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Résumé - Nous décrivons une nouvelle méthode d'imagerie sans lentille et un algorithme dédié qui permet 

d’obtenir des images couleurs grands champs (9.7 mm
2
) de lames de tissus cellulaires. Et ce sans avoir à multiplier 

le nombre d'acquisitions, méthode récemment utilisée pour pouvoir reconstruire des échantillons à très fortes densité 

cellulaire. Dès lors, le temps de calcul nécessaire à la reconstruction holographique est drastiquement diminué de 

l’ordre de 0.4 s/mm
2
 au lieu de typiquement 4.5 minute/mm

2
. Cette avancée permet d’envisager l’utilisation 

l’imagerie sans lentille pour l’acquisition des lames de tissus colorés utilisées en anatomopathologie.   

Abstract - We describe a new lensfree imaging setup and a dedicated algorithm which allows to obtain color 

images of large areas (9.7 mm
2
) of colored tissue slides. And this can obtained without having to increase the 

number of acquisitions, method recently used to be able to reconstruct the image of samples with very high cell 

density. As a result the computation time required for the holographic reconstruction is drastically decreased in the 

order of 0.4 s/mm
2
 instead of typically 4.5 minute / mm2. This advance allows to consider the use of lensfree 

imaging for the acquisition of colored tissue slides used by the anatomopathologists. 

 

1 Introduction 

La microscopie résulte toujours d’un compromis entre 

champ observé et résolution spatiale. Et depuis vingt 

ans, les développements de la microscopie se sont 

concentrés sur la réalisation de la super-résolution qui 

atteint aujourd’hui des résolutions limite de 10 nm [1] 

mais ceci sur des champs de seulement quelques µm
2
. À 

l’opposé,  depuis quelques années, l’imagerie sans 

lentille [2] se concentre sur l’obtention d’images grand 

champ de plusieurs mm
2
 mais avec une résolution de 

0,5 à 3 µm, ce qui reste suffisant pour un grand nombre 

d’applications. Ceci permet, par exemple, d’observer 

simultanément des milliers de cellules et de fournir une 

statistique inégalée [3]. La technique de l’imagerie sans 

lentille se base sur l'holographie en ligne inventée par 

Gabor [4]. Un échantillon biologique est éclairé par une 

lumière cohérente et le module de l’onde diffractée par 

l’objet est enregistré par un capteur distant de l’objet. 

Les développements récents des capteurs numériques et 

des moyens de calculs permettent d’en réaliser 

maintenant le potentiel. Avec des capteurs CMOS dont 

les pixels avoisinent le micromètre en taille, il est 

désormais possible de résoudre des objets 

micrométriques sur un grand champ (>20 mm
2
), ouvrant 

la voie à de nombreuses applications en diagnostic [6-

9]. La méconnaissance de la phase du champ diffracté 

mène à des artéfacts de reconstruction dénommés 

couramment ‘twin-image’, qui peuvent être réduits par 

des algorithmes itératifs basés sur la détection du 

support de l’objet dans le cas d’échantillons de faible 

densité cellulaire (‘phase-retrieval’, [5,10]).  

 

2 Banc expérimental 

Notre système est basé sur la technique d'imagerie sans 

lentille précédemment décrite [6] modifiée pour 

l’imagerie couleur des lames de tissus. L'acquisition de 

l'image est réalisée avec un capteur CMOS Omnivision 

5647  RGB (2592 × 1944 pixels, 1,4 µm pixel pitch, 

champ observé de 3.6×2.7=9.7 mm
2
). Le filtre 

infrarouge est retiré du capteur pour que l'échantillon 

puisse être placé à environ 300 µm du capteur. 

L'éclairage comporte une LED quadrant Cree MC-E 

RGB émettant à 450-465 nm, 520-535 nm, et 620-630 

nm, couplé à un diffuseur 40 ° (LSD Luminit) et un 

diaphragme de 150 µm (Thorlabs P150S).  

Toutefois, dans le cas d’échantillons de fortes densités 

cellulaires (par exemple 1000 cellules au mm2), les 

algorithmes standards sont inapplicables, ce qui mène à 

des reconstructions fortement dégradées. Le groupe 

d’Ozcan à UCLA a étudié cette problématique et a 

finalement réussi à obtenir des images d’échantillons 

très denses, des images de frottis et de lames de tissus 

[11-13]. La solution employée consiste à multiplier le 

nombre d'acquisitions et à utiliser une autre classe  
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Fig. 1. Schéma de principe du banc optique et photo du montage.  

