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Разработана методика использования локальной томографии для исследования морфологии и динамики

клеток и субклеточных структур, распространение оптического излучения в которых описывается урав-

нениями дифракционной томографии. Доказано, что преимущество локальной томографии заключается

в том, что возможно быстрое вычисление искомого распределения в интересующей точке или области

объекта без проведения полной реконструкции всего сечения, а также исследование биологических клеток,

размер которых превышает поле зрения томографа. Разработан алгоритм обнаружения координат локальных

изменений плотности внутри объекта. Методами математического моделирования проведен анализ чувстви-

тельности локальных алгоритмов к изменениям внутри модели клетки, параметры которой были выбраны

близкими к характеристикам нативной клетки. Особое внимание было уделено сравнению локальных

алгоритмов обратного проецирования (Радон) и обратного распространения (Деваней) для дифракционных

проекций. Исследована чувствительность алгоритмов к фазовым шумам прибора и микросмещению объекта

для различных моментов времени наблюдения. Приведены результаты экспериментальной апробации

алгоритмов на примере набора локальных дифференциальных томограмм, полученных при исследовании

изменений Retzius-нейрона пиявки под воздействием нейромедиатора — глутамата. Измерения проводились

на дифференциальном томографе в течении 10min. Анализ результатов показал, что разработанная методика

позволяет исследовать локальные изменения внутри клетки.
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Введение

Неинвазивное исследование внутриклеточной дина-

мики морфологии субклеточных структур представляет

большой интерес как при исследовании функции клеток,

так и при анализе воздействия различных веществ на

клетку. В настоящее время явно не хватает адекватных

подходов и методик, позволяющих проводить неинвазив-

ное исследование без изменений функции живой клетки,

т. е. проводить измерения состояния в условиях in vivo и

in vitro на живых и функционирующих биологических

объектах. В то же время не решена проблема непо-

средственного наблюдения за субклеточными системами

и состоянием клетки, проблема комплексного иссле-

дования динамического изменения отдельной клетки и

ее структур. Очевидно, что изучение пространственно-

временных изменений клетки с помощью неинвазивных

методик позволит выявить механизмы как изменения со-

стояния клетки, так и процесса доставки лекарственных

препаратов в клетки и отдельные клеточные органеллы.

В настоящее время методы вычислительной томогра-

фии широко используются в оптической фазовой микро-

скопии для формирования методологии неинвазивного

измерения пространственного распределения показателя

преломления внутри прозрачных объектов, например

живых клеток [1–6]. Очевидно, что для исследования

трехмерных изменений цитоплазмы клетки можно ис-

пользовать именно томографическое направление фа-

зовой и абсорбционной микроскопии. Это обусловлено

тем, что получение проекционных данных объекта осу-

ществляется за счет зондирования плоским параллель-

ным пучком света по различным угловым направлениям.

В традиционной томографии диаметр пучка должен быть

больше размера объекта. Однако на практике часто раз-

мер зондирующего пучка меньше области, занимаемой

объектом. В микроскопии живых клеток это может быть

обусловлено следующими причинами.

1. Необходимость исследования с высоким разреше-

нием (увеличением) субклеточных органелл клетки, при

котором размер клетки становится больше поля зрения

микроскопа.

2. Морфология и состав биомолекул клеток специфи-

чен, так что внешняя тонкая оболочка (плазматическая
мембрана и цитоскелет) имеет больший показатель
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преломления, чем цитоплазма. Сказанное приводит к

тому, что при оптическом зондировании свет на кра-

ях клетки претерпевает дифракцию и/или рефракцию.

Этот эффект можно устранить, если зондировать толь-

ко центральную часть клетки и использовать пучок

света, диаметр которого меньше поперечного размера

клетки.

3. Необходимость ограничения области исследования

и зондирования клетки при изучении динамики отдель-

ных внутренних органелл клетки с целью сокращения

времени съема данных, уменьшения фотодиструкции

структур клетки и условий функционирования клетки в

целом.

