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Introduction

Si vous beurrez une tartine et qu’elle tombe du côté
non beurré, c’est que vous aviez beurré le mauvais
côté.

Corollaire de Blumenfeld

La perte de transparence cornéenne est une cause majeure de cécité au plan mondial. À elle
seule, la cécité cornéenne affecte plus de 10 millions de personnes. De nombreuses pathologies
peuvent causer cette perte de transparence, certaines allant jusqu’à nécessiter une greffe com-
plète de la cornée. La majorité de ces greffes pourraient être évitées si les pathologies étaient
détectées suffisamment tôt. De plus il y a un manque de greffons dans de nombreux pays, il
est donc important d’améliorer le diagnostic et ainsi les traitements, pour réduire le nombre de
greffes. Un diagnostic précoce et un suivi quantitatif pourrait améliorer le rendement clinique
et ainsi combattre la cécité. Par ailleurs, une mesure quantitative de la transparence cornéenne
pourrait améliorer la sélection des greffons et permettre un meilleur pronostic après transplan-
tation. Il y a donc un besoin critique pour des outils cliniques fiables et faciles à utiliser pour
la caractérisation objective et quantitative de la transparence cornéenne.

L’objectif de cette thèse est de mettre au point une méthode répondant à ces besoins de
mesure objective et quantitative de la transparence cornéenne. Dans le premier chapitre nous
présentons brièvement l’anatomie de l’œil et nous décrivons les structures présentes dans la
cornée. Nous rappelons les modèles physiques d’explication de la transparence de la cornée,
puis nous présentons les méthodes actuelles d’évaluation de la transparence cornéenne.

Dans le deuxième chapitre, nous présentons un modèle d’interaction de la lumière avec le
tissu cornéen, que nous avons développé en collaboration avec Rémi Carminati (Institut Lan-
gevin, ESPCI, CNRS) un expert de l’optique des milieux complexes. Ce modèle simple contient
peu de paramètres et permet, dans l’approximation de faible diffusion, d’obtenir des paramètres
quantitatifs pour les différents types de diffuseurs présents dans la cornée. Nous avons égale-
ment analysé la nanostructuration des fibrilles de collagène (principaux constituants du stroma
cornéen, dont l’organisation est nécessaire à la transparence) à partir d’images de microscopie
électronique en transmission, en modélisant le potentiel d’interaction entre les fibrilles avec un
modèle simple à un seul paramètre.

En complément de cette analyse théorique nous nous avons étudié expérimentalement la lu-
mière diffusée en transmission par un système de microscopie holographique numérique (DHM)
et en réflexion à l’aide d’un système de tomographie en cohérence optique plein champ (FF-
OCT) ainsi qu’avec les méthodes d’imagerie disponibles en clinique ayant une résolution en
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Introduction

profondeur. La géométrie en transmission nous permet d’observer directement les effets de la
diffusion sur la rétine et donc sur l’acuité visuelle des patients. La géométrie en réflexion est
celle utilisée en clinique et donc celle à partir de laquelle on doit déterminer les propriétés de
diffusion de la cornée.
Dans le chapitre trois nous décrivons la méthode d’analyse que nous avons mise au point, en

collaboration avec Pascal Pernot (Université Paris Sud, CNRS), fondée sur une analyse bayé-
sienne qui permet d’extraire le libre parcours moyen de diffusion et ses éventuelles fluctuations
en profondeur ainsi qu’un intervalle de confiance sur cette mesure. Nous avons d’abord utilisé
cette analyse sur des images d’OCT plein champ obtenues ex vivo à partir de cornées saines
provenant de la banque des tissus, et des cornées pathologiques prélevées après une opération
de greffe de cornée. Nous avons ainsi montré que cette analyse permet de mesurer le libre par-
cours moyen de diffusion avec une grande précision et également de déterminer si une cornée
présente des hétérogénéités. Enfin nous avons montré la faisabilité de cette analyse in vivo en
l’appliquant à des images d’OCT clinique et de lampe à fente, et nous avons obtenu une très
bonne reproductibilité de nos mesures ainsi qu’une corrélation entre les mesures effectuées par
les deux méthodes d’imagerie.

Enfin le quatrième chapitre est consacré à l’analyse de la diffusion en transmission par mi-
croscopie holographique numérique. Comme l’holographie permet de reconstruire des fronts
d’onde, nous avons choisi cette technique pour observer l’effet de la diffusion sur la lumière
arrivant sur la rétine. Nous décrivons le système expérimental et ses caractéristiques puis dé-
terminons si le rapport signal sur bruit du montage est suffisant pour observer les effets de la
diffusion.

Nous terminons par une conclusion résumant et discutant les résultats de ce travail, en pré-
cisant les expériences qu’il convient de réaliser pour répondre aux questions soulevées pendant
cette thèse.
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Chapitre I
Transparence de la cornée

Dans une hiérarchie, tout employé a tendance à
s’élever à son niveau d’incompétence.

Laurence J. Peter, Le principe de Peter

Sommaire

I.1 Anatomie de l’œil 3
I.2 Histologie de la cornée 5
I.3 Origine de la transparence cornéenne 6
I.4 Effet de la diffusion sur la vision 10
I.5 Méthodes de mesure de transparence 12

I.1 Anatomie de l’œil
L’œil humain est formé de plusieurs éléments optique. La cornée est la première lentille de

l’œil, responsable de près des deux tiers de son pouvoir optique et assure également une pro-
tection contre l’environnement extérieur. Le tiers restant est assuré par le cristallin, qui est une
lentille déformable permettant l’accommodation. Ces deux lentilles ont pour fonction optique
de focaliser la lumière sur la rétine, qui possède des photorécepteurs sensibles à la lumière
visible. L’anatomie de l’œil est montré sur la figure I.1.

Le système optique de l’œil, bien que particulier, est très performant. Pour un œil emmétrope,
c’est-à-dire ne présentant pas de trouble de la réfraction, le pouvoir de résolution de l’œil est
d’environ une minute d’arc.
Comme dans les système optiques classique, la résolution est affectée par la taille de la pu-

pille. Pour une pupille de faible dimension (1 à 2mm) la résolution est limitée par la diffraction
alors que pour des larges pupilles les aberrations vont limiter la résolution (maximum à 8mm).
Le maximum de résolution est généralement observé pour une pupille de taille intermédiaire
(3 à 4mm) 1.

1. https://en.wikipedia.org/wiki/Visual_acuity
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Chapitre I Transparence de la cornée

Figure I.1 – Anatomie de l’œil faisant apparaître l’axe optique et l’axe visuel.

L’œil est également sensible à la lumière sur une grande plage d’intensité lumineuse. La dy-
namique de l’œil varie sur une échelle logarithmique, couvrant environ 15 ordres de grandeurs
(de la limite de sensibilité des bâtonnets, photorécepteurs les plus sensibles, jusqu’à l’observa-
tion directe du soleil [1]).

Du point de vue conception optique, l’œil est très différent des systèmes d’imagerie conçus
en ingénierie optique. Cela rend difficile l’optimisation des chirurgies de corrections de la ré-
fraction [2]. La figure I.2 trace les différents axes des éléments optiques de l’œil.

L’axe optique est la ligne reliant les centres de courbure des éléments réfractifs d’un système
optique centré. L’œil n’étant pas centré il ne possède pas réellement d’axe optique, mais on
peut définir un axe correspondant à l’ajustement linéaire des centres de courbure des sphères
ajustées aux surfaces de la cornée et du cristallin (Cline, Hofstetter et Griffin, 1989)- (Millodot,
1993).

L’axe visuel est l’axe reliant le point de fixation, les points nodaux et la fovéa (zone de vi-
sion précise). Les points nodaux sont deux points de l’axe optique, conjugués, pour lesquels un
rayon entrant par le premier point sort par le deuxième avec un angle égal à l’angle d’incidence
par rapport à l’axe optique.

La ligne de vision relie le point de fixation et le centre de la pupille d’entrée. Cette ligne
n’est pas fixe car le centre de la pupille se déplace en fonction de l’ouverture de la pupille.
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I.2 Histologie de la cornée

Figure I.2 – Différents axes du système optique de l’œil. source – vision.berkeley.edu/roordalab/

L’axe pupillaire est la droite passant par le centre de la pupille et perpendiculaire à la surface
de la cornée. La pupille étant souvent décentrée par rapport à la cornée, l’axe pupillaire et l’axe
optique ne sont pas confondus.

I.2 Histologie de la cornée

La cornée est un tissu qui doit assurer des fonctions de transparence et de résistance aux
contraintes mécaniques pour maintenir sa forme convexe nécessaire à la réfraction. La cornée
d’un adulte mesure 11 à 12mm horizontalement et 9 à 11mm verticalement (Atchinson &
Smith, Optics of the Human Eye, 2002). L’épaisseur de la cornée varie entre 500 µm au centre
et jusqu’à 700µm à la périphérie. La figure I.3 montre un schéma histologique de la cornée,
présentant ses différentes couches cellulaires et tissulaires.

La couche la plus superficielle est l’épithélium, constituée de plusieurs couches de cellules
jointives qui forment une barrière avec le milieu extérieur. Il mesure environ 50 µm d’épaisseur.

Sous l’épithélium se trouve la membrane de Bowman, de 7 à 14 µm d’épaisseur, constituée
de fibrilles de collagène désorganisées.

Le stroma cornéen est un tissu conjonctif dense, non vascularisé, mesurant environ 400 µm.
Il est constitué principalement de fibrilles de collagène de 60 nm de diamètre environ, orga-
nisées en lamelles parallèles à la surface de la cornée. Chaque lamelle contient des fibrilles
orientées principalement dans une même direction. L’alternance de l’orientation des fibrilles
d’une lamelle à une autre forme une structure en contreplaqué qui donne ses propriétés de
résistance à la cornée. Entre les lamelles de collagène, se trouvent des cellules appelées kéra-
tocytes, capables de synthétiser des fibrilles de collagène, par exemple en cas de blessure. Le
stroma comprend également des nerfs, mais ses principaux constituants, en proportion, sont
les fibrilles de collagènes.
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Chapitre I Transparence de la cornée

Figure I.3 – Histologie de la cornée. source – https: // discoveryeye. org/ cataract-surgery-
keratoconus/

La membrane de Descemet est la lame basale de l’endothélium, constituée de fibrilles de
collagène et de fibronectine permettant l’adhésion au stroma. Elle est synthétisée par l’endo-
thélium, mesure environ 10 µm et s’épaissit avec l’âge.

Enfin l’endothélium est la couche plus interne de la cornée. C’est une couche monocellulaire
de cellules jointives dont le rôle est de contrôler les échanges d’eau et de nutriments entre le
stroma et l’humeur aqueuse. Elle forme une barrière semi-perméable et régule l’hydratation
du stroma par l’action de pompes ioniques maintenant une pression osmotique négative sur le
stroma, ce qui le maintient dans un état d’hydratation plus faible. Cette fonction permet de
maintenir une organisation des fibrilles de collagène dans le stroma. Les cellules endothéliales
ont de très faibles capacité de régénération, c’est pourquoi lorsqu’il est endommagé il peut
être nécessaire de procéder à une greffe d’un endothélium sain, pour restaurer la fonction de
régulation d’hydratation du stroma [3]. La densité de cellules endothéliales est à l’heure actuelle
le principal paramètre utilisé dans les banques de tissu pour décider de la viabilité d’une cornée
pour une greffe. Cette densité peut être mesurée manuellement, mais plusieurs études ont été
faites pour améliorer la fiabilité de l’estimation de la densité endothéliale [4, 5].

I.3 Origine de la transparence cornéenne

L’origine de la transparence de la cornée est longtemps restée inexpliquée. C’est en effet
une propriété peu commune pour un tissu, dont les différents composants ont des indices de
réfraction différents et diffusent donc fortement la lumière.
La première explication convaincante de l’origine de la transparence de la cornée a été pro-

posée par David Maurice en 1957 [6]. Pour comprendre la transparence de la cornée, il faut
s’intéresser à la microstructure du stroma. En effet le stroma représente près de 90% de l’épais-
seur de la cornée, c’est donc principalement le stroma qui doit assurer les propriétés mécaniques
tout en conservant une bonne transparence. Les principaux constituants du stroma sont les fi-
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brilles de collagène, dont la structure en lamelle est illustrée sur la figure I.4. En considérant les

Figure I.4 – Organisation des fibrilles de collagène en lamelles. Modifié à partir de [7].

fibrilles de collagène comme des aiguilles diélectrique de longueur infinie, D. Maurice a montré
que si l’on considère que les fibrilles de collagène sont distribuées aléatoirement dans le stroma,
la cornée serait presque totalement opaque. Il a utilisé la théorie de la diffusion de Rayleigh
pour calculer la puissance diffusée par une aiguille diélectrique ayant les mêmes propriétés
optique que celles mesurées pour les fibrilles de collagène, et a sommé les puissances diffusées
par toutes les fibrilles. Sa conclusion a été que les fibrilles sont nécessairement organisées de
manière régulière, de façon à ce que la lumière interfère constructivement dans la direction de
propagation (il a fait l’hypothèse d’un réseau hexagonal parfait). Cette théorie a été modifiée
par Feuk [8] qui propose une théorie d’un réseau déformé, suscité par l’évolution des tech-
niques de microscopie électronique et les observations des fibrilles de collagène contredisant
une structure cristalline.
À la même période, Hart et Farrel [9] ont montré qu’une structure cristalline n’était pas

nécessaire pour expliquer la transparence de la cornée, mais qu’un ordre à courte distance
était suffisant. Ces considération ont été précisées par Benedek [10] qui a également considéré
une perte de corrélation dans l’organisation des fibrilles en cas d’œdème ainsi que l’apparition
de lacs (zone sans fibrilles de collagène). Cela a suscité un intérêt dans la compréhension de
l’interaction entre les fibrilles. Twersky [11] a alors utilisé un modèle dans lequel chaque fibrille
est entourée de protéoglycanes responsables d’une interaction répulsive entre les fibrilles à cause
de leurs charges électriques. Meek et al [12] ont également étudié les effets des œdèmes sur la
distribution des fibrilles de collagène et ont contribué à une meilleure compréhension de ces
effets.
Plus récemment encore, Cheng et al ont modélisé le potentiel d’interaction entre les fibrilles

[13–15]. Ils ont considéré les interactions électrostatiques entre les protéoglycanes chargés né-
gativement entourant les fibrilles, et les interactions osmotiques générées par le déplacement
d’une fibrille.

L’importance de l’organisation des fibrilles de collagène est illustrée dans la figure I.5 où l’on
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Chapitre I Transparence de la cornée

voit qu’une désorganisation des fibrilles de collagène est associée à une perte de transparence.

(a) Transparence et image de microscopie électronique des fibrilles de collagène pour une
cornée saine.

(b) Transparence et image de microscopie électronique des fibrilles de collagène pour une
cornée œdémateuse.

Figure I.5 – Perte de transparence associée à une désorganisation des fibrilles de collagène causée par
un œdème du stroma.

Plamann et al ont expliqué la transparence de la cornée par l’optique de Fourier [16]. D’après
l’optique de Fourier, la distribution d’intensité sur la rétine est le module carré de la transformée
de Fourier des éléments sur le passage de la lumière. En ne considérant que les fibrilles de
collagènes, la figure de diffraction sera donc le module carré de la transformée de Fourier de
la distribution des fibrilles de collagène. Le théorème de Wiener-Khintchine nous dit que le
module carré de la transformée de Fourier d’une fonction est égale à la transformée de Fourier
de la fonction d’autocorrélation de cette fonction. Cela nous donne le lien mathématique entre
l’organisation des fibrilles, à travers la fonction d’autocorrélation C(~r), et la puissance diffusée
par les fibrilles P :

P ( ~K) ∝ |F {distribution des fibrilles} |2

∝ F {C(~r)}

La figure I.6 montre les distributions des fibrilles de collagène d’une cornée saine, d’une cornée
œdémateuse et de la sclère, ainsi que leurs transformées de Fourier. Pour la cornée saine, on
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(a) (b) (c)

Figure I.6 – En haut : images de microscopie électronique en transmission d’une cornée saine (a),
d’une cornée œdémateuse (b) et de la sclère (c). En bas : transformées de Fourier à deux dimensions
des images de microscopie correspondantes. Images issues de [16].

voit sur la transformée de Fourier un cercle intense dont le rayon est la fréquence spatiale qui
correspond à la distance interfibrillaire (ou distance moyenne entre les fibrilles adjacentes).
Comme cette distance est très bien définie avec peu de variations pour une cornée saine, le
cercle a une faible épaisseur. Pour la cornée œdémateuse le cercle a un rayon plus faible qui
correspond à une distance interfibrillaire plus grande. De plus l’épaisseur du cercle est plus
grande car la distribution des distances entre fibrilles adjacentes est plus large.
Enfin la sclère est constituée de fibrilles de collagène de diamètres différents et donc la dis-

tance interfibrillaire n’est pas bien définie.

La distribution angulaire de la puissance diffusée est donc en regardant directement les trans-
formées de Fourier de la distribution des fibrilles. Comme illustré sur le schéma de la figure I.7,
le vecteur de diffusion ~K décrit un cercle dans l’espace de Fourier. Pour des longueurs d’onde
dans le visible, ce cercle se trouve à l’intérieur du cercle correspondant à la distance interfi-
brillaire moyenne d’une cornée saine. Dans ce cas, le vecteur de diffusion n’interagit qu’avec la
partie centrale, c’est-à-dire les basses fréquences, ce qui correspond à une diffusion vers l’avant.
Pour une cornée œdémateuse le vecteur de diffusion peut interagir avec une partie du cercle
de la distance interfibrillaire moyenne, conduisant à une diffusion vers l’arrière importante.
Ce raisonnement à partir de la transformée de Fourier de la distribution des fibrilles permet

également de comprendre des phénomènes comme la coloration de la peau de certains animaux
[17, 18]. Certains oiseaux et certains mammifères comme le mandrill présentent une coloration
bleue sur certaines partie de leur corps, due à l’organisation des fibres de collagène de la peau
dont la transformée de Fourier présente aussi un cercle dont le diamètre correspond à une
longueur d’onde dans le bleu.
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Figure I.7 – Schéma de la distribution d’intensité diffusée par rapport au module carré de la transformée
de Fourier de la distribution des fibrilles. Le cercle rouge est le cercle décrit par le vecteur de diffusion.
Issu de [16].

I.4 Effet de la diffusion sur la vision

La transparence cornéenne est essentielle pour la vision. En tant que première lentille de
l’œil, la cornée doit assurer la focalisation de la lumière sur la rétine. La régularité et la forme
de la surface de la cornée vont déterminer l’absence ou la présence d’aberrations optiques (que
l’on décrit habituellement par les polynômes de Zernike) alors que l’arrangement du volume
de la cornée (principalement le stroma) vont en déterminer la transparence. Les aberrations
comme la diffusion vont affecter la qualité de l’image formée sur la rétine.
En particulier, la diffusion de la lumière n’est pas isotrope et donne lieu à une émission sous

un angle solide qui dépend de la taille de la structure diffusante et de la longueur d’onde. En
optique on définit deux régimes de diffusion selon le rapport entre la taille du diffuseur et la
longueur d’onde. Le régime de diffusion Rayleigh est valable pour des diffuseurs petits devant la
longueur d’onde. La théorie de Mie est valable pour toutes les dimensions de diffuseur et tend
vers le régime de diffusion Rayleigh pour des diffuseurs petits devant la longueur d’onde. Par
abus de langage on considère qu’un diffuseur petit devant la longueur d’onde est un diffuseur
Rayleigh, et qu’un diffuseur de taille comparable ou supérieure à la longueur d’onde est un
diffuseur Mie. De même la théorie de Mie a été originalement calculée pour des diffuseurs
sphériques, mais par abus de langage également on appellera tout diffuseur de taille comparable
ou supérieure à la longueur d’onde, diffuseur Mie.
Les distributions angulaires associées à ces deux régimes de diffusion sont différentes. En

particulier la diffusion de Mie a une distribution angulaire anisotrope et diffuse principalement
vers l’avant sur des angles larges. Pour la cornée, les diffuseurs Rayleigh (les fibrilles de col-
lagène) diffusent principalement vers l’avant (comme montré dans l’espace de Fourier avec le
vecteur de diffusion, cf figure I.7), mais une structure de fibrilles désorganisée diffusera sur des
angles beaucoup plus larges.

L’effet de la diffusion sur la formation de l’image dépendra donc de la nature des processus
de diffusion au sein de la cornée.
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Fonction d’étalement du point

La qualité de la vision peut être décrite en observant la fonction d’étalement du point [19]
(ou PSF en anglais) sur la rétine. Elle représente l’image d’une source ponctuelle sur la rétine.
la PSF est le produit de tous les phénomènes qui ont eu lieu sur le parcours de la lumière, c’est-
à-dire les aberrations et la diffusion. La figure I.8 montre une représentation angulaire de la
fonction d’étalement du point en termes cliniques. La partie centrale de la PSF définit l’acuité

Figure I.8 – Fonction angulaire d’étalement du point sur la rétine. La partie rouge définit l’acuité
visuelle, la partie bleue la sensibilité au contraste et la partie verte l’éblouissement. La PSF a pour unité
stéradian−1 et l’intégrale sur l’angle solide est normalisée.

visuelle, puis, pour des angles légèrement plus grands, elle définit la sensibilité au contraste et
pour les angles larges cela correspond au phénomène d’éblouissement.
Une augmentation de la diffusion va provoquer un élargissement de la PSF et donc une

baisse de l’acuité visuelle et une augmentation de l’éblouissement.

Rapport de Strehl

Pour quantifié la qualité d’un instrument optique, on définit en optique de Fourier le rapport
de Strehl. Il est défini comme le rapport du maximum d’intensité de la PSF réelle sur celui de
la PSF uniquement limitée par la diffraction (donc le maximum théorique). Ce rapport a été
introduit en astronomie pour quantifier la qualité d’un instrument. Plus il y a d’aberration ou
de diffusion plus le rapport de Strehl diminue, car ces phénomènes élargissent la PSF, donc
diminue son maximum.
Le rapport de Strehl peut être calculé de façon équivalente [20], en partant du décalage

du front d’onde par rapport au front d’onde d’un système focalisant parfaitement. Comme
l’intensité de l’onde focalisée est le module carré de la transformée de Fourier du champ au
niveau de la pupille, on a :

S =
∣∣∣〈eiφ

〉∣∣∣2 =
∣∣∣〈ei2π

δ
λ

〉∣∣∣2
où φ = 2π δλ est le décalage en phase du front d’onde sur l’ouverture, à la longueur d’onde λ.
La formule de Ruze (de la théorie des antennes) donne l’approximation suivante :

S ≈ e−σ2
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où σ est l’écart-type de la phase du front d’onde sur l’ouverture.

Le rapport de Strehl d’un œil humain va dépendre de la taille de la pupille. Pour une pupille
de 5mm après correction de l’aberration sphérique et de l’astigmatisme, le rapport de Strehl
est d’environ 0,05 (vision.berkley.edu/roordalab). Pour une pupille d’1mm le rapport de Strehl
est proche de 1 mais la résolution est mauvaise car la diffraction est très importante.

I.5 Méthodes de mesure de transparence

Plusieurs pathologies peuvent être responsable de la perte de transparence cornéenne par
l’augmentation de la diffusion, comme des infections, des réactions immunitaires, des trauma-
tismes, l’âge ou la chirurgie de la cornée. Dans certains cas la greffe chirurgicale de cornée, à
partir d’un donneur décédé, est le seul traitement possible. Plus de 10 millions de personnes
sont affectées par un trouble de la transparence cornéenne, donnant lieu à un grave handicap
visuel. Parmi eux, plus d’1,5 million deviennent aveugles, souvent à cause de mauvaise condi-
tions pour la greffe ou d’absence de greffon [21, 22]. Le taux de réussite d’une transplantation
varie entre 60% et 90% [23]. En considérant que la majorité des cas (près de 80% [24]) de cécité
causée par perte de transparence cornéenne sont évitables, une prévention ou un traitement
thérapeutique par un diagnostic précoce sont préférables à une transplantation cornéenne dont
le taux de réussite lorsque la cécité est atteinte est très faible [23].

Dans la pratique, que ce soit en clinique ou dans les laboratoires des banques des yeux,
l’évaluation de la transparence de la cornée est limitée à une simple observation des opacités
par un biomicroscope à lampe à fente. L’appareil de lampe à fente est un dispositif qui envoie
une fente de lumière (d’une source halogène) sur la cornée avec un angle d’incidence réglable,
puis un objectif de microscope permet d’observer la fente de lumière diffusée par la cornée à
différents grossissements. Cette observation s’accompagne parfois d’une comparaison avec une
échelle de notation arbitraire et subjective (de 0 à 4 ou 5, 0 indiquant une cornée claire et 4
ou 5 une cornée opaque) [25, 26]. Un exemple de telles images est montré sur la figure I.9.
Les images choisies sur cette figure sont les images des cas le plus extrêmes, où la différence

est flagrante. En revanche il est beaucoup plus difficile de détecter une cornée faiblement dif-
fusante, par exemple peu après l’apparition d’une pathologie, ou bien de comparer des images
d’une même cornée à des moments différents pour réaliser le suivi de l’évolution d’une patho-
logie.

Par la nature subjective et qualitative de cette méthode, les résultats sont observateur-
dépendants, difficiles à standardiser et manquent de reproductibilité. Plusieurs équipes ont
proposé d’autres méthodes pour quantifier et/ou évaluer objectivement la transparence cor-
néenne [27].
Des auteurs ont proposé une amélioration du biomicroscope à lampe à fente [27, 28] en ajou-

tant des polariseurs pour séparer la réflexion spéculaire de la lumière diffusée. Cette méthode
est basée sur l’analyse des niveaux de gris du signal de la cornée. La résolution axiale reste
cependant limitée et l’analyse n’est pas très précise.
D’autres auteurs on proposé une méthode utilisant des images de photographie Scheimpflug

[29]. Cette méthode permet, par l’inclinaison du capteur par rapport à l’objectif, d’obtenir des
images en coupe de la cornée où toute la cornée est mise au point. À partir d’images de photo-
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Figure I.9 – En haut : image d’un biomicroscope à lampe à fente. En bas : images par lampe à
fente d’une cornée saine peu diffusante (à gauche) et d’une cornée pathologique fortement diffusante (à
droite).

graphie Scheimpflug les auteurs calculent des moyennes d’intensité de la zone hyperréflective
observée sur ces images. La répétabilité de cette méthode n’a été validée que sur des mesures
en laboratoire.
Une autre méthode utilise la microscopie confocale [30] pour évaluer la diffusion après une

opération de chirurgie réfractive. L’inconvénient de la microscopie confocale est la nécessité
d’un contact physique entre l’objectif du microscope et la cornée, ce qui est désagréable pour
le patient et n’est donc pas utilisé comme examen de routine.
Il existe également des méthodes d’évaluation de la transparence cornéenne basées sur la

tomographie optique cohérente (OCT) très répandue en clinique [31].

Chacune de ces techniques présente ses propres avantages et inconvénients. Cependant au-
cune de ces approches n’a gagné un usage à large échelle. Récemment, des auteurs [32] ont
développé une technique de mesure très sensible aux variations angulaires de la lumière rétro-
diffusée. Ils ont ainsi mesuré une augmentation de la lumière rétrodiffusée sur des cornées ex
vivo avant même l’apparition d’œdème. Cette méthode nécessite l’utilisation d’un appareil de
mesure très sensible, et un balayage angulaire. Elle n’a pour l’instant pas été appliquée in vivo
mais pourrait permettre une estimation objective et très sensible de la diffusion dans la cornée.
Cela confirme qu’il existe un besoin d’un outil simple d’utilisation et une procédure de

diagnostic permettant la caractérisation objective et quantitative de la transparence cornéenne.
En clinique, un tel outil permettra un meilleur suivi des patients, améliorant ainsi la prévention,
le diagnostic et le traitement de pathologies affectant la transparence cornéenne.
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Chapitre II
Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

Douter de tout ou tout croire, ce sont deux
solutions également commodes qui l’une et l’autre
nous dispensent de réfléchir.

