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第１章 序論 

 

1.1 研究背景 
イメージング技術はみえる化することで科学，技術，ものづくりを⾰新してきた。その

代表例として，16 世紀と 17 世紀に発明された光学顕微鏡や望遠鏡，X 線 CT，MRI など
がある。微細構造の可視化では 2014 年のノーベル化学賞を受賞した超解像顕微鏡によって
光の回折限界を超える分解能が実現されている。これまでのイメージング技術は，理想的
な媒体や環境において最⼤限の性能を発揮するように開発されてきた。しかしながら，最
先端のイメージング技術をもってしても未だにみることのできない対象のひとつに散乱体
や揺らぎ場がある。散乱体はすりガラスに代表されるように光の直進性を妨げ，多重散乱
により内部の情報や向こう側の像を⾒えなくする。この散乱や揺らぎの現象は，⼩さいと
ころでは分⼦の凝集体から⽣体の器官・組織，濃い霧や豪⾬，トンネルなどの⼈⼯物，⼤
気の揺らぎなど幅広いスケールで起きる現象である。ここでは散乱は波⾯情報を失うほど
の直進光成分が⽋落した状態を表し，揺らぎ場は波⾯情報を保持した状態で動的に変化す
る場を表すものとする。 

この散乱場や揺らぎ場に対して，散乱光の状態及び伝搬を記述する⽅法に，光拡散⽅程
式やモンテカルロシミュレーションなどがある。いずれも散乱光のもつ伝搬特性として，
散乱係数，吸収係数，⾮等⽅散乱因⼦で統計的に記述するものである。光エネルギーの吸
収を扱う場合には吸収係数も⽤いられる。散乱係数は，光⼦が散乱により伝搬⽅向を変え
るまでに進む平均光路⻑の逆数で表される。⽣体組織では散乱により進⾏⽅向を変えるこ
とが少ないため，実効的な散乱係数（等価散乱係数）は⼩さくなる。マウスの脳など⽐較
的透明性の⾼いものでも等価散乱係数は 25-60 cm-1になる[1]。散乱係数が 60 cm-1のとき，
0.17 mm伝搬するごとに１回散乱するので，0.1 mm以下の構造を議論するのは本来適さな
い。⼀⽅，マウス脳の神経細胞の⼤きさは約 10 µmであるため，散乱係数のような統計的
な性質を扱う既存の⽅法では，⾼分解能なイメージングを実現するのは困難である。実際
に，脳表層の⾎液中の酸素飽和度を調べる光トポグラフィーでの空間分解能は cm 程度に
留まっている。近年，スペックル画像相関及び位相回復法や透過⾏列(Transmission 
Matrix)などのように光学系と情報処理を融合させたコンピュテーショナルイメージングに
よる散乱透視イメージングの研究が盛んになっている[2-9]。透過⾏列では散乱体を線形モ
デルとして，⼊出⼒の光波変換を⾏列で表す。これを⽤いて，散乱による劣化画像回復や
散乱体を通過後の集光操作など新しい研究が⽣み出されている。 
⼀⽅，散乱体内部の情報を可視化する散乱透視イメージング以外にも散乱体を⽤いた応

⽤研究として物理的乱数発⽣[5]，画像暗号化[10]，超解像スポット形成[3]などが⾏われ
ている。物理的乱数発⽣では，散乱体に光を照射して，発⽣するスペック場を２値化して，
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１次元信号として乱数を⽤いる。画像暗号化では，物体⾯及び空間周波数⾯でランダム位
相変調することで元の画像情報をスクランブル化する。復号には暗号化時に⽤いたランダ
ム位相変調分布を⽤いる必要がある。超解像スポット形成では，光学系のもつ開⼝数より
も広⾓な光を散乱により⾓度のない光に変換し，記録可能とするものである。また，散乱
係数を⾃在に制御する⼈⼯散乱体作製技術も提案されている[11]。散乱を⾃在に制御し，
それを様々な応⽤に⽤いる包括的な研究領域は散乱エンジニアリングと呼ばれている。 
 散乱エンジニアリングのように散乱現象を⾃在に制御し，それを⼯学応⽤するためには，
散乱現象を理解し，制御する技術が必須である。また，散乱現象を理解するためには，散
乱体及び揺らぎ場の内部及びその向こう側を可視化する散乱透視イメージングの進展が必
須である。 
 
1.2 本研究の⽬的 
本研究の⽬的は，⽣体内部にある情報（蛍光タンパク質や分⼦情報）や構造を⾼分解能

に観察するためのセンシング・イメージング技術の⾼度化及び⾼機能化に向けて，⼈⼯散
乱体作製技術を改良し，層構造をもつ⽣体模擬材料を作製するための基盤技術を開発する。
さらに，⽣体内部のイメージング技術として，散乱成分を除去し，内部に微⼩光スポット
として照明するディジタル位相共役を⽤いた散乱補正照明技術と，⽣体組織の⾼速３次元
イメージング技術としてライトフィールド顕微鏡の画質向上に取り組む。これらの技術を
統合することで，⽣体内部に所望の状態で光を届ける散乱体深部照明技術と，⽣体内部か
らの信号が散乱によって劣化したものを回復し，散乱体内部の情報を可視化する散乱透視
イメージング技術の開発に繋がる。⼈⼯散乱体作製技術（３章）に基づく，散乱補正照明
技術（４章）と散乱透視イメージング技術（５章）の関係と，それらを統合する散乱透視
イメージングの研究構想を Fig. 1.1 に⽰す。 

⽣体模擬材料の開発では，任意の構造をもつ散乱体作製技術の開発に取り組む。従来法
での⽣体組織の模擬材料としては，イントラリピッドなどの微粒⼦が⽤いられてきた。散
乱係数はミー散乱理論から粒径と濃度で決定される。⽣体組織のように複数層から成る構
造を⾃在に作るのは困難である。近年，的場らにより，透明媒体中にフェムト秒レーザー
加⼯により微⼩な空孔を開けて，微⼩空孔の密度により，散乱係数を制御する⼈⼯散乱体
作製技術が提案されている[11]。この⽅法の課題として，微⼩空孔をレーザー⾛査により
⼀つ⼀つ作製するために作製時間が⻑時間になることがある。そのため，本研究では微⼩
空孔を⼀括に⼀平⾯分を作製するマスクパターンを⽤い，それを層構造にすることで⾼速
に⼈⼯散乱体を作製する技術を提案する。このとき，各層ではランダムに位置がずれてい
るものとし，これにより散乱特性を向上させる。シミュレーションにより散乱特性を評価
し，⽣体模擬材料としての応⽤可能性を探る。 
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散乱体構造の計測及び散乱体及び揺らぎ場の内部及びその向こう側を可視化する散乱透
視イメージング技術に関しては，２つの研究を実施する。それらは，光コヒーレンストモ
グラフィー（OCT）とライトフィールド顕微イメージングの２つである。OCT は眼底イ
メージングや内視鏡イメージングなどで臨床応⽤されている。しかし，⽣体組織は光にと
って強い散乱体である。そのため，光が多重散乱によって深部まで到達することができず，
光の集光特性が劣化し，OCT システムによる⾼解像度イメージングが困難となる。散乱媒
質における光の劣化情報を計測し，ディジタル位相共役によりに OCT イメージングの空
間分解能をより向上させる。 

ライトフィールド３次元蛍光顕微鏡はシングルショットで３次元蛍光画像を取得できる
ため，３次元空間で情報処理を⾏なっている脳機能解明に役⽴つものと期待される。基本
的な構成であるレンズアレイと１台のイメージセンサを⽤いた光学系での課題として，奥
⾏き情報の取得と再構成画像の解像度の間にトレードオフがある。３次元記録では奥⾏き
情報が重要となるが，再構成画像の解像度が劣化する。本研究では，深層学習の⼀つであ
る U-net を⽤い，再構成画像の画質改善を⾏う。そのために，ライトフィールド顕微鏡と
教師データとなる⾼解像度画像を取得するフルフィールド顕微鏡を⼀体化した光学システ
ムを構築した。蛍光ビーズ及び植物細胞を⽤いた実験を実施し，提案システムの有効性を
検証した結果を⽰す。 
 
1.3 本論⽂の構成 
 本論⽂の構成を⽰す。第２章では，散乱体の特性と⽣体イメージング技術を説明する。
第３章ではフェムト秒レーザー加⼯を⽤いた⼈⼯散乱体作製技術の⾼速化を実現する⽅法
を提案し，その散乱特性をシミュレーションで評価した結果を述べる。第４章では，⽣体

 
Fig. 1.1 Schematic of research overview of the thesis. 
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組織の断層イメージング⼿法として有⼒な光コヒーレンストモグラフィー(OCT)で散乱体
深部の集光スポットを狭くし，⾼分解能イメージングを実現するディジタル位相共役鏡付
き OCT を提案する。実験系を構築し，実験結果から提案⼿法の有効性を実証する。第５
章では，⾼速に３次元蛍光分布を取得するライトフィールド顕微鏡の画質向上を図るため
に，深層学習を導⼊する。実験系を構築し，学習⽤⼊出⼒データを取得する機能を導⼊し
ている。第６章では結論として本論⽂の成果をまとめ，今後の課題を述べる。 
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第２章 光散乱現象及び⽣体イメージング技術の基礎理論 

 

本章では，本論⽂で扱う物理的性質とイメージング技術を説明する。はじめに重要な物
理現象である散乱現象について説明する。特に散乱光の伝搬特性を統計的に表す散乱係数
及び等価散乱係数を紹介する。さらに，⽣体内部をイメージングする⽅法として断層イメ
ージングを可能にする光コヒーレンストモグラフィーを紹介する。散乱によって乱れた波
⾯を算出するフーリエ変換を⽤いた位相抽出法を⽰す。最後に，⾼速３次元イメージング
の⼿法であるライトフィールドイメージングを説明する。 
 
2.1 ⽣体内の光散乱現象 

光波は，屈折率分布が⼀様な均質媒体中を直進する。屈折率分布の厚さが薄い場合に，
屈折率と厚さをかけた位相遅延が光波の波⾯を変調する。光線の進⾏⽅向は波⾯に垂直に
なるので，位相変調が空間的に変化する場合に，局所的に光線の進⾏⽅向が変わる。さら
に，屈折率が奥⾏きに変化する場合には透過光と反射光に分かれる。屈折率分布が不均質
な媒体中を光波が伝搬すると光波の進⾏⽅向がバラバラになる。これを散乱と呼んでいる。 

⽣体内では，細胞核，脂質，液胞，葉緑体など屈折率が異なる媒質が分布しており，こ
れが散乱の要因になる。これらの媒質の形状は⼀様なものではない。さらにそれらが構造
を形成するが，その並びも均⼀でない。そのため，細胞内に光が⼊射すると様々な⽅向に
光が曲がり，直進性が失われる。その Fig. 2.1 に模式図を⽰す[12]。 

 
Fig. 2.1 Schematic of cell structure. 
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2.2 散乱特性 
散乱体の散乱特性は等価散乱係数𝜇!"を指標として評価することができる。𝜇!"は光が多重

散乱する際の等価散乱係数であり，散乱係数𝜇! と⾮等⽅散乱因⼦ g を⽤いて次式(2.1)で表
される。また，散乱体に⼊射した光による散乱⾏程の様⼦を Fig. 2.2 に⽰す。 
 

 (2.1) 

 

 
Fig. 2.2 Light propagation in scattering medium. 

