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一、前言

光學顯微術已成為現今生物細胞學領域上扮演

不可或缺的工具。然而，細胞的低吸收特性造成傳

統明視野顯微鏡 (bright-fi eld microscopy) 難以觀察
細胞的形態特徵，一般細胞必須透過外加染色標定

才便於觀察。但額外的處理程序除了複雜且耗時
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生物細胞與組織內不均勻的結構反映在折射率的變化，可以提供顯微鏡觀察的對比，不需要外在的螢光或

染色標定。無標定的觀察除了避免樣本型態或功能的改變，更使得活細胞可以長時間的觀察。相較於傳統

的相位差與微分干涉差顯微術以及新興的二維定量相位顯微術等，三維折射率分布可提供更豐富的結構資

訊，因此三維定量折射率顯微術近年來逐漸受到生醫光學領域的重視。本文簡介三維折射率顯微術和重建

理論的發展脈絡與原理，並且以作者實驗室所發展的兩個三維折射率顯微鏡，分別為馬赫－詹德干涉和共

光路干涉的架構，介紹驗證重建理論與顯微影像之結果以及活細胞影像範例。

Refractive index (RI) fluctuations in biological cells and tissue provide an intrinsic source of imaging contrast 
without external labels. The intrinsic phase contrast not only avoids morphological and functional alterations of bio-
samples but also enables long term observation of living specimens. Compared to more conventional phase contrast 
and differential interference contrast microscopies and emerging two-dimensional quantitative phase microscopy, 
imaging of the three-dimensional (3D) RI distribution provides more structural information of heterogeneities in 
bio-samples. As a result, 3D quantitative RI microscopy has attracted increasing attention in the fi eld of biomedical 
optics recently. In this manuscript, we review the principle and development history of 3D RI microscopy and 
associated reconstruction algorithms. Validation of reconstruction algorithms and two optical setups, one based on 
a Mach-Zehnder interferometer and the other based on a common-path confi guration, developed in our laboratory 
is provided. Finally, an example of live-cell imaging is demonstrated and potential biomedical applications are 
discussed.

外，更有可能造成細胞生理結構的改變或傷害。

一般而言，細胞在可見光波長範圍時可以視為相

位物體，過去研究顯示細胞的折射率與周圍介質 
(medium) 的折射率差異約為 0.01 至 0.03，遠遠大
於其吸收係數 (< 0.001)(1)。因此，當入射光波前通

過細胞時，因細胞結構的折射率與厚度使得波前產

生不同的相位延遲 (phase delay)，此相位延遲等於
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沿光線行進方向之樣本與介質折射率差的線積分。

荷蘭科學家 Zernike 在 1935 年發明相位差顯
微術 (phase-contrast microscopy)(2)，利用相位環 
(phase ring) 和相位板 (phase plate) 使得樣本散射光
與未散射光產生 180 度相位差的破壞性干涉，提升
細胞和胞器邊緣的對比度。相位差顯微術的發明

是光學顯微技術發展一個重要的里程碑，Zernike 
更於 1953 年獲得諾貝爾物理獎。後續，1952 年
波蘭科學家 Nomarski 提出的微分干涉差顯微術 
(differential interference contrast microscopy) 用來量
測樣本的相位梯度影像。這個技術利用偏振光，

結合偏振片 (polarizer)、分光稜鏡 (Nomarski prism) 
和解析片 (analyzer) 替代相位環與相位板，使得物
鏡的數值孔徑 (numerical aperture) 可完整地運用，
更大幅提升影像的軸向與橫向解析度。

雖然相位差和微分干涉差顯微術成功地運用相

位提高樣本的對比度，但僅限於定性地增強影像對

比，無法進一步進行定量分析。過去的研究發現生

物分子濃度正比於其與周圍介質折射率差(3)，一旦

細胞內結構產生變化將會表現於相位影像，因此定

量相位影像擁有相當高的潛力，用來量化觀察細胞

生理狀態的動態變化。近十年來，許多研究團隊

積極發展基於正軸 (on-axis)、微離軸 (slightly off-
axis) 與離軸 (off-axis) 干涉術(4) 的二維定量相位顯
微術。若樣本為相位物體，通過樣本的光束與一均

勻的參考光束 (平面波) 投影在二維光感測元件所
產生的干涉條紋強度 I(x, y)，一般可以用下列數學
算式描述：

I(x, y) = A(x, y) + B(x, y)cos[ px + qy +  (x, y) +  ]