 

d'algorithmes d'extraction de phase [10,14] qui donnent 

de meilleurs résultats. Par exemple dans [13], une image  

de 20 mm
2
 d’une lame de tissu coloré a été reconstruite 

à partir d’un jeu de 288 images obtenues au moyen de 

platines XYZ. Le temps total d’acquisition n’est pas 

indiqué par les auteurs [13], mais le temps de calcul 

nécessaire pour effectuer la reconstruction 

holographique est de l’ordre de 90 minutes (4,5 minutes 

par mm
2
). Un tel temps de restitution de l’image n’est 

pas compatible avec des applications cliniques. En 

outre, une seule longueur d'onde est utilisée et les 

informations de couleur sont obtenues indirectement par 

conversion de l'image niveaux de gris en une image 

RGB. En résumé, si le défi de l'imagerie sans lentille 

des tissus a été surmonté dans [11-13], il n’est pas 

encore possible de l’appliquer en un temps raisonnable. 

Il reste à trouver une méthode d’imagerie sans lentille 

permettant l’acquisition ultra grand champs (70×25 

mm2) des lames de tissus en vraies couleurs et dans un 

délai raisonnable de quelques minutes.  

Pour ce faire nous présentons ici une nouvelle méthode 

qui se base sur l’obtention d’une image unique en RGB 

associée à un nouvel algorithme de reconstruction 

itératif. Cette méthode permet d’obtenir des images 

RGB de 9.7 mm
2
 avec un temps de reconstruction qui 

ne dépasse pas 4 secondes sur GPU, pour une image de 

1944x2592 pixels et une résolution spatiale de quelques 

µm. 

3 Problème inverse 

3.1 Notations 

α est l’amplitude complexe de l’onde lumineuse, A est 

l’amplitude complexe normalisée de l’onde lumineuse, 

m est le module de A, φ est la phase de A, I est 

l’intensité de l’onde lumineuse (I=|α|
2
|A|

2
), h est la  

 

 

 

 

 

 

 

transformée complexe de Fresnel qui décrit la 

propagation lumineuse, λ la longueur d’onde, 𝑟 ⃗⃗  les 

coordonnées radiales et z la coordonnée axiale. On 

définit par z=0 le plan de l’échantillon et z=Z le plan du 

détecteur. La Fig. 2 illustre la plupart des notations 

utilisées. Par exemple A𝑍
𝜆  correspond à l’amplitude 

normalisée au niveau du plan z=Z fonction des 

coordonnées radiales r ⃗⃗ et de la longueur d’onde λ. 
 

3.2 Théorie 

En faisant l’hypothèse d’un échantillon mince (quelques 

microns) de transmission  A0
λ(r ) éclairé par une onde 

plane d'amplitude, l'amplitude sortant de l'échantillon 

est donné par  α0
λ(r ) = αλ. A0

λ(r ). A0
λ(r ) s’interprète 

donc comme la transmission de l’onde incidente sur 

l’échantillon. C’est l’inconnue du problème que l’on 

cherche à reconstruire. 

 

  
Fig. 2 : Schéma de principe et conventions de notations.  Le 

capteur se situe dans le plan z=Z et l’objet dans le plan z=0.  
 

 

 

 



En utilisant le principe de Huygens-Fresnel, l'amplitude 

au niveau du plan du détecteur est donné par:  

αZ
λ(r ) = αλ. A0

λ(r ) ∗ hZ
λ(r ) 

hZ
λ(r ) =

i

λZ
exp (𝑖

2πZ

λ
) . exp (iπ

|r⃗ |2

λZ
)        (1) 

L'intensité lumineuse enregistrée par le capteur est donc 

  IZ
λ(r ) = |αλ|

2
. |A0

λ(r ) ∗ hZ
λ(r )|

2
          (2) 

En définissant Iλ = |αλ|
2
  l’intensité mesurée en 

l’absence d’échantillon, on obtient la relation pour le 

module mZ
λ(r ) de AZ

λ(r ) : 

   mZ
λ(r ) = |AZ

λ(r )|
2

= √IZ
λ(r⃗ )

Iλ
               (3) 

Deux remarques: 

1/ La mesure  mZ
λ(r ) donne uniquement accès au 

module de AZ
λ(r ). Si la phase était connue il serait 

possible de calculer la transmission de l’objet 

simplement par la convolution A0
λ(r ) = AZ

λ(r ) ∗ h−Z
λ   car 

h−Z
λ ∗  hz

λ = δ 

 

 

2/ Pour chaque phase φZ
λ(r ), 

AZ
λ(r ) =  mZ

λ(r ) exp (iφZ
λ(r )) est compatible avec la 

mesure mais cette variété de phase introduit une infinité 

de solution pour l’échantillon compatible avec les 

mesures :  
 

A0
λ(r ) = AZ

λ(r ) ∗ h−Z
λ             (4) 

 
 

 

L'algorithme consiste à trouver un jeu d’amplitudes 

dans la plan objet A0
λ(r ), compatible avec les 

acquisitions mZ
λ(r ), sachant que ces amplitudes ont des 

formes communes aux différentes longueurs d’ondes. 