 
ここで，散乱係数𝜇! は式(2.2)のように，散乱体中で光が次に散乱するまでの光路⻑ x の平
均値の逆数によって表される。つまり，散乱係数が 1 mm-1のとき，平均的に 1 mm進むご
とに１回散乱により伝搬⽅向が変化する。また，⾮等⽅散乱因⼦ g は，光の進⾏⽅向と散
乱後の⽅向がなす⾓の余弦の平均として式(2.3)で表される。 
 

      
(2.2) 

 

 (2.3) 

 
g は散乱の異⽅性を表し，-1 から 1 の間の値をとる。g = -1 のとき，𝜃 = 𝜋	となり，完全
後⽅散乱，g = 1 のとき𝜃 = 0	となり完全前⽅散乱，g = 0 のときは等⽅散乱を表す。等価散
乱係数𝜇!"だけでなく，散乱係数𝜇!と⾮等⽅散乱因⼦ g を独⽴して求めることで，散乱体の
散乱特性をより詳細に評価することが可能となる。 

 
 

)1( gss -=¢ µµ

 

µs =
1
x

qcos=g

Photon path 

Scattering 

 θ(Scattering angle) 
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Scattering 
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2.3 光コヒーレンストモグラフィーの原理 
 OCT は時間領域OCT（time-domain OCT; TD-OCT）とフーリエ領域OCT（Fourier-
domain OCT; FD-OCT）の２種類に⼤別することができる[13-19]。初めに，TD-OCT の
原理を紹介する。TD-OCT の概要を Fig. 2.3に⽰す。 
 

        
Fig. 2.3 Optical setup for TD-OCT. 

 
 光源として可⼲渉性の低い低コヒーレンス光源を⽤いる。低コヒーレンス光源から出た
光はビームスプリッター（BS）によって２つの光路に分けられ，⼀つは物体の照明光とな
り，もう⼀つは参照鏡に⼊射させる。物体に⼊射した光は物体の表⾯や内部の構造など屈
折率差がある境界⾯で反射される。物体及び参照鏡から反射した２つの光を BS で再び１
つに合波し，検出器で⼲渉光強度を検出する。光の位相が揃っている場合に⼲渉により強
め合うため，BSから物体及び参照鏡までの２つの光路⻑が同じ場合，最⼤強度の⼲渉信号
が得られる。逆に２つの光路⻑が半波⻑異なる場合に最⼩強度の⼲渉信号となる。TD-
OCT では参照鏡を動かして参照光側の光路⻑を変え，⼲渉信号が現れたとき，物体側で対
応する深さに反射⾯があることになる。参照鏡の位置に対する⼲渉信号を取得していくこ
とによって，物体内部の断⾯情報（主として反射率分布）を取得することができる。 
上述したように光源としては低コヒーレンス光源を⽤いる。低コヒーレンスとは，コヒ

ーレンス⻑（可⼲渉距離）が短い光を指し，コヒーレンス⻑の範囲内のみで⼲渉が観察さ
れる。コヒーレンスには時間的に離れた２点間の⼲渉性を表す時間コヒーレンスと空間的
に離れた２点の⼲渉性を表す空間コヒーレンスがある。TD-OCT の場合，時間コヒーレン
スを利⽤して，２つの光路⻑差がコヒーレンス⻑以下であるときに⼲渉が⽣じる。コヒー
レンス⻑は低コヒーレンス光源の波⻑幅に反⽐例するため，波⻑幅の広い光源を⽤いるこ
とで，奥⾏き分解能が向上する。 
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2.3.1 FD-OCT と SD-OCT の原理 
 TD-OCT は光波の⼲渉を時間領域で⾏うのに対して，FD-OCT は光波の⼲渉をスペク
トル（⾊）領域で⾏う断層イメージング技術である。TD-OCT は１回の測定によりある断
⾯⼲渉像のみが得られるため，奥⾏き⽅向の分布を計測するためには，深さ⽅向に⼀点⼀
点機械的⾛査を⾏う必要がある。⼀⽅，FD-OCT は，後述するように１回の測定で深さ⽅
向の情報を取得できるため，深さ⽅向の機械的⾛査が不要となり，測定をより⾼速に⾏う
ことが可能である[19]。ただし，⾯内⽅向には物体光を⾛査する必要がある。⾯内⽅向の
⾛査は共鳴型ガルバノスキャナーなど 10 kHz で動作するものがあるため，⾼速計測には
FD-OCT が⽤いられている。 
 FD-OCT の実施形態としては，低コヒーレンス光源，⼲渉計と分光器を⽤いるスペクト
ル領域 OCT（Spectral-domain OCT; SD-OCT）と光源の発振波⻑を⾼速に⾛査させる波
⻑掃引型 OCT（Swept-source OCT; SS-OCT）の２種類に分けられる。本研究では SD-
OCT を使⽤する。SD-OCT の原理図を Fig. 2.4 に⽰す。SD-OCT では参照鏡を固定して
いる。機械的⾛査がないため，⾼速撮像が可能になる。この場合に，どのようにして奥⾏
き情報を得るかについて概念を⽰す。BSから参照鏡までの距離と等価な位置に物体光側に
参照鏡があると考えられる。そのため，物体側の反射⾯と参照鏡の光路⻑差を l とすると，
⼀往復して強め合う条件は式(2.4)となる。ここでlmは m番⽬の共振波⻑を表す。 
 

2𝑙 = 𝑚𝜆# (2.4) 
 
これから共振周波数νmは真空中の光速を c として， 
 

𝜈# =
𝑐
𝜆#

= 𝑚
𝑐
2𝑙 = 𝑚Δ𝜈 (2.5) 

 
となる。つまり，スペクトル⾯でDnごとに現れる周期を求めることで反射⾯の位置 l が分
かる。 
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Fig. 2.4 Optical setup for SD-OCT. 

 

Fig. 2.5 Mechanism of SD-OCT. Resonance condition is appeared. 

  
 SD-OCT において⼲渉スペクトル強度分布から奥⾏き⽅向の反射率分布を得る⼿順を説
明する。低コヒーレンス光源からの光は BS により分割され，それぞれ物体内部の反射層
と参照鏡で反射し，物体光及び参照光として BS で合波され⼲渉する。⼲渉光は，分光器
内の回折格⼦により波⻑ごとに分割され，多チャンネル検出器により⼲渉スペクトル強度
分布として検出される。 
 式を⽤いて説明する。光が物体のある１つの⾯で反射すると仮定する。その位置を深さ
Δz，物体の屈折率を n1とすると，物体光と参照光の時間差τは真空中の光速を cとして，
往復の光路⻑ 2 n1Δz を光速 cで割ることで得られる。 
 

 (2.6) 

 

Reflection plane of 
object

Plane of reference 
mirror

m=1

m=2

τ =
2n1Δz
c
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また，Δz での反射⾯での振幅反射率を a とし，参照光の電場を E0(t)とすると，物体光の
電場は aE0 (t-τ)と表すことができる。⼲渉光の電場は重ね合わせの原理より，⼲渉光波は
次式で表される。 
 

 (2.7) 

 
分光器では式(2.7)をフーリエ変換した⼲渉スペクトル強度分布として式(2.8)が得られる。 
 

𝐼(𝜔) = 2𝐹𝑇5𝐸(𝑡)82$ = 2𝐹𝑇5𝑎𝐸%(𝑡 − 𝜏) + 𝐸%(𝑡)82
$

= 2𝑎𝐹𝑇5𝐸%(𝑡 − 𝜏)8 + 𝐹𝑇5𝐸%(𝑡)82
$ = 2𝑎𝑎𝑒&'()𝑆(𝜔) + 𝑆(𝜔)2$

= ?𝑎𝑒&'()𝑆(𝜔) + 𝑆(𝜔)@ ∙ ?𝑎𝑒&'()𝑆(𝜔) + 𝑆(𝜔)@
∗

= (1 + 𝑎$ + 2𝑎 cos𝜔𝜏)|𝑆(𝜔)|$ 

(2.8) 

 
ここで S(w)は光電場のフーリエ変換であり，光源の振幅スペクトルである。 
 

𝑆(𝜔) = G 𝐸%(𝑡)𝑒&'(+𝑑𝑡
,

&,
 (2.9) 

 
⼲渉スペクトル強度分布をフーリエ変換すると 
 

𝑜(𝑢) = 𝐹𝑇5𝐼(𝜔)8 = 𝐹𝑇(|𝑆(𝜔)|$)⨂𝐹𝑇(1 + 𝑎$ + 2𝑎 cos𝜔𝜏)
= 𝛤(−𝑢)⨂5(1 + 𝑎$)𝛿(𝑢) + 𝑎𝛿(𝑢 − 𝜏) + 𝑎𝛿(𝑢 + 𝜏)8
= (1 + 𝑎$)𝛤(−𝑢) + 𝑎𝛤(−𝑢 − 𝜏) + 𝑎𝛤(−𝑢 + 𝜏) 

(2.10) 

 
を得る。式(2.10)で⨂はたたみ込みの演算⼦である。またΓはコヒーレンス関数であり 
 

𝛤(𝜏) = G 𝐸%(𝑡)𝐸%∗(𝑡 − 𝜏)𝑑𝑡
,

&,
 (2.11) 

 
で表される。これをフーリエ変換すると， 
  

G 𝛤(𝜏)𝑒&')(𝑑𝑡
,

&,
= |𝑆(𝜔)|$ (2.12) 

 
となる。つまり，コヒーレンス関数をフーリエ変換すると光源のスペクトル強度分布とな
る。フーリエ変換の性質から光源のスペクトル幅が広くなると，コヒーレンス関数の幅は
狭くなる。波⻑幅が広い光源のコヒーレンス⻑は短くなる。また，レーザーのように波⻑
幅が狭い光のコヒーレンス⻑は⻑くなる。 

E t( ) = aE0 t −τ( )+ E0 t( )
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式(2.10)において u に v/2 を乗じると奥⾏き距離情報となる。ここで v は媒質中の光速で
あり，1/2 は反射に要する往復分の距離を補正するためである。 
 
2.4 フーリエ変換法による位相計測 
 本節では，⼲渉縞強度分布から位相を取り出す⽅法であるフーリエ変換法について説明
する[20]。物体光と参照光の間に⾓度をつけて⼲渉させると，等傾⾓⼲渉と呼ばれる⼲渉
縞が発⽣する。フーリエ変換法は，物体光の振幅分布と位相分布をフーリエ変換を⽤いた
縞解析によって，⾃動的に抽出する⼿法である。 
 簡単のために１次元で説明する。等傾⾓⼲渉による⼲渉縞強度分布は次式で表される。 
 

𝑔(𝑥) = 𝑎(𝑥) + 𝑏(𝑥) cos52𝜋𝑓%𝑥 + 𝜙(𝑥)8 (2.13) 
 

式(2.13)で物体の振幅反射率は b(x)に含まれ，位相分布はf(x)である。このため，b(x)と
f(x)を求めるのが主題である。ここで物体の空間的な変動周波数は f0に⽐べて⼗分⼩さい
とする。式(2.13)を変形すると， 

 

𝑔(𝑥) = 𝑎(𝑥) +
𝑏(𝑥)
2 Sexp ?𝑖52𝜋𝑓%𝑥 + 𝜙(𝑥)8@ + exp ?−𝑖52𝜋𝑓%𝑥 + 𝜙(𝑥)8@X

= 𝑎(𝑥) +
𝑏-(𝑥)
2 exp(𝑖2𝜋𝑓%𝑥) +

𝑏-∗(𝑥)
2 exp(−𝑖2𝜋𝑓%𝑥) 

(2.14) 

 
となる。ここで𝑏-(𝑥) =

-
$
𝑏(𝑥)exp5𝑖𝜙(𝑥)8である。 

式(2.14) をフーリエ変換すると， 

 
𝐺(𝑓.) = 𝐴(𝑓.) + 𝐵-(𝑓.)⨂δ(𝑓. − 𝑓%) + 𝐵-∗(𝑓.)⨂δ(𝑓. + 𝑓%) =

= 𝐴(𝑓.) + 𝐵-(𝑓. − 𝑓%) + 𝐵-∗(𝑓. + 𝑓%) (2.15) 

 

を得る。式(2.15)で得られる空間周波数分布は Fig. 2.6 のようになる。f0の空間周波数によ
り，f0だけシフトしている。例えば，窓関数を⽤いて𝐵-(𝑓. − 𝑓%)のみを取り出し，それを f0
シフトさせて，原点に移動させると， 

 
𝐺(𝑓.) = 𝐵-(𝑓.) (2.16) 

 
となる。これをフーリエ逆変換すると， 
 

𝑔(𝑥) =
𝑏(𝑥)
2 exp5𝑖𝜙(𝑥)8 (2.17) 
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を得る。式(2.17)に対して対数をとると最終結果として式(2.18)となる。 
 

log𝑔(𝑥) = log _
𝑏(𝑥)
2 exp5𝑖𝜙(𝑥)8` = log

𝑏(𝑥)
2 + 𝑖𝜙(𝑥) (2.18) 

 
式(2.18)から実部から b(x)が求まり，虚部からf(x)が求められる。 
 

 
Fig. 2.6 Filtered operation in Fourier transform-based fringe analysis. 