A(x, y) 為背景平均強度、B(x, y) 為條紋振幅強度，
p 和 q 為干涉條紋的空間頻率， (x, y) 為樣本的相
位分布，  則為參考光與樣本光之間的相移 (phase 
shift)。依據取樣定理 (Nyquist-Shannon sampling 
theorem)，若干涉條紋的空間頻率 (取樣率) 大於樣
本相位的空間分布的兩倍頻寬時，可利用單張干

涉影像，透過像是二維希爾伯特轉換 (2D Hilbert 
transform)(5) 的方式計算樣本相位分布。若干涉條
紋空間頻率無法滿足取樣定理，則可透過調變參

考光與樣本光的相位差 ，產生多張不同且已知
或未知相移的干涉影像，利用移相演算法 (phase-
shifting algorithm) 計算樣本相位分布，常見的方法
如四步演算法 (= 0,  /2,  , 3 /2)(4)。目前二維定量

相位顯微術已經被應用於觀察紅血球細胞膜的擾動
(6) 與病理特徵(7, 8)、區分正常與癌細胞(9)、神經細

胞內物質傳遞(10) 等。
即使二維定量相位顯微術可提供相對於相位差

和微分干涉顯微術更多的定量資訊，但受限於相位

影像為二維的積分資訊，細胞內複雜的胞器與結構

分布和變化仍然無法由二維定量相位影像完全獲

得。有鑑於此，如何量測細胞三維折射率逐漸受到

重視。本文的第二部分將介紹三維折射率重建理論

與三維折射率顯微術的發展脈絡。第三部分介紹

我們實驗室發展三維定量折射率顯微鏡時的設計

考量，包含基於馬赫－詹德干涉術 (Mach-Zehnder 
interferometey)(11) 與共光路干涉術 (common-path 
interferometry)(12) 兩套系統。第四、五部分分別為
實驗結果與應用之討論。

二、三維折射率顯微術

1. 繞射斷層掃描 (Diffraction tomography) 
理論
根據惠更斯原理 (Huygens’ principle)，當平行

光束通過樣本時，樣本內部或樣本與周圍介質之間

的折射率變化會產生一系列的散射場。當入射光波

長遠小於樣本尺度時，可以忽略繞射現象而假設光

線為直線前進，如圖 1(a) 所示。例如一般 X 光斷
層掃描已廣泛地採用不考慮繞射的投影斷層掃描

術 (projection tomography) 重建生物組織的吸收係
數分布，利用樣本在偵測平面的強度與相位投影，

分別為樣本吸收係數以及樣本－介質折射率差的線

積分，擷取不同投影角度下的積分影像後，可以使

用濾波反投影法 (fi ltered-back projection) 等方式，
重建樣本的折射率和吸收係數分布，其數學原理為 
1917 年 Radon 提出的雷冬變換 (Radon transform)。
然而，一般細胞內部結構尺寸為數十奈米至數個微

米，和可見光波長相近，散射光的繞射效應通常不

能被忽略，如圖 1(b)。經過繞射效應後的散射場，
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理論上可以反推樣本的折射率分布。但考量多重散

射效應產生下，這樣的逆問題 (inverse problem) 非
常複雜且不容易求解。

1969 年，Wolf 提出傅氏繞射理論 (Fourier 
diffraction tomography)(13) 簡化這個逆問題：若樣本
為弱散射物體時，多重散射場遠小於單次散射場，

收集到的散射場可僅視為單次散射場。這個理論

中，弱散射物體的折射率分布可以表示為散射位能 
(scattering potential)，O(x, y, z)，定義為 (2 /λ)2 [n0

2 
 n(x, y, z)2 ]，其中   為入射光波長，n0 為介質折
射率。經一平面波照射物體後，於物體周圍量測樣

本散射的二維散射場 (包含振幅與相位) 分布 Us 與
弱散射物體的散射位能關係為：

O(Fx, Fy, Fz ) = j4 fz  Us (Fx, Fy；z= 0)

其中 O 和 Us 分別為散射位能和散射場的三維與二
維傅氏轉換。(Fx, Fy, Fz)、(Fx, Fy) 與 (f0,x, f0,y, f0,z) 分
別為散射位能、散射場與入射光的空間頻率，其相