Henri Poincaré, La Science et l’hypothèse (1908)
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Dans ce chapitre nous allons développer notre approche physique de la diffusion de la lumière
dans la cornée. Il s’agit d’une approche globale, qui essaie de garder aussi peu de paramètres
que nécessaire, ne prenant pas en compte les détails anatomique précis de la structure de la
cornée mais cherchant plutôt à en tirer des lois générales. Nous allons dans un premier temps
établir un modèle de diffusion simple, puis détailler pour chaque structure leur effet sur la
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transparence. Nous nous intéresserons ensuite à la nanostructure du stroma cornéen, que nous
essayerons de modéliser avec un modèle simple à un seul paramètre. Enfin nous établirons les
liens entre la nanostructure et les propriétés thermodynamiques de la cornée, que l’on peut
mesurer à l’échelle macroscopique.

II.1 Histologie et hypothèses du modèle

Pour modéliser la diffusion de la lumière dans la cornée, il faut considérer les différents
éléments qui la composent. Le stroma constituant 90% de la cornée est la structure principale
responsable de la transparence de celle-ci. Nous ne modéliserons donc que l’interaction de la
lumière avec le stroma. La figure II.1 montre une image de coupe histologique (II.1a) ainsi
que le schéma représentant les éléments inclus dans le modèle (II.1b). Le stroma est constitué
de lamelles contenant des fibrilles de collagène orientées dans une direction principale. Cette
direction principale varie d’une lamelle à une autre. Nous ne considérerons aucune direction
privilégiée pour l’orientation des lamelles. Les autres composants que nous considérerons sont
les kératocytes et les lacs. Les kératocytes sont les cellules qui synthétisent le collagène, et les
lacs sont les structures formées par deux lamelles disjointes en cas d’œdème, formant une zone
allongée sans fibrille de collagène.

(a) coupe histologique de la cornée

I0

0 L
z

Fibrilles de collagène ∼
30 nm
(diffuseurs de Rayleigh 2D,
fortement dépendants de λ
+ facteur de structure)

Kératocytes & lacs ∼ 10µm
("diffuseurs de Mie",
faiblement dépendants de λ,
diffusion anisotrope)

R

θ

(b) schéma des diffuseurs considérés dans le modèle

Figure II.1 – Histologie de la cornée (a) et schéma du modèle présentant les différents diffuseurs
présents dans le stroma (b).

Comme la cornée est transparente dans son état physiologique, on se limite au régime de faible
diffusion. On exclut donc les cornées fortement diffusantes de notre modèle, mais celles-ci
peuvent être diagnostiquées à l’aide d’un biomicroscope ou par simple contrôle visuel, et ne
nécessitent donc pas une analyse précise de leurs propriétés de diffusion. En revanche les cornées
pathologiques faiblement diffusantes nécessitent le développement d’un outil de diagnostic
permettant de détecter de faibles évolutions de la diffusion. En terme physique, on s’intéresse
donc aux cornées dont le libre parcours moyen de diffusion est de l’ordre de l’épaisseur de la
cornée : L . `s.
On cherche à développer le modèle le plus simple, contenant le moins de paramètres possible,
permettant de décrire l’intensité diffusée, et notamment la distribution angulaire et le spectre
transmis et réfléchi par la cornée.
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II.2 Équation de transfert radiatif (ETR)

Pour développer un modèle de diffusion de la lumière dans la cornée, nous avons travaillé en
collaboration avec Rémi Carminati (Institut Langevin, ESPCI, Paris), spécialiste de l’optique
des milieux complexes. Il a notamment résolu l’équation de transfert radiatif dans le régime
de diffusion simple ce qui a défini le cadre théorique de notre modèle.

L’équation de transfert radiatif décrit l’évolution de la luminance énergétique au cours de la
propagation. En radiométrie on définit la luminance énergétique Le comme étant la puissance
par unité de surface du rayonnement passant ou étant émis en un point d’une surface, et dans
une direction donnée par unité d’angle solide 1, 2. Il ne faut pas la confondre avec la luminance
définie en photométrie (c’est-à-dire prenant en compte la réponse de la rétine en fonction de
la longueur d’onde). Comme nous ne nous intéressons pas ici à la réponse de la rétine, nous
utiliserons le terme luminance pour désigner la luminance énergétique, que nous noterons L.

II.2.1 Équation de transfert radiatif et solution

L’équation de transfert radiatif est une équation aux dérivées partielles faisant intervenir
des termes de perte par diffusion ou absorption, et des termes de gain par diffusion dans la
direction considérée ou par une source. Dans notre cas, nous ne considérons que les pertes par
diffusion (puisque la cornée est un tissu très peu absorbant dans le visible [16, 33, 34]) et nous
ne considérons qu’un terme de gain, correspondant à la luminance diffusée dans la direction
considérée. L’équation de transfert radiatif peut alors s’écrire :

~u · ~∇L(~r, ~u) = − 1
`s
L(~r, ~u)︸ ︷︷ ︸
perte

+ 1
4π`s

∫
4π

p(~u, ~u′)L(~r, ~u′)dΩ′

︸ ︷︷ ︸
gain

(II.1)

où p(~u, ~u′) est la fonction de répartition (en anglais « phase function ») et L(~r, ~u) est la lumi-
nance.
La fonction de répartition p(~u, ~u′) représente la probabilité de changement de direction de pro-
pagation de l’onde d’une direction ~u′ vers une direction ~u. Cette fonction traduit le processus
de diffusion par les différentes familles de diffuseurs. La luminance L(~r, ~u ) [W ·m−2 · sr−1]
représente le flux d’énergie en un point ~r dans la direction ~u.

Le membre de gauche de l’équation de transfert radiatif décrit l’évolution spatiale de la
luminance (projection du gradient de la luminance dans la direction ~u). Le membre de droite
est composé d’un premier terme négatif qui représente la perte de luminance dans la direction
~u au cours de la propagation dans le milieu (ce terme donnera une exponentielle décroissante
avec une atténuation décrite par le libre parcours moyen de diffusion). Le second terme est
une intégrale sur l’angle solide qui représente les évènements de diffusion qui vont augmenter
la luminance dans la direction ~u.

1. BIPM, Le Système international d’unités, Sèvres, France, BIPM, 2006, 8e éd., 92 p. (ISBN 92-822-2213-6),
p.29

2. Commission électrotechnique internationale, « Luminance énergétique », dans CIE 60050 Vocabulaire
électrotechnique international, 2015 (1re éd. 1987)
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Chapitre II Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

Changement de coordonnées et symétrie

On définit µ = cos(θ) ⇒
{
L(z, θ, φ) = L(z, µ, φ)
p(~u, ~u′) = p(µ, µ′, φ− φ′) (isotrope selon l’angle φ)

La projection sur l’axe z de l’équation de transfert radiatif donne :

µ
∂L

∂z
(z, µ) = − 1

`s
L(z, µ) + 1

2`s

+1∫
−1

p0(µ, µ′)L(z, µ′)dµ′ (II.2)

avec p0(µ, µ′) = 1
2π

2π∫
0
p(µ, µ′, φ− φ′)dφ′

Intensité balistique et luminance diffusée

La notion d’intensité balistique est une notion statistique (un photon n’ayant pas de trajec-
toire définie) qui correspond à la moyenne cohérente de l’intensité. Plus formellement, on peut
écrire le champ transmis de la façon suivante :

E = 〈E〉+ δE avec 〈δE〉 = 0

L’intensité moyenne transmise s’écrit alors :

〈I〉 = 〈EE∗〉 = 〈 |〈E〉|2 + |δE|2 + 2< [〈E〉∗δE] + 2< [〈E〉δE∗] 〉

et comme 〈E〉 et δE sont des variables indépendantes, on a :

〈I〉 = |〈E〉|2 + 〈|δE|2〉+ 2〈E〉∗<〈δE〉+ 2〈E〉<〈δE∗〉
= |〈E〉|2 + 〈|δE|2〉.

Le premier terme est l’intensité balistique et le second est l’intensité diffusée. L’intensité ba-
listique doit vérifier l’équation de Helmholtz (propagation en espace libre) :

∆〈E〉+ ω2

c2 n
2
eff〈E〉 = 0 avec neff = n′eff + in′′eff . (II.3)

On retrouve alors l’équation de Bouguer-Beer-Lambert pour l’intensité balistique :

Ibal(z) = I0 e−
z
`s (II.4)

On peut également retrouver cette expression à partir de l’équation de transfert radiatif
en écrivant la luminance en deux termes, l’un correspondant à l’intensité balistique et l’autre
contenant toute partie qui ne diffuse pas vers l’avant (µ = 1) qu’on appelle luminance diffusée :

L(z, µ) = Ibal(z)δ(µ− 1) + Ldiff(z, µ) (II.5)

En injectant l’expression de la luminance balistique Lbal = Ibalδ(µ − 1) dans l’équation de
transfert radiatif et en intégrant sur µ on a :

+1∫
−1

µ
∂Ibal
∂z

(z)δ(µ− 1)dµ = − 1
`s
Ibal(z)

+1∫
−1

dµ+ Ibal(z)
2`s

+1∫
−1

p0(µ, 1)dµ
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II.2 Équation de transfert radiatif (ETR)

∂Ibal
∂z

(z) = −2Ibal(z)
`s

+ Ibal(z)
`s

On retrouve alors l’équation de Bouguer-Beer-Lambert :

∂Ibal
∂z

(z) = − 1
`s
Ibal(z)

Pour la luminance diffusée on obtient :

µ
∂Ldiff
∂z

(z, µ) = − 1
`s
Ldiff(z, µ) +

���
���

���
���

��XXXXXXXXXXXXXX

1
2`s

+1∫
−1

p0(µ, µ′)Ldiff(z, µ′)dµ′ + 1
2`s

p0(µ, 1)I0 e−
z
`s

où l’on a négligé la diffusion multiple (approximation de faible diffusion), ce qui donne finale-
ment :

µ
∂Ldiff
∂z

(z, µ) = − 1
`s
Ldiff(z, µ) + 1

2`s
p0(µ, 1)I0 e−

z
`s (II.6)

Solution pour la luminance diffusée

On résout cette équation différentielle en cherchant une solution générale à l’équation linéaire
homogène associée et une solution particulière.
La solution générale est : Lgen = A exp

(
− z

µ `s

)
et la solution particulière : Lpar = B exp

(
− z
`s

)
En injectant la solution particulière dans l’équation différentielle on obtient :

µB

(
− 1
`s

)
= − 1

`s
B + 1

2`s
p0(µ, 1)I0

B = 1
2(1− µ)p

0(µ, 1)I0

La solution complète est donc :

Ldiff(z, µ) = A exp
(
− z

µ `s

)
+ p0(µ, 1)

2(1− µ)I0 exp
(
− z
`s

)
(II.7)

Pour trouver l’expression de la constante A, on impose une condition limite. On suppose qu’il
n’y a pas de lumière diffuse provenant de l’endothélium (z = L) :

Ldiff(z = L, µ < 0) = 0 ⇒ A = − p
0(µ, 1)

2(1− µ)I0 exp
(
−(µ− 1)L

µ`s

)
,

la solution avec cette condition limite est alors :

Ldiff(z, µ) = p0(µ, 1)
2(1− µ)I0

[
e−

z
`s − e−

(µ−1)L+z
µ`s

]
(II.8)

`s et p0(µ, 1) sont des paramètres effectifs, considérant 2 familles de diffuseurs (domaines de
fibrilles de collagène et kératocytes).
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Chapitre II Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

II.3 Modèle des kératocytes & lacs
Les kératocytes et les lacs sont des structures larges de plusieurs microns latéralement et

peuvent donc être considérés comme des diffuseurs de type Mie pour les longueurs d’onde du
spectre visible. Ainsi leur section efficace de diffusion est faiblement dépendante de la longueur
d’onde et leur taille influence la distribution angulaire de l’intensité diffusée.
On représente ces diffuseurs comme illustré sur la figure II.2.

θ
2R

e

Figure II.2 – Schéma du modèle des diffuseurs de Mie dans la cornée.

II.3.1 Libre parcours moyen de diffusion

a) Les kératocytes

On trouve dans la littérature [35, 36] la dimension caractéristique et la densité des kératocytes
dans le stroma d’une cornée saine :

R ≈ 15 µm et ρK ≈ 20 500 cellules/mm3

La section efficace de diffusion des kératocytes σK va dépendre de leur section géométrique, de
leur différence d’indice optique avec le milieu extra-cellulaire, et de leur épaisseur. On trouve
dans la littérature[37, 38] l’expression suivante :

σK = 2πR2
(

1− cos
(4πe(m− 1)

λ

))
= 2πR2(1− cos δ) (II.9)

où δ = 4πe(m − 1)/λ est la différence de phase de la lumière à la longueur d’onde λ après
la traversée d’un kératocyte d’épaisseur e et d’un rapport d’indice optique m avec le milieu
extra-cellulaire.
Les kératocytes ont un rapport d’indice optique : m = nK/ne, avec nK = 1,381 ne = 1,375,
les indices optique des kératocytes et du milieu extra-cellulaire respectivement [37]. L’indice
optique des kératocytes au repos est très proche de celui du milieu extra-cellulaire. En effet
il est suggéré que les kératocytes synthétisent des protéines appelées cristallines pour réduire
l’indice optique de leur cytoplasme et ainsi la quantité de lumière qu’ils diffusent.

Le libre parcours moyen de diffusion est relié à la section efficace de diffusion et la densité
de diffuseurs. La figure II.3 illustre cette relation. Pour une longueur d’onde λ = 550 nm, en
considérant une épaisseur des kératocytes e ' 1 µm, on trouve un déphasage δ ' 0,0997. Ce
qui donne pour le libre parcours moyen de diffusion associé aux kératocytes :

`K = 1
ρKσK

= 1
2πρKR2(1− cos δ) ≈ 6948µm (II.10)

Pour λ = 840 nm (longueur d’onde centrale de l’OCT clinique de l’hôpital des Quinze Vingts),
δ ' 0,0653 et `K ≈ 16 200µm.

20



II.3 Modèle des kératocytes & lacs

`s

σ `s = 1
ρ

Figure II.3 – Représentation de la section efficace de diffusion, du libre parcours moyen de diffusion
et de la densité de diffuseurs. Le cylindre a une section égale à σ et le libre parcours moyen est tel que
V = 1/ρ.

b) Les lacs

Les lacs sont des zones contenant du milieu extra-cellulaire qui apparaissent en cas d’œdème
et se développent autour des kératocytes. Ce sont donc des structures de faible épaisseur et
étendues latéralement, que l’on modélise de la même manière que les kératocytes. Cependant
leur indice optique est différent puisqu’ils sont remplis de milieu extra-cellulaire, ils ont donc
l’indice de la solution saline qui les compose. Leur épaisseur est variable puisque les lacs se
développent avec le degré d’œdème, ils peuvent donc atteindre plusieurs microns d’épaisseur.
On va considérer en première approximation que les lacs se développent autour de chaque
kératocyte, et qu’ils sont donc présents en même densité que ces derniers dans le stroma. Si
l’on considère leur indice nl = 1,335 (valeur de l’indice optique de la solution saline du milieu
extra-cellulaire [39]) pour une épaisseur de 1 micron, on obtient :

δ ' −0,6647 et `l ' 162 µm.

On a considéré ici des lacs avec la même surface que les kératocytes, ce qui n’est généralement
pas le cas, les lacs étant plus larges. On observe déjà dans ces conditions que l’apparition de
lacs se traduit par une baisse importante du libre parcours moyen de diffusion associé à ces
structures micrométriques.
Le même calcule pour la longueur d’onde λ = 840 nm donne δ ' −0,4352 et `l ' 370 µm.

c) Synthèse des résultats

On observe que les libres parcours moyens de diffusion de ces diffuseurs de type Mie ont mal-
gré tout une dépendance en longueur d’onde non négligeable. Il y a un peu plus d’un facteur
2 entre les libres parcours moyens de diffusion calculés à 550 et 840 nm.

Le tableau II.1 rassemble les valeurs des paramètres de la littérature et celles calculées dans
cette section pour les kératocytes et les lacs. On a supposé dans cette section que la dispersion
était faible et nous avons utilisé les mêmes valeurs des indices de réfraction à 550 nm et à
840 nm pour les kératocytes et les lacs. Ces valeurs sont celles de la référence [37], les indices
optiques ont été mesurés à 589 nm et comme le mentionnent les auteurs, les variations d’indice
avec la longueur d’onde devraient être faibles dans la plage du spectre visible.
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Chapitre II Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

kératocytes lacs
taille typique R 15 µm 15 µm

épaisseur e 1 µm 1 µm
densité ρ 20 500mm−3 20 500mm−3

indice optique n 1,381 1,335
`s à 550 nm 6948µm 162 µm
`s à 840 nm 16 200 µm 370 µm

Tableau II.1 – Résumé des valeurs considérées des paramètres modélisant les kératocytes et les lacs,
ainsi que les valeurs calculées du libre parcours moyen de diffusion à deux longueurs d’onde. Les tailles
typiques et la densité des kératocytes proviennent de [35, 36], les indices optiques proviennent de [37, 39].

II.3.2 Fonction de répartition

Fonction de répartition d’Henyey-Greenstein

La fonction d’Henyey-Greenstein est la fonction de répartition la plus simple dépendant d’un
seul paramètre, le facteur d’anisotropie g. Elle est normalisée et s’écrit :

pK(µ, 1) = 1− g2

[1 + g2 − 2µg]
3
2

avec− 1 < g < 1 (II.11)

La figure II.4 représente la fonction de répartition d’Henyey-Greenstein pour différentes valeurs
du facteur d’anisotropie.
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Figure II.4 – Diagramme polaire de la fonction de répartition d’Henyey-Greenstein pour différentes
valeurs du facteur d’anisotropie g.
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II.4 Modélisation des domaines 2D de fibrilles de collagène

On peut estimer le facteur d’anisotropie g à partir de la taille du lobe de diffraction. En effet
la taille angulaire du lobe de diffraction d’un objet de taille caractéristique R est :

sin(θmax) ≈ λ

2R
Le facteur d’anisotropie s’écrit alors :

g ≈ cos(θmax) =
√

1− sin2(θmax) ≈

√
1− λ2

4R2 ≈ 1− λ2

8R2

Pour λ = 550 nm et R = 15 µm on trouve g = 0,9998. On voit que ce paramètre varie peu avec
la longueur d’onde car λ� R pour les longueurs d’onde dans le visible.

II.4 Modélisation des domaines 2D de fibrilles de collagène
On suppose qu’il n’y a qu’un seul domaine par lamelle et qu’il n’y a pas de dépendance en

φ (isotropie de l’orientation des domaines suivant φ). On considère une lumière incidente de
vecteur d’onde ~kinc de norme k0 = 2π

λ .
On définit le vecteur de diffusion comme étant la différence entre le vecteur d’onde diffusé et
le vecteur d’onde incident : ~q = k0~u− ~kinc.
La norme du vecteur de diffusion peut se calculer géométriquement, à partir de la figure II.5 :

q2 = (k0 sin θ)2 + (k0 (1− cos θ))2 = 2k2
0 (1− cos θ)

= 2k2
0

(
−2 sin θ2 sin −θ2

)
= 4k2

0 sin2 θ

2

Ce qui donne finalement q = 2k0 sin θ2 .

~kinc

k0~u

θ

~q

Figure II.5 – Représentation du vecteur de diffusion.

II.4.1 Section efficace de diffusion

Comme dans la littérature, on considère les fibrilles de collagène de longueur infinie, et nous
nous plaçons donc dans une géométrie à 2 dimensions. Dans cette configuration, la section
efficace de diffusion σc a la dimension d’une longueur. Le libre parcours moyen de diffusion
correspondant est donc lié à cette section efficace de diffusion par unité de longueur σc [m] et
à la densité surfacique de fibrilles de collagène ρc [m−2].

On trouve dans la littérature la formule de diffusion par des aiguilles diélectriques [40–42] :
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Chapitre II Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

Encart II.1 - Diffusion par des aiguilles diélectriques

On considère un champ incident E0 à la longueur d’onde λ dans un milieu d’impédance
caractéristique η interagissant avec une fibrille de collagène considérée comme une
aiguille diélectrique de longueur infinie et de rayon a.

— m = nf / ne est le rapport des indices optique du collagène fibrillaire sur celui du
milieu extra-cellulaire. On trouve ces valeurs dans la littérature [39]. À 589 nm,
nf = 1,413 et ne = 1,359.

— P = E2
0
η

π2a4

16

(2π
λ

)3 (
m2 − 1

)2(1 + 2
(m2 + 1)2

)
est la puissance diffusée par

unité de longueur [W ·m−1] par une fibrille de collagène.

— σf = P η

E2
0

= π2a4

16

(2π
λ

)3 (
m2 − 1

)2(1 + 2
(m2 + 1)2

)
est la section efficace de

diffusion par unité de longueur [m] associée à une fibrille de collagène.

La section efficace de diffusion d’une lamelle de collagène dépend de la section efficace de
diffusion d’une fibrille isolée et de l’organisation des fibrilles dans la lamelle, que l’on peut
prendre en compte par l’intermédiaire du facteur de structure S(~q ). Pour un milieu présentant
un ordre à courte distance le facteur de structure est défini par :

S(~q ) = 1 + 1
N

∑
j 6=k

e−i~q·(~rj− ~rk) (II.12)

où N est le nombre de particules dans le milieu et ~r leurs positions. Le facteur de structure
permet de prendre en compte les interférences constructives ou destructives entre les différentes
ondes émises par les diffuseurs.

La section efficace de diffusion d’une lamelle de collagène peut alors se calculer à partir de
la section efficace de diffusion d’une fibrille de collagène σf (dont l’expression est indiquée dans
l’encart II.1) et du facteur de structure :

σc = σf
1

2π

2π∫
0

S(q = 2k0 sin θ
2) dθ (II.13)

II.4.2 Fonction de corrélation de paires

Lien avec le facteur de structure

La figure de diffraction de l’ensemble des fibrilles de collagène dépend donc de leur orga-
nisation à travers le facteur de structure. Le facteur de structure est une grandeur qui décrit
le milieu dans l’espace de Fourier et peut donc s’avérer très pratique en cristallographie lors-
qu’on observe une figure de diffraction par rayons X, car dans ce cas on observe directement la
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II.4 Modélisation des domaines 2D de fibrilles de collagène

Encart II.2 - Transformation de Fourier

Pour les transformations de Fourier à n dimensions, nous utilisons les conventions sui-
vantes :
— F {f(~x )} =

∫
f(~x) e−i~k·~xd~x

— F−1
{
f̂(~k )

}
= 1

(2π)n
∫
f̂(~k) ei~k·~xd~k

En particulier, on a :

— F {δ(~x )} = F−1 {δ(~x )} = 1

— F{1} = (2π)n δ(~k )

transformée de Fourier du réseau cristallin, donc ce qu’on observe est le facteur de structure.
En revanche, dans notre cas on veut décrire l’organisation des fibrilles dans l’espace réel, no-
tamment car on peut les observer directement par microscopie électronique en transmission.
L’équivalent du facteur de structure dans l’espace réel est la fonction de corrélation de paires
g(~r ) (cf figure II.6) qui décrit la variation de densité de particules (ici des fibrilles de collagène)
en fonction de la distance à une particule de référence. Sa définition formelle est la suivante
[43] :

g(~r ) = 1
ρ

〈∑
i 6=0

δ(~r − ~ri)
〉

(II.14)

0.0 0.5 1.0 1.5 2.0 2.5 3.0 3.5 4.0
0.0

0.5

1.0

1.5

2.0

2.5

3.0

Figure II.6 – Fonction de corrélation de paires ou fonction de distribution radiale. L’axe des abs-
cisses est normalisé par la distance moyenne entre particules, et la fonction de corrélation de paires est
normalisée par la densité du milieu. source : Wikipédia − radial distribution function

Dans le cas d’un réseau cristallin parfait, la fonction de corrélation de paires est une somme
de pics de Dirac espacés de la distance inter-atomique du cristal, car les atomes sont parfai-
tement positionnés, il n’y a donc pas de fluctuations sur leurs positions. On peut imaginer
partir d’un tel milieu parfaitement ordonné, puis par la pensée augmenter le désordre pro-
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Chapitre II Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

gressivement. On verrait alors les pics s’élargir progressivement puis la fonction de corrélation
de paires présentera des oscillations autour de la densité moyenne du milieu (comme dans la
figure II.6 qui représente la fonction de corrélation de paires d’un milieu présentant un ordre
à courte distance) pour finir par être constante pour un milieu parfaitement désorganisé.
La fonction de corrélation de paires permet donc une appréciation visuelle rapide du degré
de corrélation dans le milieu. Plus les oscillations s’atténuent rapidement, moins le milieu est
ordonné.

À partir des équations II.12 et II.14 on peut trouver le lien entre le facteur de structure et
la fonction de corrélation de paires, qui est le suivant :

S(~q ) = 1 + 〈ρ〉
∫∫

g(~r ) e−i~q·~rd2~r

= 1 + 〈ρ〉 F {g(~r )} . (II.15)

Si le milieu est isotrope, alors g(~r ) = g(|~r |) et est appelée fonction de distribution radiale. La
fonction de corrélation de paires est assez proche de la fonction d’autocorrélation, qui mesure
aussi l’ordre du milieu considéré. Le lien entre ces fonctions et le facteur de structure est précisé
dans l’annexe A.

L’équation II.13 reliait la section efficace de diffusion des fibrilles de collagène au sein d’une
lamelle à leur facteur de structure. Cette section efficace de diffusion peut aussi s’exprimer en
fonction de la fonction de corrélation de paires [9]. Si on appelle ρc la densité surfacique de
fibrilles de collagène, la section efficace de diffusion s’écrit :

σc = σf

1 + 2πρc

∞∫
0

r [g(r)− 1] J2
0 (k0r) dr

 . (II.16)

Cette équation traduit bien le fait que la section efficace de diffusion des fibrilles de collagène
est directement dépendante de leur organisation, à travers la fonction de corrélation de paires.
En effet pour un milieu désordonné, la fonction de corrélation de paires tend vers 1 et la section
efficace des fibrilles vaut alors σf , alors que pour un milieu parfaitement ordonnée (un cristal
parfait), g(~r ) est une somme de pics de Dirac, donc vaut zéro partout sauf aux positions du
réseau, l’intégrale est alors négative et la section efficace σc est donc strictement inférieure à
σf .
On peut ainsi calculer le libre parcours moyen de diffusion à partir de la section efficace de

diffusion et la densité des fibrilles de collagène, par la relation suivante :

`c = 1
ρc σc

(II.17)

La densité surfacique des fibrilles de collagène doit être inférieure à la densité d’un réseau
hexagonal. En effet les fibrilles de collagène ne sont organisées en réseau que localement, et
l’arrangement en réseau hexagonal est celui qui présente la plus grande densité 3. La densité
réelle sera donc toujours plus faible.

3. Laszlo Fejes Toth, "Über die dichteste Kugellagerung". Math. Z. 48 : 676–684. 1940
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II.5 Modélisation de la nanostructure du stroma et transparence

La densité d’un réseau hexagonal se calcule comme l’inverse de la surface du triangle formé par
3 centres de fibrilles (le motif du réseau hexagonal est un triangle équilatéral). En considérant
un réseau hexagonal avec une distance moyenne entre premiers voisins de 60 nm on obtient une
densité surfacique de fibrilles ρc ≈ 641,5 µm−2. Cette valeur est à comparer à celles obtenues
à partir des images de microscopie électronique dans la section suivante, rassemblées dans le
tableau II.2.