Мы считаем, что для всех приведенных выше за-

дачах размер проекций должен быть меньше размера

объекта. Можно выделить два основных ограничения,

которые возникают при реконструкции томограмм по-

добных объектов. Во-первых, особенности оптической

схемы многоракурсного зондирования препарата клеток

и клеточных структур дает возможность зондирования

объекта в ограниченном угле обзора [7], во-вторых,

такой объект, как, например, нервная клетка или сово-

купность клеток, превышающих область зондирования,

приводит к проблеме неполных проекций. Эти ограниче-

ния делают задачу реконструкции томограмм, используя

обратное преобразование Радона или инверсию дифрак-

ционных проекций, существенно некорректной и приво-

дят к многочисленным артефактам в восстановленном

изображении, для компенсации которых надо ухудшать

пространственное разрешение.

Необходимость реконструкции томограмм по ограни-

ченным по пространству проекциям привела к разра-

ботке новых алгоритмов и появлению так называемой

локальной томографии, которая позволяет восстанавли-

вать томограммы только тех областей объекта, которые

представляют интерес (Region-of-interest, ROI) [8,9]. Ло-
кальная томография (или как ее иногда называют ROI-

томография) дает возможность независимого и быстрого

вычисления искомого распределения в интересующей

точке или области без проведения полной реконструк-

ции.

Очевидно, что изображения, которые получаются в

локальной томографии, являются только некоторым

приближением реальных распределений плотности внут-

ри исследуемых объектов и требуют подтверждения ре-

зультатов с помощью других методов (флуоресцентная
микроскопия, раман-спектроскопия и т. д.). При этом

связь между распределением, формируемым в локаль-

ной томографии, и истинным хорошо известна (см.,
например, [10]). Основным достоинством локальной то-

мографии является ее чувствительность к изменениям

внутренней структуры, что вытекает из реализации опе-

раций обратного проецирования и суммирования мно-

горакурсных проекций. Поэтому представляет интерес

использовать методы локальной томографии для анализа

изменений, которые происходят в клеточной структуре,

не проводя ее полной трехмерной реконструкции.

Как известно, для живых клеток характерны несколько

эффектов, которые приводят к изменению ее фазового

изображения. Во-первых, локальные колебания мем-

браны, называемые также фликкер, или динамические

флуктуации мембраны. Во-вторых, движение органелл

внутри клетки (циклозис), в третьих, изменения, свя-

занные с синтезом и распадом белка, которые приводят

к флуктуации плотности внутри клетки. В результате

указанных процессов происходят изменения фазы про-

шедшего через объект волнового фронта света. Важно,

что локальная томография позволяет выявить локальные

изменения внутренней структуры клетки, в частности

дифференцировать изменения в фазовом изображении

изменение формы клетки от изменения плотности как

цитоплазмы, так и субклеточных структур. Также при

этом возможно анализировать и характер шума, выделяя

определенные частоты колебаний фазы и оценивая с

их помощью динамические процессы, протекающие в

клетках.

Ранее мы выявили особенности локальной томогра-

фии, основанной на инверсии Радона, и возможности

ее применения для исследования внутренней структу-

ры биологических объектов [10]. Однако известно, что

инверсия Радона справедлива только для случая, когда

распространение излучения через объект описывается

либо уравнением прямой, либо кривой второго порядка.

Возможно также применение инверсного преобразова-

ния для случая однократного рассеяния в приближении

Борна или Рытова для уравнения эйконала [11,12]. В на-

стоящее время для исследования методами оптической

томографии живой клетки используются также методы

дифракционной томографии, основанной на данном при-

ближении. Важно, что возможность применения локаль-

ной дифракционной томографии (ЛДТ) биологических

объектов практически не обсуждалась.

Целью настоящей работы было развитие методов ЛДТ

и исследование их чувствительности к малым измене-

ниям внутренней структуры объектов, для обеспечения

измерений локальных структурно-морфологических и

динамических характеристик изолированных функцио-

нирующих клеток и клеточных структур. Предложен ал-

горитм определения координат области изменения плот-

ности внутри микрообъекта, а также особое внимание

было уделено сравнению дифракционной и радоновской

локальных инверсий применительно к дифракционным

проекциям.

Уравнения ЛДТ

Для определения основных уравнений ЛДТ ограни-

чимся двумерным случаем. Пусть распределение пока-

зателя преломления внутри объекта описывается функ-

цией f (x , y).
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Рис. 1. Модель сечения клетки. (a) Дифракционная проекция модели, полученная под углом зондирования φ = 0. (b) Проекция

вычислена по формуле (1).

