 주위에 주입 후 광음향 영상

을 통해 감시림프절의 위치 영상화 실험 결과:

SLN(sentinel lymph node)[19]
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생검을 통해 미세석회화 조직을 적출하여 검사함으로

써 유방암 발병 확진을 수행한다. 현재 유방암 진단을

위해 초음파 영상 또는 유방 촬영술(mammography)를

이용하지만 초음파 영상의 경우 미세석회화 조직에 대

한 대조도가 매우 낮아 효율적인 검진에 어려움이 있

다. 반면 유방 촬영술은 미세석회화 조직 영상화에 적

합하나 치밀유방(dense breast)의 경우 정확도가 현저

히 낮으며, 높은 방사선량이 환

자에 노출되는 문제점, 영상 획

득을 위해 유방을 강하게 압박함

으로 인해 발생하는 환자의 불편

함, 그리고 생검에 필요한 실시

간 영상 유도에 사용하기 힘들다

는 단점이 있다. 이러한 초음파

및 유방 촬영술의 단점을 보완하기 위해 광음향 영상

기법을 이용하여 미세석회화 조직 영상이 가능한지를

실제 석회화 조직을 포함하고 있는 유방 조직을 적출하

여 실험적으로 검증을 시도하였다. 즉, 석회화 조직의

광음향 영상에 적합한 레이저 펄스 파장을 실험적으로

도출하여 690-700nm대역의 레이저를 조사할 경우

광음향 신호가 크게 발생됨을 보였고,[20] 이를 이용하

여 명확한 석회화 조직 영상을 실시간으로 구성할 수 있

음이 보고되었다.[21] <그림 6>은 유방 미세석회화 조직

의 광음향 영상 결과이다. 그림의 1과 3열은 유방 촬영

술을 이용해 획득한 유방 석회화 조직 영상이며, 2와 4

열은 광음향 영상기법을 이용해 획득한 유방 석회화 조

직 영상을 나타내고 있다. 여기서 C1과 C2는 적출된

유방 조직이 미세석회화 조직을 포함한 경우이며, NC는

미세석회화 조직을 포함하고 있지 않은 유방 조직을 말

한다.

Ⅴ. 결 론

광음향 영상은 초음파 영상 기술의 장점인 안정성,

좋은 공간 해상도 및 실시간 영상 능력을 유지하면서,

단점인 낮은 대조도 및 분자 영상 능력 부재를 보완할

수 있는 새로운 융합 영상화 기법이다. 현재까지는 소

동물을 대상으로 적용 가능한 임상 응용 분야에 대한

연구가 주를 이루었으나, 앞으로는 실제 임상 응용에

적용하기 위한 연구가 활발히 이루어 질 것으로 예상된

다. 실제 임상 적용을 위해서는 임상 응용에 적합한 초

음파 변환자, 영상 알고리즘을 포함한 광음향 영상 시

스템 개발에 대한 연구가 선행되어야만 한다. 이와 더

불어 현재 주로 사용하고 있는 Nd:YAG 레이저 시스템

을 임상 응용 광음향 영상에 적합

하도록 개조 및 성능 개선이 절실

히 요구된다. 또한 최적 광음향

영상 성능 확보를 위해서는 높은

에너지를 갖는 레이저 펄스를 발

생할 수 있으면서도 레이저 펄스

길이를 가변할 수 있고, 높은 레

이저 펄스 발생율을 제공할 수 있는 새로운 레이저 시

스템 개발이 필요하다. 이러한 필요 기술들이 확보된다

면 앞으로 광음향 영상기술을 통해 더욱 정확한 질병

진단을 위한 유용한 임상 정보 획득이 가능해 질 것으

로 기대된다.
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