II.4.3 Fonction de répartition des fibrilles de collagène

La contribution des domaines de fibrilles de collagène à la fonction de répartition est :

pc(θ) = 2π
S(q = 2k0 sin θ

2)
2π∫
0
S(q = 2k0 sin θ

2) dθ
= σf
σc
S(q = 2k0 sin θ

2)

II.4.4 Fonction de répartition et libre parcours moyen total

La fonction de répartition totale, incluant les contributions des kératocytes et des lacs ainsi
que des lamelles de collagène est la combinaison des fonctions de répartition de chaque famille
de diffuseur, pondérées par leur fraction volumique.
Nous n’avons considéré les fibrilles de collagène qu’à deux dimensions. Pour recombiner l’en-
semble des fonctions de répartitions, il faut alors considérer que les lamelles de collagènes sont
disposées de façon isotrope selon l’angle φ, ce qui revient à considérer que la moitié des lamelles
est orientée dans une direction et l’autre moitié dans la direction orthogonale. On peut alors
écrire :

p0(µ, 1) = fK
fK + fc/2

pK(µ, 1) + fc/2
fK + fc/2

pc(µ, 1) (II.18)

avec fK et fc les fractions volumiques des kératocytes et des fibrilles de collagène respective-
ment. On trouve dans la littérature [37, 44, 45] que les kératocytes représentent 10 à 15% du
volume total du stroma, et les fibrilles de collagène de l’ordre de 25% [13]. On a donc fK ≈
15% et fc ≈ 25%.

Concernant le libre parcours moyen de diffusion total, la combinaison est plus simple. En
effet, il suffit d’ajouter les sections efficaces de diffusion de chaque famille de diffuseurs. Fina-
lement ce sont les inverses des libres parcours moyens qui s’ajoutent. On a donc :

1
`s

= 1
`K

+ 1
`c

(II.19)

II.5 Modélisation de la nanostructure du stroma et
transparence

Pour étudier la nanostructure du stroma, nous avons analysé des images de microscopie élec-
tronique à transmission (MET) de cornées humaines. Ces images ont été obtenues par Michèle
Savoldelli (hôpital Hôtel-Dieu, Paris) et sont issues d’un microscope électronique argentique
dont nous avons récupéré soit des négatifs que nous avons numérisés puis dont nous avons in-
versé le contraste pour obtenir un fond clair, soit des photographies déjà développées que nous

27



Chapitre II Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

avons directement numérisées. Pour les négatifs le grandissement est celui du microscope alors
que pour les photographies développées il faut multiplier le grandissement du microscope avec
celui utilisé lors du développement (le grandissement total est inscrit sur les photographies).
Nous avons constaté un biais systématique dans les valeurs de grandissement du microscope
électronique, d’un facteur 1,5, en comparant les valeurs des diamètres des fibrilles de collagène
avec ceux mesurés dans la littérature. Comme les fibrilles de collagène ont une distribution
de diamètres très fine (donc avec peu de variabilité d’une fibrille à l’autre), nous considérons
que nous pouvons nous baser sur leur diamètre pour corriger notre grandissement. Nous avons
donc appliqué ce facteur à toutes les images que nous avons numérisées, de façon à obtenir un
diamètre de fibrille de collagène proche de 30 nm.

Nous avons sélectionné plusieurs images montrant les fibrilles de collagène en coupe orthogo-
nale, dont nous avons analysé l’organisation. Comme ces images ont une très bonne résolution
(selon les images le grandissement du microscope électronique varie entre 20 520, 39 900 et
52 300), on peut directement calculer la fonction de corrélation de paires des fibrilles de colla-
gène dans une cornée humaine. Pour cela nous avons utilisé le programme d’analyse d’image
Fiji avec un plugin permettant de calculer la fonction de corrélation de paires 4.

II.5.1 Méthode d’analyse des images de microscopie électronique

La méthode est illustrée en prenant un exemple d’une image de microscopie électronique en
transmission et en montrant les résultats des différentes étapes de l’analyse. L’image choisie
est une image de cornée humaine saine, vue sous un grandissement de 52 300. La figure II.7a
montre l’image originale numérisée des fibrilles de collagène et la figure II.7b montre cette même
image après application d’un filtre gaussien permettant de supprimer les défauts de dévelop-
pement ou d’impression de la diapositive. Pour calculer la fonction de corrélation de paires, il

500 nm

(a) Image originale 8-bits

500 nm

(b) Image 8-bits après application d’un filtre passe-bas
gaussien

Figure II.7 – Exemple d’image des fibrilles de collagène en coupe orthogonale par microscopie électro-
nique à transmission.

faut d’abord repérer les centres des fibrilles. Pour cela on doit définir un seuil, dont la valeur
dépend de l’image, et il faut s’assurer que chaque fibrille est identifiée une et une seule fois et

4. https://imagejdocu.tudor.lu/macro/radial_distribution_function
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que son centre est bien repéré. Pour déterminer ce seuil on utilise la fonction Find Maxima de
Fiji qui a une option de pré-visualisation. La figure II.8 montre cette pré-visualisation pour
l’image d’origine (II.8a) et l’image filtrée (II.8b). Dans les deux cas le seuil de détection a été
optimisé manuellement.

500 nm
100 nm

(a) Détection des centres des fibrilles à partir de l’image d’origine

500 nm
100 nm

(b) Détection des centres des fibrilles après application d’un filtre passe-bas gaussien

Figure II.8 – Effet du filtrage passe-bas sur la détection des centres des fibrilles (en jaune) par la
fonction Find Maxima de Fiji.

On observe ici l’importance d’appliquer filtrage passe-bas pour localiser précisément les centres
des fibrilles. Sur l’image d’origine, la netteté apporte également les défauts d’impression, de
développement ou de numérisation, ce qui rend les fibrilles non homogènes et la localisation
du centre d’une fibrille se fait de façon aléatoire sur toute sa surface. De plus, certains défauts
peuvent être considérés comme des fibrilles. Cela s’atténue avec le filtrage passe-bas.

Finalement, la figure II.9 représente les fonctions de corrélation de paires calculées à partir de
l’image d’origine et de l’image filtrée. L’effet du filtrage passe-bas a permis de mieux localiser les
fibrilles en conservant l’ordre dans leur organisation. Ainsi la fonction de corrélation de paires
de l’image filtrée possède des pics mieux définis, plus fins et d’une plus grande amplitude.
La différence entre ces deux résultats est très importante, à tel point que sans application du
filtrage gaussien on a l’impression d’observer la fonction de corrélation de paires d’un milieu
aléatoire. Il est donc nécessaire d’appliquer un filtre passe-bas sur les images pour s’assurer
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Figure II.9 – Fonctions de corrélation de paires de la même image avec ou sans filtrage passe-bas.

d’une bonne détection des positions des fibrilles.

II.5.2 Modèle de disques durs

Dans le stroma cornéen, les fibrilles de collagènes sont entourées de protéoglycanes possé-
dant des chaînes latérales linéaires de glycosaminoglycanes chargées négativement. Ces éléments
créent à la fois un potentiel d’interaction électrostatique répulsif entre les fibrilles de collagène,
et augmentent la pression osmotique au sein du stroma. Il existe des modélisation du poten-
tiel d’interaction entre les fibrilles et des équilibres thermodynamiques au sein du stroma [13].
Cependant, du fait des différentes interactions possibles entre glycosaminoglycanes (électro-
statique, osmotique, ou encore entropique), ces modèles sont complexes. Nous nous proposons
ici d’analyser l’interaction entre les fibrilles à l’aide d’un modèle simple à un seul paramètre.
L’objectif n’est pas de représenter précisément l’interaction complexe entre les fibrilles mais
d’avoir un modèle simple, permettant d’expliquer l’organisation bidimensionnelle des fibrilles.

Description du modèle

On utilise un modèle de disques durs [46], analogue à 2 dimensions du modèle tridimension-
nel des sphères dures. Il s’agit d’un modèle de mécanique statistique dans lequel on représente
des particules (ici les fibrilles de collagène) comme des disques impénétrables, possédant tous
le même diamètre et qui n’ont aucune interaction entre eux sauf lorsqu’ils sont en contact,
auquel cas le potentiel d’interaction est infini.

Le diamètre des disques dans ce modèle, noté σ, ne correspond pas au diamètre des fibrilles
mais à la distance typique d’interaction entre les fibrilles. En effet les disques n’interagissent
que lorsqu’ils sont en contact, or les fibrilles de collagène dans le stroma cornéen ne sont pas
en contact, c’est donc bien leur zone d’interaction qu’on modélise par un disque centré sur la
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fibrille.
Ce type de modèle ne possède qu’un seul paramètre, la densité de remplissage :

η = ρπσ2

4 (II.20)

où ρ est la concentration de particules et σ est leur diamètre. À partir de ce modèle, en utilisant
l’équation de Percus-Yevick [47], on peut calculer la fonction de corrélation de paires d’un milieu
rempli de tels disques avec une densité η. L’équation de Percus-Yevick à 2 dimensions peut
être résolue numériquement ou approximée analytiquement. Ugo Tricoli, de l’équipe de Rémi
Carminati, a implémenté les équations décrites dans l’article de Guo [46] qui sont des solutions
numériques faciles à manipuler de l’équation de Percus-Yevick à 2 dimensions (donc pour le
modèle des disques durs). Nous avons utilisé ce code écrit en Matlab pour ajuster la fonction de
corrélation de paires décrite par ce modèle de disques durs avec les fonctions de corrélation de
paires calculées depuis les images de microscopie électronique. L’objectif est d’abord de vérifier
que l’on peut modéliser l’organisation des fibrilles de collagène dans la cornée par un modèle
de disques durs à un seul paramètre, puis de déterminer si la distance d’interaction entre les
fibrilles reste constante pour des cornées saines. Pour cela, on calcule le diamètre des disques à
partir de la formule II.20, connaissant la densité de remplissage des disques et la concentration
des fibrilles. La concentration des fibrilles est mesurée au moment de la détection des centres
des fibrilles par Fiji, qui compte les fibrilles dans l’image. On divise ce nombre par la surface
de l’image.

Modélisation de l’organisation des fibrilles de collagène

Nous avons analysé 16 images de microscopie électronique. Onze sont des images du stroma
de cornées saines, quatre sont des images de cornées œdémateuses, et la dernière est située
dans la zone de transition entre la cornée et la sclère ce qui se traduit par des fibrilles de tailles
différentes et une distance inter-fibrillaire plus grande. La figure II.10 montre les cas typiques
observés pour des images du stroma de cornées saines.
La figure II.11 montre les mêmes résultats pour une cornée œdémateuse, pour laquelle la dis-
tance inter-fibrillaire devient plus grande et les fibrilles de collagènes sont moins ordonnées.
Enfin la figure II.12 montre l’analyse de l’organisation des fibrilles de collagène dans la zone
entre la cornée et la sclère, où la distribution de taille des fibrilles est plus large que dans le
stroma, mais l’organisation est encore ordonnée (contrairement au reste de la sclère qui est un
tissu très diffusant).

On remarque que le modèle des disques durs reproduit bien les oscillations observées dans les
fonctions de corrélations de paires des différents échantillons. Seul le premier pic apparaît trop
important dans le modèle. On peut expliquer ce résultat par l’échantillonnage de nos images
qui n’est pas suffisant pour reproduire un pic très fin, comme dans la figure II.12 où l’on a que
5 ou 6 points pour décrire le pic.
Une autre part de l’explication vient de la précision avec laquelle on détecte le centre des

fibrilles. Comme on l’a vu dans la section précédente, l’application d’un filtre passe-bas aug-
mente grandement cette précision, mais il est possible que certains défauts persistent, ce qui
peut limiter la précision de détection du centre des fibrilles.
Enfin, dans le modèle des disques durs, les disques sont impénétrables ; il n’y a donc aucun

disque avant la distance σ (où l’interaction devient infinie), ce qui n’est pas le cas dans la réalité
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600 nm

(a) Image de microscopie électronique
des fibrilles de collagène du stroma
d’une cornée saine, après application
d’un filtre passe-bas

(b) Fonctions de corrélation de paires expérimentale et générée par
le modèle des disques durs

400 nm

(c) Image de microscopie électronique
des fibrilles de collagène du stroma
d’une cornée saine, après application
d’un filtre passe-bas

(d) Fonctions de corrélation de paires expérimentale et générée par
le modèle des disques durs

Figure II.10 – Modèle des disques durs ajusté pour correspondre aux fonctions de corrélation de paires
(b et d) calculées à partir des images de microscopie électronique de fibrilles de collagène du stroma de
cornées saines (a et c).

où le potentiel d’interaction est majoritairement de type électrostatique (cf figure II.13). Ce
potentiel électrostatique permet un écart (positif ou négatif) dans la position des fibrilles par
rapport à leur distance moyenne. Il est donc normal d’observer un premier pic plus large et
d’amplitude plus faible. Les pics suivants sont moins affectés par cette contrainte du modèle
car même si les disques sont impénétrables, une légère désorganisation permet de positionner
les disques à des distances légèrement plus faibles que 2σ ou 3σ . . .

Les résultats de l’analyse par le modèle de disques durs sont résumés dans le tableau II.2.
Les libres parcours moyens de diffusion ont été calculés à partir des équations II.16 (reliant
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500 nm

(a) Image de microscopie électronique
des fibrilles de collagène du stroma
d’une cornée œdémateuse, après appli-
cation d’un filtre passe-bas

(b) Fonctions de corrélation de paires expérimentale et générée par
le modèle des disques durs

750 nm

(c) Image de microscopie électronique
des fibrilles de collagène du stroma
d’une cornée œdémateuse, après appli-
cation d’un filtre passe-bas

(d) Fonctions de corrélation de paires expérimentale et générée par
le modèle des disques durs

Figure II.11 – Modèle des disques durs ajusté pour correspondre aux fonctions de corrélation de paires
(b et d) calculées à partir des images de microscopie électronique (a et c) de cornées œdémateuses.

la section efficace de diffusion à la fonction de corrélation de paires) et II.17 (reliant le libre
parcours moyen à la section efficace).

Analyse des résultats

Le modèle à un seul paramètre est suffisant pour décrire la plupart des cornées saines. En
revanche dans certains cas, notamment les œdèmes importants, il faut rajouter un deuxième
paramètre en plus de la taille des disques, la position du premier pic. Ce deuxième paramètre
permet de découpler la taille des disques et la distance d’interaction. En cas d’œdème la dis-
tance inter-fibrillaire est plus grande, et le modèle à un seul paramètre n’est plus suffisant.
Cela signifie que l’interaction entre les fibrilles est modifiée, ce qui peut se comprendre comme

33



Chapitre II Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

600 nm

(a) Image de microscopie électronique
des fibrilles de collagène de la sclère,
dans la zone proche du stroma, après
application d’un filtre passe-bas

(b) Fonctions de corrélation de paires expérimentale et générée par
le modèle des disques durs

Figure II.12 – Modèle des disques durs ajusté pour correspondre à la fonction de corrélation de paires
(b) calculée à partir de l’image de microscopie électronique (a) d’une cornée saine au niveau de la
transition entre le stroma et la sclère.

Figure II.13 – Potentiel d’interaction d’un modèle de disques durs (2) et potentiel d’interaction réel
(1). source : https: // www. universalis. fr/ encyclopedie/ theorie-cinetique-des-fluides

un changement de charges électriques au niveau des fibrilles ou des électrolytes présents en
solution.
Avec ce modèle à deux paramètres on peut modéliser correctement les cornées en italique dans
le tableau II.2. La figure II.14 représente les fonctions de corrélation de paires pour la cornée
œdémateuse appelée œdème-3 dans le tableau II.2, calculées avec les modèles à un et deux
paramètres. Le modèle à deux paramètre permet de conserver une fonction de corrélation de
paires avec peu d’oscillations, donc représentant un ordre local faible, tout en ayant une inter-
action entre fibrilles à plus longue distance.

Les libres parcours moyens calculés pour les cornées saines sont de l’ordre de 7mm dans
le visible. Si l’on considère les valeurs de libre parcours moyen calculée pour les kératocytes,
et que l’on calcule le libre parcours moyen effectif de la cornée à l’aide de l’équation II.19,
on obtient un libre parcours moyen de diffusion pour la cornée de l’ordre de 3600 µm (pour
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densité surfacique de
fibrilles ρ [µm−2]

diamètre des disques σ [nm]
(distance d’interaction)

libre parcours moyen
de diffusion `c [µm] à

550 nm
sain-27046 233 57 8300
sain-27048 292 51 6700
sain-27240 352 47 7600
sain-28345 330 49 6400
sain-28346 364 47 5700
sain-36316 278 54 7400
sain-36322 276 54 7400
sain-1 245 55 8000
sain-2 258 55 8400

sain-27095 276 47 - 52 7100
sain-27119 277 47 - 55 7900

cornée saine
moyenne 289 ± 42 51,7 ± 3,4 7300 ± 800

œdème-1 108 60 18 500
œdème-2 111 72 19 300
œdème-3 145 72 14 500
œdème-4 91 80 21 800
sclère 149 70 14 500

Tableau II.2 – Synthèse de l’analyse des images de microscopie électronique par le modèle des disques
durs. Les lignes en italiques sont les cornées pour lesquelles le modèle de disques durs à un paramètre
n’est pas suffisant pour décrire la fonction de corrélation de paires mesurée. Les libre parcours moyens
ont été calculés à partir des fonctions de corrélation de paires des images de microscopie électronique.

(a) Modèle des disques durs à un paramètre : le dia-
mètre des disques

(b) Modèle des disques durs à deux paramètres : le dia-
mètre des disques et la distance moyenne entre pre-
miers voisins

Figure II.14 – Comparaison des fonctions de corrélation de paires modélisées par le modèle de disques
durs à un paramètre (a) et le modèle à deux paramètres (b) pour la cornée œdème-3.

une longueur d’onde de 550 nm). Cette valeur est cohérente avec les valeurs de transmission
mesurées dans la littérature (80 à 90% dans le visible). En effet pour une épaisseur de 500µm,
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le pourcentage de lumière transmise à travers la cornée sera :

T = exp
(
−épaisseur

`s

)
= exp

(
− 500 µm

3600 µm

)
≈ 87%

On observe que les libres parcours moyens de diffusion des cornées œdémateuses sont supérieurs
à ceux des cornées saines. Ce résultat, bien que surprenant, n’est pas absurde car lors de la
formation d’œdème il se produit deux phénomènes ayant des effets opposés. En effet, la désor-
ganisation des fibrilles augmente leur section efficace de diffusion, mais elle dilue également les
diffuseurs (σc augmente mais ρ diminue). Ce qu’on observe dans les résultats de ces calculs
est qu’en cas d’œdème la dilution compense (et dépasse même légèrement) l’augmentation de
la section efficace de diffusion des fibrilles. Cela signifierait donc que les œdèmes diminuent la
transparence de la cornée par l’apparition de lacs, qui possèdent un libre parcours moyen de
diffusion beaucoup plus faible (cf tableau II.1).

libre parcours moyen de diffusion `c [mm]
à 550 nm à 725 nm à 840 nm à 1300 nm

sain-27046 8,25 18,75 28,12 85,63
sain-27048 6,71 14,54 22,37 74,56
sain-27240 7,58 18,64 28,84 129,06
sain-28345 6,37 14,56 22,30 79,98
sain-28346 5,66 12,84 19,57 69,05
sain-36316 7,40 16,62 25,32 88,91
sain-36322 7,43 16,71 25,26 91,98
sain-1 7,96 17,52 26,67 92,46
sain-2 8,36 18,95 29,61 105,54

sain-27095 7,12 15,61 23,64 80,31
sain-27119 7,85 18,25 27,72 104,64

cornée saine
moyenne 7,33 ± 0,79 16,64 ± 1,94 25,40 ± 3,01 91,10 ± 16,15

œdème-1 18,47 40,31 61,79 206,46
œdème-2 19,28 42,58 64,42 230,26
œdème-3 14,54 32,78 49,44 187,77
œdème-4 21,84 49,39 75,14 250,35
sclère 14,47 32,70 50,11 179,11

Tableau II.3 – Valeurs du libre parcours moyen de diffusion calculées à partir des images de micro-
scopie électronique à différentes longueur d’ondes.

Enfin le tableau II.3 rassemble les valeurs du libre parcours moyen de diffusion à différentes
longueurs d’onde. Les longueurs d’ondes choisies sont la longueur d’onde typique dans le vi-
sible (550 nm), la longueur d’onde centrale de l’OCT plein champ que l’on utilise (725 nm), la
longueur d’onde centrale de l’OCT clinique disponible à l’hôpital des Quinze-Vingts (840 nm)
et une longueur d’onde typique utilisée pour l’imagerie de tissus diffusants dans l’infra rouge
(1300 nm).
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II.5.3 Thermodynamique de la cornée

Équation de compressibilité

La fonction de corrélation de paires contient beaucoup d’informations sur le milieu étudié ;
elle est notamment reliée à ses propriétés thermodynamiques. En effet on peut écrire une
équation de compressibilité, qui relie la compressibilité isotherme χT = 1

ρ

(
∂ρ
∂P

)
T
à la fonction

de corrélation de paires [43] :

ρχT
β

= 1
β

(
∂ρ

∂P

)
T

= 1 + ρ

∫
V

[g(r)− 1] d~r. (II.21)

où l’on a posé β = 1
kBT

. Dans cette équation T n’est pas la température de la cornée. En
effet ces équations proviennent de la thermodynamique où les molécules sont agitées par la
température et interagissent par collisions. Ainsi plus l’agitation thermique est importante
plus il y a d’interactions entre les molécules. Dans notre cas, les fibrilles de collagène ne sont
pas agitées par la température. Pour nous, kBT représente une unité de mesure de l’interaction
entre les fibrilles. On peut donc utiliser l’équation II.21 en considérant que la compressibilité
sera dans des unités normalisées par l’énergie d’interaction des fibrilles.

Facteur de compressibilité

Le modèle des disques durs nous permet également de calculer des grandeurs thermodyna-
miques, notamment le facteur de compressibilité Z(η), où l’on rappelle que η est la densité de
remplissage. La définition du facteur de compressibilité est :

Z(η) = βP

ρ(η) (II.22)

où P est la pression. Le facteur de compressibilité représente la déviation de l’équation d’état
par rapport à celle des gaz parfaits (Z = 1 correspond à l’équation d’état d’un gaz parfait).
Ce facteur de compressibilité peut être calculé de plusieurs façons. Premièrement, à partir de
la valeur de la fonction de corrélation de paires au premier pic, appelé aussi valeur au point
de contact [48, 49], soit :

g(r = σ, η) = Z(η)− 1
2η . (II.23)

Deuxièmement, à faible densité, on peut effectuer un développement du viriel du facteur de
compressibilité, c’est-à-dire l’écrire de la façon suivante [46, 50] :

Z(η) = 1 +
∞∑
n=1

bnη
n (II.24)

où les bn sont les coefficients du viriel. Les trois premiers coefficients ont été calculés analyti-
quement et les autres numériquement jusqu’à l’ordre 6 [50, 51]. Pour les densités plus élevées,
Baus et Colot [50] ont modifié l’équation II.24 pour proposer l’équation suivante :

Z(η) =
1 +

∞∑
n=1

cnη
n

(1− η)2 , (II.25)
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où ils ont introduit une singularité à η = 1, cette valeur de la densité de remplissage étant
impossible à atteindre pour un système physique (il est impossible de recouvrir complètement
une surface avec des disques, il reste toujours des interstices). Les auteurs ont calculé les
coefficients cn à partir des coefficients bn de l’équation II.24, jusqu’à l’ordre 6. On peut alors
calculer la pression dans le stroma (qui s’exerce sur les fibrilles) en fonction du volume de la
cornée, ou de façon équivalente, de son épaisseur. En effet on peut considérer qu’un changement
de volume de la cornée correspond uniquement à un changement de son épaisseur, la cornée
étant contrainte latéralement par la sclère.

Courbe pression-volume

Nous allons utiliser l’équation II.25 développée à l’ordre 6 par Baus et Colot pour obtenir
une courbe de la pression en fonction de l’épaisseur de la cornée à partir du modèle des disques
durs à un seul paramètre. Il faut d’abord connaître la densité de remplissage η en fonction de
l’épaisseur. Elle se calcule à partir de la densité des disques ρ et de leur diamètre σ (cf équation
II.20). En cas d’œdème, l’épaisseur de la cornée (appelée aussi pachymétrie) augmente, ce qui
dilue d’autant la densité des fibrilles et donc des disques dans notre modèle. La densité des
disques évolue donc de façon inversement proportionnelle à l’épaisseur de la cornée.
Posons alors ρsain la densité moyenne des fibrilles pour une cornée saine. D’après nos analyses
d’images de microscopie électronique, la densité moyenne est ρsain ≈ 289 µm−2 (cf tableau
II.2). Connaissant également le diamètre moyen des disques pour une cornée saine (σsain ≈
51,7 nm), on peut calculer une densité de remplissage moyenne pour une cornée saine ηsain ≈
0,61. Comme nous utilisons le modèle des disques durs à un seul paramètre, on considère que
le diamètre des disques ne varie pas en cas d’œdème, ce qui n’est pas tout à fait le cas comme
nous l’avons vu à la section précédente. C’est une approximation qui devrait tout de même
permettre une assez bonne représentation de l’évolution de la pression autour de l’épaisseur
physiologique et pour des œdèmes relativement peu importants.
Dans cette approximation, c’est la densité ρ qui varie avec le degré d’œdème (que l’on note t),
ce qui implique :

ρ = ρsain
t

(II.26)

η = ρπσ2

4 = ρsainπσ2

4t = ηsain
t
. (II.27)

Pour t = 1 la cornée est à l’épaisseur physiologique (on prend comme valeur 500 µm), et pour
t > 1 la cornée est œdémateuse. On calcule ensuite le facteur de compressibilité à partir du
développement à l’ordre 6 de Baus et Colot :

Z(η) = 1 + 0, 1280η2 + 0, 0018η3 − 0, 0507η4 − 0, 0533η5 − 0, 0410η6

(1− η2) . (II.28)

Enfin, on calcule la pression P = Z(η)ρ, que l’on normalise par la valeur de la pression pour
une cornée à l’épaisseur physiologique (500µm).

Cette pression normalisée est tracée sur la figure II.15. On a également tracé les données
expérimentales obtenues précédemment par Donald A. Peyrot et al (points oranges) et celles
obtenues par Olsen en 1987 (courbe verte). Les données de notre équipe proviennent d’une
expérience de mise en déturgescence de la cornée. Plusieurs cornées ont été mises dans des
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II.5 Modélisation de la nanostructure du stroma et transparence

solutions à différentes concentrations de Dextran (solution commerciale à base de polymère
de sucre et dont le rôle ici est d’appliquer une pression osmotique) et leurs pachymétries ont
été mesurées. On obtient alors une courbe de la pachymétrie en fonction de la concentration
de Dextran (c’est-à-dire de la pression osmotique). Pour comparer ces valeurs de pression
osmotique à celles calculées dans notre modèle de disques durs, on normalise les concentrations
de Dextran par la concentration qui correspond à une pachymétrie de 500µm. Les points
expérimentaux ont été ajustés par la courbe :

P = A

x−B

où A = 1579 ± 148, B = 282 ± 14 et x est la pachymétrie en micron. L’incertitude a été calculée
à partir des incertitudes sur les paramètres de la courbe et est indiquée par un intervalle à plus
ou moins un écart-type.
Dans l’article de 1987, Olsen et Sperling [52] ont mesuré la pression de gonflement de plusieurs
cornées et leurs épaisseurs. La courbe tracée est la fonction ajustée par les auteurs :

P = 7,56x−3,48,

avec la pachymétrie x en millimètre. Les valeurs de pression ont aussi été normalisées par la
valeur obtenue pour une pachymétrie de 500µm.

Le modèle des disques durs est en accord avec les courbes expérimentales de l’évolution de
la pression avec la pachymétrie, y compris pour des degrés d’œdème relativement important
(pachymétrie de 900 µm).

Figure II.15 – Pression du stroma en fonction de l’épaisseur de la cornée (pachymétrie). Les pressions
sont normalisées par rapport à la pression d’une cornée saine, c’est-à-dire dont la pachymétrie est de
500 µm.
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Chapitre II Modèle de diffusion de la lumière dans la cornée

Encart II.3 - Résumé des principaux résultats

3 Nous avons établi un modèle de diffusion dans le stroma à partir de l’équation de
transfert radiatif, prenant en compte les diffuseurs micrométriques (kératocytes et
lacs) et les diffuseurs nanométriques (fibrilles de collagène) organisés en lamelle
avec un ordre à courte distance.