Следуя работе [12], запишем уравнение дифракцион-

ной проекции в следующем виде:

v

f D(p)

∞
∫

−∞

k0
√

k0 − k2

× exp

[

−i

[

k p +

(

√

k2
0 − k2 − k0

)

(q − l)

]]

× dxdy exp[ik p]dk, (1)

где k0 = 2π
λ
, ϕ — угол зондирования,

p = x sinϕ + y sinϕ, q = −x sinϕ + y cosϕ, l —

расстояние от плоскости регистрации до центра

объекта, k — координата в частотной области.

Данное уравнение использовалось для моделирования

процесса получения дифракционных проекций.

В качестве объекта взята математическая модель клет-

ки, размер которой превышает поле зрения микроскопа.

Изображение её представлено на рис. 1, a.

Размер изображения 256 × 256 пикселей (20× 20µm).
Объект имитирует клетку, отделённую от внешней сре-

ды плоской мембраной, с ядром и включением пере-

менной плотности. Иммерсия и жидкая внутриклеточная

среда обладают равными показателями преломления.

Мембрана и ядро отличаются от показателя преломле-

ния внутриклеточной среды на величину 1n, равную 0.1.

Расчёт проведён в относительных величинах, поэтому

показатель преломления иммерсии и внутриклеточной

среды принимается равным нулю: nим = nср = 0, а по-

казатели преломления клеточных структур (мембрана,
ядро, включение) равными nкл = nср + 1n = 0.1.

Форма объекта. Для имитации протяженной клетки,

размер которой превышает поле зрения микрообъектива,

мембрана представляет из себя две параллельные линии

на расстоянии 21µm толщиной 1µm и с показателем

преломления nкл, равным 0.1. Ядро из себя представляет

круг, расположенный в верхней части клетки, диаметром

4.8µm и с равномерно распределённым по всей площади

круга показателем преломления nкл, равным в каждой

точке внутри данного круга 0.1. Включение перемен-

ной плотности представляет из себя неоднородность,

расположенную в нижней части клетки, с показателем

преломления, распределённым внутри круга диаметром

30 пикселей, по закону Гаусса:

A exp−
(x − x0)

2 + (y − y0)
2

σ 2
,

где A — максимальное значение гауссианы, равное

показателю преломления nкл = 0.1; x0, y0 — координаты

центра гауссианы, σ — параметр, определяющий шири-

ну гауссианы, σ = 2.5µm.

Объект освещается плоской волной с различных на-

правлений.

На рис. 1, b представлена центральная проекция

(ϕ = 0), вычисленная от модельного объекта.

Используя описанную модель, формировался набор

дифракционных проекций для различных углов зонди-

рования.

Алгоритм ЛДТ основан на уравнениях обратного

распространения [12]. В случае ограниченных проекций

мы не имеем возможности осуществлять их фильтра-

цию, необходимую для восстановления томограмм как

в случае дифракционной томографии, так и в случае

радоновской томографии [10]. Поэтому формирование

дифракционного суммарного изображения из ограничен-
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Рис. 2. Восстановленное изображение модели клетки (рас-
пределение фазы). Использовался алгоритм ЛДТ при ограни-

ченном угле зондирования (φ = ±37.5◦) и апподизированным

проекциям.

ных проекций можно описать выражением

V

f D(p, q) =

A
∫

−A

V

f D(p′)G(p − p′, q − l)d p′,

G(p, q) =
1

2π

k
∫

−k

dk exp i

[

k p +

(

√

k2
0 − k2 − k

)

q

]

,

(2)
FD(x , y) =

ϕ0
∫

−ϕ0

V

f D(x sinϕ + y cosϕ; −x sinϕ + y cosϕ, ϕ)dϕ. (3)

В дальнейшем проводится сравнение изображений,

полученных методом реконструкции локальной томо-

графии по дифракционным проекциям для деванеевской

(дифракционной) и радоновской (прямолинейной) фор-

мулам обращения. Для радоновской локальной томогра-

фии формула обращения имеет вид

FR(x , y) =

ϕ0
∫

−ϕ0

V

f D(x sinϕ + y cosϕ)dϕ. (4)

Анализ чувствительности метода ЛДТ.
Моделирование

Применение метода локальной томографии как в ди-

фракционном варианте, так и в радоновском приближе-

нии в условиях ограниченного угла обзора и неполных

проекций не позволяет восстанавливать томограммы

0 100 200 300
0

0.4

0.8

1.2

1.6

pixel
P

h
as

e,
 r

ad

1.0

400

0.2

0.6

1.4

50 150 250 350

D
R

Рис. 3. Распределения восстановленной фазы, соответству-

ющие плотности внутри клетки (в относительных единицах)
и вычисленные по дифракционным проекциям от модели по

алгоритму обратного проецирования (толстая линия, красная

кривая) и алгоритму обратного распространения (тонкая ли-

ния, синяя кривая).