 
2.5 ライトフィールドイメージング 

ライトフィールドとは，空間の位置と⽅向の関数として光線に沿った放射輝度を表す 4
次元関数である[10,21,22]。幾何光学において光の伝搬は光線を⽤いて考える。3 次元空間
で光線の進⾏はプレノプティック関数で表される。Fig. 2.7 に⽰すように，３次元空間の光
線は(x, y, z)の 3つの座標と 2 つの⾓度(q, f)の５つのパラメータで表わせるため，プレノプ
ティック関数は 5 次元関数である。 

 

 
Fig. 2.7 5-dimensional plenoptic function. 
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ライトフィールドはプレノプティック関数から１次元情報を削減して４つの変数で光線
の位置と伝搬⽅向を⽰す⽅法である。その概念図を Fig. 2.8 に⽰す。平⾏な２つの平⾯(u, 

v)と(s, t)を考える。光線は直進するため，この２平⾯の交点で光線を表すことができる。
このため４つの変数で光線を表現でき，これを 4次元ライトフィールドとして表される。 
 

 
Fig. 2.8 4-dimensional light field. 

 
ライトフィールド顕微鏡とは，従来のフルフィールド光学顕微鏡の結像⾯にマイクロレ

ンズアレイ（MLA; Micro Lens Array）を置き，MLAの焦点⾯にイメージセンサを置いた
ものである。その光学系の概要を Fig. 2.9に⽰す。Fig. 2.9に⽰すように，物体⾯で⻘⾊の
光線と⾚⾊の光線の２つを考える。このとき，⻘⾊と⾚⾊は物体上の２点の位置を表して
いる。この２点から出た光は異なるマイクロレンズを通過し，イメージセンサに到達する。
これにより，各マイクロレンズは物体の場所に相当し，その位置から出た⾓度情報がイメ
ージセンサで記録される。イメージセンサで記録されるライトフィールドデータは，物体
の位置情報と⾓度情報の両⽅を併せ持つ。イメージセンサの画素数は固定であるため，物
体の位置情報と⾓度情報の積が⼀定となる。そのため，⾓度情報（奥⾏き情報）を多く取
得する場合には，マイクロレンズの数を少なくする必要があるため，物体の位置情報が少
なくなり，再構成された画像の画素数は減少する。⼀⽅，マイクロレンズの数を多くする
と，再構成される物体の画素数は増加するが，光線の⾓度情報が少なくなるため，奥⾏き
情報が失われる。ライトフィールド顕微鏡では，再⽣される画像の解像度と奥⾏き情報に
トレードオフの関係がある。 

光学系としては，マイクロレンズアレイを導⼊することで３次元情報を１回の画像記録
で実現できるため，セットアップが容易であることやレーザー光源が不要などの優れた特
徴を持つ。 
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Fig. 2.9 Schematic of optical setup of light-field microscope. 

 
 次に再構成の計算過程を説明する。Fig. 2.10 は再⽣計算の⼀例を⽰す。Fig. 2.9で述べた
ように，イメージセンサには，物体の位置情報と⾓度情報が含まれている。Fig. 2.10 では
位置情報は⾚⾊，⻘⾊，⻩⾊の３⾊で分けている。各画素では物体の位置と⾓度情報の２
つがある。再⽣計算は，光線⾏列を⽤いて光線追跡する⽅法や，レンズアレイでのレンズ
をピンホールに置き換えて，距離に応じて画像を縮⼩あるいは拡⼤して重ね合わせを計算
する⽅法などがある。光線⾏列を⽤いると，イメージセンサから発した光線の位置と⽅向
を計算できる。 
 

 
Fig. 2.10 Numerical reconstruction process of light-field microscope. 

 
  

Sample
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angle
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Object plane
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第３章 ⽣体模擬材料の開発に向けた⾼速⼈⼯散乱体作製技術 

 
3.1 はじめに 
近年，レーザー技術は凄まじく進歩している。医療の分野において，近⾚外光を⽤い，

⼈体の⾻，筋⾁の状況を⾮接触，低侵襲に測定する技術は未来の予防医療の発展⽅向であ
る。X 線 CT を利⽤する測定技術は⾮接触技術の代表とも⾔える。しかし，⼈体の脳，筋
⾁，⾻などの成分は，⾚外光に対して強い散乱体として働くため，直進光波は存在しない。
散乱体の成分を測定することは，現在の X 線 CT では不可能である。これを解決するため
に，散乱光を利⽤し，内部構造を数値的に求める逆問題法がある。散乱光を利⽤する計測
⼿法を確⽴に向けて，⽣体組織に似ている構造または同じ散乱特性を持つ⽣体模擬材料の
開発が必要である。 
 本章では，⽣体模擬材料の作製技術として，作製時間を⼤幅に短縮できる複雑な散乱係
数分布が制御可能な３次元不均質媒体を⽤いた⼈⼯散乱体について述べる。提案⼿法であ
る積層ずらし構造による⼈⼯散乱体の作製法はランダム空孔を配置したマスクパターンを
⽤いて，⼀層ごとにマスクパターンによる露光を⾏うことで積層構造の３次元造形を⾏う
ことで散乱体を作製する。この⽅法はフェムト秒レーザー加⼯による散乱体作製⼿法と⽐
べて作製時間を⼤幅に短縮できるため，⼤⾯積の散乱体作製が可能である。提案⼿法での
⼈⼯散乱体構造が散乱体として機能することをシミュレーションで評価する。 
 
3.2 ランダム配置空孔パターンの積層ずらし構造⼈⼯散乱体 

的場らは，フェムト秒レーザー加⼯を⽤いて，透明媒体中にマイクロメートルサイズの
微⼩な空孔（ボイド）をランダムな配置で形成することで，⼈⼯散乱体を作製し，散乱係
数はボイド密度によって制御できることを⽰している[7,13]。光学系の概要を Fig. 3.1 に⽰
す。この⽅法ではフェムト秒レーザー光を対物レンズで透明材料中に集光し，ボイドを作
成する。⼀点⼀点ランダムに指定された座標へレーザー光を操作してボイドを作成するた
め，作製時間が膨⼤になる。本研究では，ランダムにボイドが配置された層状構造を積層
する⽅法を⽤いて，⼤型の⼈⼯散乱媒体を作製する新しいアプローチを提案する。Fig. 3.2
に層状構造をもつ⼈⼯散乱媒体を⽰す。各層のボイド分布は，単⼀のマスクパターンを⽤
いた露光によって作製されるが，⼀層ごとに投影されるマスクパターンは⾯内⽅向にラン
ダムにシフトしている。各層におけるシフト距離は，それぞれ Δx，Δy で⽰す。シフト距
離は乱数に基づいて決定される。各層の厚みを t とする。Mie 散乱理論に基づくと，散乱
係数は空隙の数または空隙密度に⽐例すると考えられる。提案⼿法による⼈⼯散乱体作製
では，3D プリンティング技術を使⽤した作製⽅法を想定している。層状構造やシフト構
造を⽤いることで，フェムト秒レーザーを⽤いた従来の⽅法と⽐較して，⼈⼯散乱体の作
製時間を⼤幅に短縮することが可能である。例えば，レーザー⾛査の場合に，共鳴型のガ
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ルバノミラーを⽤いると 10 kHzで⾛査できる。もう１次元は⾮共鳴型のガルバノミラーを
⽤いると 10 Hz程度になる。この場合に，4 mm ´ 4 mm ´ 1 µmを⾯内 4 µm間隔，奥⾏き
10 µm 間隔で集光による空孔を作製（１層で 1000 ´ 1000 の空孔）するのに，100 秒かか
る。100層では 10,000秒かかる。提案⼿法では，1層あたり 0.1秒としても 10秒で作製で
きる。次節以下では，⼈⼯散乱体の散乱特性を数値的に評価する。⼈⼯散乱体を透過した
ガウシアンビームの出⼒強度分布からビーム径を数値計算で求め，ボイド密度を変化させ
ることで⽣じる，散乱特性の変化たを評価する。また，⽣体組織のファントムへの適⽤を
想定し，制御可能な散乱係数の範囲を評価した。 

 

 
 

Fig. 3.1 A schematic of fabrication system of artificial scattering medium by making randomly 
distributed voids by a focused femtosecond laser beam. 
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Fig. 3.2 Schematic of the proposed artificial scattering medium with layered structure. Each layer is 
fabricated by mask pattern with randomly distributed voids. In each layer, lateral and vertical positions are 
randomly shifted. 
 
3.3 散乱特性の評価⽅法  
3.3.1 スカラー波の伝搬 
以下の数値評価により，積層ずらし構造が散乱体として機能することが確認し，散乱係

数の制御の可能性について議論する。最初の数値実験では，スカラー波伝搬についてシミ
ュレーションを実施した。Fig. 3.3に計算の流れを⽰す。まず，ボイドの配置条件を決定す
る。⼊⼒光にはガウシアンビームを使⽤する。光がボイドを通過する場合，スカラー回折
理論により位相変調を計算し，⾓スペクトル伝搬計算により光の伝搬を計算する。光が媒
質を通過する場合は，次の層への光の伝搬を⾓スペクトル伝搬で計算する。ビーム伝搬法
[23]と同様に，各層での位相変調と波動伝搬を分離し，光が媒質を通過するまで繰り返し
実⾏する。第 i層の複素振幅を gi(x,y)，周囲の媒質の屈折率を n0，ボイドパターンの屈折率
分布をDn(x,y)とすると，層間の計算式は以下のように記述される。 

 

 (3.1) 

  

 (3.2) 

 
ここで，Gi(fx,fy)は gi(x,y)のフーリエ変換である。Table 3.1 に，⼈⼯散乱体媒質中を透過光

がスカラー波で伝搬する場合の数値条件を⽰す。媒質の総厚さは 1 mm である。層の数は
100 である。したがって，層の厚さは 10 µm である。ボイドの形状は直⽅体として，ボイ
ドと媒質の屈折率は，それぞれ 1.0 と 1.48である。光の波⻑は 594 nmである。 

gi+1 x, y( ) = exp i 2π
λ
Δn x, y( )d

⎛

⎝
⎜

⎞

⎠
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− f x
2 − f y
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⎛

⎝
⎜
⎜

⎞

⎠
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Fig. 3.4 は，各層のボイド密度が 4.7%，14.0%，23.3%，37.3%のときの出⼒光強度分布で
ある。ボイド密度は，ボイドサイズにボイド数を乗じ，媒体の総体積で割ったものである。
各層のシフト量は±20μm の範囲で⼀様乱数に基づいてランダムに決定される。層間の平
均シフト量は 7.43 µmであった。Fig.3.4 から，散乱効果は⼗分であることがわかる。提案
した積層ずらし構造は散乱媒体として機能するといえる。 
各層が完全にランダムなボイド分布とシフトしたボイド分布の散乱特性の違いを⽐較す

るために，出⼒ビーム径を⽐較した。出⼒ビーム径は，出⼒光強度分布のガウシアンフィ
ッティング結果から得られる 1/e2全幅である。Fig. 3.5 に⽰すように完全ランダム構造と
積層ずらし構造には出⼒ビーム径が同等であり，散乱特性が同等であることがわかる。Fig. 
3.6 は，ボイド密度が 4.7%，ボイド径が 2 µmの場合の x軸⽅向の強度分布の⼀例であり，
ボイド密度が 4.7%，ボイド径が 2 µmの場合の x軸⽅向の強度分布の⼀例を⽰している。 

 
 

 
Fig. 3.3 A schematic of calculation model to analyze the scattering property of the proposed media shown in 

Fig. 3.1. 