3 Un modèle de disques durs à un seul paramètre est suffisant pour décrire l’or-
ganisation des fibrilles de collagène de cornées saines, en revanche il en faut un
deuxième pour les cornées œdémateuses pour lesquelles le potentiel d’interaction
entre les fibrilles est modifiée.

3 Le modèle de diffusion nous a permis de calculer un ordre de grandeur pour les
libres parcours moyens de diffusion des différents diffuseurs, à partir des para-
mètres décrits dans la littérature et à partir des images de microscopie électronique
en transmission. À 550 nm, on a trouve typiquement `K ' 7000µm et `c ' 7300 µm.

3 Le libre parcours moyen de diffusion effectif du stroma d’une cornée saine a
également été calculé : `s ' 3600 µm, et est en accord avec les mesures de
transmission décrites dans la littérature (80 à 90% dans le visible).

3 Le modèle des disques durs à un seul paramètre a été utilisé pour calculer
l’évolution de la pression du stroma en fonction de la pachymétrie de la cornée.
La courbe obtenue est en accord avec les données expérimentales de mise en
déturgescence.
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Chapitre III
Analyse in vitro et in vivo des mesures en
rétrodiffusion

Tout le monde se plaint de sa mémoire, et
personne ne se plaint de son jugement.

François de La Rochefoucauld, Maximes, LXXXIX
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Après avoir établi notre modèle de diffusion dans la cornée, nous souhaitons en mesurer
les paramètres de façon quantitative, notamment le libre parcours moyen de diffusion dont la
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valeur quantifie la transparence du milieu.

Comme la mesure clinique ne peut se faire qu’en rétro-diffusion, les techniques d’imagerie
qui vont nous intéresser sont celles en rétro-diffusion, présentant une résolution axiale per-
mettant de voir l’évolution du signal au cours de sa propagation en profondeur dans la cornée.
Plusieurs méthodes d’imagerie optique ont ces propriétés, certaines sont uniquement utilisables
en laboratoire, d’autres sont disponibles en clinique.

Nous allons dans un premier temps présenter une des méthodes d’imagerie résolues en pro-
fondeur les plus couramment utilisées en ophtalmologie, l’OCT, dont nous détaillerons les diffé-
rentes approches. Ensuite nous présenterons notre méthode d’analyse de données par inférence
bayésienne, développée en collaboration avec Pascal Pernot (Laboratoire de Chimie Physique,
Université Paris-Sud, CNRS), permettant d’extraire le libre parcours moyen de diffusion à par-
tir de la courbe d’atténuation de la moyenne cohérente du signal en profondeur. Cette méthode
sera d’abord validée par des mesures en laboratoire par OCT plein champ sur des cornées saines
de la banque des yeux et des cornées pathologiques du bloc opératoire de l’hôpital des Quinze-
Vingts. Puis nous évaluerons la précision de cette méthode ainsi que les propriétés spectrale de
diffusion à l’aide d’une solution monodisperse de billes de polystyrènes. Enfin la méthode sera
appliquée aux données cliniques d’OCT spectrale et de lampe à fente.

III.1 Principe de l’OCT

La tomographie en cohérence optique, aussi appelée OCT en anglais pour Optical Coherence
Tomography, est une technique d’imagerie optique des tissus, développée en 1991 [53]. L’OCT
est l’analogue optique de l’échographie, basée sur des mesures de temps de vol des ondes
réfléchies sur un tissu diffusant. Cependant il n’existe pas de moyen de mesurer directement
le temps de vol des photons, il faut alors utiliser un interféromètre pour mesurer la différence
de marche entre un faisceau de référence et un faisceau échantillon. Le montage habituel
repose sur un interféromètre de Michelson dans lequel on place un miroir dans l’un des bras
(que l’on définit comme le bras de référence) et l’échantillon est placé dans l’autre bras. La
lumière réfléchie par l’échantillon interfère avec la lumière réfléchie par le miroir dans le bras
de référence. Pour pouvoir déterminer de quelle profondeur provient la lumière qui a interféré,
il faut utiliser une source de lumière faiblement cohérente. En effet pour une source à faible
longueur de cohérence temporelle, il n’y aura interférence qu’avec la lumière réfléchie par le
plan de l’échantillon correspondant à la longueur du chemin optique du bras de référence (plus
ou moins la demie longueur de cohérence).

III.1.1 OCT temporelle

Dans le cas de l’OCT temporelle, on réalise une image en balayant la longueur du bras de
référence, ce qui permet de sélectionner différents plans de coupe (balayage suivant z), puis à
l’aide de miroirs oscillants on balaye suivant x ou y. Le schéma du montage est représenté sur
la figure III.1. Un des intérêts de l’OCT est que ses résolutions axiale et latérale sont indé-
pendantes, contrairement aux systèmes de microscopie classiques où ces résolutions dépendent
du système optique. Avec l’OCT, la résolution latérale dépend de la focalisation du faisceau
(c’est-à-dire de l’ouverture numérique ON), donc est limitée par la diffraction. Si l’on considère
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Figure III.1 – Schéma de principe de l’OCT temporelle - https: // www. recendt. at/ en/ OCT. html .

un faisceau gaussien de longueur d’onde centrale λ̄, la résolution latérale (définie par la largeur
à mi-hauteur du faisceau) s’écrit [54] :

∆x = 0, 37 λ̄

ON
. (III.1)

En revanche la résolution axiale ne dépend pas du système optique, mais uniquement des
propriétés spectrales de la source. Ainsi la résolution axiale est égale à la longueur de cohérence
de la source, ce qui s’écrit :

∆z = 2 ln 2
nπ

(
λ̄2

∆λ

)
, (III.2)

avec n l’indice optique du milieu et ∆λ la largeur spectrale de la source définie par sa largeur
à mi-hauteur.

III.1.2 OCT spectrale

Dans le cas de l’OCT spectrale, dont le schéma de principe est représenté sur la figure III.2,
le miroir de référence est fixe et on se sert de l’analyse spectrale du signal pour obtenir une
image en profondeur.
D’après le théorème de Wiener Khintchine qui relie l’autocorrélation de la source à la densité

spectrale de puissance par une relation de transformée de Fourier, on peut obtenir le profil en
profondeur de l’échantillon à partir du spectre des interférences. En effet le spectre I(λ) peut
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Figure III.2 – Schéma de principe de l’OCT spectrale, issu du cours de biophotonique d’Arnaud Dubois.

s’écrire :

I(λ) = S(λ)Rref +
∑
n

S(λ)Rn +
∑
n

S(λ)
√
RrefRn cos

(2π
λ
· 2 (zref − zn)

)
+
∑
n6=m

S(λ)
√
RnRm cos

(2π
λ
· 2 (zn − zm)

)

où S(λ) est le spectre de la source, Rref est le coefficient de réflexion du miroir de référence
et Rn est le coefficient de réflexion de l’échantillon au niveau du diffuseur numéro n. Les deux
premiers termes représentent respectivement le signal provenant du bras de référence et du bras
échantillon, le troisième terme représente le signal d’interférence entre la lumière réfléchie par
l’échantillon et la lumière réfléchie par le miroir de référence, et le quatrième terme représente
les interférences entre la lumière réfléchie par les différents plans de l’échantillon.
Le signal qui contient les informations sur la position des structures réfléchissantes est donc

le troisième terme. On remarque dans ce terme que la longueur d’onde λ et la profondeur zref−z
sont des variables conjuguées, donc reliées par transformée de Fourier. La profondeur est donc
donnée par la fréquence de modulation de ce signal. Il suffit alors de normaliser par S(λ) et
d’en prendre la transformée de Fourier pour obtenir le profil en profondeur de l’échantillon.

Il existe deux façons de réaliser un dispositif d’OCT spectrale. On peut encoder le signal
tomographique du tissu soit spatialement soit temporellement. Pour encoder le signal spatia-
lement on peut par exemple utiliser un prisme qui va séparer les longueurs d’onde du signal
que l’on va collecter avec une caméra en ligne. L’information spectrale est ainsi décomposée
spatialement.
Pour encoder le signal tomographique temporellement, on utilise une source de lumière à ba-
layage (swept source en anglais) qui va donc balayer une plage de longueur d’onde.

L’intérêt de l’OCT spectrale par rapport à sa version temporelle est le gain en rapport signal
sur bruit d’environ deux ordres de grandeur [55] et sa vitesse d’acquisition plus élevée. En effet
il n’y a plus de balayage du bras de référence, un profil en profondeur (A-scan) est acquis en
une fois dans le cas d’un encodage spatial, où en balayant les longueurs d’ondes de la source
dans le cas de l’encodage temporel. Avec les sources à balayages actuelles, la vitesse de balayage
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permet des vitesses d’acquisition très élevées (jusqu’à 200 kHz).

III.1.3 OCT plein champ

Une autre approche de l’OCT a été développée à l’institut Langevin par l’équipe de Claude
Boccara [56, 57] pour permettre la microscopie ex vivo de tissus fixes. Cette approche ne néces-
site pas de balayage latéral, c’est pourquoi elle est appelée OCT « plein champ » (ou Full Field
OCT en anglais). Elle repose sur un interféromètre de Linnik, c’est-à-dire un interféromètre de
Michelson dans lequel on a placé un objectif de microscope dans chacun des bras. Ces objectifs
de grande ouverture numérique permettent une meilleure résolution latérale. La figure III.3
montre le schéma du montage d’un OCT plein champ. Grâce aux objectifs de microscopes et

Figure III.3 – Schéma d’un montage d’OCT plein champ - https: // upload. wikimedia. org/ wikipedia/

commons/ 9/ 9b/ Oct_ FF. png

à la caméra, on récupère une image « en face » à haute résolution (de l’ordre du micron), et le
balayage en profondeur se fait en déplaçant l’échantillon ou le miroir de référence. Le principe
est d’utiliser une source de lumière de très faible cohérence temporelle et spatiale afin d’avoir
un sectionnement optique très fin et peu de diaphonie ou cross-talk (interférences entre des
points adjacents qui rajoutent du bruit de speckle).

L’intensité d’une image captée par la caméra peut s’écrire :

Icaméra(x, y) = Iincoh(x, y) + 2
√
Réch(x, y)Rref cos(∆φ(x, y)) (III.3)

où Iincoh est la partie incohérente de la lumière qui ne peut pas interférer car la différence de
chemin optique est plus grande que la longueur de cohérence de la source, Réch est la réflectivité
de l’échantillon, Rref la réflectivité du miroir de référence (idéalement constante dans tout le
plan d’imagerie), et ∆φ la différence de phase entre la lumière cohérente du bras échantillon
et celle du bras de référence.

45

https://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/ 9/9b/Oct_FF.png
https://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/ 9/9b/Oct_FF.png
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Pour obtenir l’image de la structure de l’échantillon (Réch) et supprimer les autre termes qui
n’apportent pas d’information sur l’échantillon, il faut acquérir plusieurs images en changeant
la différence de phase entre les deux bras (∆φ). Il s’agit d’une démodulation de signal, comme
elle est utilisée couramment en holographie. En pratique cette différence de phase est obtenue
par l’utilisation d’un transducteur piézoélectrique positionné derrière le miroir de référence,
permettant un déplacement précis du miroir (par exemple de λ̄/4, ce qui correspond à un dé-
placement de l’ordre de 100 nm pour une source de lumière dans le visible) et ce à une vitesse
importante. Les différentes techniques de démodulation sont présentées dans le chapitre IV.

En plus de sa meilleure résolution latérale, l’OCT plein champ possède comme avantages la
simplicité de son montage (ne nécessitant pas de balayage latéral et utilisant comme source
une lampe halogène ou une diode électroluminescente) et le fait d’acquérir toute une image 2D
en simultané, ce qui permet de réduire les artéfacts liés aux mouvements des tissus biologique.
Cette dernière propriété est notamment cruciale en ophtalmologie, où les mouvements de l’œil
ajoutent une contrainte aux systèmes à balayage, obligeant un compromis entre échantillonnage
latéral et champ de vue pour une vitesse de balayage donnée.
L’OCT plein champ n’est pour l’instant disponible commercialement qu’en tant que micro-

scope ex vivo pour des tissus immobiles (LLTech, SAS, France), mais des développements sont
en cours pour permettre son application in vivo sur des yeux vivants [58].

III.2 Évaluation de la transparence in vitro par OCT plein
champ

III.2.1 Principe général de l’analyse

Pour mesurer les paramètres de diffusion présentés dans notre modèle, notre approche est
de mesurer expérimentalement l’atténuation exponentielle de la moyenne du signal OCT en
profondeur. Nous avons choisi l’OCT plein champ pour sa résolution latérale élevée et sa bonne
résolution axiale. L’OCT étant une technique d’imagerie cohérente, si l’on fait la moyenne de
chaque image en face on obtient le profil d’atténuation de la moyenne cohérente, aussi appelé
signal balistique.

Volume de données
d’OCT plein champ

A(z) ∝ exp
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− z
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)
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Figure III.4 – Évolution de l’amplitude moyenne du signal d’OCT plein champ avec la profondeur
pour un milieu homogène.
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Ugo Tricoli et Rémi Carminati ont développé un modèle du signal d’OCT plein champ
dans un milieu diffusant [59]. Ils ont notamment établi que pour un milieu homogène, la
valeur moyenne de l’amplitude du signal OCT décroît exponentiellement avec comme longueur
caractéristique d’atténuation le libre parcours moyen de diffusion `s. On peut alors écrire le
signal de la façon suivante :

A(z) = A0 exp
(
− z
`s

)
+ C, (III.4)

où A0 est un paramètre qui reflète la directionalité des processus de diffusion (et donc est lié à
la fonction de répartition décrite dans l’équation de transfert radiatif) et C est une constante
reliée à la diffusion multiple.
On remarque que le terme d’atténuation par diffusion fait intervenir la profondeur du plan

d’imagerie z et non deux fois cette distance, comme on pourrait s’y attendre pour un système
en réflexion dont la lumière fait donc un aller-retour jusqu’au plan d’imagerie z. Cela provient
du fait que notre système d’OCT plein champ mesure l’amplitude du signal et non son intensité.

Dispositif expérimental

Nous disposons d’un système d’OCT plein champ de la société LLTech, dont le schéma de
montage est représenté sur la figure III.5. Les échantillons sont placés sur un porte échantillon
par dessus lequel est fixée une lame de verre. Le balayage en profondeur est effectué par
déplacement de l’échantillon par des moteurs. La source de lumière de l’appareil commercial
est une lampe halogène dont les basses longueurs d’ondes sont filtrées à partir de 650 nm.
Nous avons modifié l’appareil commercial afin de pouvoir changer la source et utiliser des
diodes centrées à différentes longueurs d’ondes. En utilisant des diodes de largeur spectrale
plus fine (voir tableau III.1), on perd en sectionnement optique de l’OCT. Dans l’application
qui nous intéresse pour ces travaux, la résolution axiale n’est pas le paramètre le plus important,
en revanche utiliser différentes longueurs d’ondes est important pour connaître le régime de
diffusion observé (Rayleigh ou Mie).
La caméra utilisée est une caméra CMOS, de 1024×1024 pixels. L’objectif est un objectif
Olympus à immersion d’ouverture numérique 0,3. Le champ de vue est de 780µm par 780µm
et les résolutions latérale et axiale sont respectivement ∆x = 1,6µm et ∆z = 1 µm. Les mesures
du spectre de la source, de la réponse de la caméra et donc la réponse effective du système
dans sa configuration commerciale est montrée sur la figure III.6.

Influence de la cohérence de la source en OCT

En OCT, on peut distinguer l’OCT plein champ de l’OCT à champ large (ou wide field).
L’OCT plein champ utilise une source temporellement et spatialement incohérente, alors que
l’OCT à champ large utilise une source spatialement cohérente (et temporellement incohé-
rente). La cohérence spatiale joue un rôle important en OCT et il a été montré qu’une source
spatialement cohérente génère plus de diaphonie [60]. Des auteurs ont également montré que
l’OCT plein champ était insensible aux aberrations [61], c’est-à-dire que les aberrations ne
provoquent pas une perte de résolution mais seulement une perte de rapport signal sur bruit.

Enfin, dans leur modèle du signal d’OCT plein champ [59], Ugo Tricoli et Rémi Carminati
ont montré l’importance de la cohérence spatiale de la source de lumière dans l’évolution du
signal OCT en profondeur. Ainsi pour que l’amplitude moyenne du signal OCT suive une loi de
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Figure III.5 – Schéma du montage d’OCT plein champ de LLTech modifié pour pouvoir utiliser des
sources à différentes longueurs d’ondes.

décroissance exponentielle, la cohérence spatiale de la source doit être supérieure à la longueur
de corrélation du milieu et l’ouverture numérique doit être suffisamment faible [59]. La source
de lumière de notre OCT plein champ est une lampe halogène fournissant une lumière blanche
avec une faible longueur de cohérence temporelle, et une faible cohérence spatiale. Cette lumière
est envoyée dans l’interféromètre de Michelson à l’aide d’un paquet de fibres optiques. Dans
ces conditions il peut alors apparaître une déviation à l’atténuation mono-exponentielle près
de l’interface avec le milieu. Les auteurs ont montré que la déviation devient négligeable avec
la profondeur et on peut donc considérer que le signal d’OCT plein champ, utilisant une source
faiblement cohérente spatialement et avec une ouverture numérique relativement importante,
suit une loi d’atténuation exponentielle (en considérant qu’une légère déviation est possible sur
les premiers microns de l’atténuation).

Propriétés des diodes électroluminescentes

Les autres sources de lumière dont nous disposons sont des diodes électroluminescentes.
Comme nous l’avons vu, la cohérence spatiale de la source est un paramètre important pour
l’évolution du signal OCT. Il faut vérifier que les diodes ont les mêmes propriétés de cohé-
rence spatiale si l’on veut pouvoir comparer les mesures. La propriété qui nous intéresse pour
mesurer la cohérence spatiale est la surface de cohérence Ac. C’est la cohérence mesurée dans
les expériences des fentes d’Young. Elle dépend de la longueur d’onde centrale émise (λ̄), la
distance d’observation (z) et la surface d’émission de la source (As).
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Figure III.6 – Mesures de la réponse de la caméra, du spectre d’émission de la lampe halogène et
du filtre passe-haut. Le spectre effectif est le produit des trois spectres (spectre de la source × filtre ×
réponse de la caméra).

Elle se calcule comme suit [62] :

Ac = (λ̄z)2

As
≈ λ̄2

Ωs
(III.5)

où Ωs est l’angle solide d’émission. Si l’on considère une émission conique, l’angle solide d’un
cône de révolution (de demi-angle au sommet α) vaut :

Ωs =
∫∫

d2Ω =
∫ 2π

0
dφ
∫ α

0
sin(θ)dθ = 2π(1− cos(α))

Le tableau III.1 indique les propriétés des différentes diodes utilisées, calculées à partir des
données du constructeur (Thorlabs).
L’angle d’émission correspond à l’angle au sommet du cône d’émission de la diode. Dans notre
notation il vaut donc 2α. On remarque que les diodes ont des surfaces de cohérence spatiale
assez proches, exceptée la diode centrée à 780 nm. Il faudra en tenir compte pour comparer les
mesures à différentes longueurs d’onde.

III.2.2 Acquisition des données

Pour maintenir la cornée dans des conditions proches des conditions physiologiques, nous
la plaçons quelques microns sous la lame de verre de façon à ce que la cornée ne soit pas en
contact physique avec la lame et qu’elle ne subisse donc pas de contrainte de celle-ci et sa
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Longueur d’onde centrale λ̄ [nm] 490 590 625 780 850
Largeur spectrale ∆λ [nm] 23 18 18 28 30

Angle d’émission θ [°] 36 80 80 20 90
Surface de cohérence Ac [µm2] 0,78 0,24 0,27 6,4 0,39
Résolution axiale mesurée [µm] 3,0 7,5 7,5 8,0 9,0

Tableau III.1 – Propriétés des diodes Thorlabs. Les données du constructeur sont les longueurs d’onde
centrales et les angles d’émission.

courbure est alors maintenue par les propriétés mécaniques de la cornée. Le contact optique
est accompli par l’utilisation d’un gel ophtalmique (ou par le gel optique prévu pour l’utilisa-
tion de l’OCT). Le fait de démarrer l’acquisition quelques microns avant l’épithélium permet
de ne pas superposer les franges de la lame de verre avec les images du tissu. En pratique, la
cornée ne doit pas être trop loin de la lame de verre non plus, sinon le rapport signal sur bruit
diminue, probablement à cause de la dispersion.

Notre analyse se faisant en profondeur, nous compensons numériquement la courbure de la
cornée de façon à ce que les pixels d’une image en face soient bien à la même profondeur dans
la cornée. Pour réaliser cet aplatissement, nous procédons en deux étapes. Pour chaque ligne de
la pile d’images on extrait la coupe orthogonale (équivalent d’un B-scan), on recherche alors la
position de l’épithélium en détectant les maxima de chaque colonne de l’image 2D. La courbe
des maxima est alors filtrée par un filtre médian qui permet d’enlever les pics, puis un filtre de
Savitzky-Golay (qui est une moyenne glissante pondérée par un polynôme) pour mieux ajuster
les valeurs aux bords de l’image 2D.

III.2.3 Méthode d’analyse des données

Encart III.1 - Inférence bayésienne

Le principe de l’analyse par inférence bayésienne est de modéliser les données par une
fonction de plusieurs paramètres et d’estimer au départ les distributions de probabilité
de ces paramètres. Généralement on choisit les distributions les plus générales, sauf si
certaines contraintes peuvent être imposées, par exemple une impossibilité physique
pour un paramètre d’être négatif. Ces distributions sont les distributions a priori et
on choisit donc les distributions qui maximisent l’entropie (autrement dit on ajoute le
moins d’information possible pour ne pas biaiser l’analyse).

Dans notre cas, on utilise la méthode de Monte-Carlo par chaînes de Markov pour affiner
les distributions des paramètres jusqu’à converger vers les valeurs les plus probables. La
méthode de Monte-Carlo génère des valeurs pour les paramètres suivant leurs lois de
probabilité définies au départ, puis les chaînes de Markov servent à explorer l’espace des
paramètres. Après un nombre d’itérations suffisant, les paramètres convergent vers leur
distribution d’équilibre ; ce sont les distributions a posteriori.
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On cherche à ajuster la moyenne cohérente par une courbe exponentielle décrite par l’équa-
tion III.4. Nous avons alors trois paramètres à ajuster : A0, `s et C. Comme nous voulons
obtenir une mesure quantitative de la transparence cornéenne, il nous faut connaître l’incerti-
tude des paramètres que l’on ajuste.
Une façon simple d’estimer la qualité d’un ajustement est d’utiliser le coefficient de déter-

mination, R2. Ce coefficient compare la variance des résidus de l’ajustement à la variance des
données. Si la courbe modélisée passe par tous les points expérimentaux, la variance des résidus
est nulle et R2 = 1. En revanche si la variance des résidus est égale à la variance des données
R2 = 0. Cependant il est difficile d’évaluer précisément la qualité d’un ajustement à partir du
coefficient R2. Selon la nature des données que l’on veut ajuster, on va souvent déterminer un
seuil pour la valeur du R2 qui nous paraît acceptable. Ce seuil sera arbitraire et c’est pourquoi
il est difficile d’utiliser ce paramètre. Dans notre cas, il serait par exemple impossible de dis-
tinguer le signal d’une cornée hétérogène de celui d’une cornée saine mais présentant beaucoup
de bruit. Ces deux signaux auraient un coefficient R2 faible.

Nous avons alors travaillé en collaboration avec Pascal Pernot de l’Université Paris Sud,
expert en analyse de données par inférence bayésienne, pour mettre au point une méthode
d’analyse qui nous permette de distinguer un signal présentant beaucoup de bruit d’un signal
intrinsèquement non exponentiel, signe de la présence d’une pathologie.

L’algorithme repose sur l’analyse du bruit du signal et sur la possible présence d’hétérogé-
néité, c’est-à-dire d’un écart à une atténuation mono-exponentielle. Le principe de l’algorithme
est représenté dans le diagramme de flux de la figure III.7 et peut se décomposer en deux par-
ties :

1. modélisation du bruit (en bleu), dont les fluctuations servent d’estimation de l’incertitude
sur les données ;

2. ajustement des données par un modèle d’atténuation ;
a) modèle simple d’une atténuation mono-exponentielle (en vert) ;
b) si insuffisant, ajustement par une fonction exponentielle dans laquelle on permet au

libre parcours moyen d’évoluer avec la profondeur (en orange).
Chaque ajustement est réalisé par inférence bayésienne et a été conçu et implémenté par
Pascal Pernot en stan [63], utilisant l’interface rstan [64] pour R [65]. Nous allons détailler le
principe de l’algorithme (à partir de la description fournie par Pascal Pernot) en l’illustrant
par un exemple d’une cornée pathologique dont le profil de la moyenne cohérente ne suit pas
une atténuation exponentielle.

Modélisation du bruit

On considère un ensemble de N points de mesure D = {zi, Ai}Ni=1 que l’on modélise sous la
forme

Ai = f(zi) + εi (III.6)

où f est une fonction modèle et εi est le bruit de mesure suivant une loi normale centrée

εi ∼ N(0, σi). (III.7)
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Figure III.7 – Diagramme de flux de l’algorithme d’ajustement par inférence bayésienne, décomposé
en trois parties : analyse du bruit (en bleu), ajustement mono-exponentiel (en vert), ajustement par une
exponentielle avec variation en profondeur du libre parcours moyen de diffusion (en orange).

Les données sont d’abord ajustées par une fonction spline cubique 1, dont le degré de lissage
est réglable de façon à pouvoir inclure les fluctuations du signal, mais en évitant d’ajuster les
fluctuations liées au bruit. Si l’on soustrait cette courbe ajustée de notre profil d’amplitude on
devrait observer un bruit aléatoire. Comme nos données proviennent d’un comptage de photon,
l’amplitude du bruit doit décroitre typiquement avec l’amplitude du signal suivant une loi de
Poisson. L’écart-type du bruit devrait donc présenter une décroissance exponentielle :

σi = a1 exp
(
− zi
a2

)
. (III.8)

1. https://en.wikipedia.org/wiki/Smoothing_spline
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Cette forme permet également de modéliser un bruit quasi uniforme pour a2 � max(zi).
Les paramètres sont obtenus par inférence bayésienne en utilisant la vraisemblance :

R|a1, a2 ∼
N∏
i=1

N(0, σi) (III.9)

et les probabilités a priori des paramètres a1 et a2 sont uniformes dans l’intervalle ]0, amax],
amax étant choisi suffisamment grand pour pouvoir modéliser une distribution de bruit quasi-
uniforme. Ensuite on détermine l’incertitude des points de mesure uAi à partir des paramètres :

uAi = â1 exp
(
− zi
â2

)
(III.10)

Si la forme des résidus ne suit pas une loi exponentielle, l’algorithme peut se poursuivre mais
l’incertitude sur les paramètres ne pourra pas être estimée correctement.

Enfin le rapport signal sur bruit (ou SNR en anglais) est calculé en prenant le rapport de
l’amplitude moyenne du signal sur l’amplitude moyenne des résidus du bruit. Si le rapport signal
sur bruit est trop bas, il est nécessaire de refaire une acquisition en changeant les paramètres
pour obtenir un meilleur rapport signal sur bruit. La figure III.8 montre l’analyse du bruit du
signal d’une cornée pathologique. La fonction spline cubique reproduit bien le signal balistique
et les résidus ont bien une distribution aléatoire dont l’écart-type s’atténue exponentiellement.

Figure III.8 – Ajustement des données par une fonction spline cubique (à gauche). Analyse de la
distribution du bruit (à droite).
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Ajustement exponentiel

La courbe de la moyenne cohérente est ajustée par une fonction exponentielle à trois para-
mètres

ϑ = {A0, `s, C}

f(z;ϑ) = A0 exp
(
− z
`s

)
+ C. (III.11)

Les paramètres sont obtenus par maximisation de la fonction de densité de probabilité a pos-
teriori (MAP). En absence de corrélations, la vraisemblance est un produit de distributions
normales univariées :

A|ϑ ∼
N∏
i=1

N(f(zi;ϑ), uAi) (III.12)

où les probabilités a priori des paramètres sont uniformes sur [0,∞[.