приемлемого качества. Поэтому в данном случае необ-

ходимо ограничить задачу и сформировать алгоритм

исследования локальной внутренней динамики клетки,

т. е. осуществить поиск координат областей внутри клет-

ки, в которых происходят изменения, наблюдаемые на

её фазовом изображении, т. е. в дифракционной проек-

ции.

Для исследования влияния ограничения размера про-

екций на качество локального восстановления приво-

дилось компьютерное моделирование для модели клет-

ки, описанной в предыдущем разделе. При этом раз-

мер проекции искусственно ограничивался. Установле-

но, что ограничение размера проекций при локальной

реконструкции с использованием алгоритма обратного

распространения по формулам (2) и (3) приводит к

сильным артефактам из-за разрыва функции на краю

проекции. Компенсация краевого эффекта производилась

следующим образом: все значения проекции выше линии

”
обрезания“ заменялись на среднее, вычисленное вдоль

выбранной линии. Аналогично для нижней границы

обрезания. Результат восстановления изображения по

такой уменьшенной в два раза синограмме приведён на

рис. 2.

Результаты исследования свидетельствуют о том, что

существенное изменение изображения начинается в

случае уменьшения размера проекции, когда обратные

проекции не перекрывали исследуемую область изме-

нений объекта. Поэтому в дальнейшем при анализе

чувствительности процесса локального восстановления

к изменению объекта мы ограничились
”
обрезанием“
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проекций, при котором как обратное проецирование,

так и обратное распространение полностью перекрывали

выбранную область внутри объекта для всех проекций.

В нашем случае это была область внутри модели клетки,

в который расположена неоднородность, описываемая

функцией Гаусса.

Необходимо отметить, что при исследовании динами-

ки изменений клетки важно исключить влияние внешних

факторов на состояние объекта и соответственно на ин-

терференционную картину (вибрация и периодические

смещения оптических элементов, собственный фазовый

шум). Существенное влияние также оказывает микро-

смещение объекта в процессе наблюдений, так как это

не позволяет достоверно определить причину изменения

фазовых изображений (проекций) во времени, что важ-

но, например, при изменении состава среды инкубации

клетки.

При анализе чувствительности ЛДТ представляют

интерес сравнения результатов применения алгоритмов

обратного распространения и обратного проецирования

дифракционных проекций, так как подобное сравнение

позволит выявить особенности каждого из алгоритмов и

определить области их применения.

При исследовании изменений внутри клетки в первую

очередь необходимо выбрать область изменений, т. е.

определить координаты области изменения показателя

преломления (плотности) внутри неё по глубине (вдоль
выбранного направления) в течение времени наблюде-

ний.

Нами был предложен и реализован следующий алго-

ритм [13], который мы рассмотрим на примере алгорит-

ма обратного проецирования.

По фазовому изображению, полученному под углом

ϕ0 = 0 в момент времени t1, выбирают область (x1, y1)
на фазовом изображении клетки, в которой определяют

флуктуации формы либо показателя преломления с

координатами (z , x1, y1). Затем, при вычислении рас-

пределения фазы поля вдоль оси z с использованием

алгоритма обратного распространения использовались

формулы (3) и (4).
На рис. 3 представлены распределения восстановлен-

ной фазы, соответствующее плотности внутри клетки (в
относительных единицах), вычисленные по дифракцион-

ным проекциям от модели по алгоритму обратного про-

ецирования (R) — красная кривая и алгоритму обрат-

ного распространения (D) — синяя кривая. Из графика

следует, что использование выбранного нами алгоритма

обратного распространения при ограничении проекций и

угла обзора приводит к возникновению незначительных

дифракционных осцилляций в восстановленном изобра-

жении (они также заметны на двумерном изображении

рис. 2). Максимумы включений внутри модели также

смещены друг относительно друга на несколько пик-

селов. Координата максимума распределения ближе к

истинному положению неоднородности в дифракцион-

ном изображении, и оно обладает лучшей разрешающей

способностью.