互的關係為

0
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每個二維散射場的頻域影像對應到散射位能頻率空

間的一個部分球面，稱為伊瓦球 (Ewald sphere)，

如圖 2 所示，其半徑為 f0 = n0/，改變光源入射樣
本的投影角度或是光源的波長，可得到不同的部分

球面，此球面的張角由物鏡所能收集到的空間頻率

決定，即物鏡的數值孔徑所決定。將收集到的散射

場頻率資訊填入散射位能頻率空間後，再將 O(Fx, 
Fy, Fz ) 經過三維逆傅氏轉換，則可以得到樣本的
散射位能，進而轉換為三維折射率分布。

2. 三維折射率顯微術的實現
依據前述的投影斷層掃描或傅氏繞射理論等三

維折射率重建理論，過去已經有許多研究團隊提出

基於二維定量相位顯微術的三維折射率顯微鏡架

構。實驗上獲得多個投影角度的方式可以區分為

兩大類(14)：(1) 固定入射光方向，旋轉樣本角度或
移動位置(15-17)、(2) 固定樣本，改變入射光方向(18-

24)。第一類的架構，可以量得散射位能中絕大部分

的空間頻率成分，減少遺失的頻率資訊。但是這樣

的架構可能因機械式地轉動樣本，而造成樣本擾

動，反而使得重建的折射率影像解析度降低。第二

類方式則可透過掃描振鏡、平移透鏡等方式，改變

入射光的掃描方向，因此避免了樣本的額外擾動，

這類的掃描機制十分適合用在量測活細胞。但缺點

是掃描角度範圍受限於聚光鏡和收光物鏡，僅能收

集到樣本的前散射場，散射位能中大量遺失的頻率

成分，造成折射率數值不準確和空間解析度下降，

難以得到細胞的三維定量折射率分布。

(a) (b)

圖 1. 
(a) 忽略繞射現象時，光通過
樣本時仍為直線行進，(b) 考
慮繞射時，散射光的傳播現

象。

偵測平面

入射光 1 入射光 1
入射光 2 入射光 2

偵測平面
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在 1990 年代俄羅斯科學家 G.N. Vishnyakov 與
其同僚採用影像式移相干涉術以及掃描入射光方

式，獲得多個投影角度下的二維散射場，並在三維

折射率重建時引入外加的限制條件，補償空間頻率

的遺失，以估計紅血球、白血球等細胞的折射率
(25, 26)。但是，受限於當時儀器的限制，例如相機

速度較慢且像素較少、光學平台抗震能力較差等因

素，重建折射率之品質不佳，因此沒有獲得廣泛的

重視。受益於近年來精密儀器與互補式金屬氧化物

半導體 (complementary metal-oxide-semiconductor, 
CMOS) 感光元件的進步，美國麻省理工學院的 M. 
S. Feld 團隊於 2007 年(19) 同樣以掃描入射光角度
的方式結合一套使用高速相機的馬赫-詹德移相干
涉架構，利用四步相移干涉法計算二維散射場分

布。在後續三維重建的過程中，引入正則限制條件 
(positive constraint)，假設細胞內部的折射率分布必
須大於或等於周圍介質 (水) 的折射率，透過迭代
計算得到細胞的三維折射率分布。正則限制條件和

迭代演算法彌補了散射位能頻率成分遺失的問題，

首次成功地定量了動物細胞的三維折射率分布。

三、設計三維定量折射率顯微鏡

1. Digital Holographic Microtomography 
(DH T) (11)

雖然前人已經提出不同的三維定量折射率顯微

鏡架構，其中以基於多步移相干涉術最為廣泛。這

些架構所採用的演算法必須使用固定或已知的相移

間隔，才能解出散射場的二維相位分布。然而，干

涉影像的相移會受環境影響，造成光路上元件振

動或移相器 (phase shifter) 不夠準確等因素產生誤
差，造成二維相位影像產生明顯的相位錯誤(27)，

進而降低重建折射率的準確性。針對此問題有研究

者提出，以主動式回授穩定系統，並精確控制干涉

影像的相移(28, 29)，但額外的穩定系統除了增加硬

體成本外，更會造成掃描時間的增加。若樣本為活

細胞，掃描時間的拉長，樣本的擾動將會造成後續

折射率重建的模糊與誤差。基於這樣的考量，我

們不使用額外的回授機制，整體顯微系統為一開

路系統 (open-loop system)，僅利用一個簡單的壓電
材料產生不同相移的干涉影像。雖然干涉影像的相

移依然有誤差，但目前已有許多移相演算法可以從

相移未知的數張干涉影像計算樣本的相位影像。

圖 2. 傅氏繞射理論。
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考量準確性和計算速度，我們採用 Z. Wang 和 B. 
Han 所提出基於最小平方差原理的進階迭代演算法 
(advanced iterative algorithm)(30)，使用至少 3 張不
同相移的干涉影像求解樣本的散射場影像。另一方