Pour considérer le modèle comme valide, les résidus ne doivent pas présenter de corrélation
de série et doivent être conformes au bruit aléatoire. La méthode bayésienne nous permet
d’obtenir un paramètre statistique traduisant l’adéquation entre le modèle mono-exponentiel
et les données. En effet on peut définir une fonction chi-carré pondérée

χ2(A; z, uA, ϑ) =
N∑
i=1

[Ai − f(zi;ϑ)]2

u2
Ai

. (III.13)

Pour plus de facilité d’analyse on définit le rapport de Birge Br, qui correspond au χ2 réduit
(c’est-à-dire divisé par le nombre de degrés de liberté)

Br = χ2
r = χ2

(N − 3) . (III.14)

De cette façon, les valeurs de ce paramètre sont normalisées et Br doit rester proche de 1 pour
que l’on considère que l’ajustement est statistiquement valide. Plus précisément, on considère
l’ajustement valide si Br appartient à l’intervalle de confiance à 95% (IC95) défini par les
quantiles de la distribution du χ2 à N − 3 degrés de liberté.

— Si Br ∈ IC95 alors on peut considérer que le modèle mono-exponentiel est valide et l’on
a alors les paramètres de l’exponentiel ainsi que leurs incertitudes.

— En revanche si Br /∈ IC95, on doit alors modifier notre modèle car on ne peut plus
connaître l’incertitude sur nos paramètres si le modèle n’est pas statistiquement adéquat.

La figure III.9 montre l’exemple d’une cornée pour laquelle le modèle mono-exponentiel n’est
pas valide. Le paramètre statistique indique l’inadéquation du modèle : Br = 102 � 1.

On modifie alors l’exponentielle en permettant au libre parcours moyen `s de varier avec la
profondeur autour de sa valeur moyenne :

f(z;ϑ, κ) = A0 exp
(
− z

`s(1 + ∆`s(z;κ))

)
+ C. (III.15)
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Figure III.9 – Ajustement des données par une fonction exponentielle (à gauche) et résidus (à droite).

La fonction de modulation ∆`s(z;κ) est un processus gaussien de moyenne nulle, conditionné
parM points de contrôle κ = {κi}Mi=1 à des positions prédéfinies ẑ = {ẑi}Mi=1. La valeur moyenne
du processus gaussien sert comme fonction d’interpolation entre ces points et on utilise un
noyau gaussien pour ses propriétés de régularité :

C(z, z′) = α2 exp
(
−(z − z′)2

ρ2

)
. (III.16)

∆`s(z;κ) peut être calculé à n’importe quel profondeur à partir de la valeur moyenne du
processus gaussien :

∆`s(z;κ) = ΩTK−1κ (III.17)

où K est une matrice de covariance M ×M dont les éléments sont Kij = C(ẑi, ẑj) et Ω est un
vecteur de dimension M avec les éléments Ωi = C(ẑi, z).

Les points de contrôle sont choisis a priori sur une grille régulière dans l’intervalle des profon-
deurs de mesure. Le nombre de points de contrôle peut-être réglé en fonction des fluctuations
que l’on observe sur le signal. En pratique, pour les données d’OCT plein champ on choisit
M = 15. De la même façon on peut régler la régularité de l’interpolation à partir de la longueur
de corrélation du noyau (ρ) ; en pratique on utilise ρ = profondeur totale/M . La variance du
processus gaussien (α) est choisie comme une fraction de la variance des points de contrôle
α = 0,1× σ(κ).

Distributions a priori

κ. Ce modèle étendu introduit une indétermination entre `s et ∆`s. Par exemple, fixer toutes
les valeurs des points de contrôle κ à 1 peut être entièrement compensé en divisant `s par 2.
Pour éviter cette indétermination on contraint alors les points de contrôle κ à être proches de
0 en utilisant un lasso (Least Absolute Shrinkage and Selection Operator) [66] dans une version
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adaptée de [67] ; c’est-à-dire en contraignant les densités de probabilité a priori des écart-types
des points de contrôle de la façon suivante :

κi|ui ∼ Normal(0, si); i = 1,M
si|λ ∼ Gamma(2, λ); i = 1,M (III.18)
λ ∼ Gamma(2, λr)

où λr est choisi a priori et définit l’amplitude de déviation des points de contrôle κ (ou la
largeur du lasso) ; typiquement on choisit λr = 0,1.

Ces corrections servent à assurer que les fluctuations ∆`s ne soient que des corrections par
rapport à l’exponentielle moyenne. Elles permettent également d’assurer que les valeurs des
points de contrôle ne sont modifiées que si nécessaire.

ϑ. La distribution a priori de ϑ est une distribution normale multivariée π(ϑ) = N(ϑ̂1,Σϑ)
centrée sur la meilleure estimation de l’ajustement mono-exponentielle, ϑ̂1 avec une matrice
de covariance Σϑ. On ne peut pas directement utiliser la matrice de covariance de l’ajustement
mono-exponentiel Σϑ1 puisque celui-ci est considéré comme inadéquat dans le cas présent.
On construit alors une matrice de covariance qui permet les atténuations couvrant l’ampli-
tude des variations des résidus de l’ajustement mono-exponentiel [68]. Deux méthodes ont été
implémentées :

1. la matrice de covariance est construite à partir de la matrice de corrélation Cϑ1 issue de
l’ajustement mono-exponentiel et un vecteur d’écart-types spécifié par une incertitude
relative sur les paramètres :

Σϑ = I(uϑ)Cϑ1I(uϑ) (III.19)
où I(uϑ) est une matrice diagonale avec pour éléments uϑ = r × ϑ̂1. Le facteur d’incer-
titude est typiquement un pourcentage faible, par exemple r = 0,05.

2. une matrice de covariance diagonale Σϑ = I(u2
ϑ) est construite par une procédure de

correspondance des moments. Les écart-types uϑ sont optimisés pour satisfaire deux
critères :
a) S1, l’incertitude de prédiction à 2-sigma du modèle mono-exponentiel doit corres-

pondre au 95e quantile des erreurs absolues du modèle mono-exponentiel (toutes
statistiques étant pondérées par uA) [69] ;

b) l’écart-type de l’incertitude de prédiction doit être aussi petit que possible.
Le premier critère assure que la moyenne de prédiction d’incertitude du modèle mono-
exponentiel est en accord avec l’amplitude des résidus du modèle [68]. Ce critère peut
être satisfait par une infinité de solutions, et le second critère sélectionne les paramètres
qui donnent l’intervalle de prédiction le plus plat. L’optimisation est faite en échantillon-
nant les distributions a posteriori des paramètres uϑ à partir des distributions a priori
uniformes sur [0,∞[ et une fonction de vraisemblance normale bivariée

{Q95, 0}|uϑ ∼ N2({S1(uϑ), S2(uϑ)}, ε) (III.20)

où S1 = 1,96×
√
〈u2
p/u

2
A〉, up est la prédiction d’incertitude du modèle mono-exponentiel

estimée par propagation linéaire d’incertitude [70], Q95 est le 95e quantile des résidus
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pondérés absolus |{A− f(z;ϑ)}/uA|, S2 = std(up/uA) et ε est un facteur de précision
prédéfini (ε = 0,001).
La figure III.10 illustre l’utilisation de la méthode de correspondance des moments.

Figure III.10 – Échantillonnage des distributions a priori. Tous les points de contrôle sont bien à 0.

σ. Pour compenser d’éventuelles erreurs dans l’estimation du bruit, un paramètre σ est in-
troduit comme facteur multiplicatif de uA. La distribution a priori de σ est normale, centrée
en 1 avec un écart-type de 0,1.

Les paramètres à ajuster sont alors ϑ, κ, λr et σ. Comme pour l’ajustement mono-exponentiel,
la fonction de vraisemblance est un produit de distributions normales univariées

A|ϑ, κ, σ ∼
N∏
i=1

N(f(zi;ϑ, κ), σ × uAi) (III.21)

Enfin, la qualité de l’ajustement est aussi indiquée par l’analyse des résidus et par le rapport
de Birge Br. Dans le cas présent Br = χ2/(N − ν) avec ν = 5 + M̂ le nombre de degrés de
liberté ; M̂ étant le nombre de points de contrôle significativement différent de 0, c’est-à-dire
ceux pour lesquels 0 /∈ IQ90(κi).

On obtient alors les paramètres de l’ajustement, y compris la valeur moyenne du libre par-
cours moyen de diffusion et ses fluctuations en profondeur. Si les fluctuations sont de faibles
amplitude, on considère que le stroma est homogène, malgré le fait que le modèle mono-
exponentiel ne soit pas valide. En effet on sait que le stroma n’est pas rigoureusement un
milieu homogène (par exemple à cause du gradient dans l’organisation des lamelles de colla-
gène), on peut alors s’attendre à une légère déviation par rapport au modèle mono-exponentiel.
Mais en cas de fortes fluctuations nous considérons qu’elles indiquent la présence d’une hété-
rogénéité. Ces informations sont importantes car on peut déterminer la position d’une telle
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hétérogénéité au sein du stroma. Un exemple est montré en figure III.11 où l’on observe une
forte hétérogénéité.

Figure III.11 – À gauche : ajustement par le modèle étendu (en bleu) et exponentielle moyenne sans
variation du libre parcours moyen (en rouge). À droite : valeurs des variations ∆`s avec la profondeur.
Les points de contrôle sont représentés avec des intervalles de confiance sur leur valeur à 50% (en
jaune) et 95% (en rouge).
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Encart III.2 - Résumé de l’algorithme d’ajustement

• Ajustement du signal balistique par une spline cubique dont les résidus sont
supposés être un bruit aléatoire suivant une statistique de Poisson et donc
l’écart-type des résidus doit s’atténuer exponentiellement avec le signal. On calcule
également un rapport signal sur bruit.

• Ajustement des données par une fonction mono-exponentielle. La qualité de
l’ajustement est déterminée en comparant les résidus de l’ajustement avec le bruit
calculé précédemment, ce qui se traduit dans un paramètre statistique : le rapport
de Birge Br.

• Si Br ≈ 1 le modèle est adéquat et l’algorithme s’arrête en donnant les paramètres
de l’exponentielle A0, `s, C et leurs incertitudes.

• Si Br � 1 le modèle est inadéquat et on fait un ajustement avec un modèle étendu
permettant la variation en profondeur du libre parcours moyen autour de sa valeur
moyenne :

A(z) = A0 exp
(
− z

`s(1 + ∆`s)

)
+ C

Pour permettre un ajustement correct, on impose des contraintes entre les para-
mètres `s et ∆`s.
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III.2.4 Mesure de transparence de cornées par OCT plein champ

Nous avons acquis les images de plusieurs cornées saines et pathologiques par OCT plein
champ. Les cornées saines proviennent de la banque des yeux de l’Établissement Français du
Sang (EFS) ; ce sont des cornées de donneurs dont les densités de cellules endothéliales sont
jugées insuffisantes pour une greffe et sont donc utilisées pour la recherche si le donneur en a
donné l’autorisation. Les cornées pathologiques sont des cornées provenant du bloc opératoire
du centre hospitalier national d’ophtalmologie des Quinze-Vingts. Nous récupérons la cornée
pathologique après une opération de greffe, ou kératoplastie, d’une cornée de donneur. Comme
nous nous intéressons au stroma nous sélectionnons les patients qui ont eu une greffe de cornée
totale, appelée kératoplastie transfixiante (KT) ou ceux qui ont eu une kératoplastie lamellaire
antérieure profonde (KLAP). Les différents types de greffes possibles sont indiqués dans la
figure III.12.

Figure III.12 – Les différentes kératoplasties : épithélium, stroma superficiel et profond, endothélium.
source – https: // www. ophtalmologie-besancon. fr/ greffe-de-cornee/

Les cornées ont été placées dans une solution de Dextran (CorneaJet, Eurobio, France) avant
d’être analysées à l’OCT plein champ [71]. Le Dextran est un milieu à base de polymère de
glucose, qui sert ici à diminuer la pression osmotique que subit la cornée. En effet comme la
cornée est déshydratée dans son état physiologique, il faut la placer dans une solution fortement
concentrée pour éviter un œdème cornéen. Ce phénomène s’appelle la mise en déturgescence.

Nous allons présenter les résultats d’analyse de quelques exemples typiques de cornées saines
et pathologiques.

Cornées saines

La figure III.13 est une image en coupe orthogonale du volume d’une cornée saine transpa-
rente ainsi que le profil de la moyenne cohérente du stroma. La segmentation du stroma se fait
manuellement en regardant les images en faces. La première image que l’on retient doit être in-
tégralement dans le stroma. S’il reste une courbure résiduelle après l’aplatissement numérique
on ne sélectionne pas les images qui contiennent une partie de l’épithélium ou de la membrane

60

https://www.ophtalmologie-besancon.fr/greffe-de-cornee/


III.2 Évaluation de la transparence in vitro par OCT plein champ

0.0008

0.0010

0.0012

0 100 200 300 400 500

stromal depth [µm]

m
e
a
n
 a

m
p
lit

u
d
e
 [

a
.u

.]

Figure III.13 – À gauche : image en coupe d’une cornée saine, l’épithélium est vers le haut. À droite :
profil de la moyenne cohérente de cette cornée après segmentation du stroma.

de Bowman. Le stroma de cette cornée a été ainsi mesuré à 480µm

À partir du profil en profondeur de la moyenne cohérente, on applique l’analyse bayésienne
présentée précédemment. La première étape est montrée sur la figure III.14, il s’agit de l’ana-
lyse du bruit dont on extrait notamment le rapport signal sur bruit SNR = 39,1 dB, puis
d’un ajustement mono-exponentiel, dont le rapport de Birge nous indique si le modèle mono-
exponentiel est statistiquement valide ou non ; ici Br = 1,29 /∈ CI95.
Le rapport de Birge indique ici que le modèle mono-exponentiel n’est pas statistiquement valide.

La figure III.15 montre les résultats de l’ajustement par le modèle étendu. Les variations du
libre parcours moyen en profondeur sont proches de zéro ce qui nous permet de conclure qu’il
n’y a pas d’hétérogénéité. Le libre parcours moyen de diffusion est de `s = 108 ± 2,3µm, ce
qui donne un rapport avec l’épaisseur du stroma :

épaisseur
`s

= 4,44. (III.22)

Cornées homogènes pathologiques

On choisit ici une cornée dont la transparence est compromise mais dont la moyenne cohé-
rente présente un profil d’atténuation exponentiel. Il s’agit d’une dystrophie de Schnyder qui
se caractérise par la présence d’opacités en forme d’anneau autour du centre de la cornée. Dans
notre cas le champ de vue de l’OCT plein champ est suffisamment petit pour ne pas observer
ces opacités.

En revanche le stroma de cette cornée a une épaisseur supérieure à la normale et présente
un œdème. On mesure l’épaisseur du stroma à 564µm. Sur la figure III.16 on remarque sur
l’image en coupe orthogonale que l’on ne distingue pas facilement l’endothélium ni même les
kératocytes dans le stroma postérieur. L’aspect visuel de cette section orthogonale indique une
cornée peu transparente. La figure III.17 présente l’analyse de bruit et l’ajustement mono-
exponentiel.
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Figure III.14 – Haut : ajustement des données d’une cornée saine par une fonction spline et résidus.
Les résidus servent à estimer l’incertitude des paramètres d’ajustement exponentiel. Le rapport signal
sur bruit est également calculé (SNR). Bas : ajustement mono-exponentiel et résidus. Le rapport de
Birge (br) est calculé ainsi que son intervalle de confiance à 95%.

Le rapport signal sur bruit est de 48,3 dB et le rapport de Birge de l’ajustement mono-
exponentiel est Br = 7,68. On peut donc conclure que l’ajustement mono-exponentiel n’est
pas statistiquement valide, ce qui est visible également sur les résidus qui ne sont pas aléa-
toires et présentent des corrélations de série. Il est donc nécessaire de procéder à l’ajustement
avec le modèle étendu dont les résultats sont résumés sur la figure III.18.

L’ajustement du modèle étendu révèle que les fluctuations du libre parcours moyen de dif-
fusion avec la profondeur sont faibles : |∆`s| < 0,1. On considère donc que cette cornée est
homogène (sur le champe de vue que l’on considère) mais son libre parcours moyen de diffu-
sion est nettement plus faible que pour la cornée saine : `s = 68,8 ± 1,4 µm. Ce qui donne un
rapport avec l’épaisseur du stroma :

épaisseur
`s

= 8,17. (III.23)

Cornées hétérogènes

On analyse ici une cornée présentant une dégénérescence nodulaire de Salzmann, caractérisée
par l’apparition de nodules diffusants à la surface de la cornée. La figure III.19 montre l’image
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Figure III.15 – En haut à gauche : ajustement par le modèle étendu. En haut à droite : résidus de
l’ajustement. En bas à gauche : déviation du libre parcours moyen en profondeur. En bas à droite :
tableau des paramètres de l’ajustement.
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Figure III.16 – À gauche : image en coupe d’une cornée pathologique ayant une dystrophie de Schnyder,
l’épithélium est vers le haut. À droite : profil de la moyenne cohérente de cette cornée après segmentation
du stroma.

en coupe de cette cornée ainsi que le profil de la moyenne cohérente dans le stroma.

Le profil de la moyenne cohérente dévie très nettement d’une exponentielle. L’image en
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Figure III.17 – Haut : analyse du bruit d’une cornée pathologique œdémateuse par une fonction spline
et résidus. Le rapport signal sur bruit est également calculé (SNR). Bas : ajustement mono-exponentiel
et résidus. Le rapport de Birge (br) est calculé ainsi que son intervalle de confiance à 95%.

coupe montre également une zone hyperréflective dans le stroma antérieur. L’analyse du bruit
et l’ajustement exponentiel sont représentés sur la figure III.20.
Le rapport signal sur bruit est de SNR = 47,6 dB et le rapport de Birge de l’ajustement mono-
exponentiel est Br = 102. La cornée est fortement hétérogène et on voit alors que le rapport
de Birge peut prendre des valeurs très différentes selon les cas.

Le modèle étendu est alors ajusté et les résultats sont affichés dans la figure III.21. Les
variations du libre parcours moyen de diffusion sont très fortes : |∆`s| ≈ 2,5. Les valeurs des
paramètres de l’ajustement ne sont pas pertinentes ici car la cornée est fortement hétérogène
donc sa transparence est compromise.

Notre algorithme est donc capable de distinguer les cornées homogènes des cornées hété-
rogènes par l’intermédiaire du rapport de Birge de l’ajustement mono-exponentiel (Br), dont
la valeur indique le degré d’hétérogénéité, et les variations du libre parcours moyen |∆`s|. Il
faudra définir un seuil précis pour la valeur du rapport de Birge ou des fluctuations du libre
parcours moyen permettant de définir une cornée comme hétérogène. En effet comme on le voit
avec les cornées saines ou homogène le rapport de Birge de l’ajustement mono-exponentiel n’est
pas dans l’intervalle de confiance car le modèle mono-exponentiel suppose un milieu homogène.
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Figure III.18 – En haut à gauche : ajustement par le modèle étendu. En haut à droite : résidus de
l’ajustement. En bas à gauche : déviation du libre parcours moyen en profondeur. En bas à droite :
tableau des paramètres de l’ajustement.
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Figure III.19 – À gauche : image en coupe d’une cornée pathologique ayant une dégénérescence no-
dulaire de Salzmann, l’épithélium est vers le haut. À droite : profil de la moyenne cohérente de cette
cornée après segmentation du stroma.

Nous avons définit un seuil pour l’homogénéité : Br < 10. Pour les cornées que nous avons
analysées cette valeur correspond à des fluctuations du libre parcours moyen assez faibles.
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Figure III.20 – Haut : analyse du bruit d’une cornée pathologique hétérogène par une fonction spline
et résidus. Le rapport signal sur bruit est également calculé (SNR). Bas : ajustement mono-exponentiel
et résidus. Le rapport de Birge (br) est calculé ainsi que son intervalle de confiance à 95%.

Figure III.21 – En haut à gauche : ajustement par le modèle étendu. En haut à droite : résidus de
l’ajustement. En bas à gauche : déviation du libre parcours moyen en profondeur. En bas à droite :
tableau des paramètres de l’ajustement.
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III.2.5 Précision de la mesure

Cette partie concernant la précision de la mesure par OCT plein champ a été complétée dans
l’annexe B

Solution monodisperse de polystyrène

On souhaite préparer un milieu dont on peut contrôler la valeur du libre parcours moyen de
diffusion, pour valider notre mesure quantitative du libre parcours moyen de diffusion. Pour
cela on utilise une solution aqueuse de billes de polystyrène comme milieu modèle. Ces solu-
tions sont monodisperses, on peut donc calculer le libre parcours moyen de diffusion d’une telle
solution à l’aide de la théorie de Mie. En fonction de quelques paramètres des particules (leur
diamètre, leur concentration et leur indice optique), et de la longueur d’onde de la lumière uti-
lisée, le programme Matlab « Maetzler’s MATLAB Mie calculation » calcule le libre parcours
moyen de diffusion selon la théorie de Mie.

On utilisera une solution de billes de polystyrène de diamètre 0,51 µm et on utilisera la source
de lumière halogène centrée à 725 nm. Il nous faut calculer la concentration nécessaire pour
obtenir une valeur du libre parcours moyen de diffusion du même ordre de grandeur que celui
obtenu en général pour les cornées ex vivo (≈ 100 µm).

Les paramètres de la solution de billes de polystyrène de Polysciences, Inc. sont les suivants 2 :

• La teneur de la solution de base C0 est de 2,6% en g ·ml−1 soit 26 g · l−1

• La masse volumique du polystyrène est : ρPS = 1050 g · l−1

• La concentration en nombre de particules par unité de volume est donc :
C = 26 g · l−1

ρPS
4
3πr

3 ≈ 3,57× 1011molécules/ml avec r = 0,255 µm, ce qui équivaut à une frac-
tion volumique de Vf = C × Vsphère ≈ 0,025

• Les indices optique du milieu et des sphères à la longueur d’onde de 589 nm sont respec-
tivement : neau = 1,33 et npolystyrène = 1,59

On prépare 4 solutions à des concentrations différentes que l’on place dans des cuves pour
spectroscopie d’absorption Hellma. Ces cuves possèdent un bouchon qui permet de maintenir
la concentration constante en évitant l’évaporation de l’eau. Les quatre cuves sont identiques
et ont un volume de 1,75ml pour un trajet optique de 5mm. Le verre de la cuve est un verre
optique spécial transparent dans la plage de longueurs d’onde 320 à 2500 nm (> 80% de trans-
mission).
On choisit comme concentrations : C0/7, C0/27, C0/47 et C0/67. Ces concentrations donnent
d’après le calcul de la théorie de Mie des libres parcours moyens de diffusion compris entre
150 µm et 1500 µm. Les cuves sont placées directement sous le microscope sans lame de verre,
les cuves étant elles-mêmes en verre. Cependant cela peut diminuer le signal car on ne com-
pense plus exactement la dispersion (on ne peut pas enlever la lame de verre placée dans le bras

2. http://www.polysciences.com/skin/frontend/default/polysciences/pdf/TDS%20238.pdf
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de référence, prévue pour compenser la dispersion de la lame devant l’échantillon). Comme le
système n’est pas utilisé dans sa configuration initiale, une calibration du bras de référence
est effectuée avant de démarrer les acquisitions. Pour chaque cuve on enregistre 75 images
avec un pas de 10 µm, ce qui permet de diminuer le temps total d’acquisition (pour éviter une
éventuelle sédimentation des billes dans la cuve). Comme pour les images de cornées, chaque
image d’OCT plein champ est le résultat d’une accumulation de 40 images.

log(ℓs Mie) = -1 × log(Vf)−0.56,  R2 = 1

log(ℓs exp) = -0.39 × log(Vf) + 1.9,  R2 = 0.96
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Figure III.22 – Libres parcours moyens de diffusion d’une solution monodisperse de billes de poly-
styrène de diamètre 0,51 µm à différentes fractions volumiques. La courbe rouge représente les valeurs
calculées par la théorie de Mie (avec en barre d’erreur les valeurs à 650 nm et 800 nm) et la courbe
bleue celles mesurées par analyse du signal de l’OCT plein champ (l’intervalle de confiance à 95% de
l’ajustement linéaire est indiqué par la zone grise). Les deux axes sont en échelle logarithmique pour
comparer les deux courbes à des droites.

Sur la figure III.22 on observe les libres parcours moyens de diffusion mesurés par OCT
plein champ, et ceux calculés par la théorie de Mie pour une solution monodisperse de billes
de polystyrène de diamètre 0,51µm à la longueur d’onde centrale de la source halogène filtrée
725 nm. Les barres d’erreur représentent les valeurs du libre parcours moyen de diffusion calcu-
lées pour les longueurs d’onde correspondant à la mi-hauteur du spectre de la source (650 nm et
800 nm). La courbe est affichée dans repère log-log pour facilité la comparaison entre les deux
courbes. On s’attend en effet à ce que le libre parcours moyen de diffusion soit inversement
proportionnelle à la concentration en diffuseurs ; en choisissant une échelle logarithmique pour
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les libres parcours moyens et les concentrations on doit retrouver une droite :

`s = 1
σ C

log(`s) = − log(C)− log(σ)

Sur la figure on a tracé en abscisse la fraction volumique, au lieu de la concentration, ce qui
est pareil à un facteur près (le volume d’une particule) et améliore la lisibilité de l’axe.
On remarque que les libres parcours moyens de diffusion mesurés sont plus faibles que ceux
calculés. Cependant on observe quand même une relation linéaire avec le logarithme de la
concentration, comme pour les valeurs théoriques. Mais les coefficients ne sont pas les mêmes :
−0,39 pour les données mesurées alors que théoriquement le coefficient linéaire vaut −1.

Le fait qu’on observe bien une relation linéaire avec le facteur de dilution dans nos mesures,
mais avec un facteur différent de celui prédit par la théorie suggère que l’on mesure un autre
phénomène qui se superpose à la seule diffusion des billes de polystyrène. Une des explications
possible de cette différence observée est que la solution est un échantillon dynamique où les
diffuseurs sont en mouvement permanent. Avec l’OCT plein champ, pour chaque profondeur on
moyenne 40 images, et chacune de ces images a un temps d’acquisition d’environ 6ms lorsqu’on
utilise comme source la lampe halogène. Un rapide calcule d’ordre de grandeur nous permet
d’estimer la vitesse des billes dans l’eau :

• on considère une température T = 293K ;
• la masse d’une bille est de m = ρPS × Vsphère ≈ 7× 10−17 kg ;
• on néglige la gravité et on considère un équilibre thermodynamique entre les particules

et l’eau. On peut donc appliquer le théorème de l’équipartition de l’énergie, qui nous dit
que l’énergie du système (ici uniquement cinétique) vaut 1

2kBT par degré de liberté. À 3
dimensions, on a donc :

Ec = 1
2mv

2 = 3
2kBT

v =
√

3kBT

m
≈ 12,9 µm ·ms−1 (III.24)

À la température ambiante, les billes de polystyrène se déplacent donc de façon non négligeable
pendant le temps d’exposition nécessaire à l’acquisition d’une image. Un tel mouvement des
diffuseurs conduit à une perte de cohérence de la lumière provenant de l’échantillon.

De plus, ici on ne fait pas l’image des billes puisqu’elles sont de taille inférieure à notre
résolution. C’est une situation différente de celle rencontrée avec les cornées. En effet pour les
cornées les structures diffusantes renvoient aussi un signal spéculaire, par exemple à l’interface
de chaque lamelle et de chaque kératocyte.

Gel d’agarose contenant les billes de polystyrène

Pour supprimer l’effet de perte de cohérence dû au mouvement des billes, une possibilité
est de piéger les billes dans un gel solide. L’objectif est de vérifier si l’on mesure alors le libre
parcours moyen de façon quantitative ou en tout cas si l’on observe une augmentation du libre
parcours moyen d’un facteur 2 lorsque l’on double la concentration de diffuseurs.