Table 3.1 Numerical conditions for scalar wave propagation. 

Items Parameters 

Size of scattering medium [µm3] 1024×1024×1000 
Refractive index of scattering medium 1.48 

Refractive index of void 1 
Number of layers 100 

Thickness of each layer [µm] 10 
Shift	distance	for	each	layer [µm] -20〜20 

Wavelength of input beam [nm ] 594 
1/e2 full width of input beam [µm] 189.2 
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Fig. 3.4 Transmitted intensity distributions when the void densities are (a) 4.7%, (b) 14.0%, (c) 23.3%, and 

(d) 37.3% when the average shift amount is 7.43 μm. 
 

 

 
Fig. 3.5 Output beam widths as a function of void density when the void distribution in each layer is 

randomly shifted and is random when diameter of the void is 2 µm. 
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Fig. 3.6 Transmitted intensity distribution by scalar wave propagation when the void density is 4.7%. 

 
3.3.2 モンテカルロシミュレーション 
  ⼈⼯散乱体の等価散乱係数の評価は，式（3-1），（3-2）で表されるスカラー波伝搬による
散乱光の出⼒ビーム径と，モンテカルロシミュレーションによる出⼒ビーム径を⽐較すること
で⾏う。⼈⼯散乱体に対するモンテカルロシミュレーションには，MCML（Monte Carlo 
simulation for light transport in multilayered tissue）と呼ばれる標準コード[24]を使⽤した。
MCMLコードを⽤いて，⼈⼯散乱体を通過する透過強度分布を計算した。Fig 3.7 は，等価散
乱係数を決定するプロセスを⽰している。まず，モンテカルロシミュレーションにより，等価
散乱係数を変化させて，⼈⼯散乱体を透過するガウシアンビームの出⼒ビーム径のルックアッ
プテーブルを作製する。ここで，異⽅性パラメータgは，ボイドの⼤きさ，ボイドと媒質の屈
折率によってMie理論から導出される。そして，Fig. 3.3 のスカラー波の伝搬を利⽤して，空孔
密度に対する⼈⼯散乱体を透過するガウシアンビームの出⼒ビーム径を求める。スカラー波伝
播によって得られた出⼒ビーム径をルックアップテーブルと⽐較することによって，空孔密度
と等価散乱係数の関係を決定することができる。 

モンテカルロシミュレーションは，光⼦の統計的挙動を解析するために確率分布を持つ
乱数を与え，膨⼤な試⾏回数を繰り返すことで定量的な解を導く統計的数値計算である。
パラメータとしては，散乱媒質の屈折率，散乱係数，吸収係数，異⽅性パラメータ，散乱
媒質の厚さなどがあり，透過光の情報を求めることができる。Fig. 3.8はモンテカルロシミ
ュレーションの散乱媒質における散乱モデルである。 

散乱特性の評価指標として，等価散乱係数が⽤いられる。等価散乱係数𝜇!"は次のように
記述される。 

 
𝜇!" = (1 − 𝑔)𝜇! (3.3) 
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ここで，𝑔は異⽅性パラメータで，散乱の異⽅性を表す量であり，散乱⽅向の余弦の平
均値で与えられる。散乱係数𝜇!は，光が散乱するまでの平均的な移動距離に反⽐例してい
る。 ⽣体組織では，散乱⾓θは⼀般にHenrey-Greenstain 関数で次のように表される。  

 

 (3.4) 

 
モンテカルロシミュレーションでは，散乱⾓θは位相関数 p(θ)に従っている。   
 

 (3.5) 

 
散乱⾓θは，f(θ)と⼀様乱数 R2∈(0,1)により，以下のように表される。  
 

𝜃 = 𝑓&-(𝑅$)  (3.6) 

 
Table 3.2 にモンテカルロシミュレーションの数値条件を⽰す。Fig. 3.9 は，散乱係数が

10.4 cm-1，異⽅性パラメータが 0.846，等価散乱係数が 1.6 cm-1の場合のモンテカルロシミ
ュレーションによる出⼒ビームの透過強度分布の計算結果である。なお，異⽅性パラメー
タ g は，Mie 理論からボイドの直径によって決定される。空隙の直径は 1 μm である。
1/e2 全幅での透過光のビーム径は，透過強度分布のガウス関数をフィッティングしたもの
から得られる。 

 

p θ( ) = 1− g2

1+ g2 − 2cosθ( )
3
2

.

f θ( ) = 1
2

p ʹθ( )sin ʹθ d ʹθ
0

θ

∫ .

動 
Fig. 3.7 A method to determine the scattering coefficient in the proposed medium. 
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Table 3.2  Numerical conditions for Monte Carlo simulation. 

Items Parameters 

Thickness of scattering medium [mm] 1 
Refractive index of scattering medium 1.48 

Absorption coefficient [cm-1] 1 
Number of photons 106 

1/e2 full width of input beam [µm] 189.2 
Wavelength of input beam [nm] 594 

Reduced scattering coefficient [cm-1] 1.6~16 
Anisotropy parameter g 0.846   

 

 
Fig. 3.9 Transmitted intensity distribution by Monte Carlo simulation when a scattering coefficient is 10.4 

cm-1, an anisotropy parameter is 0.846 and a reduced scattering coefficient is 1.6 cm-1. 

 
Fig. 3.8 Light propagation model in scattering medium 
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Fig. 3.10 は，モンテカルロ・シミュレーションにより求めた出⼒ビーム径と，等価散乱
係数の関係を⽰している。計算結果から得られたボイド密度と等価散乱係数は，相関関係
にあることがわかる。出⼒ビーム径と等価散乱係数の関係を推定するために，線形最⼩⼆
乗近似を⽤いた。 

 
Fig. 3.10 Output beam width as a function of reduced scattering coefficient by Monte Carlo simulation when 

the anisotropy parameter is set to be 0.846. 

 
3.4 ⼈⼯散乱媒体の等価散乱係数の評価結果 

⼈⼯散乱媒体の⼯学的応⽤のためには，広い範囲の散乱係数を実現することが望まれる。
Mie 理論では，粒⼦径を⼩さくし，粒⼦数を増やすことで等価散乱係数を増加させること
ができる。Fig. 3.10 より，等価散乱係数の⼩さい領域では，等価散乱係数に⽐例して出⼒
ビーム径が⼤きくなる。Fig. 3.11 は，ボイド径が 1 µm の場合のスカラー波伝搬による出
⼒ビーム径とボイド密度の関係を⽰している。出⼒ビーム径とボイド密度の関係を推定す
るために，線形最⼩⼆乗近似を⽤いた。 
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Fig. 3.11 Output beam width as a function of void density by scalar wave propagation when void diameter is 

1µm. 

 
Fig. 3.10 と Fig. 3.11 を組み合わせることで，ボイド密度と散乱係数実効の関係を推定する
ことができる。Fig. 3.12 は，ボイド密度の関数として，等価散乱係数を⽰したものである。
この場合，層内のボイド密度が増加することにより，等価散乱係数が増加する。計算上の
最⼤散乱係数は，ボイド密度が 12%のときの 14 cm-1である。 

⼈体組織の散乱係数は，10 cm-1 から 50 cm-1 の範囲に分布している [25,26]。Fig. 3.12
の散乱係数の範囲は，⼈体組織のファントムを完全に作製するためのアプリケーションに
は不⼗分である。以下の数値実験では，ボイドの直径を 1.0 µm, 1.5 µm, 2.0 µm の 3 種類
の⼤きさを⽤いている。1.0 µm, 1.5 µm, 2.0 µm の 3 つのボイドの直径の異⽅性パラメータ
は，それぞれ 0.846, 0.786, 0.84 である。Fig. 3.13はスカラー波伝播の結果，Fig. 3.14 はモ
ンテカルロシミュレーションの結果である。 
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Fig. 3.12 Reduced scattering coefficient as a function of void density of the proposed method when void 

diameter is 1 µm and anisotropy parameter is 0.846. 

 

 
Fig. 3.13 Output beam width as a function of void density by scalar wave propagation when the void 

diameters are 1 μm, 1.5 μm, and 2.0 μm. 

 
Fig. 3.15は，ボイド直径が 1 µm，1.5 µm，2.0 µmのときの，ボイド密度の関数として

の等価散乱係数を⽰したものである。直径が 1.5 µmになると，実効された散乱係数が⼤き
くなっている。これは，Mie 理論での挙動とは異なる。Mie 理論では，直径が⼤きくなる
と散乱係数が⼩さくなる。Mie 理論との⽭盾は，空洞の直径が Mie 理論で適⽤されるもの
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より⼤きいこと，空洞の構造が球状ではなく円柱状であることが原因である。今後，より
多くの散乱特性を解析する必要があるが，提案した構造体は，複雑な散乱係数分布を持つ
ファントムの作製に有望である。 
 

 
Fig. 3.14 Output beam width as a function of reduced scattering coefficient by Monte Carlo simulation when 

the anisotropy parameters are 0.846, 0.786, and 0.84. 