面，高同調性的雷射光源通常會使得干涉影像存在

固定的斑點雜訊 (speckle noise)，這些斑點雜訊也
會造成折射率重建的準確值，因此必須在整個掃描

角度範圍內都保有清晰的干涉條紋之條件下，盡量

縮短雷射光源的同調長度。

基於上述的設計考量，我們建立了三維折射

率光學顯微鏡，架構為馬赫－詹德移相干涉術 (如
圖 3 所示)。系統光源採用較低同調性 (同調長度
約 10 公分) 的 532 nm 固態雷射，減少斑點雜訊的
影響。雷射光經過偏振分光棱鏡 (polarizing beam 
splitter, PBS) 分光後，可分為兩個路徑：樣本光路
徑與參考光路徑。樣本光於聚光鏡 (condenser) 的
背焦平面聚焦後，通過聚光鏡成為平行光入射樣

本，OL 為數值孔徑 1.4 的 100 倍油鏡 (UPLSAPO 
100X, Olympus)，用以收集通過樣本的入射光與

散射光；該路徑上含有兩個正交掃描的掃描振鏡 
(SM1 和 SM2，Nutfield Technology, Inc)。當轉動 
SM1 與 SM2 時，入射樣本的平行光掃描角度會隨
之改變，掃描角度受限於聚光鏡和物鏡的數值孔

徑，最大約為 65° 至 65°。參考光路徑上的壓
電材料 (piezo actuator, PZT；AE0505D16F, NEC-
Tokin) 用來產生相移。樣本光和參考光經過消偏振
分光棱鏡 (non-polarizing beam splitter, NPBS) 後會
合，於相機 (GZL-CL-41C6M-C, Point Grey) 上疊加
產生干涉影像。

目前相機速度為 80 張／秒，每個掃描角度擷
取多張不同相移的干涉影像，以計算樣本的二維散

射場 (包含振幅與相位)。雖然最少 3 張干涉影像就
可求解樣本的散射場影像，但是為了降低雜訊、提

高精確度，每個掃描角度使用 6 張不同相移干涉影
像計算散射場影像。每一樣本掃描 800 個角度，一
次掃描約需 48 秒。值得注意的是，必須避免雷射
在相機感光元件前的保護玻璃產生自我干涉，一旦

產生自我干涉條紋會造成重建影像布滿雜訊。整體

圖 3. 三維折射率顯微術系統架構，實線為入射與參考光路，虛線為樣本的散射光路。
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的顯微系統由本實驗室發展的 Windows C GUI 
程式控制。得到掃描角度範圍內的散射場分布後，