Для определения изменения плотности внутри клетки

используется следующий подход: вычисляют сумму фаз

с теми же координатами (z , x1, y1) в момент времени t2,
получая функцию f 2(z ). Значение z , при котором дости-

гается глобальный экстремум разности f 1(z ) − f 2(z ),
соответствует координате z внутри или на поверхности

клетки, в которой происходит изменение. Обрабатывая

по данному алгоритму всю совокупность n измерений,

можно определить изменение во времени суммы фаз,

которое зависит только от деформации формы мембраны

либо от флуктуации плотности в данной области клетки.

Фазовый шум прибора на разности двух изображе-

ниий в разные моменты времени не будет зависеть

от координаты z, так как будет скомпенсирован при

вычитании и, таким образом, не скажется на координате

глобального максимума, однако приведет к постоянному

смещению всего распределения f 1(z ) − f n(z ). Эта по-

стоянная составляющая легко может быть учтена при

анализе динамики изменений объекта.

Для исследования чувствительности к изменениям

исходного объекта различных методов восстановления

было проведено следующее моделирование. В исход-

ном объекте изменялась амплитуда гауссовой функции

на 2, 5, 10 и 15% от начальной величины. В ряде

работ [14–16] было показано, что именно на такую

величину изменяется показатель преломления белка в

процессе конформации. Затем от объекта вычислялись

дифракционные проекции по разработанному алгоритму.

Каждая из вычисленных проекций
”
обрезалась“ в два

раза, и края апподизировались по алгоритму, описанно-

му выше. Затем методами обратного проецирования и

обратного распространения формировались локальные

распределения фазы вдоль выбранного направления,

параллельного оси z. Полученные два набора по четыре

распределения, соответствующие различным значениям

амплитуды
”
гауссианы“ служили исходными данными

для определения координат области изменения плотно-

сти внутри модели клетки. Из каждого из этих распре-

делений вычиталось первое с минимальной амплитудой

”
гауссианы“.

На рис. 4, а приведены графики, соответствующие

восстановлению разности распределения фазы вдоль

оси z методом обратного распространения (D), для

случая изменения угла зондирования в диапазоне ±37.5◦

и шага между направлениями зондирования 4◦ . Такие

параметры зондирования были выбраны потому, что они

соответствуют характеристикам томографа, который мы

использовали в наших экспериментальных исследовани-

ях нервных клеток большого размера [17].
На рис. 4, b представлены аналогичные распределе-

ния, полученные методом обратного проецирования (R).
На профилях фазы координаты максимума неоднород-

ности не совпадают между собой при различных алго-

ритмах вычислений (рис. 3), на распределении разности

фаз координаты максимумов изменений практически

совпали между собой и с координатами неоднородности

(рис. 4, a и 4, b). Использование алгоритма обратного
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Рис. 4. Разности распределения фазы вдоль оси z , вычисленные методом обратного распространения (D) для различных значений

амплитуды гауссовой функции модели клетки (a). Разности распределения фазы вдоль оси z , вычисленные методом обратного

проецирования (R) для различных значений амплитуды гауссовой функции модели клетки (b). Графики зависимостей максимумов

распределений разности фазы вдоль оси z от изменений амплитуды гауссовой функции модели клетки (c).

распространения дает более высокое разрешение вдоль

оси z и позволяет более точно определить положение

изменяющейся неоднородности. Заметим, что неболь-

шие изменения угла зондирования и числа проекций

не приводят к каким-либо существенным изменениям

результатов моделирования.

Представленные кривые описывают не саму восста-

новленную фазу, а её вариацию при изменении ам-

плитуды неоднородности на модели. Для количествен-

ной оценки изменений были простроены графики за-

висимостей максимумов распределений на рис. 4, a и

4, b от параметра n, который соответствует изменению

амплитуды гауссианы на модели. По оси ординат на

картинке ниже отложены значения фазы, нормирован-

ные на высоту гауссианы, по оси абсцисс — значения

параметра n. Параметр n, равный 1, соответствует

исходной (минимальной) амплитуде гауссианы. Значе-

ние 1.15 соответствует увеличению на 15%. Из графика

следует, что зависимость линейна для обоих алгоритмов,

но обратное распространение более чувствительно к

изменению объекта.