 

 
Fig. 3.15 Reduced scattering coefficients as a function of void density when the void diameters are 1 mm, 

1.5 mm, and 2.0 mm. 
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3.5 おわりに 
⼈⼯散乱媒体として，積層ずらし構造を⽤いた⼈⼯散乱体を提案した。提案した⼈⼯散

乱体は，各層が固定されたランダムボイド分布を持ち，その位置が⾯内⽅向にランダムに
シフトする層構造からなる。積層ずらし構造を⽤いた⼈⼯散乱体の等価散乱係数をスカラ
ー波伝播とモンテカルロシミュレーションによって評価した。ボイド密度，等価散乱係数，
ボイド径を変化させた場合の提案媒質の出⼒ビーム径の線形フィッティングから，ボイド
密度と散乱係数の関係を検討した。数値計算の結果，提案⼿法はボイド密度によって散乱
係数を制御できる⼈⼯散乱媒体を作製できることが⽰された。提案した構造で達成された
等価散乱係数の範囲は，1 cm-1から 17 cm-1であった。今後の課題として，⼈体組織の散乱
係数は 10 cm-1から 50 cm-1であるので，⼈体組織のファントム材料として利⽤するには等
価散乱係数の制御範囲の拡⼤が挙げられる。 
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第４章 波⾯補正による OCM 観察の⾼分解能化 

 

4.1 はじめに 
 近年，散乱や揺らぎ媒体を介したイメージング分野は，⼤きな発展を遂げている。代表
的なものに，線形時不変モデルを仮定し，散乱媒質を通して物体情報を抽出するために，
スペックル相関演算と位相回復を組み合わせた⽅法 [27] ，透過⾏列または⾮負⾏列因⼦分
解法 [28,29] ，機械学習 [30] などのいくつかの⼿法が報告されている。スペックルパター
ンは，散乱やランダムな位相変調によって発⽣する。散乱現象は，⼆重ランダム位相暗号
化[11]などの画像暗号化にも利⽤されている。⼆重ランダム位相暗号化での復号化には，
ランダム位相マスクによって⽣じた位相変調を補償し，元の画像を復元することで⾏われ
る[11,31-33]。この他には，位相計測型空間光変調素⼦（SLM）の開発により，マルチモ
ード光ファイバや散乱媒体に起因する位相歪みをディジタル位相共役技術で補償すること
が可能である[34]。また，ディジタルホログラフィーでは，光学素⼦で発⽣する収差を位
相共役により補正することが可能である[35]。 

散乱媒質中のイメージングは，⽣体組織中の吸収や蛍光分布を⾮侵襲的に観察するバイ
オメディカルイメージング分野に応⽤できる魅⼒的な技術である。⼆光⼦励起顕微鏡は，
近⾚外光を⽤いて，散乱係数及び吸収係数が可視光より⼩さい特性により深部の観察深さ
を広げる⽅法である。⽣体深部では屈折率差による球⾯収差等の影響により集光スポット
が広がることや形状が変形するため，観察深度を広げるために位相補償による集光スポッ
トの形状最適化が実施されている [36]。 

光コヒーレンストモグラフィー（OCT）は，⽣体組織内部の 3 次元反射画像を得るため
の強⼒なツールの⼀つである。OCT を顕微鏡に応⽤したものは，光コヒーレンス顕微鏡
（Optical Coherence Microscopy: OCM）と呼ばれる[37-41]。OCM では，散乱現象を克
服するために 2 つの⼤きな問題がある。⼀つは，散乱媒質内部での光の集光特性が劣化す
る問題である。集光スポットを広げると，OCM イメージングの空間分解能が低下し，反
射信号が減少する。⼆つ⽬の問題は，散乱光を除去し，深度計測のための直進光と準直進
光を抽出することである。⼀つ⽬の問題に対しては，散乱係数の⼩さい⻑波⻑を⽤いる⽅
法が有効である[37]。⼆つ⽬の問題に対しては，コヒーレンスゲーティングや短パルス光
を利⽤する⽅法がある。OCT の実応⽤として眼底イメージングがある。眼球の形状や内
部構造により集光スポットが歪むため，それを補償するために適応光学系を⽤いた眼底イ
メージングが実施されている。これにより数マイクロメートルサイズの視細胞を⾼解像度
に観察できるOCT 技術が発表されている。適応光学を⽤いたOCT眼底イメージングシス
テムとしては，眼球による波⾯歪みを検出するシャックハルトマン波⾯センサと波⾯歪み
を補正するデフォーマブルミラーからなるもの[38]と，ピラミッド波⾯センサとデフォー
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マブルミラーを組み合わせたもの[39]がある。また，眼球による波⾯歪みに対して，波⾯
センサと空間光変調素⼦を⽤いて，焦点位置を⾛査して網膜を⾼解像度で撮像する研究も
⾏われている[40]。多くの研究が網膜イメージングに焦点を当て，主にゼルニケ多項式で
展開される収差の補正を扱っている。ここで，散乱によるスペックルを扱う場合，波⾯計
測にはより⾼い空間分解能が必要となる。また，スペックルを補正するためには，画素数
の多い位相変調型空間光変調素⼦が必要である。 
本章では，これら 2 つの問題を克服するために，デジタル位相共役を使⽤して散乱媒体

を介して光を集光し，空間分解能と反射信号強度を改善するスペクトル領域 OCM（SD-
OCM）システムを提案する[41]。散乱媒質による位相歪みをレーザー光を⽤いた⼲渉計で
測定し，SD-OCM のプローブ光として⽤いるスーパールミネッセントダイオード（SLD）
光をディジタル位相共役により変調し，散乱媒質を通過させた後に集光スポットを得るこ
とができる。⼀般にレーザー光と SLD光の波⻑が異なるため，波⻑⽐に応じた位相補正を
実施する必要がある。弱散乱媒体を⽤いた実験では，集光スポットが改善される結果と
OCM信号が増強される結果を⽰す。また，ディジタル位相共役鏡の動作は 1 Hzで動作す
る。 
 
4.2 ディジタル位相共役鏡を⽤いた波⾯補正 
4.2.1 位相共役鏡の原理 
 はじめに位相共役光の原理を説明する[42,43]。位相共役光とは，ある⼊射光に対して，
空間的に同⼀の波⾯を持つが逆向きに進⾏する波を指す。この位相共役光を発⽣させるた
めの光学系を位相共役鏡（Phase-conjugate mirror）という。位相共役光は，通常の鏡の作
⽤と異なる。通常の鏡では光は反射の法則に従って，⼊射⾓と反射⾓が等しい⽅向に反射
光が進むが，位相共役光は⼊射光が来た⽅向に戻っていく。この性質を利⽤して，位相歪
みを⽣じさせる媒質に光を往復させると，位相共役がキャンセルされ，元のきれいな光波
に戻る。 

式を⽤いて位相共役光を説明する。⾓周波数 ，伝搬⽅向+z の単⾊平⾯波の伝搬を考え
ると，伝搬光は式(4.1)で与えられる。 

 
𝐸-(𝑧, 𝑡) = 𝑎exp5𝑖(𝑘𝑧 − 𝜔𝑡)8 = 𝑈-(𝑧)exp(−𝑖𝜔𝑡) (4.1) 

 
𝑈-(𝑧) = 𝑎exp(𝑖𝑘𝑧) (4.2) 

 
式(4.1)に対する位相共役波は 

 
𝐸$(𝑧, 𝑡) = 𝑎exp5𝑖(−𝑘𝑧 − 𝜔𝑡)8 = 𝑈$(𝑧)exp(−𝑖𝜔𝑡) (4.3) 

 
で与えられる。伝搬⽅向は-z となる。式(4.3)と式(4.1)を⽐較すると， 

ω
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𝑈$(𝑧) = 𝑈-∗(𝑧) (4.4) 

 
となり，複素共役の関係にあることが分かる。 
  ディジタル位相共役による波⾯補正の原理を Fig. 4.1 を⽤いて説明する。 
 

 
(a) 

 
(b) 

Fig. 4.1 Wavefront compensation by phase-conjugate mirror. 
  

 
4.2.2 ディジタル位相共役鏡を⽤いた散乱媒体を介した集光特性の向上 
 液晶を⽤いた空間光変調素⼦は，電圧により液晶分⼦の配向状態が変化し，位相遅延量
を制御できる。特に，Liquid Crystal On Silicon ‒ Spatial Light Modulator(LCOS-SLM)と
呼ぼれる反射型SLM の性能が進展している。最近では数キロフレーム毎秒で光の位相を変
調できる素⼦も市販されている。そのため，光波の位相変調やディジタル位相共役鏡によ
る散乱体中の集光作⽤を向上させる実験が⾏われている。その原理を Fig. 4.2 に⽰す。均
質な場合には平⾯波をレンズで集光すると，レンズの⼤きさで決まる回折限界まで集光さ
れたスポットが⽣成される。物体が散乱体である場合は，Fig. 4.2(a)に⽰すように，散乱
により光は様々な⽅向に伝搬する。これによりレンズにより集光する⽅向に進む光波は少
なくなり，集光スポットは⼤きく広がる。これに対して，Fig. 4.2(b)に⽰すように，散乱
体を通過した後も光を集光させるための⼿段に，波⾯変調技術がある。SLM に波⾯を変調
する位相パターンを表⽰することで，散乱体を通過後に集光される。ただし，⼊射エネル
ギーの 100%が集光されるわけでなく，散乱により様々な⽅向に光波が別れる中で，位相
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wavefront
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Phase conjugated
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wavefront



 31 

を揃えることで集光特性を向上させる。  
 

                    
(a) 

 
(b) 

Fig. 4.2 Improvement of focusing property by wavefront modulation. (a) Degradation of 
focusing property in a scattering medium and (b) improvement of focused spot by wavefront 

modulation by SLM. 
 

 SLM に表⽰する位相変調パターンをどのように設計するかが問題となる。本研究では，
⼲渉性の⾼いレーザー光を⽤いて散乱光の波⾯を計測し，デジタル位相共役により，光コ
ヒーレンストモグラフィーにおける低コヒーレンス光源の波⾯を変調し，散乱体通過後の
集光特性を向上させる。その概要を Fig. 4.3 に⽰す。散乱体によって変調された散乱光の
波⾯を測定するために，Fig. 4.3(a)に⽰すように，Probe光を散乱体上⾯に集光する。集光
された光は散乱体で散乱され，射出⾯に到達する。この射出⾯に到達した光波の波⾯(位相
分布)を⼲渉計で測定する。次に Fig. 4.3(b)に⽰すように，Fig. 4.3(a)で測定された位相分
布の複素共役となる位相共役波を発⽣させて，下から散乱体に⼊射させる。Fig. 4.2(b)と
同様に，位相共役波は，位相変調を補償する形で散乱体内部を伝搬するため，散乱体上⾯
で集光スポットが形成される。 
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(a) (b) 

Fig. 4.3 A method to improve the focusing property in a scattering medium. 
 

 
4.3 ディジタル位相共役鏡を⽤いたOCM 実験系 
 Fig. 4.4 にデジタル位相共役鏡を⽤いた SD-OCM システムを⽰す。このシステムは，レ
ーザー光が散乱媒質を通過した後の散乱光の波⾯を測定する⼲渉計と，位相変調を⾏う空
間光変調素⼦を⽤いたデジタル位相共役鏡を持つ SD-OCM システムから構成されている。
SD-OCM システムは，奥⾏き⽅向に狭い分解能を実現するために，⼲渉性の低い低コヒー
レンス光源を⽤いる。しかしながら，時間的・空間的コヒーレンスが低いため，波⾯計測
⽤の光源として⽤いることができない。そのため，散乱媒質に起因する波⾯計測には⼲渉
性の⾼いレーザー光が必要となる。低コヒーレンス光の中⼼波⻑と同じ波⻑をもつレーザ
ー光が存在するとは限らないので，レーザー光による波⾯計測結果から低コヒーレンス光
の波⾯変調を⾏うために波⻑変換を⾏う必要がある。 

まず，Fig. 4.4(a)の散乱光の波⾯測定に使⽤する⼲渉計について説明する。Table 4.1 に
光学素⼦のスペックを⽰す。コヒーレント光源である波⻑ 632.8 nm の He-Ne レーザー
(Melles griot 05-LHP-111)から出た光をビームスプリッターで 2 つに分割する。物体光は
対物レンズ（Olympus ULWD MSPlan 20，NA0.4，焦点距離 9 mm）で集光され，散乱媒
質を通過する。変調された物体光は，散乱媒体を通らない参照光と⼲渉し，その⼲渉パタ
ーンがイメージセンサ（CCD1）に取り込まれる。物体光と参照光の間に⾓度を設けるこ
とで等傾⾓⼲渉縞が得られ，2.4 で⽰したフーリエ変換に基づく縞解析により，振幅分布と
位相分布が求められる。ここで，位相分布は低コヒーレンス光の位相共役波の⽣成に利⽤
される。 
次に，中⼼波⻑ 785 nm，波⻑幅 18 nmの低コヒーレンス光源 SLD (Superlum S785-B-