採用傅氏繞射理論結合正則限制條件與迭代演算法

重建樣本的三維定量折射率影像。

2. Tomographic Diffractive Microscopy 
Based on a Common-Path 
Confi guration(12)

開路的 DHT 系統雖然改進了原本移相演算
法易受振動雜訊影響的問題，但由於採用馬赫－詹

德干涉架構，需要較長的光源同調長度，依然有斑

點雜訊的產生，影響重建折射率的準確度。另一方

面，馬赫－詹德干涉術相當容易受到外界環境振動

影響，使得不同投影角度下散射場的相位背景值 
(應為零) 產生平移或傾斜。雖然平移或傾斜的相位
背景可以透過數據後處理來校正，但是當樣本密度

過高或結構複雜時，十分不易校正相位背景。

為解決上述的問題，我們提出共光路的三維顯

微鏡架構，如圖 4(a)。此架構仍採用掃描振鏡改變
樣本的掃描角度，不同的是，我們取消原有的獨立

參考光路，在物鏡後方放置一穿透式光柵，使穿透

樣本的入射光與樣本散射光產生繞射，分別取零階

與正一階的繞射光束作為樣本與參考光束，之後

同時經過 4f 透鏡架構投影至相機產生離軸干涉影
像，然後以希爾伯特轉換演算法計算樣本二維散射

場的相位。我們選用的光柵在零階與正一階的繞射

效率最佳且大約相等，可以獲得最佳的干涉可見

度 (visibility)。然而此光柵同時會產生其他階的繞
射，因此我們在物鏡的一個傅式平面放置一個視窗

進行空間濾波 (spatial filtering)。如圖 4(a) 的插圖
所示，黑色與藍色圓圈分別代表零階與正一階繞射

的空間頻率成分，沿水平方向錯開一段適當距離；

其中零階繞射光作為樣本光，因此其所有的頻率成

分都通過視窗，正一階繞射光作為參考光，因此

其頻率為零的直流成分 (藍色圓的圓心) 必須通過
視窗，而其他各階繞射光的直流成分 (如紫色與綠
色圓的圓心) 都「不能」通過此視窗。值得注意的
是，為提供一均勻的參考光，可調整光柵的前後位

置來改變零階與正一階繞射影像分離的程度，讓正

一階繞射的空白區域影像與零階繞射的樣本影像在

相機上重疊，如圖 4(b)，因此本架構適用於較稀疏
的樣本。

(a) (b)

圖 4. 共光路三維折射率顯微術之光學架構圖。
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此架構為共光路系統，可有效地抵抗外界環境

的振動造成的干擾，並且可使用低同調光源，大幅

降低斑點雜訊。此外，由於每個投影角度僅需拍攝

一張干涉影像，在不犧牲影像解析度的情況下，可

以大幅提升影像擷取速度，相當有利於活細胞樣本

的三維折射率動態觀察。若考量維持光學影像解析

度的繞射極限，干涉影像的條紋空間頻率須大於物

鏡所能通過的空間頻率的兩倍，且干涉條紋的每一

週期至少須由相機的兩個像素取樣，故此共光路架

構的視野大小在使用同樣相機的條件下，與前述的 
DHT 系統相比較為受限。

四、實驗結果

1. 投影斷層掃描與傅氏繞射理論比較
雖然已經有研究使用繞射斷層掃描重建細胞三

維定量折射率分布，但也有部分研究使用投影斷層

掃描重建。為了比較投影斷層掃描和繞射斷層掃描

兩者在重建細胞折射率分布的效果，我們根據前人

研究設計了一個數值細胞仿體 (圖 5)。
我們利用傅氏繞射定理產生一系列單軸掃描角

度在 65° 至 65° 間的二維散射場影像，分別採用
投影斷層掃描和繞射斷層掃描重建細胞折射率分

布，繞射斷層掃描採用直接頻率內插方式，將散射

場頻率成分填入散射位能的頻率空間。套用正則限

制條件經過 200 次的迭代計算後，重建後的細胞影
像 x-y 截面如圖 6(a) 和 (b) 所示。投影斷層掃描的
平均折射率比理論值低估 0.012；而第二種方式的
折射率分布結果十分接近理論值，然而在細胞核仁

的周圍有明顯誤差。為了解決胞器邊緣折射率低估

的誤差，我們結合繞射斷層掃描與總變異量 (total 
variation) 最小化的演算法重建細胞影像(11)。由於

細胞內部的結構折射率變化應為連續的漸變，較少

有突然上升或下降的變化，因此假設折射率的梯度

總變異量最小下，重建折射率影像。模擬結果如

圖 6(c) 所示，這個演算法能提高重建折射率的準
確度，並減少胞器邊緣誤差，但缺點是計算時間遠

高於頻率域直接內插的繞射斷層掃描演算法，以在 
512 512 512 格點為例，計算時間增加約五倍。

2. 掃描角度與散射位能頻率資訊關係
我們提出的兩種三維折射率顯微鏡的掃描

角度皆介於 65° 至 65°。在掃描角度範圍內，
若取樣的角度越多，則散射位能的頻率成分涵蓋 
(coverage) 愈多，重建的折射率愈準確。如圖 7 所
示，入射光在 x-z 平面上掃描，比較 10 個角度與 
100 個角度下的空間頻率成分。然而取樣角度增
加，會造成掃描時間的增加，活細胞的擾動可能會

使影像模糊。因此，針對不同樣本的特性必須權衡

掃描時間長短與掃描角度的多寡。

(a)

(c)

(b)

(d)
圖 5. 
數值細胞仿體。
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(a) (c)(b) (d)