Предложенный алгоритм позволяет компенсировать

собственные фазовые шумы прибора, но при этом вли-

яние собственного движения живого микрообъекта на

изменение фазового изображения остается. Движения

микрообъекта, превышающие разрешающий интервал

микрообъектива, заметны на фазовом изображении и

могут быть компенсированы при последующей обработ-

ке. Малые колебания объекта в пределах разрешающей

способности могут сказаться на сравнении результатов

измерений в разные моменты времени. Для нашей моде-

ли такие микросмещения соответствуют 1−5 пикселам

в изображении проекций.
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различных значениях амплитуды гауссовой функции модели клетки при смещении объекта между вычислениями на 3 пиксела
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нение (D) (a). Разность двух распределений восстановленных фаз вдоль оси z, проходящей через максимум неоднородности,
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1 пиксел в пространстве объектов. Красная (толстая) линия — обратное проецирование (R), синяя (тонкая) линия — обратное
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На рис. 6 представлена разность двух распределений

восстановленных фаз вдоль оси z , проходящей через

максимум неоднородности, при различных значениях

амплитуды
”
гауссианы“.

Полученные результаты предлагаемой модели свиде-

тельствует о том, что реконструкция с использованием

обратного проецирования мало чувствительна к малым

смещениям объекта. На рис. 6, а смещение второго

кадра составило один пиксел, на рис. 6, b смещение

составило 3 пиксела. При использовании алгоритма

обратного распространения возникают множество лож-

ных максимумов, вызванных смещением дифракционных

лепестков в восстановленном изображении. Это позво-

ляет предложить способ поиска координат изменения

структуры клетки, основанный на совместной обработке

изображений, сформированных различными локальными

алгоритмами реконструкции.

Экспериментальная апробация метода
ЛДТ

В данной серии экспериментов исследовали возмож-

ность применения алгоритмов, описанных в предыдущем

разделе к анализу реального живого микрообъекта —

нейрона. В качестве объекта исследования использовали

Retzius-нейроны пиявки [17]. Пиявка в течение 60min

находилась в среде с 5-гидрокситриптофаном (предше-

ственник серотонина), далее нейрон пиявки выделяли

и инкубировали в среде, содержащей 115mmol NaCl,

4mmol KCl, 1.8mmol MgCl2, 1mmol CaCl2, 10mmol

Tris, 10mmol глюкозы. Так как размер клетки пре-

вышал поле зрения микротомографа, то выбранный

размер проекции был меньше объекта. Толщина клетки

не превышала 5−7µm. В ходе эксперимента сначала

регистрировали проекции нейрона в контроле, а за-

тем в опыте после инъекции в раствор нейромедиа-

тора — глутамата. Были проведены следующие серии

экспериментов: контрольное измерение (без добавле-

ния глутамата), измерение с добавлением глутамата в

концентрации 5 · 10−4 mmol/l и глутамата 10−2 mmol/l

к клетке. Изменения томограмм были обнаружены в

примембранной области и приядерной области клетки

(так как там локализованы кластеры везикул, содер-

жащих серотонин) только при добавлении глутамата

10−2 mmol/l. Измерения проводились после того, как к

образцу было добавлено действующее вещество высокой

концентрации. Проводилось восстановление томограмм

из экспериментальных данных, полученных на нейроне.

Так как толщина клетки маленькая и фазовый набег

небольшой, то для лучшей визуализации использовались

дифференциальные проекции: в течение 10min было

зарегистрированы данные для 37 томограмм по 100
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проекций, которые были получены в диапазоне углов от

−32◦ до 32◦◦ .

Для проведения экспериментальных исследований ис-

пользовался оптический фазовый микротомограф, разра-

ботанным во ВНИИОФИ. Его схема и конструктивные

особенности подробно описаны в [18,19]. Основой его

является микроскоп проходящего типа с интерферо-

метром бокового сдвига, который позволяет формиро-

вать дифференциальные проекции. В качестве источника

низкокогерентного излучения использовался точечный

светодиод LED (рис. 3) фирмы Kyosemi Co., Япония,

модель KED080RAXH, центральная длина волны излу-

чения 652 nm, полуширина спектра излучения 10 nm,

мощность излучения 0.6mW при токе 25mA с излу-

чающей площадкой около 80µm. Излучение светодиода

коллимировалось объективом с фокусным расстоянием

12mm. Образец освещали параллельным лучом света

(под разными углами) через широко апертурный объек-

тив (100×, NА 1.30, иммерсионный, UPlanFLN100X02,

Olympus). Для углового зондирования объекта применя-

ли сканер в виде одноосного гальванического зеркала

GVS011 (ThorLabs, США). Угловой диапазон сканирова-

ния в данном эксперименте составлял от −32◦ до 32◦ .

