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SR : Spectroscopie Raman 

TCO : Tomographie par Cohérence Optique 

UB : Ulcère de Buruli 

UPS : Université Paul Sabatier 

UV : Ultraviolet 
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𝑐0 Célérité de la lumière de la lumière dans le vide, 3.108𝑚. 𝑠−1 
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𝑙𝑎 Libre parcourt moyen d’absorption, m 

𝑙𝑠 Libre parcourt moyen de diffusion, m 

𝑛 Indice de réfraction  
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𝜀 Coefficient d’extinction molaire, 𝑚𝑜𝑙. 𝐿−1𝑐𝑚−1 

µ𝑎 Coefficient d’absorption, 𝑐𝑚−1 

µ𝑠 Coefficient de diffusion, 𝑐𝑚−1 

µ𝑡 Coefficient total d’extinction, 𝑐𝑚−1 

⍴ Densité volumique de particules, 𝑐𝑚−3 
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INTRODUCTION GÉNÉRALE  

Le travail présenté dans ce mémoire de thèse a été réalisé à l’Université de Toulouse III - Paul 

Sabatier (UPS) dans le groupe de recherche « Lumière et Matière 1» du Laboratoire Plasma et 

Conversion d’Énergie (LAPLACE) et à l’Ecole Doctorale Polytechnique (EDP) de l’Institut 

National Polytechnique Houphouët-Boigny de Yamoussoukro (INP-HB). Le travail s’inscrit au 

sein du Laboratoire d’Instrumentation Image et Spectroscopie (L2IS) en étroite collaboration avec 

le Service de Coopération et d’Action Culturelle (SCAC). Il prend place également dans l’un des 

axes de recherche du Laboratoire LAPLACE et de L2IS visant à caractériser et à évaluer de 

nouvelles modalités de diagnostic par méthodes spectroscopiques atraumatiques pour détecter, 

localiser et identifier les tissus ou cellules pathologiques. Le champ d’application concerne le 

diagnostic in vivo des lésions ulcéreuses et non ulcéreuses plus particulièrement la caractérisation 

d’une peau saine et une peau infectée caractérisée par la bactérie Mycobacterium ulcerans. 

L'infection à Mycobacterium ulcerans (M. ulcerans) constitue un important problème de santé 

rapportée par au moins 33 pays d’Afrique [1], d’Amérique du Sud, d’Asie du Sud-Est, d’Australie, 

et du Pacifique Occidentale. Cette maladie bactérienne infectieuse a été classée par l'Organisation 

Mondiale de la Santé (OMS) comme l'une des maladies tropicales les plus négligées [2],.Voici la 

raison pour laquelle plusieurs organisations internationales se sont engagées dans la lutte, afin de 

prévenir, maîtriser et réduire la morbidité, ainsi que le fardeau socio-économique qu’elle 

occasionne. Il s'agit d'une infection chronique nécrosante de la peau [3], [4] et des tissus mous 

causée par la bactérie Mycobacterium ulcerans (M. ulcerans) et dont on ignore encore le mode de 

transmission exact [5], [6], [7], [8], [9], [10]. Les communautés rurales démunies d'Afrique 

occidentale et centrale, sans assainissement adéquat, en contact étroit avec les vecteurs infectieux 

et les animaux, sont la cible principale de cette infection [11]. La répartition géographique de 

l'Ulcère de Buruli (UB) enregistrée par l'OMS en 2016 est illustrée à la Figure I-0-1, [12]. En 

fréquence, entre 5 000 et 6 000 cas ont été signalés chaque année par les 15 des 33 pays déclarants 

[13]. Seule la moitié de ces pays communique régulièrement des données à l'OMS, l’ampleur réelle 

du problème n’est donc pas connue. Néanmoins, l’UB est considéré comme la troisième maladie  

                                                 
1 Laboratoire plasma et conversion d'énergie — Wikipédia (wikipedia.org) 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Laboratoire_plasma_et_conversion_d%27%C3%A9nergie
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Figure I-0-1 : Répartition mondiale des cas de l’ulcère de Buruli en 2020 [OMS,2020]. 

 

mycobactérienne la plus fréquente qui affecte le plus l’humain immunocompétent, [14]. De plus, 

l’UB est aussi la deuxième maladie mycobactérienne la plus fréquente après la tuberculose dans 

certains pays à faible endémicité pour la lèpre [15], [16]. À cela, il faut noter que l'UB fait partie 

des 17 maladies tropicales classées comme Maladies Tropicales Négligées (MTN) par l'OMS [17]. 