69



Chapitre III Analyse in vitro et in vivo des mesures en rétrodiffusion

Un échantillon couramment utilisé comme modèle de diffusion est le gel d’agarose contenant
des billes de polystyrène [72]. Le gel d’agarose est un gel aqueux ce qui permet de facilement
y incorporer les billes de polystyrène qui sont également en solution aqueuse. Pour obtenir un
échantillon suffisamment solide on prépare des gels d’agarose à 1% de concentration.

On prépare alors trois gels de 15ml à 1% d’agarose aux concentrations de billes de polysty-
rène C0/10, C0/20 et C0/40.
Pour obtenir des gels de 15ml on pèse 0,15 g d’agarose que l’on mélange dans 15ml de solution
de billes de polystyrène à la concentration voulue, puis on chauffe la solution pour dissoudre
l’agarose à l’aide d’un four à micro-ondes et on laisse refroidir pour que la solution se gélifie.

Les valeurs mesurées sont présentées dans le tableau III.2.

dilué 10× dilué 20× dilué 40× gel d’agarose seul
libre parcours moyen

mesuré [µm] 38,1 ± 2,4 90,9 ± 0,79 94,8 ± 0,91 110 ± 4,5

Tableau III.2 – Mesures des libres parcours moyens de diffusion de gels d’agarose concentré à 1%
avec des billes de polystyrène à différentes concentrations et un témoin : un gel d’agarose sans billes de
polystyrène.

On observe une augmentation proche d’un facteur 2 dans le libre parcours moyen des gels avec
les solutions de billes diluées 10 et 20 fois, cependant les valeurs ne correspondent pas avec les
valeurs théoriques. De plus ce facteur 2 n’est pas observé entre le gel avec la solution diluée
20 fois et celui avec la solution diluée 40 fois. Pour interpréter correctement cette expérience il
faut regarder le résultat de l’expérience contrôle faite avec le gel d’agarose à 1%, sans billes de
polystyrène. Le gel d’agarose est en fait lui-même assez fortement diffusant puisque son libre
parcours moyen de diffusion est de 110 µm, ce qui est du même ordre de grandeur que ceux
des solutions que l’on regarde. Il faut donc corriger les valeurs qu’on observe en considérant la
somme de deux types de diffuseurs. On note `∗s le libre parcours moyen associé uniquement aux
billes de polystyrène, ` agar

s celui associé au gel d’agarose à 1% et ` tot
s le libre parcours moyen

total mesuré :
1
` tot

s
= 1
`∗s

+ 1
` agar

s

`∗s = 1
1
` tot

s
− 1
` agar

s

Les résultats sont tracés sur la figure III.23 où l’on représente la courbe théorique, les données
mesurées et les valeurs après correction en prenant en compte la diffusion par le gel d’agarose
lui-même. La prise en compte de la diffusion du gel d’agarose rapproche les valeurs mesurées
de celles théoriques, en revanche la mesure du gel avec la plus grande concentration de billes
présente un écart important dont l’origine n’a pas encore été clairement établie.
Une des sources d’incertitudes dans cette expérience se trouve dans l’étape de dissolution

de l’agarose dans la solution. On chauffe alors la solution à une température proche de la
température d’ébullition, ce qui peut entraîner une perte de volume et donc un changement
dans les concentrations à la fois du gel d’agarose et de la solution de billes de polystyrène. De
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Figure III.23 – Libres parcours moyens de diffusion de gels d’agarose contenant une solution mo-
nodisperse de billes de polystyrène de diamètre 0,51 µm à différentes concentrations. La courbe noire
représente les valeurs calculées par la théorie de Mie (avec en barre d’erreur les valeurs à 650 nm et
800 nm), la courbe bleue celles mesurées par analyse du signal de l’OCT plein champ et la courbe rouge
les valeurs mesurées corrigées en tenant compte de la diffusion du gel d’agarose à 1%. Les deux axes
sont en échelle logarithmique pour comparer les deux courbes à des droites.

plus si l’agarose n’est pas complètement dissout il reste des agrégats que l’on peut observer
à l’OCT plein champ. Tous nos gels présentaient ces agrégats observables, donc de l’ordre
du micron. Une possibilité d’amélioration serait de modifier le protocole expérimental pour
mieux dissoudre l’agarose, par exemple en laissant l’agarose dans l’eau à température élevée
plus longtemps, tout en vérifiant qu’il n’y a pas trop d’évaporation. Cela pourrait permettre
de diminuer la contribution à la diffusion du gel d’agarose et donc permettre des mesures plus
reproductibles.

III.3 Analyse à plusieurs longueurs d’onde

III.3.1 Propriétés spectrales des cornées

Notre OCT plein champ nous permet de modifier la source de lumière que l’on utilise. Cette
modification a été prévue pour pouvoir analyser les propriétés de diffusion, et par exemple dis-
tinguer les cornées pour lesquelles les fibrilles de collagène sont les principaux diffuseurs et donc
la diffusion Rayleigh domine, et celles dont la diffusion est principalement liée à la présence de
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lacs. Nous avons donc analysé plusieurs cornées en changeant à chaque fois la source de lumière.

Sur la figure III.24 on montre la courbe du libre parcours moyen de diffusion en fonction de
la longueur d’onde pour une cornée saine. Nous avons observé le même profil sur toutes les
cornées saines que nous avons analysées par OCT plein champ.

Figure III.24 – Libre parcours moyen de diffusion en fonction de la longueur d’onde pour une cornée
saine typique. La valeur entourée en rouge correspond au libre parcours moyen mesuré pour la diode à
780 nm dont la cohérence spatiale est plus grande que les autres diodes.

Pour les longueurs d’onde les plus basses on observe un comportement qui correspond à
la diffusion Rayleigh. En effet entre les longueurs d’ondes 490 nm et 590 nm, le libre parcours
moyen de diffusion varie d’environ 225µm à 400µm. Cela correspond à un rapport de 400/225 ≈
1,78 qui est proche du cube du rapport des longueurs d’ondes (590/490)3 ≈ 1,75.
Pour les longueurs d’onde plus élevées on observe une baisse du libre parcours moyen de

diffusion à 780 nm. Il n’y a dans la littérature aucune mesure faisant apparaître un tel com-
portement dans les longueurs d’onde proches de 780 nm. Ce n’est donc pas une propriété du
tissu mais en lien avec notre dispositif expérimental. Comme notre mesure est une mesure
d’atténuation en profondeur, une telle baisse du libre parcours moyen ne peut s’expliquer par
la présence d’un élément absorbant à cette longueur d’onde car cela ne ferait que diminuer
l’amplitude du signa mais ne changerait pas son atténuation. Nous avons vérifié les propriétés
d’émission des diodes qui sont conformes à celles annoncées par le constructeur et leur émission
est stable dans le temps.
On ne peut expliquer ce phénomène que par le changement de cohérence spatiale pour cette
diode particulière qui est le seul point présentant une anomalie (cf tableau III.1 pour les pro-
priétés de cohérence des diodes).

Si l’on omet cette valeur en considérant qu’il faut appliquer une correction au libre parcours
moyen mesuré, on constate que dans cette partie du spectre la courbe évolue moins rapidement
avec la longueur d’onde. On peut s’attendre à ce changement de comportement qui correspond
à une prédominance de la diffusion par les diffuseurs de type Mie : kératocytes ou lacs. On
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a vu dans le chapitre II que l’évolution du libre parcours moyen de diffusion des kératocytes
avec la longueur d’onde était plus faible que pour les fibrilles de collagène. On observe donc
une transition entre le régime de la diffusion Rayleigh et celui de la diffusion de Mie.

III.3.2 Solutions de billes de polystyrène

Pour confirmer que la valeur aberrante mesurée à 780 nm n’est pas une propriété du tissu,
nous reprenons comme solution test les solutions de billes de polystyrène de 0,51 µm de dia-
mètre. Nous préparons une solution dont le libre parcours moyen de diffusion sera proche de
ceux mesurés pour les cornées sur la plage de longueur d’onde de nos diodes.

Après une dilution par 5 de la solution de billes de 0,51 µm de diamètre, on obtient une
fraction volumique Vf ≈ 5× 10−3. Cette concentration correspond à une plage de valeur du
libre parcours moyen dans l’intervalle de longueur d’onde de 490 à 850 nm : `s ≈ 50 – 170 µm.
Pour ces mesures nous n’avons pas réalisé de gel d’agarose, les billes sont donc seulement en
solution dans une cuve. Les valeurs des libres parcours moyens de diffusion ne sont donc pas
absolus à cause de la perte de cohérence par le mouvement brownien, mais on peut analyser
l’évolution de la courbe, puisque la solution est toujours la même, seule la source de lumière
change.
Les mesures sont présentées sur la figure III.25.

Cette série de mesures montre une évolution qui est semblable à celle observée pour les
cornées. En comparant ces mesures avec le tableau III.1 des propriétés de cohérence spatiale
des diodes, le point le plus éloigné de la forme théorique est celui mesuré avec la diode à 780 nm.

Pour pouvoir conclure sur l’effet de la cohérence spatiale de la source il faudra réaliser des
mesures en changeant la cohérence de la source, par exemple en utilisant un montage comme
celui schématisé sur la figure III.26 dans lequel on conjugue la diode avec un diaphragme dont
on peut contrôler l’ouverture. Ce diaphragme servira alors à régler la cohérence spatiale de la
source ; plus il sera fermé plus l’onde sera cohérente.
De cette façon, si l’on observe un changement dans la valeur du libre parcours moyen mesuré
avec une diode faiblement cohérente spatialement, on pourra connaître l’effet précis de la
cohérence et même le quantifier pour des valeurs d’ouverture différentes.

III.4 Évaluation de la transparence in vivo par SD-OCT et
lampe à fente

Bathilde Rivière a beaucoup contribué à l’analyse des données cliniques dont les résultats
sont résumés dans cette partie.

Après avoir démontré la faisabilité de la technique en l’appliquant aux données ex vivo nous
voulons essayer de l’appliquer aux données cliniques. Il existe plusieurs techniques d’imagerie
de la cornée utilisées régulièrement en clinique et présentant une résolution en profondeur. On
peut cite notamment l’OCT dans le domaine spectral, le biomicroscope à lampe à fente, et le
microscope confocal. Ces techniques présentent des caractéristiques différentes, résumées dans
la figure III.27.
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Figure III.25 – Libre parcours moyen de diffusion en fonction de la longueur d’onde pour une solution
de billes de polystyrène de 0,51 µm de diamètre concentrée à 0,5%. La courbe noire représente les valeurs
calculées par la théorie de Mie et la courbe bleue représente les valeurs extraites des données d’OCT
plein champ.
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Figure III.26 – Schéma d’un montage permettant de régler la cohérence spatiale de la source en
changeant l’ouverture du diaphragme.

Le biomicroscope à lampe à fente est un appareil assez simple. Il consiste à envoyer une fente
de lumière blanche sur la cornée et de regarder la lumière rétro-diffusée avec un objectif de
microscope et une caméra couleur. On peut changer le grandissement en changeant d’objectif,
les grandissements allant de 10× à 40× sur le modèle que nous utilisons à l’hôpital des Quinze-
Vingts. On peut régler à la fois l’angle sous lequel la fente de lumière arrive sur la cornée, et
l’angle sous lequel on regarde la cornée avec l’objectif.
De ces trois techniques, l’OCT et la lampe à fente sont les plus couramment utilisées, car la
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Figure III.27 – Principales méthodes d’imagerie clinique de la cornée résolues en profondeur.

microscopie confocale nécessite un contact entre l’objectif et la cornée par l’application d’un
gel ophtalmique ce qui est désagréable et n’en fait donc pas une méthode de routine. C’est
une méthode d’imagerie réservées à des cas nécessitant des images à haute résolution. De
plus le microscope confocal commercial HRT3 compense automatiquement la perte d’intensité
moyenne des images en profondeur pour augmenter la visibilité des structures. Nous n’avons
pas eu la possibilité d’extraire les données brutes ; il nous faudra contacter le fabricant pour
pouvoir extraire le profil de la moyenne cohérente à partir des données brutes.
Nous nous concentrerons ici sur les méthodes d’OCT clinique et de lampe à fente. Ces deux

méthodes présentent des différences importantes : l’OCT a une meilleure résolution axiale et
latérale, et utilise une source laser, donc cohérente spatialement et temporellement. À l’inverse
la lampe à fente est moins bien résolue axialement, mais présente l’avantage d’utiliser une
source de lumière blanche et une caméra couleur. En séparant l’information des trois canaux
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de la caméra, il sera possible de faire une analyse spectrale et potentiellement d’en tirer des
informations sur la nature des diffuseurs.

III.4.1 Analyse des images cliniques d’OCT

Pour l’OCT clinique nous utilisons des images 2D, moyennes de plusieurs B-scan, car elles
présentent une meilleure résolution que les autres modalités d’acquisition comme la pachymé-
trie, qui n’est en fait qu’un seul B-scan, ou des acquisitions de volume (C-scan) qui nécessitent
d’acquérir plusieurs B-scans rapidement à cause des mouvements de l’œil et donc chaque B-
scan est de moins bonne qualité.

À partir d’une image 2D nous voulons calculer la moyenne cohérente de l’intensité à chaque
profondeur. Le champ de vue des images de l’OCT clinique est de 6 ou 8mm (selon le modèle
d’OCT), ce qui implique que la courbure de la cornée est fortement visible sur ces images.
De plus l’OCT clinique est sans contact, il y a donc une forte réflexion spéculaire, créée par
la différence d’indice entre l’air et la cornée, que l’on ne reçoit qu’au niveau de l’apex, où la
surface de la cornée est perpendiculaire au faisceau. Ces réflexions peuvent être évitées en se
décalant légèrement avant l’acquisition de façon à ne pas imager l’apex de la cornée, ainsi les
réflexions ne sont pas captées par l’OCT.

La première étape de préparation des données est donc d’enlever les éventuelles réflexions
spéculaires, en les sélectionnant manuellement sur la figure. Puis nous aplatissons numérique-
ment la cornée suivant la ligne de l’épithélium. Pour cela nous utilisons une version légèrement
modifiée de l’algorithme utilisé pour les images d’OCT plein champ. Cette étape est illustrée
sur la figure III.28.

Figure III.28 – À gauche : image clinique d’une cornée présentant une réflexion spéculaire. À droite :
image après avoir enlevé la réflexion et aplati la cornée.
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Encart III.3 - Algorithme de détection de l’épithélium

• On cherche d’abord à détecter l’épithélium par seuillage de l’image (on doit fixer
le seuil manuellement).

• On applique un filtre médian (taille de la fenêtre : 5 pixels) pour enlever les pics
présents dans la détection par seuillage. Puis on applique également un filtre de
Savitzky-Golay (moyenne glissante pondérée par un polynôme) d’ordre 2 et de
largeur 101 pixels, pour mieux ajuster les valeurs aux bords de l’image.

• On utilise cette première estimation de la position de l’épithélium pour aplatir nu-
mériquement l’image, ce qui ne laisse (éventuellement) qu’une courbure résiduelle.

• Un deuxième décalage est parfois nécessaire car la première estimation peut se
baser sur une deuxième ligne réfléchissante sous l’épithélium. On cherche alors la
position de l’épithélium en cherchant les maxima de chaque colonne de l’image sur
une profondeur restreinte (10 pixels).

• Comme aux étapes précédentes on applique un filtre médian puis un filtre de
Savitzky-Golay (mêmes paramètres que précédemment) pour lisser le profil estimé
de l’épithélium.

Après l’aplatissement numérique on normalise chaque colonne de l’image par l’intensité au
niveau de l’épithélium, pour compenser la perte d’intensité sur les bords à cause de la courbure
de la cornée. L’effet de cette normalisation sera discuté dans la section suivante. On peut alors
calculer l’intensité moyenne de chaque ligne de l’image et segmenter le stroma à partir du profil
d’intensité moyenne. Cette étape est illustrée sur la figure III.29.

Figure III.29 – À gauche : profil en profondeur de l’intensité moyenne et délimitation du stroma
(pointillé rouge). À droite : image normalisée avec sélection de la zone d’intérêt correspondant à la
délimitation du stroma faite à partir de la courbe d’intensité moyenne.
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III.4.2 Analyse de précision et répétabilité

Modélisation mathématique du signal du stroma

On vérifie que notre algorithme est capable de retrouver les paramètres d’une courbe générée
par ordinateur dans différents cas. On génère une courbe avec les paramètres suivant :

• `s = 340 µm
• I0 = 0,35
• C = 0,35

Puis on génère une courbe avec ces paramètres et on ajoute un bruit gaussien. On génère
également des courbes sur lesquelles on ajoute une gaussienne, représentant une hétérogénéité,
à différentes positions du stroma. Il existe en effet des pathologies qui vont affecter la stroma
antérieur, postérieur, l’épithélium ou l’endothélium.

Les résultats sont rassemblés dans le tableau III.3.

Profil modélisé SNR dB Br `s µm
Pure exponentielle - bruit très faible 38,8 1 340
Pure exponentielle - bruit modéré 19,2 1,16 337

Pure exponentielle - bruit important 11,1 1,34 304
Exponentielle et gaussienne vers l’endothélium 19,5 49,5 167
Exponentielle et gaussienne vers l’épithélium 19,7 7,72 207

Exponentielle et gaussienne au centre du stroma 19,4 10,6 528

Tableau III.3 – Résultats de l’algorithme sur différents signaux générés par ordinateurs.

Effet de la normalisation du signal SD-OCT

Les images d’OCT clinique de la cornée ont un champ de vue latéral qui peut varier de 2 à
8mm, ce qui implique une perte du signal OCT lorsque l’on s’éloigne de l’apex, à cause de la
courbure de la cornée. En moyenne le rayon de courbure de la face antérieure de la cornée est de
7,8mm, variant entre 7,2 et 8,4mm 3. Cette atténuation latérale du signal OCT pondère notre
analyse de décroissance en profondeur, privilégiant les régions proches de l’apex au détriment
de la périphérie. Pour éviter ce phénomène on peut normaliser l’intensité de chaque colonne
de l’image (ou A-scan) par l’intensité au niveau de l’épithélium de cette colonne. Cependant
les images OCT sont parfois saturées (quand la réflexion spéculaire est trop forte), ce qui
introduit un défaut de normalisation et peut assombrir artificiellement les zones proches de
l’apex, ou encore créer des changements d’intensité d’une colonne à l’autre ressemblants à
des stries verticales (voir figure III.30). Ces défauts entrainent un changement de pondération
incontrôlé, dont nous avons analysé les effets sur notre analyse pour plusieurs exemples.
L’effet sur le signal de l’intensité moyenne cohérente est faible, comme la montre la figure
III.31.

3. https://www.gatinel.com/recherche-formation/topographie-corneenne/topographie-corneenne-
cartes-de-courbure/
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Figure III.30 – À gauche : image normalisée par l’intensité de l’épithélium, présentant des stries. À
droite : image non normalisée.

Figure III.31 – À gauche : profil d’intensité moyenne de l’image normalisée. À droite : profil d’intensité
de l’image non normalisée.

Corrélation des mesures par SD-OCT

Pour vérifier que notre algorithme donne des résultats reproductibles, nous avons analysé
7 cornées de patients sains, en prenant pour chaque cornées deux images OCT orthogonales,
comme indiqué sur la figure III.32.

Figure III.32 – Schéma de l’orientation des images OCT acquises sur chacune des 7 cornées analysées.

Les résultats d’analyse des images de chaque cornée sont représentés sur la figure III.33. On
observe une très grande reproductibilité dans la mesure du libre parcours moyen.
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Figure III.33 – Mesures du libre parcours moyen des cornées analysées. Les valeurs des images en
coupe verticale sont indiquées en bleu et celles des images en coupe horizontale sont indiquées en rouge.

III.4.3 Cas cliniques typiques

Nous avons analysé des images de patients obtenues depuis la base de données de l’hôpital
des Quinze-Vingts, en appliquant cette méthodologie puis l’algorithme d’analyse bayésienne
pour extraire le libre parcours moyen de diffusion à partir de l’intensité moyenne cohérente.
Il faut attirer l’attention sur le fait que l’OCT clinique et la lampe à fente mesurent des
intensités, contrairement à l’OCT plein champ qui mesure des amplitudes de signal. Le signal
de la moyenne cohérente est donc :

I(z) = I0 exp
(
−2z
`s

)
+ C (III.25)

où l’on a ajouté un facteur 2 dans l’exponentielle.

En analysant plusieurs dizaines d’images de patients sains et pathologiques, nous avons pu
systématiquement classer les cornées suivant 4 cas typiques :

1. signal trop bruité ;
2. stroma hétérogène ;
3. stroma homogène et fortement diffusant ;
4. stroma homogène transparent.

Ces 4 cas typiques et les paramètres permettant de les distinguer sont présentés dans la figure
III.34. Le premier cas est identifié par le calcul du rapport signal sur bruit, dans ce cas SNR =
16,4 dB. Il y peut y avoir des différences de qualité d’image car l’appareil d’OCT moyenne un
nombre de B-scans variable pour créer une image ; s’il n’y a pas assez d’images moyennées les
fluctuations du signal sont trop fortes et on ne peut pas obtenir de résultat fiable.
Le deuxième cas est identifié par le rapport de Birge (Br = 99,3). La cornée présente une

cicatrice qui modifie beaucoup le profil de la moyenne cohérente ; on voit que la courbe s’écarte
beaucoup d’une exponentielle.
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Figure III.34 – Quatre cas typiques observés pour les images d’OCT clinique, avec les résultats de
l’analyse et les paramètres permettant de les distinguer (encadrés en rouge).

Les troisième et quatrième cas sont des cornées homogènes (Br proche de 1), mais que
l’on peut distinguer par la valeur du libre parcours moyen de diffusion. La cornée fortement
diffusante a un libre parcours moyen de diffusion mesuré à `s = 70,6 µm, alors que pour la
cornée transparente `s = 298 µm.

III.4.4 Étude comparative avec la méthode de référence

Nous avons analysé 66 cornées de patients, dont 30 étaient sains et 36 pathologiques. Pour
chaque patient nous avions une image d’OCT clinique et une image par lampe à fente. Nous
avons analysé les images d’OCT avec notre méthode objective et les images de lampe à fente
ont été évaluées par des ophtalmologues et des orthoptistes de l’hôpital des Quinze-Vingts en
utilisant la méthode de référence, basée sur une analyse subjective de l’image de lampe à fente
avec une échelle de 0 à 4 [26]. Cette méthode est définie comme la méthode de référence et elle
correspond à une tentative de standardisation de l’analyse de transparence des cornées.
Les notes attribuées par les spécialistes sont moyennées et l’écart-type des notes sert d’in-

certitude sur la note.

Nous avons d’abord classé les cornées analysées selon les quatre cas définis précédemment.
Les cornées du premier cas, présentant un niveau de bruit trop élevé ont été retirée de l’analyse,
ou une autre image d’OCT a été utilisée. Nous avons alors réparti les cornées selon les trois
cas restants, en utilisant les critères suivant :

• le seuil d’hétérogénéité a été fixé à Br = 10 ;
• le seuil de transparence a été défini par la moyenne du libre parcours moyen des cornées

81



Chapitre III Analyse in vitro et in vivo des mesures en rétrodiffusion

saines 〈`s〉sain = 441 µm.
La comparaison de la classification avec l’évaluation par la méthode de référence est présen-

tée dans la figure III.35
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Figure III.35 – Distribution des notes de transparence par évaluation subjective par lampe à fente en
fonction des différents cas cliniques déterminé par notre analyse des images d’OCT clinique.

On constate que l’évaluation subjective par lampe à fente est capable de distinguer les cornées
hétérogène des cornées homogènes, mais elle ne distingue pas les cornées classées comme for-
tement diffusantes de celles classées transparentes par notre algorithme.

Nous avons ensuite comparé directement les résultats des deux méthodes d’évaluation de
transparence. Pour une plus grande pertinence clinique, nous avons converti nos valeurs de
libre parcours moyen en fraction cohérente de lumière transmise, que l’on peut définir comme :

T = Isortie
Ientrée

= exp
(
−2 e

`s

)
(III.26)

où e est l’épaisseur de la cornée. Cette grandeur représente l’atténuation de la moyenne cohé-
rente, elle prend en compte le libre parcours moyen de diffusion et l’épaisseur de la cornée. Elle
est directement reliée à la vision puisque l’atténuation de la moyenne cohérente correspond à
une diminution de la partie centrale de la PSF sur la rétine, donc de l’acuité visuelle. La figure
III.36 montre la distribution des notes de transparence attribuées par l’analyse subjective des
images de lampe à fente, rangées par intervalles de valeurs de la fraction cohérente de lumière
transmise T mesurées par notre algorithme. Sur cette figure on observe que les faibles valeurs
de fraction cohérente de lumière transmise sont associées à une plus grande dispersion des notes
de transparence. En revanche on n’observe pas de corrélation forte entre ces deux mesures.

Une autre façon de représenter ces données est de tracer les valeurs de fraction cohérente
de lumière transmise en fonction des notes de transparence. Les données sont d’abord classées
par note subjective de transparence, puis pour chaque groupe on calcule la valeur moyenne et
l’écart-type des fractions cohérente de lumière transmise. Ce qu’on observe sur la figure III.37
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Figure III.36 – Distribution des notes de transparence par intervalle de valeur de fraction cohérente
de lumière transmise mesurée par notre analyse.
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Figure III.37 – Distribution des fractions cohérentes de lumière transmise réparties en fonction des
notes de transparence. Chaque point correspond à la moyenne des fractions transmises pour les cor-
nées ayant une certaine note de transparence. Les barres d’incertitudes correspondent à l’écart-type des
valeurs de fraction transmises. L’ajustement linéaire a été effectué en pondérant chaque point par son
incertitude.

montre une faible corrélation linéaire entre ces deux méthodes.
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Notre hypothèse est que la méthode subjective, bien qu’étant la méthode standard, est trop
imprécise pour pouvoir distinguer les différents cas que l’on a identifiés avec notre algorithme.
Ce qu’on observe peut s’expliquer par la grande variabilité inter-opérateur de cette méthode
de notation. Pour confirmer cette hypothèse il faudra augmenter le nombre de médecin et
orthoptistes analysant ces données pour voir si l’on augmente ainsi les barres d’erreur pour les
notes attribuées par lampe à fente. Cela expliquerait que l’on ne observe pas de corrélation
avec notre méthode objective basée sur l’analyse physique du signal OCT.

III.4.5 Analyse des images de lampe à fente

Bien que couramment utilisé en clinique, il n’existe pas de protocole bien établi pour l’ac-
quisition d’images par lampe à fente. Il existe donc dans la base de données de l’hôpital une
grande variété d’images, avec des grandissements et des angles entre la fente et l’objectif dif-
férents, et ces paramètres ne sont pas enregistrés par l’appareil. Nous avons choisi des images
acquises dans les mêmes conditions, avec un angle de 45˚ entre la fente de lumière et l’axe de
l’objectif. Nous avons utilisé l’objectif de plus fort grandissement : 40×.

Nous avons analysé plusieurs images de lampe à fente pour vérifier que nous pouvons en
exploiter les images et notamment avec les trois canaux de la caméra séparant le spectre de la
lumière visible.
La figure III.38 nous montre une image de lampe à fente à partir de laquelle on sélectionne

la partie de la cornée qui se trouve devant la pupille. Puis on applique le même traitement que
pour les images OCT, pour chacun des canaux de la caméra. Les trois profils sont représentés
sur la figure.

Figure III.38 – À gauche : délimitation du signal d’intérêt à partir de l’image de lampe à fente (encadré
en rouge). À droite : signal de l’intensité moyenne pour les trois canaux de la caméra, obtenu après
analyse identique à celles des images OCT. Les couleurs indiquent les canaux de la caméra.

Les libres parcours moyens des profils des trois canaux sont : `rouges = 157 ± 7 µm, `verts = 106
± 7 µm et `bleus = 75,2 ± 7 µm. On retrouve l’ordre que l’on attendait : la lumière bleue est plus
atténuée que la lumière verte, elle-même plus atténuée que la lumière rouge. Sur le graphique
la courbe bleue est au dessus des autres, mais cela s’explique par une constante additive plus
élevée.
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Encart III.4 - Résumé des principaux résultats

3 Nous avons développé un algorithme permettant d’analyser le signal de la moyenne
cohérente par inférence bayésienne, pour en extraire les paramètres de l’atténuation
de la lumière dans le stroma cornéen, notamment le libre parcours moyen de
diffusion `s.