I-15)を⽤いたディジタル位相共役鏡による SD-OCM システムを紹介する(Fig. 4.4(b)参照)。
SLD 光は位相変調型空間光変調素⼦ LCOS-SLM（Liquid Crystal on Silicon Spatial Light 
Modulator）で位相変調され，散乱媒質を通過することにより位相分布が補正される。
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LCOS-SLM としては，浜松ホトニクス社製 X10468-01 を⽤いた。LCOS-SLM は画素ピッ
チ 20 µm，画素数 600 ´ 800，CCD 1（FLIR BFLY-U3-23S6）は画素間隔 5.86 µm，画素
数 1200 ´ 1920 である。したがって，CCDと LCOS-SLM では画素ピッチと画素数が異な
る。そこで，CCD1 で得られた位相分布から LCOS-SLM で表⽰するための位相分布を変
換する必要がある。位相補正が効果的に働いていることを確認するために，以下の 2 点を
確認する。散乱媒体を通過した SLD 光に対する散乱補正の確認には，イメージセンサ
（CCD2）で SLD光の集光スポットを得る。CCD2 は Thorlabs DCU224 を⽤いた。1280 
´ 1024画素，画素ピッチ 4.65 µmである。SLD光は，光ファイバを⽤いた⼲渉計で，散乱
体を通過後に反射した光が再び散乱体を通過して広がった光と参照鏡から反射された 2 つ
の光が⼲渉する。この⼲渉光は分光器（オーシャンオプティクス社製 HR4000，波⻑範囲
699 nm〜889 nm）により，⼲渉スペクトル強度分布として得られる。2.3.1 で述べたよう
に，この⼲渉スペクトル強度分布をフーリエ変換することにより，深さ⽅向に沿った反射
率プロファイルを求める。Fig. 4.4(c)は構築した実験系の写真である。  
上述したように，He-Neレーザー光の波⻑ 632.8 nmと SLDの中⼼波⻑ 785 nmは異な

るため，波⻑⽐に合わせて位相量を調整した位相分布を作成する必要がある。Fig. 4.5は，
ディジタル位相共役波の⽣成過程を⽰したものである。ここでは，簡単のために測定対象
として散乱媒質ではなく，ハーフミラーを⽤いている。そのため，同⼼円状の⼲渉像が得
られている。つまり，Fig. 4.3 に⽰すように，He-Ne レーザー光を対物レンズで集光し，
散乱媒質で伝搬した後の出⼒光波を単レンズで CCD1 上に結像させたものである。散乱媒
質がない場合は，試料の厚みを伝搬するため，わずかにデフォーカスした光波が観察され
る。そのため，Fig. 4.5の左側の位相分布に⽰すような同⼼円状の位相分布が観測される。
この同⼼円状の位相分布は，He-Ne レーザーを⽤いて測定した位相分布 P1(x,y)から位相ア
ンラップされたものである。このとき，散乱媒質によって位相分布が歪んでいる場合には，
Goldstein 法[44]を⽤いて位相不連続な箇所を除去した。位相アンラップ後，He-Ne レー
ザと SLDの波⻑⽐に応じて位相量を変化させ，P2(x,y)を得る．その後，SLDの波⻑で位相
をラップする。He-Neレーザから SLD への波⻑変換後，LCOS-SLM に表⽰する位相分布
は Fig. 4.5 右側の位相分布のようになる。ここでは，位相分布は物体試料ではなく，散乱
媒体に起因すると仮定している。 
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(a) 

 
(b) 
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Table. 4.1 Parameters of optical elements. 
He-Ne laser Wave length [nm] 632.8 

CCD1 Pixel size[μm] 5.86×5.86 
Number of pixels 1200×1920 

CCD2 Pixel size[μm] 5.86×5.86 
Number of pixels 1200×1920 

LCOS-SLM Pixel size[μm] 20×20 
Number of pixels 600×800 

Microscope 
objective lens 

Focal length[mm] 9.0 
Numerical aperture 0.4 

 
 

 
(c) 

Fig. 4.4 Optical setup of SD-OCT with digital phase conjugation for improving the image quality 
in a weakly scattered medium. (a) Measurement of scattered light by an interferometer using a 
He-Ne laser, (b) SD-OCT using an SLD, and (c) the photograph. HWP, half-wave plate; M, 

mirror; SF, spatial filter; L, lens; BS, beam splitter; HM, half mirror; P, polarizer; TL, tube lens; 
ND, neutral density filter; SLM, spatial light modulator. 
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Fig. 4.5 Process of obtaining phase conjugate distribution from the measurement of optical 

interferometer. 
 

Fig. 4.6 に，開発した LabVIEW をベースとしたユーザーインターフェースを⽰す。Fig. 
4.6(a)は操作パネル，Fig. 4.6(b)は⼲渉縞データ，フーリエ変換法での空間周波数フィルタ
リング，位相分布を⽰している。本システムは，イメージセンサによる画像取得とフーリ
エ変換を⽤いた位相分布抽出，得られた位相分布からディジタル位相共役として空間光変
調素⼦に表⽰するまでの処理を 1 Hzで更新することが可能である。 
 本システムでは，散乱体を通過した集光スポットの向上を⾏うものであり，その反射光
に対して散乱体通過後に得られる光波形状を改善するものではない。ディジタル位相共役
により散乱体通過後の集光スポットは改善される。そのため，散乱体の向こう側にある物
体を⾼分解能に照明することは可能になる。ただし，物体から反射した光は，再び散乱体
を通過するため，反射光の波⾯は散乱により劣化する。このため，反射してきた SLD光は
劣化しているため，OCM の信号強度をさらに向上させるためには，反射 SLD 光に対して
補償光学のように波⾯を整形する必要がある。本研究では，反射光の補償光学は含んでい
ない。 
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(a) (b) 

Fig. 4.6 Developed interface of our developed system. (a) operation system, (b) image data. 
 
4.4 実験結果 
 本節では，実際に集光スポットと OCM による反射率分布を同時に計測する実験を⾏う
ことによって，集光性能向上と，OCT信号強度が向上することを確認する。また観測物体
越しに集光スポットを⾛査させることにより３次元イメージングを⾏う。最後に，本実験
システムにおける識別可能な周期構造を検証する。 
 
4.4.1 集光スポットの評価 
 観測物体としては，Fig. 4.7 に⽰すように周期構造を持つ解像度チャートの半分に散乱シ
ートを貼り付けたものを⽤いる。この解像度チャートはスライドガラスの上に⾦属コーテ
ィングがされたハーフミラーとしての特性をもつ。 

 
Fig. 4.7 Photograph of periodic chart with a scattering sheet. 
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散乱シートの性能を Table. 4.2 に⽰す。 
 

Table. 4.2 Parameters of the scattering sheet. 

Scattering angle 30° 

Thickness 0.1 mm 

 
本システムの動作を確認するために，2 つの実験を⾏った。まず，ハーフミラーに散乱

シートに貼り付けた物体を⽤いて，ディジタル位相共役による集光スポット形状の改善と
OCM信号の増加を確認する。次に，Fig. 4.7 の解像度チャートを⽤いて，集光スポットを
⾛査することで３次元イメージングを実施した。 

はじめに，ディジタル位相共役波発⽣による集光スポット形状の改善と OCM 信号の増
強効果があることを⽰す。Fig. 4.8 に⽰すように，ハーフミラーの半分に散乱⾓ 30 度，厚
さ 0.1 mm の散乱シートを添付した。Fig. 4.9にディジタル位相共役を⽤いた場合と⽤いな
い場合の SLDの集光スポットの変化を⽰す。Fig. 4.9（b），（d）は，それぞれ Fig. 4.9（a），
（c）の断⾯分布である。ディジタル位相共役を⾏わない場合，Fig. 4.9 (a)から波⾯は散乱
シートによって変調され，集光スポットを⾒ることができない。ディジタル位相共役波で
は，散乱シートによる位相変調が補償され，Fig. 4.9 (c)のように集光スポットを⾒ること
ができた。Fig. 4.9(d)の断⾯強度分布からガウス分布でフィッティングすると，スポット
径（1/e2 全幅）は 3.18 µm である。回折限界のビーム径は 1.20 µm であり，回折限界の
2.79倍の幅に集光できていることがわかる。Fig. 4.10 に OCM反射強度測定の結果を⽰す。
Fig. 4.10(b)には，散乱媒体の前⾯反射と背⾯反射による 2 つのピークが存在する。後⾯は
ハーフミラーに付着しており，その後，2 番⽬のピークが 1 番⽬のピークより⽐較的⾼く
なる。Fig. 4.10(a)のピーク値は-75.0 dB，(b)のピーク値は-55.0 dBである。この結果から，
2 つのグラフのピーク差は 20 dB であり，反射光強度が約 17.84 倍改善されたことがわか
る。 
そして，Fig.4.7 に⽰すような周期的な物体を提案システムで測定した。この周期的物体の
測定では，x軸に沿って 10 µmごとに反射率が異なる。この物体を⽔平⽅向に 3.3 µm ステ
ップで⾛査して 19点（x軸⽅向）で信号を得る。また垂直⽅向に 10 µmステップで⾛査す
ると 11点（y軸⽅向）得られる。各点で 10 回測定し，平均反射強度の結果を Fig. 4.12(a), 
(b)に⽰す。Fig. 4.12(a），（b）はそれぞれ，ディジタル位相共役を⾏わない場合と⾏った
場合の反射率分布である。Fig. 4.12(a)，(b)を⽐較すると，ディジタル位相共役波の⽣成
により，縦の 3 本線の構造をより鮮明に再⽣できることがわかる。３本の周期的な反射率
分布に対してディジタル位相共役を⽤いた場合の平均信号強度は-31.77 dBであり，位相共
役を⽤いない場合は-40.16 dB であった。反射構造がない場所での信号強度はそれぞれ-
43.55 dB と-47.38 dB であった。従って，ディジタル位相共役を⽤いた場合と⽤いない場
合の反射信号の差は 8.39 dB と 3.83 dB である。これらの結果から定量的にも反射信号が
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増加していると⾔える。Fig. 4.12(b)では，⼀部反射率が低くなっているが，これは⼤気の
時間的な揺らぎが原因であると考えられる。この対策として，光学系を密閉し，⼤気の乱
れや擾乱の影響を低減することが考えられる。 

 

 

 
 

(a) (b) 

  

(c) (d) 
Fig. 4.9 Spot profiles of SLD light observed at CCD2. (a) and (b) intensity image and its 
profile of SLD light without digital phase conjugation, (c) and (d) intensity image and its 

profile of SLD light with digital phase conjugation. 

10µm

 
Fig. 4.8 Measured object. 

Scattering sheet

Half-mirror
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(a) 

 
(b) 

Fig. 4.10 Improvement of OCM signal of the object of Fig. 4.8. Reflected signal along the depth 
position (a) without and (b) with digital phase conjugation. 

 

 
Fig. 4.11 Reflective measured object. 
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(a) 

 

(b) 

Fig. 4.12 Reflectance images by scanning the focused point (a) without and (b) with digital phase 
conjugation. 

 
 
 次に，３次元反射率分布を測定した結果を Fig. 4.13 に⽰す。Fig. 4.13(a)，(b)はそれぞ
れディジタル位相共役を⽤いない場合と⽤いた場合の３次元反射率分布を⽰している。⽩
⾊が反射率が⾼く，⿊⾊が反射率が低いことを⽰している。図から OCT 及び OCM では
光路⻑０の位置での反射率が最も⼤きいため，端⾯の反射率が⾼いことがわかる。このた
め，３次元構造をこの分布から認識することは難しい。 
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(a) 

 
(b) 

Fig. 4.13 3D imaging images (a) without a phase compensation (b) with a phase compensation. 
             