圖 6. 數值細胞仿體：(a) 投影斷層掃描、(b) 頻率域直接內插的繞射斷層掃描演算法、(c) 繞射斷層掃描結合
總變異量演算法、(d) 分別為 (a) 至 (c) 白色虛線的折射率數值分布。
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3. 實驗驗證
為驗證系統的正確性，我們採用塑膠小球 

(polystyrene bead) 做為測試樣本。圖 8 為直徑 10 m 
塑膠小球浸泡在高折射率油 (折射率 1.562) 內經過
掃描重建後的三維影像。分別採用不同掃描方式：

單軸直線掃描、雙軸十字形掃描與雙軸圓形掃描方

式，由實驗結果可以看出採用雙軸圓形掃描方式，

可以大幅降低背景雜訊，提高影像在光軸方向的空

間解析度。從小球影像的邊緣估計系統的橫向與

軸向解析度皆約為 350 nm，折射率的精確度約為 
0.001。

我們利用建立的三維定量折射率顯微鏡用來

重建活子宮頸癌上皮細胞，HeLa cell 細胞，的
三維折射率分布。培養環境為 37 °C、5%  CO2 

培養箱，使用培養液為含有 10% FBS 的 DMEM 
(Dulbecco’s modifi ed eagle’s medium)。採用雙軸圓
形掃描方式，總共擷取 800 個角度。由於擷取角度
涵蓋 x 和 y 方向等各個方向，可以得到足夠地空間
頻率成分，利用頻率域直接內插的繞射斷層掃描重

建結果和結合總變異量最小化的演算法結果相近。

因此，我們利用頻率域直接內插的繞射斷層掃描演

算法重建。重建影像如圖 9 所示，由影像可以清晰

(a)

(b)

(e)

(c)

(f)

(d)

(g)

圖 7. 掃描取樣角度與散射位能頻率空間涵蓋率關係。(a) 掃描角度與樣本相對位置關係圖、(b) 至 (d) 分別
為取樣 10 個角度時，所能獲得的空間頻率成分，白色代表可由散射場得到的頻率資訊，黑色代表遺
失的資訊；(e) 至 (g) 則為取樣 100 個角度時的結果。
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(a) (b)

(e)

(h)

(c)

(f)

(i)

(d)

(g)

(j)

圖 8. (a) 塑膠小球二維相位影像。(b) 至 (d) 重建的三維折射率在物鏡焦平面的 x-y 切面，(e) 至 (g) 通過小球
中心的 x-z 切面折射率分布，(h) 至 (j) 為三種掃描方式於樣本空間頻率域的資訊分布。(b)、(e)、(h) 單
軸掃描，(c)、(f)、(i) 為雙軸十字形掃描，(d)、(g)、(j) 為雙軸圓形掃描。
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地看出細胞在光軸方向不同切片的折射率分布以及

各種胞器，包含細胞核、核仁與細胞質等折射率分

布。

五、應用

三維定量折射率顯微術可以提供次細胞解析度 
(subcellular resolution) 的折射率影像，比起二維定
量相位顯微鏡可以提供更多的結構資訊。過去許多

研究發現上皮細胞在癌病變過程時，細胞的結構，

如細胞核大小、密度等，會隨之改變；這些改變進

而造成細胞或組織的散射角度分布與散射係數之改

變。透過量測細胞和組織的三維折射率分布，結合

電磁波傳遞的數值模擬，可以定量地了解細胞、組

織的結構對於電磁波散射的影響，進而輔助解釋組

織光譜與光學影像等光學診斷技術的實驗結果或

提供學理基礎(31)。也有其它團隊使用三維折射率

顯微鏡研究紅血球因為瘧原蟲感染或其它病變因素

產生的型態變化(32)；若採用多波長光源時，還可

利用血紅素折射率的色散效應得到更豐富的診斷資

訊。

另一方面，得利於高速相機的發展，三維折射

率顯微術具有觀察細胞毫秒等級的動態行為的潛

力。透過次細胞等級的解析度和毫秒等級動態行為

的能力(33)，未來可以應用於觀察細胞內胞器或物質

傳輸的過程、免疫細胞與細胞之間的作用等應用。
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(a) (c)(b)

圖 9. HeLa 細胞的折射率分布：(a)-(c) 分別為物鏡焦平面往上 1.5 m、焦平面與焦平面往下 1.5 m 的折射
率分布。
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