Изображение строилось таким же объективом, какой

использовался для освещения. Фазовые изображения

восстанавливались методом интерферометрии фазовых

шагов.
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Полученная серия томограмм была обработана по

описанному в предыдущих разделах алгоритму. На рис. 6

представлена дифференциальная проекция, полученная

при ϕ = 0 для первой томограммы. На ней выбира-

лась точка интереса в приядерной области клетки,

где наблюдались изменения, она отмечена на рис. 6, a

кружком. На рис. 6, b представлена зависимость от

времени изменения фазы на проекции, полученной при

ϕ = 0, в выбранной точке интереса. Затем для каждой

томограммы восстанавливалось распределение плотно-

сти вдоль линии параллельной оптической оси (ось z ),
содержащей точку интереса.

Реконструкция распределения проводилась в области

фокусировки микрообъектива при регистрации проекций

(l = 0, формула (1)). Анализ томограмм показал, что

полезную информацию несёт только центральный слой

толщиной в несколько микрон. Поэтому были выбраны

зависимости плотности от времени (номера томограм-

мы) только для z в диапазоне от −2 до +2µm. При этом

для удобства сравнения и компенсации фазового шума

микротомографа, который неизбежен в течении деся-

тиминутного эксперимента, была проделана следующая

процедура преобразования полученных распределений.

Обозначим восстановленные зависимости показателя

преломления от z в точке интереса xROI, yROI как

f ROI
R,D(z , t). Здесь ROI — аббревиатура, составленная из

слов region of interest, нижние индексы R и D обозначают

соответствующие алгоритмы — по Радону или по Дева-

нею. Поскольку нормировка значений, полученных по

разным алгоритмам, представляет собой нетривиальную

задачу, для удобства сравнения результатов была прове-

дена процедура масштабирования данных по следующим

формулам:

f R(z , t) = f ROI
R (z , t),

f D(z , t) = a f ROI
D (z , t) + b. (5)

Здесь коэффициенты a, b в (5) вычислялись по формуле

mina,b6z ( f ROI
R (z , 0) − a f ROID (z , 0) − b)2.

В дальнейшем проводился анализ не самих восстанов-

ленных значений, а их изменений во времени. Для этого

были вычислены величины, которые представляют сбой

изменения значений относительно начального момента

времени t = 0, нормированные на распределение по z в

начальный момент времени:

1 f R,D(z , t) =
f R,D(z , t) − f R,D(z ,0)

f R,D(z , 0)
.

На получившихся зависимостях отчётливо выделялись

участки по z , на которых нет никаких особенностей,

и участки, на которых во времени происходят измене-

ния. Кроме того, на графиках присутствовала медлен-

но меняющаяся во времени постоянная составляющая,

которую следует отнести к низкочастотному фазовому

шуму прибора. Поэтому для удобства сравнения из

всех зависимостей 1 f R,D(z , t) были вычтены постоянные
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Рис. 8. Изменение плотности 1 f rel в относительных единицах

в зависимости от времени. Значения f брались в точке

z = 1 µm от линии фокусировки. Красная (толстая) линия —

обратное проецирование (R), синяя (тонкая) линия — обрат-

ное распространение (D).

составляющие, которые вычислялись как средние по

участкам z без особенностей. Для восстановления по

Радону этот диапазон составил от −1.5 до 0.5µm, а

для восстановления по Деванею — от 0.5 до 0.5µm.

Полученные зависимости для нескольких значений t

приведены на рисунках ниже.

На рис. 7, a приведены графики, соответствующие вос-

становлению разности распределения фазы вдоль оси z
методом обратного проецирования (R) для пяти разных

моментов времени. На рис. 7, b аналогичные графики,

полученные методом обратного распространения (D).