4.4.2 周期構造の測定 
 ここでは周期構造の測定分解能を評価する。測定対象は，Fig. 4.7 に⽰した 20 µm周期，
に加えて 10 µm と 8 µm の周期構造を⽤いた。測定対象を横⽅向にそれぞれ 3.3 µm，1.6 
µm，1.3 µmのステップで⾛査し，各 19点測定した。測定結果はディジタル位相共役波を
発⽣させた状態で⾏う。この測定を 3 回⾏い，反射率分布の平均をとる。20 µm 周期，10 
µm周期，8 µm周期の測定結果をそれぞれ，Fig. 4.14，Fig. 4.15，Fig. 4.16 に⽰す。 
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Fig. 4.14 Cross section of reflectance profile with a phase compensation with a period of 20 mm 

pitch. 

 

 
Fig. 4.15 Cross section of reflectance profile with a phase compensation with a period of 10 mm 

pitch. 
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Fig. 4.16 Cross section of reflectance profile with a phase compensation with a period of 8 mm 

pitch. 

 
Fig. 4.14 から，はっきりと 20 µm周期で変化が⽣じていることがわかる。Fig. 4.15を⾒

ると，周期のようなものが⾒えるが，Fig. 4.14 と⽐べてるとコントラストが低下している。
Fig. 4.16 では 8 µmの周期は観測できなかった。以上の結果から，本実験システムでは 10 
µmの周期構造を認識できる能⼒があるといえる。集光スポット径は約 3.2 µmであること
から更なる改良が必要である。 
 
 
4.5 おわりに 
 本章では，散乱媒体における OCM イメージングの空間分解能をより向上させることを
⽬的として，ディジタル位相共役鏡を⽤いた結像特性の改善と観測物体の３次元イメージ
ングを⾏った。位相変調型空間光変調素⼦として LCOS-SLM を⽤いて，散乱媒体中で変
調された光波の位相変化を補償することにより，散乱シートによって散乱された光の集光
特性を改善した。また，OCM における物体の反射率分布を観察することによって，OCM
信号強度が向上していることも確認した。さらに，観測物体を⾛査させることにより，
10 µm周期の３次元イメージングに成功した。 
 今後の課題としては，今回⽤いた散乱シートがやや弱い散乱であったため，散乱シート
の厚さを厚くして３次元イメージングを⾏うことが挙げられる。また 10~20 μmの間の周
期を持つ観測物体を⽤いて，より精密な⾯分解能の測定も課題として挙げられる。また，
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反射した OCM 信号は散乱体を通過しているため，信号⾃体が劣化している。そのため，
更なる OCM 信号を増加させるためには，天⽂学で⽤いられている波⾯補正を反射信号⾃
体にも導⼊する必要がある。 
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第５章 ライトフィールド顕微鏡と Deep Learning による 
⾼分解能化 

 
5.1 はじめに 

⽣命科学や⽣物学において，観察したい対象に蛍光標識をつけて様々な⽣命活動を⾮破
壊かつライブで観察できるようになっている[45-47]。多数の神経細胞や複数の脳領域間な
どの３次元空間で発現する⽣命活動を解明するためには，⾼速な３次元蛍光イメージング
技術の開発が必須である。近年，３次元イメージングの⼿法として，インコヒーレントデ
ィジタルホログラフィー[48-52]，強度輸送⽅程式[53,54]，ライトフィールド[55,56]，ラ
イトシート[57,58]に関する研究が注⽬されている。⾼速３次元イメージングを実現するた
めには１回の記録で３次元情報を記録する必要がある。 

ライトフィールドとは，空間の位置と⽅向の関数として光線に沿った放射輝度を⽰す 4
次元関数である。ライトフィールド顕微鏡の代表的な光学系では，従来の光学系の結像⾯
にマイクロレンズアレイを挿⼊したものであり，各レンズから光線の位置情報と⾓度情報
の両⽅を記録できるので，シングルショットによる 3 次元計測が可能な顕微鏡である。ま
た，幾何光学による光線再⽣によって計算機上で任意に視点⽅向と観察⾯の決定が可能で
ある。他の 3 次元蛍光イメージング⼿法に⽐べ，ライトフィールド顕微鏡は，⾮侵襲かつ
⾼速な 3 次元計測が可能であるという利点があるが，奥⾏き情報と再構成像の解像度がト
レードオフの関係にあるという問題点がある。つまり，⾼分解能の画像を得るには，奥⾏
き⽅向の情報が⽋損する。画質改善⽅法として，インテグラルイメージングにおいては，
レンズアレイを平⾯内で移動させる⽅法が提案されている[59-61]。 
本研究では，ライトフィールド顕微鏡によって取得した再構成像の解像度を，深層学習

の⼀つのモデルである U-net を⽤いることで改善を試みた。ライトフィールド顕微鏡と蛍
光顕微鏡を統合した光学系を構築し，ライトフィールド画像と蛍光顕微鏡による⾼解像度
2 次元画像を取得する。蛍光顕微鏡を⽤いた⾼解像度画像は，ディープラーニングの学習
データセットの教師画像として⽤いる。まず蛍光ビーズのサンプルを⽤いて深層学習に⽤
いるカーネルサイズの適切な値の決定を⾏った。その後蛍光ビーズの再構成像の解像度改
善を⾏ない，再構成像の解像度の改善を確認した。さらにタバコ培養細胞を⽤いた動画像
撮影を⾏い，画質改善結果を⽰す。 
 
5.2 深層学習を⽤いたライトフィールド３次元イメージング 

ライトフィールド顕微鏡では，従来の落射型のフルフィールド蛍光顕微鏡に加えて Fig. 
5.1 に⽰す よ う に ， イ メ ー ジセンサの前にマイクロ レ ンズアレ イ（以下，MLA；
MicroLens Array）を置くことで光線の位置情報と⾓度情報を記録できる。MLA は物体の
結像⾯に置かれており，イメージセンサは MLA の焦点⾯，つまりフーリエ変換⾯に置か
れる。レンズアレイの⼀つ⼀つのレンズで記録された画像を要素画像と呼ぶ。Fig. 5.1 に⽰ 
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すように，この要素画像は物体からの光線情報を有する。また，要素画像のサイズは MLA
の数と同じになる。３次元物体の奥⾏き情報を取得するためには光線の⾓度情報が 
必要になる。イメージセンサの画素数を N ´ N，MLAの数を M ´ M，要素画像の画素数
を L ´ Lとすると， 

𝑁 = 𝑀 × 𝐿  (5.1) 
となる。また，M ´ M は再構成画像の画素数，L ´ L は光線の⾓度の数となる。したがっ
て，奥⾏き情報を多く取得すると，再⽣像の画素サイズが少なくなり，再⽣画像の解像度
が劣化する。逆に，再⽣像の解像度を上げると，光線の⾓度情報がなくなり，奥⾏き情報
が失われる。本研究では，劣化した再⽣像の画質向上に向けて，深層学習を⽤いる。 
次に計算機における３次元再⽣の原理を説明する。Fig. 5.2 に⽰すように，⻘⾊の点を再

⽣する場合を考える。⻘⾊の点から出た光線は対物レンズ，チューブレンズ， MLA を通
過し，イメージセンサで検出される。幾何光学的にそれらの座標位置が求まるため，任意
の平⾯で再⽣計算ができる。Fig. 5.3 に直径 10 µm の蛍光ビーズの要素が画像と再⽣像の
例を⽰す。図から再構成ができているものの，蛍光ビーズがボケていることがわかる。そ
こで，本研究では深層学習を⽤いて再構成画像の画質改善を⾏う。  
深層学習では学習⽤データとして⼊⼒画像と教師画像である出⼒画像の取得が必要であ

る。そのため，本研究では対象となる物体のライトフィールド顕微鏡における要素画像と
画質改善⽤の学習⽤教師画像を取得するフルフィールド蛍光顕微鏡の画像を同時に取得で
きる光学系を構築した。実験系を Fig. 5.4 に⽰す。中⼼波⻑ 470 nm の LED（Thorlabs 
M470L4）から発せられた光はダイクロイックミラーで反射し，対物レンズ（Olympus 
ULWD MSPlan 20, NA 0.4）を通過して平⾏光で対象物に照射される。対象物は，蛍光を
発する蛍光ビーズ，または蛍光タンパク質を導⼊した植物細胞である。蛍光体から発せら

 
Fig. 5. 1 Typical optical setup of light-field microscope. In this figure, a single lens is used to 

make an imaging optics. 

Object

MLA Image Sensor

Angle

Image 
Plane

Lens
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れ顕微鏡対物レンズを通過した光は，平⾏光に近い形に変換され，ダイクロイックミラー
を通過し，チューブレンズ（TL）で拡⼤される。そして，蛍光はハーフミラー（HM）で
2 つの光波に分けられる。左側の光学系がライトフィールド顕微鏡の光学系である（Fig. 
5.4(b)）。 焦点距離 5.6 mm，レンズピッチ 150 mmの MLA，Thorlabs MLA150-7AR に 4f
光学系（L1 - L2）により拡⼤像が結像される。そして，MLA の焦点⾯における像は，別
の 4f 光学系（L3〜L4）によりイメージセンサ上に結像される。画像の記録には，画素数
1940 ́  1460，画素ピッチ 4.54 mmの CoolSANP KINOが使⽤される。TL，L1，L2，L3，
L4 の焦点距離はそれぞれ 200 mm，150 mm，150 mm，100 mmである。右上の光学系は
落射蛍光顕微鏡で，拡⼤された画像は 4f 光学系（L5〜L6）を通してイメージセンサで観
察される。L5と L6 の焦点距離は 150 mmである。イメージセンサは，浜松ホトニクス製
ORCA-Flash4.0，画素数は 2048 ´ 2048，画素ピッチは 6.5 µmである。この落射蛍光顕微
鏡は，ディープラーニングの学習過程で理想的な画像として使⽤される⾼解像度画像の撮
影に使⽤される。顕微鏡対物レンズ下の任意の観察深度⾯において，画像サイズの倍率を
変えずに⾼解像度画像を記録するために，L5の焦点⾯にディオプター20 m-1の可変焦点距
離レンズ（VFL），Optotune，EL-16-40-TC を使⽤する。2 つのイメージセンサのピクセ
ルピッチの差と位置のずれは，アフィン変換を⽤いて補正した。U-net のデータセットで
は，画像サイズを 256 ´ 256ピクセルに縮⼩している。 
 

 

 
Fig. 5.2 Numerically retrieved process from elemental images. 
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(a) (b) 

Fig. 5.3 (a) Examples of elemental images obtained by light-field microscope and (b) its 
reconstructed image. 