Cependant, dans les zones rurales de certains pays comme le Bénin, la Côte d’Ivoire, le Ghana, 

et surtout l’Indonésie le taux de prévalence de l’ulcère de Buruli peut être supérieur à celui de ces 

deux maladies [18]. Actuellement, les régions d’Afrique occidentale et centrale sont les plus 

concernées par cette endémie. Les pays de l’Afrique de l’Ouest notifient plus de cas infectés 

[19],[20],[21]. 
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Parmi ces pays, la Côte d´Ivoire est le pays le plus touché par l’ulcère de Buruli dans le monde, où 

l’on dénombre plus d’une trentaine de districts endémiques notifiant environ un millier de cas par 

an. La gravité de cette situation sanitaire a conduit en 1995 à la création d’un programme de lutte 

contre les ulcères à mycobactéries. Une enquête nationale réalisée en 1997 par ce programme a 

permis de dénombrer de façon rétrospective, depuis 1978, un nombre cumulatif de 10382 cas [22]. 

Cette augmentation des cas a amené l’OMS à inscrire l’ulcère de Buruli parmi ses priorités de santé 

publique. En 1998, après une conférence internationale, parrainée par l'OMS sur le contrôle et la 

recherche de l'UB, tenue à Yamoussoukro, en Côte d'Ivoire, l'Initiative Mondiale de lutte contre 

l'Ulcère sur Buruli ou (en anglais Global Buruli Ulcer Initiative « GBUI ») a commencé. Cette 

initiative est maintenue jusqu'à aujourd'hui et comprend plusieurs projets de recherche dans 

différents pays africains, où l'UB est endémique [23]. 

Cliniquement, l'UB commence généralement par un nodule, une papule, une plaque ou un œdème 

sans symptômes systémiques. Ensuite, l’infection évolue vers des ulcères nécrotiques ou des 

œdèmes à croissance lente. Enfin, l’infection évolue vers des cicatrices, des contractures et des 

déformations étendues, avec une possible perte totale de la fonction articulaire [24]. Au stade 

précoce, si l’infection est détectée le traitement par antibiothérapie spécifique permet de guérir 

environ 80% des cas [25]. Il est clair que la détection précoce des cas et un traitement adéquat sont 

donc cruciaux pour prévenir et réduire autant que possible la formation de grandes lésions cutanées 

et la fréquence des rechutes qui sont souvent associées à une morbidité grave et à un handicap 

permanent [26]. 

Parmi les quatre tests de diagnostic clinique, la microscopie est la méthode la plus économique, la 

plus simple et facile d’accès pour diagnostiquer l’ulcère de Buruli dans les régions où cette maladie 

est endémique. Toutefois, les travaux de recherches n’ont pas montré qu’elle est pas optimale en 

raison de sa faible sensibilité. La PCR quantitative (qPCR) a une spécificité et une sensibilité à la 

Séquence d’Insertion 2404 (IS2404) est très élevée qui est donc devenue un étalon-or. Cependant 

cette technique nécessite des laboratoires sophistiqués, un équipement de pointe et des kits de test 

relativement coûteux avec des procédures de contrôle qualité stricte, car les faux positifs sont 

nombreux. La preuve, l’analyse par la PCR a détecté la séquence IS2404 dans 61% des cas, mettant 

en cause ainsi M. ulcerans. Par contre, dans 39% des lésions suspectes, aucune étiologie n’a été 

identifiée [27]. Notons que, ces tests sont certes efficaces, malgré cela, tous les laboratoires utilisent 
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une méthode invasive qui constitue une contrainte non seulement pour le personnel médical et mais 

aussi un traumatisme pour le patient, car un risque potentiel d’accidents lors du transport des 

échantillons. Sachant que l’accès rapide à un diagnostic moléculaire est rare dans les zones 

reculées, un test fiable, pouvant être utilisé sur place, peut faire gagner un temps précieux en 

permettant de confirmer un diagnostic d’ulcère de Buruli dans une phase de recherche de cas actifs. 