3 Nous avons validé cette méthode par l’analyse des données d’OCT plein champ,
dont les résultats ont été publiés [73]. Nous avons montré que l’on pouvait
distinguer le stroma des cornées homogènes du stroma des cornées hétérogènes
par le paramètre du rapport de Birge Br ; et parmi les cornées homogènes on peut
distinguer les cornées transparentes des cornées diffusantes par la mesure du libre
parcours moyen `s.

3 Nous avons intégrer l’importance des conditions d’illumination, notamment la
cohérence spatiale, sur la moyenne du signal OCT. Si la cohérence spatiale de
la source est inférieure à la longueur de corrélation du milieu imagé, notamment
pour des ouvertures numérique élevées, il y a une déviation par rapport à une
atténuation mono-exponentielle.

3 L’analyse par OCT plein champ d’échantillons tests a confirmé une corrélation
entre le libre parcours moyen mesuré et la valeur réelle calculée par la théorie de
Mie. Cependant il faudra réaliser d’autres expériences sur des échantillons mieux
contrôlés pour vérifier que la mesure est bien quantitative, ou comprendre d’où
provient la déviation.

3 Nous avons enfin appliqué la méthode à l’analyse d’images cliniques d’OCT spectral
et de lampe à fente. Les analyses d’images OCT ont montré une bonne reproduc-
tibilité et nous avons pu classer chaque image parmi quatre cas cliniques :
1. signal du stroma trop bruité ⇒ SNR faible ;
2. stroma hétérogène ⇒ rapport de Birge Br � 1 ;
3. stroma homogène mais fortement diffusant ⇒ Br ≈ 1 et `s faible ;
4. stroma homogène transparent ⇒ Br ≈ 1 et `s grand.
Notre mesure est faiblement corrélée avec la méthode de référence (échelle subjec-
tive basée sur les images de lampe à fente), nous supposons que cela provient de
l’imprécision de la méthode de référence subjective. La prochaine étape est de créer
une base de données normative en appliquant notre analyse sur un grand nombre
de cornées saines et pathologique et de déterminer les seuils pour les valeurs du
rapport de Birge et du libre parcours moyen.

3 L’analyse des images de lampe à fente par notre algorithme permet d’extraire trois
libre parcours moyens, aux longueurs d’ondes centrales des canaux de la caméra
(rouge, vert et bleu). Il faudra définir un protocole d’acquisition des images de
lampe à fente et éventuellement supprimer les réflexions aux interfaces (épithélium
et endothélium) pour permettre une meilleure analyse du signal du stroma.
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Chapitre IV
Évaluation de la transparence par holographie
numérique en transmission

Si haut que l’on soit placé, on n’est jamais assis
que sur son cul.

Michel de Montaigne
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Dans ce chapitre nous allons étudier la diffusion dans une géométrie en transmission. Dans
cette géométrie nous pouvons observer directement l’effet de la diffusion sur la PSF sur la rétine
et donc l’effet sur l’acuité visuelle. Nous avons choisi la méthode de microscopie par holographie
numérique, car cette méthode permet d’observer le front d’onde en amplitude et en phase après
diffusion dans la cornée. Nous présenterons d’abord le principe d’holographie numérique, et les
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différentes méthodes de propagation de front d’onde permettant de reconstruire numériquement
le front d’onde dans un plan d’intérêt. Nous décrirons ensuite le montage expérimental de mi-
croscopie holographique et les méthodes utilisées pour récupérer le signal d’intérêt en réduisant
le bruit cohérent. Puis nous donnerons les caractéristiques du système, en quantifiant le bruit
cohérent présent dans le montage, et nous illustrerons cette méthode en imageant des solutions
test plus ou moins diffusantes.

IV.1 Principe de l’holographie

L’holographie est une technique d’imagerie cohérente qui permet de mesurer le front d’onde
d’une lumière cohérente par interférométrie. Elle a été d’abord proposée par Dennis Gabor
en 1948 [74], qui souhaitait développer une méthode d’imagerie sans lentille. La méthode de
Gabor, appelée aujourd’hui holographie en ligne consiste à envoyer une onde sur un petit ob-
jet diffusant et à enregistrer (à l’époque de façon analogique avec une plaque holographique)
l’interférence formée par l’onde incidente et l’onde diffusée par l’objet. En éclairant ensuite la
plaque holographique avec la même onde utilisée pour l’enregistrement, on observe l’image de
l’objet. L’holographie de Gabor est illustrée sur la figure IV.1.

Figure IV.1 – Schéma de l’holographie en ligne de Gabor. À gauche : enregistrement des interférences
entre l’onde incidente et l’onde diffusée par l’objet. À droite : image de la plaque holographique par
l’onde incidente et formation de l’image objet. Issu de [75].

En 1962 Leith et Upatnieks [76] ont proposé une méthode qui repose sur le même principe
que l’holographie de Gabor, mais dans une géométrie différente. Un des problèmes inhérents à
la configuration en ligne de Gabor est que la majorité du signal que l’on enregistre provient de
l’onde incidente, et l’objet est donc une petite perturbation de ce signal. De plus, les images
réelle et virtuelle sont superposées dans cette géométrie. Le principe proposé par Leith et
Upatnieks est de séparer l’onde de référence et l’onde diffusée par l’objet en introduisant
un angle entre ces deux ondes. De cette façon l’information de l’objet est toujours codée
dans le motif des interférences enregistrées, et l’angle introduit permet de séparer le signal
provenant de l’objet de celui de l’onde de référence en passant dans l’espace de Fourier. En
effet l’onde objet arrivant avec un angle produit des franges à une certaine fréquence spatiale
dépendant de l’angle d’incidence. Dans l’espace de Fourier le signal provenant de l’objet est
donc décalé vers des fréquences spatiales plus élevées alors que le signal de l’onde de référence
est centré sur la fréquence nulle. Les images réelle et virtuelle sont à des fréquences différentes
et l’onde de référence se trouve dans le terme d’autocorrélation de l’image. Cette technique a
été rendue possible par le développement des lasers qui présentent une longueur de cohérence
permettant d’obtenir des interférences entre les deux ondes. Le schéma de la figure IV.2 montre
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la configuration de Leith et Upatnieks.

Figure IV.2 – Schéma de l’holographie hors axe. À gauche : configuration de l’éclairement de l’objet
avec un angle entre l’onde de référence et l’onde objet. À droite : reconstruction de l’image objet. Issu
de [75].

On appelle cette configuration, l’holographie hors axe. C’est cette configuration que nous
allons utiliser car elle présente l’avantage d’utiliser toute la dynamique de la caméra pour
imager l’objet.

IV.1.1 Holographie hors axe

L’holographie consiste donc à enregistrer un front d’onde en amplitude et en phase. Dans la
configuration hors axe, la caméra reçoit une intensité que l’on peut écrire :

I(x, y) = |R(x, y) +O(x, y)|2

= |R(x, y)|2 + |O(x, y)|2 +O(x, y)R∗(x, y) +O∗(x, y)R(x, y) (IV.1)

où R(x, y) est le champ de l’onde de référence, O(x, y) est le champ objet et le symbole ∗ désigne
le complexe conjugué. On souhaite isoler un des deux derniers termes incluant le champ objet.
Ces deux derniers termes sont complexes conjugués l’un de l’autre.
Ayant introduit un angle entre l’onde de référence et l’onde objet, cela permet de séparer les

deux derniers termes. En effet, on peut écrire l’onde de référence :

R(x, y) = exp (−ikx sin θ) .

Quelque soit le montage expérimental, il est équivalent de considérer que seule l’onde de réfé-
rence est inclinée et l’onde objet est parallèle au plan de la caméra. Cela simplifie l’écriture de
ramener tout le décalage angulaire dans l’onde de référence.
En passant dans l’espace de Fourier on obtient une répartition des termes de l’équation IV.1

comme dans la figure IV.3.
On peut alors sélectionner les termes d’intérêt (image objet réelle ou virtuelle) en filtrant

dans l’espace de Fourier, puis en faisant une transformée de Fourier inverse et en normalisant
par l’intensité de l’onde de référence on obtient le champ objet.

IV.1.2 Holographie numérique

L’intérêt d’une version numérique de l’holographie est que si l’on connaît le front d’onde en
amplitude et en phase dans un plan, on peut propager numériquement ce front d’onde dans
n’importe quel plan. Cela permet par exemple de corriger la mise au point en post-traitement.
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Figure IV.3 – Représentation des termes de l’intensité sur la caméra dans l’espace de Fourier. Issu
de [77].

Cette propriété vient du fait que la théorie de la diffraction nous permet de calculer la
propagation d’un front d’onde d’un plan vers un autre, par un calcul d’intégrale que l’on peut
rapidement réaliser numériquement.
Cela permet d’optimiser l’utilisation de la dynamique de la caméra. Si les objets que l’on

veut imager sont petits par rapport à la résolution du système, il est intéressant d’enregistrer
le front d’onde dans un plan légèrement décalé par rapport au plan de mise au point, de ce
fait l’intensité des points sera plus basse et répartie sur plusieurs pixels. Dans notre cas, les
cornées ne présentent pas de pics d’intensité et on veut observer le front d’onde transmis par
la cornée.
Il existe plusieurs méthodes de propagation qui ont été implémentées par l’équipe. Ces

méthodes sont décrites dans les références [77] et [78]. Ces algorithmes de propagations sont :
• méthode de la transformation de Fresnel (FTM)
• méthode de la convolution de Huygens (HCM)
• méthode du spectre angulaire (ASM)

Propagation par la transformation de Fresnel

Cette méthode utilise une seule transformée de Fourier, et est utilisée pour les hologrammes
larges, enregistrés loin du plan image.
Il y a une distance de propagation minimale avec cette méthode, décrite dans [78] qui vaut :

zmin = X2
0

λN où X0 est la largeur de l’image en micron, N la largeur en pixels et λ la longueur
d’onde. En dessous de cette distance de propagation on ne retrouve pas le front d’onde correct
et il peut y avoir des phénomènes de repliement de spectre.
Avec cette méthode la résolution dépend de la distance de propagation. La taille des pixels

∆ξ évolue avec la distance de propagation z suivant la relation suivante :

∆ξ = λz

N∆x
où ∆x est la distance entre les pixels de la caméra [79].

L’équation de propagation, donnée à une dimension pour simplifier l’expression, est [77] :

E(p) = exp(ikz)√
iλz

exp
(
i
πλzp2

N2∆x2

)
F
{
E(n) exp

(
i
π

λz
(n∆x)2

)}
(IV.2)
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Convolution de Huygens

Cette méthode est typiquement utilisée pour des petits hologrammes, proche du plan image.
Pour propager le front d’onde, on calcule une convolution spatiale en utilisant la réponse
impulsionnelle donnée par hz(z) = exp

(
i πλzx

2) [78]. Pour calculer cette convolution on passe
dans l’espace de Fourier et il suffit alors de faire le produit des transformations de Fourier
du front d’onde et de la réponse impulsionnelle, puis de faire une transformation de Fourier
inverse.
On obtient alors l’équation de propagation [77] :

E(ξ) = exp(ikz)√
iλz

F−1 [F {E(x)} × F {hz(z)}] (IV.3)

Cette méthode a la même contrainte que la méthode de transformation de Fresnel, à savoir
la nécessité de propager sur une distance minimale donnée par zmin = X2

0
λN . Cette distance

minimale correspond à la limite de résolution de la caméra et la taille des franges. Pour des
distances de propagation plus courtes, on ne satisfait plus le critère de Nyquist [78].
Il y a également une limite de propagation maximale, au-delà de laquelle cette méthode ne

permet pas de retrouver un front d’onde correct. Si la distance de propagation est plus grande
que zmax = X2

0
2λ la période des franges devient plus grande que la taille du capteur de la caméra.

Cela signifie que l’on perd progressivement les hautes fréquences en augmentant la distance de
propagation, jusqu’à perte complète du signal.

Spectre angulaire

Cette méthode utilise aussi un calcule de convolution, et nécessite le calcul de 2 transformées
de Fourier. On propage le spectre angulaire de l’onde, en utilisant la fonction de transfert du
spectre angulaire donnée par [77] :

H(fx) = exp
[
2iπz
λ

(
1− 1

2f
2
xλ

2
)]

(IV.4)

Cette méthode convient aux courtes distances, y compris z = 0.

E(ξ) = 1√
iλz
F−1 [F {E(x)×H(fx)}] (IV.5)

Il y a une instabilité numérique pour les longues distances. En pratique cette instabilité ne
nous concerne pas puisque nous ne propagerons pas sur de telles distances.

Le tableau IV.1 résume les propriétés des 3 méthodes de propagation présentées.

IV.1.3 Démodulation

Dans les méthodes d’holographie présentées on est souvent limités par la présence du terme
constant, module carré des champs de référence et objet, qui donne un terme large dans l’espace
de Fourier, se superposant parfois avec le champ objet que l’on veut isoler dans l’espace de
Fourier. Des méthodes ont donc été mises au point pour supprimer ce terme constant, ainsi
que pour réduire le bruit cohérent qui peut également se superposer avec notre signal d’intérêt.
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FTM HCM ASM
Nombre de FFT 1 3 2

Distances limites
de propagation zmin = X2

0
λN

zmin = X2
0

λN et
zmax = X2

0
2λ

instabilité à très
longue distance

type de front
d’onde

approximation
parabolique des
fronts d’onde
sphériques

fronts d’onde
sphériques ondes planes

Grandissement change avec z constant constant

Tableau IV.1 – Résumé des propriétés des trois principales méthodes de propagation de front d’onde.

La méthode de démodulation consiste à acquérir plusieurs hologrammes avec des déphasages
différents entre l’onde de référence et l’onde objet. Cela a pour effet de déplacer les franges
sur la caméra. En général cette méthode est mise en place à l’aide d’un miroir monté sur un
élément piézoélectrique placé dans l’un des deux bras du système. Le piézoélectrique permet
de changer rapidement le déphasage entre les deux ondes en déplaçant le miroir d’une distance
connue. On peut alors créer des déphasages contrôlés.
La méthode la plus courante est d’acquérir 5 images : une de l’onde de référence seule, pour

obtenir l’amplitude de l’onde de référence ER et une pour chaque déphasage α = 0, π
2 , π et

3π
2 . On parle alors de démodulation 4 phases. Le champ objet se calcule à partir de l’équation
suivante [78] :

Eo(x, y) = 1
4ER

[
(I0 − Iπ) + i(I3π/2 − Iπ/2)

]
(IV.6)

Il existe également une démodulation à 2 phases, que l’on peut utiliser lorsque l’on ne
connaît pas le déphasage que l’on impose. Il faut alors enregistrer deux hologrammes déphasés
et enregistrer l’image de la référence seule et l’image de l’objet seul [78]. On peut calculer le
déphasage α et le champ objet :

α = cos−1
[
1−

〈
(I0 − Iα)2〉

2E2
R

(
〈I0 + Iα〉 − 2E2

R

)]

Eo(x, y) = I0 − u
2ER

+ i
−I0 cosα+ Iα + u(1− cosα)

2ER sinα (IV.7)

où u = |Eo|2 + |ER|2 et 〈.〉 indique une moyenne sur l’ensemble des pixels.
Cette méthode à 2 phases fait l’hypothèse que la phase est suffisamment aléatoire (car on

effectue des moyennes d’intensité sur l’ensemble des pixels) et que l’intensité de référence est
beaucoup plus grande que l’intensité de l’objet.

Nous avons adapté le principe de la démodulation à notre configuration expérimentale pour
essayer de réduire le bruit cohérent provenant des différents éléments optiques. Au lieu de
déplacer les franges sur la caméra en créant un déphasage entre les deux bras, nous avons
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décalé l’échantillon latéralement de façon à reproduire le décalage des franges sur la caméra.
On déplace alors l’échantillon 4 fois d’un quart d’interfrange dans la direction perpendiculaire
aux franges, et on peut utiliser les équations IV.6 ou IV.7.

IV.2 Dispositif de microscopie holographique numérique
Nous disposons d’un système de microscopie holographique numérique dont le schéma du

montage est représenté sur la figure IV.4.

Figure IV.4 – Schéma du montage de microscopie holographique numérique hors axe, utilisant trois
longueurs d’ondes (457 nm, 532 nm et 633 nm).

IV.2.1 Sources laser

Nous disposons de trois sources lasers à des longueurs d’onde différentes dans le spectre
visible. Nous utilisons une longueur d’onde à la fois car pour l’holographie il faudrait séparer
les trois longueurs d’onde dans l’espace de Fourier en introduisant des angles différents pour
chacune d’entre elles. Bien qu’il soit possible de séparer complètement trois longueurs d’ondes
dans l’espace de Fourier [80], cela nécessite un montage plus complexe et nous n’avons pas de
contrainte de rapidité d’acquisition.
Les lasers que l’on utilise sont donc :
— un laser solide (DPSS) bleu à 457 nm ;
— un laser solid (DPSS) à 532 nm ;
— un laser HeNe à 633 nm.

93



Chapitre IV Évaluation de la transparence par holographie numérique en transmission

Les trois faisceaux lasers sont alignés et épurés au moyen d’un objectif d’ouverture numérique
NA = 0,2 et d’un trou de 20 µm de diamètre. Le faisceau est ensuite élargi puis séparé en deux
bras. Le faisceau objet illumine l’échantillon en transmission et est capté par l’objectif du
microscope, puis le faisceau est envoyé sur la caméra. Le faisceau de référence est envoyé en
haut du microscope et recombiné avec le faisceau objet sur la caméra par un film séparateur
de faisceau dont l’angle est réglable par des vis micrométriques. Ce film séparateur a été placé
entre la sortie du microscope et la caméra en réalisant à l’atelier une plaque en métal vissée sur
le microscope permettant l’ajout de matériels optique, tout en conservant la distance prévue
entre la sortie du microscope et la caméra.
Les sources lasers ont été remplacées par de nouvelles sources avec une meilleur stabilité

des modes spatiaux ; les précédentes sources (notamment le laser HeNe et le laser solide bleu)
présentaient des fluctuations d’intensité importantes sur une période de l’ordre de la seconde.
Les nouvelles sources ont été choisies aux mêmes longueurs d’onde que les précédentes. Ces
lasers sont couplés dans une fibre monomode, ce qui remplace l’alignement et l’épuration laser
dans le montage. Nous avons également ajouté un élargisseur de faisceau qui produit en sortie
de fibre un faisceau d’environ 15mm de diamètre (largeur mesurée à 1

e2 ) pour des longueurs
d’onde dans le visible et dont la focale est réglable ce qui permet d’assurer une bonne collimation
pour chaque longueur d’onde.

IV.2.2 Microscope

On utilise un microscope optique Nikon motorisé (AZ100M). Ce microscope à zoom polyva-
lent est un microscope présentant des possibilités de zoom allant d’un faible grossissement à
des grossissements classiques de microscope optique. Ces appareils sont destinés à l’imagerie de
cellules ou tissus biologiques en laboratoire. Le microscope est composé d’objectifs grossissants
de 1 à 5 fois, d’un zoom réglable de 1 à 8 fois et d’une lentille de tube qui envoie l’image
vers la caméra ou l’oculaire. Le niveau de zoom réglable présente l’inconvénient d’ajouter une
courbure variable au front d’onde sortant. Pour l’imagerie classique, une telle courbure n’est
pas un problème, mais dans notre cas nous souhaitons faire interférer deux fronts d’onde de
même courbure, il faudra alors utiliser le niveau de zoom pour lequel le front d’onde est plan,
ou appliquer une lentille numérique au cours de la propagation pour compenser cette courbure.
Pour un meilleur réglage du niveau de zoom, il est préférable d’utiliser le logiciel Nikon qui

permet de régler le niveau zoom par des moteurs intégrés au microscope, ce qui est plus précis
que manuellement. De plus il existe une hystérésis dans la position du niveau de zoom, le
réglage peut être assez fin pour obtenir un front d’onde plan.

IV.2.3 Porte échantillon et platines de translation

Le porte échantillon du microscope est remplacé par une plaque en métal avec une ouverture
circulaire pour pouvoir éclairer l’échantillon. La plaque est fixée à un système de platines de
translations Newport (GTS150) permettant des mouvements précis dans les trois directions
de l’espace. Chaque moteur a une amplitude de déplacement de 150mm et une précision de
50 nm. Les moteurs sont contrôlés par une interface internet.

IV.2.4 Caméra

Nous utilisons une caméra couleur PixeLINK M-15 (PixeLINK, Ottawa, Canada) de 15
mégapixels (4608 x 3288), avec une taille de pixels de 1,4µm, une profondeur de 12 bits et une
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cadence d’image maximale de 13Hz (si l’on capture sur toute la surface du capteur).

IV.2.5 Interface graphique

Lucie Dilhan et Bathilde Rivière ont implémenté une interface graphique sous Matlab per-
mettant de réaliser toutes les opérations allant de la capture des hologrammes par la caméra à
la démodulation, en passant par la propagation dans un autre plan et la correction de courbure
par une lentille numérique. La figure IV.5 est une image de cette interface avec les différentes
options.

Figure IV.5 – Interface graphique développée par Lucie Dilhan et Bathilde Rivière en Matlab. La zone
d’intérêt est indiquée par le rectangle bleu dont la taille est ajustable pour éviter de sélectionner une
partie du terme central.

Pour l’acquisition d’un hologramme on utilise cette interface qui permet de regarder en direct
l’image sur la caméra et sa transformée de Fourier, ce qui permet de régler l’angle entre les
deux faisceaux de façon à optimiser la position du champ objet dans le domaine de Fourier.
On sélectionne en suite la zone d’intérêt, c’est-à-dire le centre de la transformée de Fourier du
champ objet. Ce réglage est particulièrement important car si l’on n’est pas parfaitement centré
il restera une modulation résiduelle après transformée de Fourier inverse. Pour cela l’interface
permet de sélectionner le centre de la zone d’intérêt en cliquant sur la transformée de Fourier,
puis l’on peut réaliser un réglage fin en utilisant les flèches du clavier. On peut alors définir le
pas en pixel de chaque pression sur une des flèches du clavier.
La taille de la zone d’intérêt est également réglable. Celle-ci définira la résolution de notre

front d’onde reconstruit.

Pour améliorer la vitesse et la facilité des réglage il sera intéressant par la suite d’utiliser
les pilotes de la caméra (présents dans le Software Development Kit) pour permettre une
communication rapide entre la caméra et l’interface. Actuellement nous utilisons un pilote
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Matlab qui n’est pas prévu pour l’acquisition d’images en continu et la cadence d’image est
donc extrêmement réduite puisque pour chaque image le logiciel initialise une connexion avec
la caméra, acquiert l’image, puis ferme la connexion avant de recommencer tout le processus
pour l’image suivante.

IV.3 Caractérisation du système

IV.3.1 Grandissement

Les système commerciaux utilisent la notion de grossissement commercial qui est défini par
Gc = α′

α , α étant l’angle sous lequel l’objet apparaît à 25 cm et α′ l’angle sous lequel il apparaît
à l’infini à travers le microscope.

Cette définition n’est pas utilisable pour nous car elle suppose que l’on utilise le microscope
avec ses oculaires, ce qui n’est pas le cas dans notre montage. Il nous faut donc déterminer le
grandissement du système, défini par :

Γ = Pcaméra
Péchantillon

où Pcaméra et Péchantillon sont respectivement les tailles des pixels dans le plan de la caméra
et le plan de l’échantillon. Le constructeur nous donne Pcaméra = 1,4 µm. On peut mesurer
Péchantillon avec une mire de résolution comme la mire 1951 USAF (pour 1951 U.S. Air Force
resolution test chart). Avec cette mire on mesure en pixels la taille d’un élément de la mire et
comme on connait sa dimension réelle on peut remonter à la taille d’un pixel dans le plan de
la mire.

Les mesures ont été effectuées avec le laser à 532 nm, utilisant les objectifs 1×, 2× et 4×. Le
zoom a été fixé à 2,9, valeur pour laquelle le front d’onde est plan. On peut également mesurer
l’ouverture numérique effective du système avec la mire de résolution, en cherchant la limite
de résolution δ, qui est reliée à l’ouverture numérique NA par la relation

δ = 0, 61λ
NA .

Les résultats des mesures sont présentés dans le tableau IV.2.

Objectif NA Péchantillon [µm] grandissement Γ
1× 0,07 2,0µm 1,8
2× 0,14 1,0µm 3,6
4× 0,28 0,5µm 7,1

Tableau IV.2 – Résumé des mesures de grandissement et d’ouverture numérique pour λ = 532 nm et
le zoom du microscope à 2,9×.

Le niveau de zoom du microscope a également un effet sur l’ouverture numérique effective
du système, les mesures de résolution ont données les valeurs reportées dans le tableau IV.3.
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Zoom NA Résolution [µm]
× 1 0,03 11,05
× 3 0,07 4,38
× 8 0,13 2,46

Tableau IV.3 – Effet du zoom du microscope sur l’ouverture numérique effective et donc la résolution
du système. L’objectif utilisé est l’objectif 1× et la longueur d’onde du laser est 532 nm.

IV.3.2 Reconstruction d’un hologramme d’une mire de résolution

Nous illustrons le fonctionnement du dispositif par l’acquisition d’un hologramme de la mire
de résolution 1951 USAF.

(a) Hologramme enregistré par la
caméra

(b) Amplitude du champ objet re-
construit

(c) Phase du champ objet reconstruit

Figure IV.6 – Reconstruction d’un front d’onde en amplitude et en phase à partir de l’image enregistrée
sur la caméra.

On observe alors des images supplémentaires « parasites ». Leur origine n’est pas complè-
tement déterminée mais on peut remarquer que ces images fantômes sont positionnées à des
fréquences correspondant à la différence entre la fréquence maximale et la fréquence à laquelle
se trouve l’image objet ou virtuelle. Cela ressemble ainsi à un repliement du spectre (ou aliasing
en anglais), mais nous n’avons pas déterminé ce qui pourrait causer ce phénomène dans notre
système (la résolution de la caméra nous permet de respecter le critère de Nyquist). La figure
IV.7 permet d’identifier les relations entre les positions de ces images et la fréquence maximale
observable par la caméra.

IV.3.3 Démodulation par déplacement de l’échantillon

Cette méthode a été implémentée par Lucie Dilhan. Nous en résumons ici le principe.

Au lieu de déphaser un faisceau par rapport à l’autre, nous décalons l’échantillon par rapport
aux franges et nous acquérons quatre images où les franges sont décalées par rapport à l’objet
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Figure IV.7 – Images fantôme dans la transformée de Fourier de l’hologramme d’une mire de résolu-
tion, correspondant à des fréquences suggérant un repliement de spectre.

d’une distance équivalente à un déphasage de π/2 à chaque fois. On peut alors appliquer la
démodulation 4 phases. Cette méthode est plus lente que la démodulation classique car il
est nécessaire de décaler l’échantillon avec les moteurs, au lieu de déplacer un miroir avec
un piézoélectrique. Comme nous n’avons pas de contrainte temporelle, on peut utiliser cette
méthode qui présente l’avantage de supprimer toute partie du signal qui ne provient pas de
l’objet, puisque seul l’objet est déplacé. On supprime alors le bruit du bras échantillon.

Figure IV.8 – Principe de démodulation par décalage de l’échantillon. Le signal de l’échantillon est
représenté en rouge et les hachures représentent les franges sur la caméra.

Dans la pratique, il peut exister un angle φ entre l’axe x des moteurs de translation et l’axe
x de la caméra. Il faut en tenir compte en appliquant une matrice de rotation R entre les
coordonnées de la caméra et les coordonnées que l’on utilise pour déplacer l’échantillon. Avec
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le grandissement Γ du système on a alors :
(
x′

y′

)
= ΓR

(
x
y

)
(IV.8)

où (x, y) sont les coordonnées dans le plan de la caméra et (x′, y′) dans le plan échantillon.
On mesure alors la matrice de rotation R en calculant la corrélation croisée entre deux images

où l’on a décalé l’échantillon d’une distance connue (par exemple 100µm) (figure IV.9).