 
(a) 

  
(b) (c) 

Fig. 5.4 Schematic of the light-field microscope with an epi-fluorescence microscope for 
obtaining the training dataset for deep learning. (a) optical configuration, (b) a photo of light-field 

microscope, and (c) a photo of the epi-fluorescence microscope. L’s, lenses; M, mirror; MLA, 
microlens array; DM, dichroic mirror; MO, microscope objective lens; HM, half mirror; VFL, 

variable focal length lens. 
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次に，深層学習による画質改善⽅法を説明する。低解像度画像から⾼⾼解像度画像への
変換に⽤いられている３層の U-Net を⽤いた[62,63]。Fig. 5.5 に⽤いた構造を⽰す。今回
対象とした蛍光ビーズ及び細胞サイズは約 10 µmである。畳み込み⽤のカーネルサイズと
して 11 ´ 11 を⽤いた。Table 1 に⽤いたパラメータを⽰す。 

 
Table 1 Parameters used in U-net 

Optimizer Adam (Learning rate =1.0 ´ 10-4) 
Activation function ReLU 
Number of iterations 10000 
Batch size 6 
Kernel size 11 ´ 11 

 

 
5.3 実験 

はじめに蛍光ビーズを⽤いた実験結果を⽰す。蛍光ビーズは平均直径10.4 µmのNile red
を⽤いた。学習⽤データとして 45画像，テスト⽤データとして 5画像を⽤いた。学習⽤及
びテスト⽤データに対する学習の様⼦を Fig. 5.6 に⽰す。評価として SSIM （Structural 
Similarity Index Measure）Loss 関数を⽤いた。定義は以下の通りである。 

 

𝑆𝑆𝐼𝑀/0!! = 1 − 1$2!2"34#51$6!"34$5
12!$32"$34#516!$36"$34$5

 (5.2) 

 

 
Fig. 5. 5 Three-layer U-net model. 
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式(5.2)で mx, my,は横⽅向(x axis)の蛍光強度の平均値，縦⽅向(y axis)の蛍光強度の平均値，
sx, sy, sxyは横⽅向の標準偏差，縦⽅向の標準偏差，横・縦⽅向の共分散，C1, C2は評価値を
安定化するための定数であり，(0.01×L)^2 となる。Lは対応する画像の最⼤画素値である。 
10,000 回の学習の結果，SSIM Loss は学習⽤データ及びテスト⽤データに対して，それぞ
れ 9.48 × 10-2，1.63 × 10-1であった。 

また，Fig. 5.7 にテスト⽤データに対する出⼒画像を⽰す。Fig. 5.7 (a)がフルフィールド
蛍光顕微鏡での理想画像，(b) ライトフィールド顕微鏡で取得した要素画像，(c) U-net の
出⼒像である。Fig. 5.7 より，ビーズの周辺部に弱いノイズが⾒られるものの，画質が劇的
に向上していることがわかる。これは，学習データにはビーズが 1 つだったり，2 つ以上
つながっていたりと，さまざまなパターンが存在するためである。そのため，周辺部には
ビーズのノイズのような残像が現れると考えられる。しかし，このノイズは⼗分に⼩さい
ため，構築した U-net を使⽤してライトフィールド画像の画質を向上させることができる。 

 

 
Fig. 5.6 SSIM loss as a function of iteration. Orange and blue curves indicate SSIM loss for 

learning data and validation data, respectively. 
 
 次に，植物細胞を⽤いた結果を⽰す。緑⾊蛍光タンパク質で標識されたチューブリンを
もつタバコ培養細胞を⽤いた。本実験で⽤いた学習⽤データセットの例をFig. 5.8に⽰す。
データセットは 200枚⽤意した。Fig. 5.9に学習⽤データセットと評価⽤データセットに関
する SSIM Lossの変化を⽰す。10,000 回の学習後に，学習⽤データセットと評価⽤データ
セットに関する SSIM Lossはそれぞれ，2.54 ´ 10-1, 3.26 ´ 10-1である。Fig. 5.10 に評価⽤
データの再⽣像として，細胞分裂の様⼦を 10 分間隔で撮影した画像を⽰す。評価⽤データ
の学習曲線と実際の出⼒画像を⾒ると，全体的な解像度は改善されていると⾔え、細胞分
裂による核の変化は⼀部再⽣できている。しかし，細胞の内部の細かい構造や細胞の形が
上⼿く出⼒されていないことが分かる。今回の学習ではフォーカスのあった細胞核の画質
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改善が⾒られる。これは直径 10 mmの蛍光ビーズで最適化したカーネルサイズ 11 ´ 11 を
⽤いたことが要因の⼀つであると考えられる。植物細胞の観察では，観察したい対象に合
わせて U-netの最適化が必要になると考えられる。 
 

   
(a) 

   
(b) 

   
(c) 

Fig. 5.7  Validation test by using fluorescent beads: (a) ideal output images obtained by the epi-
fluorescence microscope, (b) reconstructed images obtained by the light-field microscope, and (c) 

output images of U-net. The scale bar is 10 μm. 
 

 

 
 

10 µm 
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(a) 

   
(b) 

Fig. 5.8 Fluorescence images of plant cells for the training set. (a) reconstructed images as input 
images and (b) ideal output images as output images. The scale bar is 20 μm. 

 
 

 
Fig. 5.9 SSIM loss as a function of number of iteration in tobacco culture cells. Orange and blue 

curves indicate SSIM loss for training data and validation data, respectively. 
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(a) (b) (c) 

Fig. 5.10 Time-lapse imaging of tobacco suspension culture cells expressing mEGFP-β-
tubulin; (a) ideal images by epi-fluorescence microscope, (b) reconstructed images by 
light-field microscope, and (c) output images of U-net. The scale bar is 20 μm. 

 
5.4 おわりに 

ライトフィールド顕微鏡の課題として，奥⾏き情報と再⽣像の解像度にトレードオフの
関係があり，奥⾏き情報を取得するためには再⽣像の解像度が劣化する問題がある。この
問題を解決するために，深層学習を導⼊し，画質改善を試みた。深層学習として U-net を
⽤いた。学習⽤の⼊⼒及び教師画像を同じ物体に対して実験的に取得する光学系として，
ライトフィールド顕微鏡とフルフィールド蛍光顕微鏡を⼀体化した光学系を構築した。蛍
光ビーズとタバコ培養細胞を⽤いた結果，直径 10 µmの蛍光物体及び細胞核については⼤
きな改善が⾒られた。タバコ培養細胞では細胞分裂する様⼦を改善して観察できるように
なった。今後の課題としては，細胞では様々なスケールの構造があるため，細胞核以外の
⼤きさにも対応できるように U-netの構造を最適化する必要がある。 
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第６章 結論 

   
⽣体組織は数ミクロンから⼗数ミクロンの⼤きさの不均⼀な形状をもつ細胞が不規則に
並んだ構造を有し，光の直進性を失う強い散乱体として作⽤する。そのため，⽣体深部を
⾮破壊，⾮接触にするには，⽣体内部に⼗分な光エネルギーを送り，そこから得られる蛍
光や位相（構造）情報を回復する技術が必要である。本論⽂の⽬的は，⽣体内部にある情
報や構造を⾼分解能に観察するためのセンシング・イメージング技術を開発に向けて，⼈
⼯散乱体作製技術を改良し，⽣体模擬材料を作製するための基盤技術を開発するものであ
る。さらに，⽣体内部のイメージング技術として，散乱を除去し，内部に微⼩光スポット
として照明するディジタル位相共役を⽤いた散乱補正照明技術と，⽣体組織の⾼速３次元
イメージング技術としてライトフィールド顕微鏡の画質向上に取り組んだ。これらの技術
を統合することで，⽣体内部に所望の状態で光を届ける散乱体深部照明技術と，⽣体内部
からの信号が散乱によって劣化したものを回復し，散乱体内部の情報を可視化する散乱透
視イメージング技術の開発に繋がる。 
本章では，本論⽂をまとめ，今後の課題を述べる。 
第１章では，序論として，研究背景，研究⽬的，論⽂構成を述べた。 

 第２章では，本論⽂での物理的基礎となる，散乱特性の指標として，散乱係数及び等価
散乱係数を紹介した。次に，⽣体内部を断層イメージング化する光コヒーレンストモグラ
フィーの原理を述べた。さらに，⾼速３次元イメージングの⼿法としてライトフィールド
顕微イメージングを紹介した。 
 第３章では，⽣体模擬材料の作製技術に向けて，作製時間を⼤幅に短縮できる複雑な散
乱係数分布が制御可能な３次元不均質⼈⼯散乱体について述べた。提案した積層ずらし構
造による⼈⼯散乱体の作製法はランダム空孔を配置したマスクパターンを⽤いて，⼀層ご
とにマスクパターンによる露光を⾏うことで積層構造の３次元造形を⾏うことで散乱体を
作製する。この⽅法は作製時間を⼤幅に短縮できるため，⼤⾯積な散乱体作製が可能であ
る。また，散乱体の特性を評価するために，コヒーレント光シミュレータを構築し，積層
ずらし構造による⼈⼯散乱体と空孔が完全にランダムである⼈⼯散乱体において，空孔密
度と出⼒ビーム径の関係を求めた。その結果，積層ずらし構造による⼈⼯散乱体は完全ラ
ンダム散乱体と同等の散乱特性を持つことを⽰した。次に，モンテカルロシミュレーショ
ンにより，散乱係数と出⼒ビーム径の関係を導いた。これらの結果から，積層ずらし構造
による⼈⼯散乱体の散乱特性を評価した。さらに，モンテカルロシミュレーションにより，
散乱係数と出⼒ビーム径の関係を導き，コヒーレント光散乱シミュレーションの結果と合
わせて，100 層，90 層と 75 層の積層ずらし構造による⼈⼯散乱体の散乱係数の制御につ
いて説明した。以上の結果から，空孔密度が 0 から 12%、空孔直径 2 µm の積層ずらし構
造による⼈⼯散乱体を⽤いて、1 cm-1から 17 cm-1の範囲で等価散乱係数の制御に成功した。 
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第４章では，⾼解像度 OCT システムの構築に向けて，波⾯の歪みをディジタル位相共
役鏡で補正することにより，集光特性や OCT 信号強度の向上を図った。ディジタル位相
共役鏡は，散乱媒質によって乱される波⾯を補正する技術のひとつである。OCT システム
では，低コヒーレンス光源を⽤いて観測物体の反射率分布を計測する。補正⽤の位相分布
を得るためには，⼲渉性の⾼い光が必要なため，ガイドレーザーを⽤いる。ディジタル位
相共役鏡における位相分布は，ガイドレーザーから低コヒーレンス光源への波⻑変換によ
って作成される。本研究では，空間光変調器（SLM）を⽤いてディジタル位相共役鏡を構
成する。実験では，観測物体として，散乱⾓が 30°の弱散乱シートを貼付けた周期チャー
トを⽤いた。まず，補正をかけたと光のスポット径が 3.178 µmであったことから，ウエス
トサイズの 2.79 倍まで集光特性が向上したことを確認した。また OCT 信号強度が向上し
ていることも確認した。さらにステージ⾛査により３次元イメージングを⾏い，実験シス
テムが 10 µmの周期構造を認識することができることが分かった。これらの実験により，
構築したOCT システムの有⽤性を実証することができた。 
第５章では，⽣体内部の⾼速３次元イメージング技術として，ライトフィールド顕微鏡

によって取得した再構成像の画質向上を，深層学習の⼀つのモデルである U-net を⽤いる
ことで改善を試みた。まず蛍光ビーズのサンプルを⽤いて深層学習に⽤いるカーネルサイ
ズの適切な値の決定を⾏った。その後，蛍光ビーズの再構成像の解像度改善を⾏ない，再
構成像の解像度の改善を確認した。さらにタバコ培養細胞を⽤いた動画像撮影を⾏い，画
質改善を⾏なった。実験系の特徴として，学習⽤の⼊⼒及び教師画像を同じ物体に対して
実験的に取得する光学系として，ライトフィールド顕微鏡とフルフィールド蛍光顕微鏡を
⼀体化した光学系を構築したことである。蛍光ビーズとタバコ培養細胞を⽤いた結果，直
径 10 µmの蛍光物体及び細胞核については⼤きな改善が⾒られた。タバコ培養細胞では細
胞分裂する様⼦を改善して観察できるようになった。今後の課題としては，細胞では様々
なスケールの構造があるため，細胞核以外の⼤きさにも対応できるように U-net の構造を
最適化する必要がある。 
 今後の研究課題としては，⼈⼯散乱体作製技術を⽤いて層構造をもつ⽣体模擬材料を作
製し，それを⽤いて散乱体内部に光を集光する技術の構築と，散乱により劣化した画像を
回復する技術のさらなる向上が挙げられる。特に，深層学習を⽤いる画像回復はトレーニ
ングセットを⼗分に⽤意し，フィルタサイズを適切に設定することで実現可能である。 
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