Отметим, что результат обработки эксперименталь-

ных данных совпадает с результатами моделирования

(рис. 4, a, 4, b и рис. 5). Изменения во времени разности

фаз как в случае обратного проецирования (рис. 7, a),
так и в случае обратного распространения имеют

одинаковую тенденцию (в зависимости от состояния

клетки). Очевидно, что в течении 10min стимуляции

рецепторов клетки под действием медиатора (глутамата)
кластеры микровезикул в цитоплазме клетки смещаются

в направлении из клетки, что практически не сопро-

вождается изменениями фазового изображения. Поэтому

на графике зависимости разности фаз от z возникают

вторичные максимумы. Разность фаз на рис. 7, a более

сглаженная и с минимальным количеством вторичных

максимумов. На рис. 7, b много максимумов, вызванных

микросмещениями объекта, поэтому выделить точку, в

которой происходят максимальные изменения достаточ-

но сложно. На рис. 7, a мы выбрали точку на оси z , в
которой проходили максимальные изменения разности

фаз, соответствующие изменению плотности внутри
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клетки, на рис. 8 представлено изменение плотности 1I
в зависимости от времени. Значения брались в точке

Z = 1µm от линии фокусировки.

Отметим, что вид обеих кривых мало отличается друг

от друга, как было и при моделировании (рис. 4, c),
свидетельствуя, что результаты восстановления изме-

нений плотности внутри клетки в выбранной точке

с использованием алгоритмов обратного распростране-

ния и обратного проецирования практически совпадают.

Сравнение с изменением во времени измеренной фазы

в точке интереса, выбранной на проекции, получен-

ной при ϕ = 0 (рис. 6, b), показывает, что локальное

изменение плотности внутри клетки под действием

глутамата на глубине 1µm от плоскости фокусировки

практически полностью определяет трансформацию её

фазового изображения. Таким образом, предложенный

алгоритм позволяет определить координаты органеллы

внутри клетки, наиболее чувствительной к внешнему

воздействию.

Заключение

Настоящее исследование посвящено разработке но-

вого метода анализа внутриклеточной динамики био-

логических объектов, размер которых превышает поле

зрения микротомографа и реконструкция внутренней

структуры которых невозможна. Эта задача очень акту-

альна для исследования динамики больших единичных

клеток, а также клеточных структур, так как позво-

ляет анализировать, какие органеллы клеток наибо-

лее чувствительны к воздействию внешних раздражи-

телей.

При этом учитывалось, что распространение опти-

ческого излучения в такого рода структурах описыва-

ется не уравнением эйконала, а дифракционным урав-

нениям по крайней мере в борновском приближении.

Поэтому задача локализации области изменения струк-

туры внутри клетки потребовала, с одной стороны,

разработки метода ЛДТ и его исследования методами

математического моделирования и, с другой стороны,

разработки алгоритма определения координат этой об-

ласти.

Математическое моделирование процесса локальной

реконструкции и экспериментальная апробация показа-

ли, что разработанные нами алгоритмы обработки ди-

фракционных проекций позволяют определять координа-

ты локальных изменений плотности внутри клетки даже

в том случае, когда её размер существенно превышает

поле зрения микрообъектива. При этом необходимо от-

метить, что повышенная чувствительность реконструк-

ции к микросмещениям объекта между экспозициями

не позволяет определять координаты области измене-

ний плотности внутри клетки при помощи алгоритма

обратного распространения (Деваней). В то же время

локальное восстановление по алгоритму обратного про-

ецирования (Радон) успешно решает эту задачу. Модели-

рование показало, что локальное проецирование (Радон)
и локальное распространение (Деваней) достоверно вы-

являют качественную зависимость локальных изменений

в точке интереса реконструированного распределения

от изменения показателя преломления внутри модели.

Однако количественные соотношения существенно за-

висят от числа проекций, угла зондирования и размера

области зондирования.

Предложенные алгоритмы были использованы при

обработке проекционных данных реального объекта —

Retzius-нейрона пиявки, который находился под воздей-

ствием нейромедиатора. Экспериментальные результа-

ты показали хорошее совпадение с результатами мо-

делирования. При этом надо отметить, что алгоритм

обратного проецирования (Радон) дифференциальных

проекций, которые измерялись в нашем томографе, поз-

воляет более уверенно определять область изменения

плотности внутри клетки. Это вызвано, по-видимому,

микросмещениями объекта, что приводит к усилению

дифракционных эффектов, возникающих при исполь-

зовании алгоритма обратного распространения (Дева-
ней). Эксперименты показали, что динамика процесса

изменений плотности определяется локальными алго-

ритмами достаточно надежно, однако остается откры-

тым вопрос определения их количественных соотно-

шений. Решение этого вопроса потребует привлече-

ния априорной информации о процессах, происходящих

в клетке.
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