Ceci est réalisé à l’aide de l'algorithme à bascule 

schématisé sur la figure 3 où l’on force l’attache aux 

données dans le plan de détection (initialisation et étape 

5), puis l’on renforce l’information commune des 

amplitudes dans le plan objet (étape 3). Ici 20 itérations 

ont été utilisées.  

Pour renforcer l’information commune des trois champs 

complexes objet A0
λ(r ), la constatation suivante a été 

dressée : 

chacun de ces champ se compose d’une partie « vraie » 

commune aux trois longueurs d’ondes, et d’une partie 

« twin » qui différe car elle s’apparente à des anneaux 

de diffraction dont l’espacement dépend de la longueur 

d’onde. Ainsi, la simple moyenne de ces champs 

(opération de l’étape 3) tend à conserver la partie 

« vraie » et à gommer la partie « twin ». Sans cette 

étape, l’algorithme aurait traité les acquisitions aux trois 

longueurs d’onde comme indépendantes. 

 

4 Résultats sur lame d’anatomopathologie 

Un exemple de résultat de reconstruction du champ 

objet (modules et phases) est illustré sur la figure 4, 

pour le cas d’un échantillon dense anatomopathologique 

coloré en HES (Hematoxyline Eosine Safran) d’une 

lame de colon. Les trois reconstructions (1 par longueur  

 

1/ initialisation  

- Calcul de  m𝑍
𝜆(𝑟 ) par l’équation (3), 

-  A𝑍
𝜆(𝑟 ) ←  m𝑍

𝜆(𝑟 ). Ceci revient à prendre une phase nulle au niveau du détecteur, 

- Calcul des propagateurs ℎ𝑍
𝜆(𝑟 ) par l’équation (1) 

 

2/ Propagation de  A𝑍
𝜆(𝑟 ) dans le plan objet : A0

𝜆(𝑟 ) ← A𝑍
𝜆(𝑟 ) ∗ ℎ−𝑍

𝜆 (𝑟 )  

 

3/ Calcul de la moyenne M0(𝑟 ) sur les longueurs d’onde des champs  A0
𝜆(𝑟 ) ; 

 M0(𝑟 ) ←
1

3
 A0

𝜆(𝑟 )𝜆 . 

 

4/ Propagation de M0(𝑟 )  au plan de détection : M𝑍
𝜆(𝑟 ) ← M0(𝑟 ) ∗ ℎ𝑍

𝜆(𝑟 ) 

 

5/ Attache aux données : A𝑍
𝜆(𝑟 ) ←

  m𝑍
𝜆(𝑟 ) 

 M𝑍
𝜆(𝑟 ) 

M𝑍
𝜆(𝑟 ) 

 

Fig. 3 : Algorithme utilisé pour reconstruire un objet A0
𝜆(𝑟 ) donnant les mesures holographiques 

𝐈𝐙
𝛌(𝐫 ) et vérifiant une forte corrélation d’une longueur d’onde à l’autre 

 



Figure 4a) Module reconstruit grand champ d’une lame anapathologique de colon. Coloration HES.  1 La lumière du tube 

digestif. 2 La muqueuse intestinale avec 3 les glandes intestinales. 4 La sous-muqueuse. b)c) Détail de a), respectivement 

module et phase. Les flèches rouges pointent sur les noyaux. 
 

 

 

d’onde) sont utilisées pour générer des images couleurs 

RGB. L’image des modules, qui correspond à la  

transmission de l’objet, couvre un champ de 9.7 mm², 

ce qui permet de visualiser en une seule acquisition 

différentes structures de l’organe (Figure 4a). En 

zoomant dans l’image reconstruite, l’opérateur peut 

reconnaitre des détails tels que les glandes intestinales 

(Figures 4b et 4c). La résolution spatiale des images 

reconstruites (2-3µm) permet de visualiser les noyaux 

des cellules (flèches rouges Figure 4b). L’image de la 

phase de ces mêmes noyaux est illustrée en Figure 4c. 

5 Conclusion 

En résumé nous avons décrit une nouvelle méthode 

d’imagerie sans lentille qui permet l’acquisition et la 

reconstruction holographique de tissus colorés sans 

recourir à un grand nombre d’acquisitions. Le nouvel 

algorithme itératif de reconstruction holographique ne 

nécessite qu’une seule image par canal de couleur, ce 

qui permet de restituer des images couleur de plusieurs 

mm
2
 en quelques secondes seulement.   
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