Figure IV.9 – Mesure par corrélation croisée de la matrice de rotation entre le plan échantillon et le
plan de la caméra.

Pour mettre en place une telle démodulation, il faut aussi connaître l’orientation θ des franges
sur la caméra et réaliser le déplacement de l’échantillon dans la direction perpendiculaire aux
franges. On peut mesurer cette direction sur l’image de transformée de Fourier de l’hologramme.
Le décalage en fréquence du champ objet nous permet de connaître la direction des franges et
l’interfrange df (figure IV.10).

Figure IV.10 – Détermination de l’angle θ d’orientation des franges sur la caméra et de l’interfrange
df .

Dans le plan échantillon il faut alors déplacer les moteurs suivant un angle β = π
2 − θ − φ,

en définissant β comme indiqué sur la figure IV.11.

Pour décaler l’échantillon de façon à varier la phase de 2π, il faut déplacer les moteurs de
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Figure IV.11 – Angle β des franges par rapport au référentiel de l’échantillon.

∆x et ∆y, avec :

∆x = df sin β
∆y = df cosβ (IV.9)

La figure IV.12 montre le résultat d’une telle démodulation. On récupère bien le champ objet
en amplitude et en phase. Cependant une des limitations technique de notre appareil provient
de l’instabilité mécanique des éléments optiques du microscope. Le système de zoom n’est pas
suffisamment stabilisé pour observer des franges très stable ainsi les méthodes de démodulations
sont limitées, surtout si l’on applique un angle important entre les deux faisceaux et qu’on
obtient des franges très fines.

IV.4 Mesure de sensibilité du système
Pour vérifier que notre système est capable d’observer l’élargissement du front d’onde après

traversée d’un milieu diffusant, on prépare un milieu dont on peut contrôler la valeur du libre
parcours moyen de diffusion. Pour cela on utilise, comme dans le chapitre précédent, une solu-
tion aqueuse de billes de polystyrène comme milieu modèle.

On utilise une solution de billes de polystyrène de diamètre 0,51 µm. On prépare deux so-
lutions à des concentrations différentes pour comparer les fronts d’onde. La première solution
est préparée en diluant 50 fois la solution de base, la deuxième est diluée 500 fois. Les fraction
volumique sont donc respectivement Vf = 0,0005 et Vf = 0,000 05. Les libres parcours moyen
de diffusion de ces solutions varient de 455 à 860µm pour la solution diluée 50 fois et de 4500
à 8600 µm pour la solution diluée 500 fois, sur la plage de longueurs d’ondes des trois lasers
(de 457 nm à 633 nm).

On enregistre les hologrammes de ces deux solutions en utilisant le laser à 532 nm qui présente
la plus grande stabilité des modes spatiaux.
Ces solutions n’ont pas de structures que l’on pourrait imager. Cependant si l’on se place

dans le plan où le champ objet est focalisé sur la caméra (soit en réglant la configuration du
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Figure IV.12 – À gauche : amplitude et phase du front d’onde de l’appareil. À droite : amplitude
et phase du front d’onde d’une mire USAF après démodulation sur une période (4 images avec un
déphasage de 0, π/2, π et 3π/2).

système avant l’acquisition, soit en enregistrant le champ objet dans le plan image puis en
propageant ), lorsqu’on effectue la transformée de Fourier de l’hologramme, les images réelles
et virtuelles de l’objet correspondent à la PSF de l’objet. On devrait donc observer un élargis-
sement de la PSF pour la solution de billes de polystyrène la plus concentrée.

La figure IV.13 montre le module des transformées de Fourier des champs objet des deux
solutions de billes de polystyrène. On remarque que la PSF que l’on observe a la forme de la
PSF d’une pupille rectangulaire. Cela est dû au fait que notre champ de vue est limité par la
caméra qui a une forme rectangulaire. Pour comparer les profils des PSF on trace leur moyenne
circulaire, affichés sur la figure IV.14 en échelle logarithmique. Les PSF on été normalisées et
l’angle de diffusion a été calculé à partir de l’ouverture numérique effective du système et
de l’étendue en pixels de l’image objet sur la caméra en considérant que cette étendue vaut
2θmax avec θmax = sin−1(NA). Cette mesure a été effectuée avec l’objectif 4× et le zoom 2,9× ;
l’ouverture numérique effective a été mesurée à 0,28 (cf IV.2).
Les deux PSF sont très proches l’une de l’autre. La PSF de la solution la plus concentrée

semble plus large, ce qui est cohérent. Mais en prenant en compte les écart-types sur les points
on s’aperçoit que malgré l’écart important dans le libre parcours moyen (d’un facteur 10), la
différence sur les PSF que l’on observe est faible. Cela signifie que notre système n’a pas la
sensibilité suffisante pour observer les phénomènes de diffusion qui nous intéressent.
Une méthode alternative pour observer les effets de la diffusion sur la lumière transmise serait
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(a) Solution diluée 50 fois (b) Solution diluée 500 fois

Figure IV.13 – Module des transformées de Fourier des champs objet des solutions de billes de poly-
styrène à deux concentrations différentes.

Figure IV.14 – PSF radiales des solutions de billes de polystyrène diluées 50 et 500 fois. Les PSF
ont été normalisées pour permettre une comparaison de leur largeur. Les barres d’erreur représentent
les écart-types des points moyennés radialement.

d’utiliser un montage beaucoup plus simple où l’on envoie un faisceau à travers l’échantillon
diffusant et on focalise ce faisceau sur une caméra avec une lentille. De cette façon on réduit
le bruit cohérent produit par toutes les impuretés sur les optiques de notre microscope, et la
précision avec laquelle on peut mesurer un élargissement de la PSF dépendra essentiellement
de la dynamique de la caméra.
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Encart IV.1 - Résumé des principaux résultats

3 Nous avons mis en place un montage de microscopie holographique numérique,
fonctionnant à trois longueurs d’ondes dans le visible (457 nm, 532 nm et 633 nm).

3 Trois algorithmes de propagation de front d’onde ont été implémentés par l’équipe
et l’ensemble de l’acquisition des hologrammes est réalisé sur une interface
graphique qui permet de manipuler les hologrammes dans l’espace de Fourier pour
en extraire un front d’onde.

3 La résolution du système a été caractérisée pour les différents objectifs et niveau
de zoom, et traduit en terme d’ouverture numérique effective.

3 Une méthode de démodulation par déplacement de l’objet a été implémentée pour
tenter de réduire le bruit cohérent provenant du bras objet. La méthode a été
validée, cependant l’instabilité du système de zoom du microscope commercial
limite l’utilisation de cette technique car les franges sont instables sur la caméra,
or la démodulation nécessite de déplacer les franges avec une précision de l’ordre
de l’interfrange.

3 Les expériences sur les solutions de billes de polystyrène ont montré que la
sensibilité du système était insuffisante pour observer l’effet de la diffusion sur
le front d’onde. La sensibilité du système est réduite par la propre diffusion de
ses éléments optique. Les méthodes de démodulation n’ont pas permis un gain
suffisant en rapport signal sur bruit.

3 Une alternative pour observer la diffusion en transmission serait de focaliser un
faisceau collimaté à travers l’échantillon et placer une caméra pour observer direc-
tement la PSF résultante. Le bruit cohérent serait alors réduit et seule la dynamique
de la caméra déterminera la capacité à observer un élargissement de la PSF.
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La probabilité de réussir la mise sur orbite d’une
fusée est d’une chance sur un million.
Dépêchons-nous de rater 999 999 lancements !

Les Shadoks

La perte de transparence cornéenne est un problème de santé publique majeur qui affecte plus
de 10 millions de personnes dans le monde. Un diagnostic précoce permettrait une meilleure
prise en charge et un meilleur pronostic des patients. Améliorer la précision du diagnostic
de transparence cornéenne pourrait permettre d’augmenter le nombre de transplantations en
ajoutant un critère qui permettrait d’inclure plus de greffons que le critère actuel de la densité
endothéliale.
L’évaluation de la transparence de la cornée, à la fois en clinique et dans les laboratoires des

banques des yeux, repose aujourd’hui sur une analyse subjective et qualitative. L’objectif de ce
travail est de développer une méthode objective et quantitative fondée sur l’analyse physique
de la propagation de la lumière au sein de la cornée.

Dans un premier temps nous avons élaboré un modèle physique avec une équipe spécialisée
dans le domaine de la propagation des ondes en milieu complexe (Rémi Carminati, Institut
Langevin, ESPCI, CNRS). Ce modèle contient aussi peu de paramètres que possible et décrit
la diffusion de la lumière dans le stroma cornéen. Dans ce modèle nous prenons en compte
deux familles de diffuseurs : les fibrilles de collagène (diffuseurs de Rayleigh) et les structures
micrométriques comme les kératocytes ou les lacs (diffuseurs de Mie). Notre modèle décrit
l’organisation des fibrilles de collagène et quantifie les liens entre cette organisation structurelle
et la transparence, ainsi que l’effet des kératocytes et des lacs. Nous avons notamment pu établir
une expression quantitative du libre parcours moyen de diffusion des kératocytes et des lacs
à partir des données disponible dans la littérature en prenant en compte leur densité, leur
contraste optique avec la matrice extra-cellulaire, leur largeur caractéristique et leur épaisseur.
Pour les fibrilles de collagène nous avons analysé des images de microscopie électronique en

transmission pour calculer des fonctions de corrélation de paires, mesure de l’ordre dans la
distribution des positions des fibrilles. Ces fonctions de corrélation de paires permettent de
calculer le libre parcours moyen de diffusion d’une telle distribution de fibrilles.
Les valeurs de libre parcours moyen calculées pour les kératocytes et les fibrilles de collagène

sont cohérentes avec les mesures de transmission de la lumière à travers la cornée que l’on
trouve dans la littérature. L’apparition de lac, associée à un degré d’œdème important, diminue
fortement le libre parcours moyen de diffusion.
L’interaction entre les fibrilles de collagène correspond à une interaction électrostatique entre

les charges situées autour des fibrilles. Nous avons pu réduire cette interaction à un modèle
de disques durs. Avec ce modèle nous avons modélisé l’organisation des fibrilles à partir d’un
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seul paramètre, la densité de remplissage des disques. Ce seul paramètre a été suffisant pour
décrire l’organisation des cornées saines, en revanche il a fallu ajouter un deuxième paramètre
pour décrire les cornées œdémateuses. Une amélioration possible du modèle serait de modifier
la forme du potentiel d’interaction entre fibrilles pour le rendre plus proche du potentiel réel.
Ce modèle nous a permis de calculer des grandeurs thermodynamiques, comme le facteur de
compressibilité qui nous a permis d’établir une courbe pression-volume qui est en très bon
accord avec les mesures macroscopiques de pachymétrie de la cornée en fonction de la pression
osmotique appliquée.

L’objectif étant d’apporter un outil clinique de quantification de la transparence, nous avons
mis en place une méthodologie pour mesurer les paramètres de notre modèle de diffusion à
partir des méthodes d’imagerie en réflexion ayant une résolution en profondeur. Nous avons
choisi l’OCT comme méthode d’imagerie car elle est largement répandue et possède une bonne
résolution axiale. Notre algorithme, développé en collaboration avec Pascal Pernot (expert en
analyse de données au LCP, Université Paris-Sud, CNRS), permet d’extraire les paramètres
de la courbe de la moyenne cohérente du signal OCT, avec leurs incertitudes données par
des intervalles de confiance. Notre analyse repose sur l’hypothèse que le stroma cornéen sain
est un milieu homogène donnant lieu à une atténuation mono-exponentielle du signal. Notre
algorithme permet de vérifier ou invalider cette hypothèse grâce à un paramètres statistique,
le rapport de Birge, validant le modèle mono-exponentiel.
Nous avons d’abord validé notre méthode sur des données ex vivo acquises par OCT plein

champ, en montrant que nous pouvons distinguer des cornées au stroma homogène de cornées
au stroma hétérogène grâce au rapport de Birge, et parmi les cornées homogènes celles qui
sont transparentes de celles diffusantes avec le libre parcours moyen de diffusion. Pour valider
l’aspect quantitatif nous avons analysé des solutions monodisperses de billes de polystyrène
dont on peut calculer le libre parcours moyen par la théorie de Mie. Les valeurs expérimentales
que nous mesurons sont corrélées avec les prédictions de la théorie de Mie, mais diffèrent d’un
facteur dont la valeur s’explique vraisemblablement par la nature de l’échantillon qui présente
des structures de dimensions inférieures la limite de résolution. Cette question doit être clarifiée
par des expériences complémentaires.

Nous avons appliqué notre méthode à des données cliniques, d’OCT dans le domaine spectral
et de biomicroscope à lampe à fente. Concernant les analyses d’images d’OCT clinique, toutes
les images que nous avons analysées ont pu être classées en quatre cas clinique par notre
algorithme :

1. signal trop bruité (SNR faible) ;
2. cornée hétérogène (Br � 1) ;
3. cornée homogène diffusante (Br < seuil, `s faible) ;
4. cornée homogène transparente (Br < seuil, `s grand) ;
Nous avons comparé notre mesure à la méthode de classification subjective, et nous avons

observé que la méthode subjective permet de distinguer les cornées homogènes des cornées
hétérogènes, mais parmi les cornées homogènes elle ne permet pas de distinguer les cornées
transparentes des cornées diffusantes. La méthode subjective ne définit pas pour nous un
standard auquel se comparer mais plutôt un standard à dépasser. Pour cela il nous faudra
inclure plus de médecins et orthoptistes pour mettre en évidence l’incertitude importante sur
cette méthode subjective.
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Les valeurs typiques du libre parcours moyen que nous mesurons en clinique sont plus éle-
vées que celles mesurées par OCT plein champ, mais inférieures aux valeurs attendues pour des
cornées saines dont la transparence est proche de 90%. Les mesures par OCT plein champ se
font sur des cornées ex vivo qui sont parfois restées dans des solutions de conservation pendant
plusieurs mois, et sont donc très œdémateuse. Pour de telles cornées il est difficile de retrouver
une transparence normale même après mise en déturgescence. Cela peut expliquer en partie
la différence observée entre les mesures ex vivo et in vivo. La différence avec les valeurs at-
tendues par la théorie et mesurées en transmission, doit encore être comprise. Les expériences
sur les billes de polystyrène, ou d’autres milieux aux propriétés de diffusion connues, pourrait
également aider à comprendre cette différence, notamment en faisant varier les paramètres de
l’illumination comme la cohérence spatiale, pour voir l’effet de chaque paramètre de l’acquisi-
tion et éventuellement apporter des facteurs correctifs.
En clinique, il reste à déterminer par une analyse statistique sur un grand nombre d’échan-

tillons, et éventuellement l’utilisation d’un réseau de neurones, les valeurs précises des seuils
du rapport de Birge et du libre parcours moyen permettant respectivement de classer une
cornée comme homogène ou hétérogène et transparente ou diffusante. Il serait également in-
téressant de corréler notre mesure avec l’acuité visuelle, par exemple en analysant le suivi des
patients après une greffe endothéliale, pour lesquels l’acuité visuelle s’améliore progressivement
sur plusieurs mois.
Il est encore nécessaire de standardiser les mesures faites par lampe à fente, et éventuellement

améliorer la précision en ajoutant deux polariseurs croisés (un à l’émission et l’autre à la détec-
tion) pour supprimer les fortes réflexions aux interfaces donnant de larges pics. La possibilité
d’avoir des mesures à plusieurs longueurs d’onde par la lampe à fente est intéressante pour
apporter des informations sur la microstructure du stroma, comme l’éventuelle désorganisation
des fibrilles, diffuseurs Rayleigh, ou l’apparition de lacs, diffuseurs Mie.

Enfin, pour observer l’effet direct de la diffusion sur la vision nous avons mis en place un
système de microscopie holographique numérique en transmission. L’objectif était d’observer un
élargissement de la PSF après passage au travers d’un échantillon diffusant. Malheureusement
nous avons constaté que notre système ne possédait pas la dynamique nécessaire pour observer
l’élargissement de la PSF, notamment à cause du bruit cohérent important. Par la suite nous
allons utiliser un système plus simple dans lequel on focalise un faisceau sur une caméra par
une lentille, l’objet diffusant étant placé devant la lentille. Avec la faible ouverture numérique
d’une lentille on évite que la PSF soit trop fine, ce qui nécessiterait une grande dynamique de
la caméra, et l’observation d’un élargissement de la PSF sera alors plus simple.
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Annexe A
Fonction de corrélation de paires et fonction
d’autocorrélation

La fonction d’autocorrélation de densité d’une lamelle se définit comme

Rρ = 〈δρ(~r1) δρ(~r2)〉

où δρ(~r ) = ρ(~r ) − 〈ρ(~r )〉 est la variation de densité locale. À 2 dimensions, la transformée
de Fourier de la fonction d’autocorrélation est liée au facteur de structure S(~q ) de la façon
suivante 1 :

S(~q ) = 〈ρ〉 (2π)2δ(~q ) + 1
〈ρ〉V

∫∫∫∫
Rρ e−i~q·(~r1−~r2)d2r1d2r2

= 〈ρ〉 (2π)2δ(~q ) + 1
〈ρ〉V

F {Rρ}

où V est le volume du système (dans le cas d’une lamelle de fibrilles de collagène il s’agit de
la surface transverse de la lamelle considérée) et 〈ρ〉 est la densité moyenne du milieu, c’est-
à-dire 〈ρ〉 = 1

V

∫∫
ρ(~r ) d2~r. En reprenant l’équation II.15 reliant le facteur de structure à la

transformée de Fourier de la fonction de corrélation de paires on trouve :

TF {g(~r )} = (2π)2δ (~q ) + 1
〈ρ〉2 V

F {Rρ} −
1
〈ρ〉

et donc la relation entre la fonction de corrélation de paire et la fonction d’autocorrélation de
densité du milieu :

g(~r ) = 1 + 1
〈ρ〉2 V

Rρ −
δ(~r )
〈ρ〉

. (A.1)

1. https://physics.stackexchange.com/questions/23719/autocorrelation-functions-pair-
correlation-functions
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Annexe B
Complément sur la précision de la mesure du libre
parcours moyen par OCT plein champ

Pour valider l’extraction du libre parcours moyen de diffusion par OCT plein champ, nous
la comparons avec le calcul par la théorie de Mie du libre parcours moyen de diffusion d’une
solution monodisperse de billes de polystyrène.
Pour s’affranchir de l’absence de réflexion spéculaire par les billes de polystyrène, puisqu’elles

sont de taille inférieure à la résolution de notre OCT plein champ, nous avons décidé de com-
parer les valeurs de réflexion à l’interface d’un miroir, après traversée de la solution diffusante.
Pour cela nous avons dessiné puis imprimé par impression 3D une cuve dont l’épaisseur varie
latéralement (la figure B.1 représente le schéma du montage et le dessin 3D de la cuve).

(a) Schéma de profil de la cuve et positionnement du
faisceau de l’OCT plein champ.

(b) Image 3D de la cuve.

Figure B.1 – Schéma (a) et image 3D (b) de la cuve avec gradient d’épaisseur de la solution traversée.

La cuve a une forme et des dimensions qui permettent de la poser sur un miroir standard
d’un pouce de diamètre. L’épaisseur de milieu traversé varie entre environ 350 µm du côté le
plus fin et 900 µm du côté le plus épais.

On a alors dilué 50 fois une solution de billes de polystyrène d’un micron de diamètre de
façon à obtenir une solution dont le libre parcours moyen de diffusion calculé par la théorie de
Mie vaut : `s ≈ 540 µm pour une longueur d’onde de 650 nm. On choisit une telle solution pour
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Annexe B Complément sur la précision de la mesure du libre parcours moyen par OCT plein champ

observer une décroissance assez importante tout en restant dans la limite de faible diffusion
(L . `s).

On acquiert les images des franges d’interférence sur le miroir par OCT plein champ. Sur
notre système il existe toujours un angle d’inclinaison entre le plan échantillon et le miroir du
bras de référence, ce qui implique que les franges d’interférence ne sont observées que sur une
petite partie du champ de vue. On acquiert alors une pile d’images sur une dizaine de microns
de profondeur, de façon à faire défiler les franges sur tout le champ de vue. On reconstruit
ensuite une image de la réflexion sur le miroir en réalisant une projection de la moyenne des
images sur Fiji (à l’aide de la fonction Z Project - averaged intensity). On calcule alors la
moyenne et l’écart-type de la réflexion spéculaire sur notre champ de vue. On considère que
l’épaisseur de milieu traversée reste constante sur notre champ de vue (780×780 µm2), et on
obtient ainsi une valeur de l’amplitude moyenne de la réflexion pour une valeur d’épaisseur
de solution traversée. L’épaisseur de solution traversée est mesurée par la distance entre les
franges observées sur le miroir et celles observées au niveau de la lame de verre.
On répète cette mesure en translatant l’échantillon latéralement comme illustré sur le schéma

de la figure B.1 pour mesurer l’amplitude pour différentes épaisseurs de solution. La figure B.2
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(a) Courbe d’atténuation de la réflexion du miroir en
fonction de l’épaisseur de milieu traversée.
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(b) Courbe en échelle logarithmique.

Figure B.2 – Atténuation du signal de réflexion à l’interface d’un miroir pour différentes épaisseur de
milieu traversé. La largeur d’une barre d’erreur est d’un écart-type.

montre le profil d’atténuation de l’amplitude réfléchie par le miroir avec l’épaisseur de solu-
tion traversée. On remarque que chaque point de mesure est assorti d’une incertitude assez
importante, ce qui traduit les variations de la surface du miroir. En effet comme il s’agit d’une
mesure d’interférométrie, nous sommes sensibles à de faibles défauts de surface du miroir. On
observe cependant que ces défauts sont répartis de façon homogène sur la surface du miroir et
l’incertitude de mesure est donc proportionnelle au signal, ce que l’on observe sur la courbe en
échelle logarithmique (où les barres d’incertitude sont de même amplitude).

La courbe expérimentale suit bien une loi de décroissance exponentielle ; et notre algorithme
d’ajustement présenté au chapitre III nous permet d’extraire comme valeur du libre parcours
moyen : `s ≈ 502 µm. Cette valeur est en accord avec le calcul par la théorie de Mie (où l’on
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trouvait 540µm).
Cette mesure valide notre méthode d’analyse, et permet de vérifier que l’on peut obtenir une

information quantitative précise à partir des mesures par OCT plein champ. En revanche, ce
résultat est établi par des mesures de réflexion spéculaire, et il reste à vérifier expérimentale-
ment que l’on peut obtenir le même résultat par la mesure de l’atténuation du signal OCT en
profondeur.
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Annexe C
Fonction de transfert en éclairage cohérent et
incohérent

C.1 Éclairage cohérent

C.1.1 PSF

Pour un système optique en éclairage cohérent, la PSF est la transformée de Fourier de la
pupille. Pour une pupille circulaire cela donne la tache d’Airy :

PSFcohérent = F [Epupille] = A0

(2J1(πx)
πx

)
, (C.1)

avec A0 l’amplitude au centre de la tache d’Airy, J1 la fonction de Bessel de première espèce
du premier ordre, x = d sin θ

λ , d le diamètre de l’ouverture, θ l’angle entre l’axe au centre de la
pupille et la direction considérée, et λ la longueur d’onde.

C.1.2 Fonction de transfert

La fonction de transfert optique (FTO) est la transformée de Fourier de la PSF. Pour un
éclairage cohérent et une pupille circulaire, c’est la transformée de Fourier de la tache d’Airy,
ce qui redonne la fonction pupille :

FTMcohérent = |FTOcohérent| = |F [PSFcohérent]| = Epupille. (C.2)

C.2 Éclairage incohérent

Un système d’imagerie en lumière incohérente est linéaire en intensité, et non pas en ampli-
tude. Cela implique qu’en éclairage spatialement incohérent, la PSF du système est le module
carré de la transformée de Fourier de la pupille :

PSFincohérent = |F [Epupille]|2 . (C.3)
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Annexe C Fonction de transfert en éclairage cohérent et incohérent

C.2.1 Fonction de transfert

La fonction de transfert optique est toujours la transformée de Fourier de la PSF. D’après
le théorème de Wiener-Khintchine, la FTO est donc l’autocorrélation de la pupille :

FTOincohérent = F
[
|F [Epupille]|2

]
= Epupille ∗ E∗pupille (C.4)
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Titre : Caractérisation objective et quantitative de la transparence cornéenne par OCT plein champ
et microscopie holographique

Mots clés : cornée, transparence, objectif, quantitatif, diffusion

Résumé : L’absence de transparence cornéenne
est une cause majeure de cécité au plan mondial
affectant plus de 10 millions de personnes. Cepen-
dant il n’existe pas d’outil clinique fiable permet-
tant un diagnostic objectif et quantitatif. L’objectif
de cette thèse est de répondre à ce besoin.
Nous avons d’abord développé un modèle de diffu-
sion de la lumière dans la cornée, en collaboration
avec Rémi Carminati (Institut Langevin), qui com-
prend peu de paramètres et rend compte des diffé-
rents phénomènes de diffusion au sein de la cornée.
Nous avons également analysé la nanostructuration
des fibrilles de collagène (principaux constituants
du stroma cornéen) à partir d’images de micro-
scopie électronique en transmission, en modélisant
le potentiel d’interaction entre les fibrilles avec un
modèle simple à un seul paramètre.
En complément de cette analyse théorique nous
avons étudié expérimentalement la lumière diffu-
sée en transmission par un système de microscopie
holographique numérique (DHM) et en réflexion à

l’aide d’un système de tomographie en cohérence
optique plein champ (FF-OCT). La géométrie en
transmission nous permet d’observer directement
les effets de la diffusion sur la rétine et donc sur
l’acuité visuelle des patients. La géométrie en ré-
flexion est la seule utilisable en clinique.
Nous avons alors mis au point, en collaboration
avec Pascal Pernot (Laboratoire de Chimie Phy-
sique), une analyse bayésienne qui permet d’ex-
traire le libre parcours moyen de diffusion et ses
éventuelles fluctuations en profondeur à partir
d’images de cornées résolues en profondeur. Nous
avons d’abord validé cette analyse sur des images
d’OCT plein champ obtenues ex vivo. Puis nous
avons montré la faisabilité de cette analyse in vivo
en l’appliquant à des images d’OCT clinique et de
lampe à fente, et nous avons obtenu une très bonne
reproductibilité de nos mesures ainsi qu’une cor-
rélation entre les mesures effectuées par les deux
méthodes d’imagerie.

Title : Objective and quantitative assessment of corneal transparency using full-field OCT and digital
holographic microcsopy

Keywords : cornea, transparency, objective, quantitative, scattering

Abstract : Lack of corneal transparency is one of
the leading causes of blindness worldwide, affecting
over 10 million people. However, in current clini-
cal and eye-bank practice there is a critical need
for a reliable and easy-to-use tool for objective and
quantitative characterisation, including monitoring
ability, of corneal transparency. The goal of this
thesis is to address this unmet need.
We have developped a physical model of light scat-
tering in the cornea, in collaboration with Rémi
Carminati (Institut Langevin), including as few pa-
rameters as possible, able to describe scattering
properties of the cornea. We have also analysed the
nanostructure of the collagen fibrills (main com-
ponents of the corneal stroma) from transmission
electron microscopy images, modeling the interac-
tion potential between fibrils with only one para-
meter.
In addition to this theoretical analysis we have stu-

died scattered light in transmission using digital
holographic microscopy (DHM) and in reflection
using full filed optical coherent tomography (FF-
OCT). Transmission geometry enables us to ob-
serve the effects of light scattering on the retina
and therefore to the visual acuity. Reflection geo-
metry is the only one available in clinical practice.
We have then developed, in collaboration with Pas-
cal Pernot (Laboratoire de Chimie Physique), a
Bayesian analysis that allows us to extract the scat-
tering mean free path and its eventual fluctuations
in depth. We first validated this analysis on ex vivo
FF-OCT corneal images. Then we have demons-
trated the feasibility of this analysis in vivo by ap-
plying it to clinical OCT and slit lamp images, and
we have obtained very good reproducibility of our
measurements as well as a correlation between the
measurements made by the two imaging methods.
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