En effet, la détection au stade précoce de l’ulcère de Buruli est donc un enjeu majeur car elle 

augmente de façon significative les chances de guérisons et simplifie la thérapie en utilisant les 

traitements moins agressifs et à des coûts réduits. L’utilisation de l’interaction lumière matière, 

avec des tissus à des fins diagnostiques in vivo constitue, en recherche fondamentale appliquée et 

clinique, un axe de développement scientifique très prometteur. Dans le cas des organes creux 

(Poumons, intestins, estomac, vessie etc.), la détection des lésions cancéreuses est effectuée le plus 

souvent lors d’un examen endoscopique en lumière blanche où le clinicien prélève plusieurs 

échantillons de tissu (biopsie) sur les sites suspects visibles. Ensuite, l’analyse histopathologique 

de ces prélèvements permet de poser un diagnostic de référence. Par ailleurs, le nombre de biopsie 

reste souvent limité en raison du caractère invasif de la méthode. Les efforts de recherche sur les 

méthodes optiques ont porté jusqu’à présent sur la caractérisation de Mycobacterium ulcerans 

basée sur la connaissance des propriétés optiques de la peau. Et, à notre connaissance, à l'exception 

de nos propres études publiées [28], il n'existe pas d'autres contributions dans la littérature utilisant 

la méthode optique pour détecter l'UB. Il serait donc intéressant de disposer d'un test de diagnostic 

de l'UB fonctionnel, simple d’utilisation, sensible, spécifique, convivial, robuste et rapide, sans 

équipement ni de kits, livrable à l’utilisateur final et financièrement accessible [29]. Cette analyse 

des défis à relever est à la base de notre question de recherche. Comment caractériser optiquement 

et de façon simple et économique la bactérie M. ulcerans dans le cadre du diagnostic de l’ulcère de 

Buruli ? 

Ainsi, l’objectif général de ces travaux est de développer et de mettre en œuvre une méthode de 

spectroscopie de réflectance diffuse en excitation continue pour la détection d’une peau ulcéreuse 

et d’une peau non ulcéreuse. Cette approche nécessite l’investigation des problèmes liés aux 

méthodes de diagnostics et à l’instrumentation. 

Un examen attentif de la littérature suivi de quelques expériences optiques préliminaires ont fait 

augurer ou prévoir qu’il serait utile de présenter dans le premier chapitre le contexte de l’étude. 



INTRODUCTION GÉNÉRALE 

 

Thèse unique de Physique-option spectroscopie multispectrale et traitement d’image- YABLE Didier 6 

Pour réaliser cet objectif, on abordera d’abord l’ulcère de Buruli, un état de l’art, l’impact et le 

diagnostic pour finir par un inventaire des méthodes optiques de détection de bactéries. 

Les modélisations et caractérisations théoriques de la détection précoce de l'Ulcère de Buruli par 

voie optique sont exposées dans le deuxième chapitre. On présentera tout d’abord l’ensemble des 

calculs effectués et exposera ensuite les contributions qu’on aura apportées.  

Le troisième chapitre portera sur la mise en œuvre d’un dispositif optoélectronique (étude, 

conception et réalisation) afin de l’adapter à des milieux hétérogènes à base de la diffusion de la 

lumière. Cette approche nécessite une connaissance sur les caractéristiques techniques (choix des 

LEDs, proposition technologique, etc.), on appuiera sur deux options, à savoir, 

-la finalisation de réalisation du dispositif et la réalisation des mesures et,  

-une perspective de la réalisation suivie d’une présentation des résultats préliminaires (courbes, 

analyse, preuve de la détection, etc.). 

Dans le quatrième chapitre, on présentera des essais effectués sur d'autres bactéries similaires, ce 

qui permettra de montrer quels sont les résultats attendus. Et enfin, on terminera ce manuscrit par 

une synthèse des résultats obtenus, une conclusion générale et des perspectives potentielles d’étude. 
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CHAPITRE I  : ÉTUDE BIBLIOGRAPHIQUE 

I.1 Introduction 

Les infections dues à Mycobacterium ulcerans sont un problème de santé publique. Cette 

mycobactérie environnementale sévit à l’état endémique dans plus d’une trentaine de pays 

tropicaux et intertropicaux humides en entraînant des infections nécrosantes de la peau et des tissus 

mous. Avant d’examiner le tableau clinique de M. ulcerans dans son ensemble, un repère historique 

sur l’ulcère de Buruli et son pathogène humain sera développé. La deuxième partie de ce chapitre 

introductif traitera des différentes méthodes de diagnostic de cette infection. Enfin, la troisième 

partie exposera les stratégies de traitement de l’ulcère de Buruli et sera suivi d’un résumé du 

chapitre. 

I.2 Détection de Mycobacterium ulcerans  

Avant d’exposer sur les méthodes de détection de cette mycobactérie, on présentera d’abord les 

repères historiques de l’ulcère de Buruli et son épidémiologie. 

I.3 Repères historiques d’une maladie particulière de la peau 

Les repères historiques de l’Ulcère de Buruli peuvent-être présentés comme suit :  

 En 1864, la description détaillée et le premier cas de l’infection à l’ulcère de Buruli par 

l’explorateur James Augustus Grant [30] ; 

 En 1897, Sir Robert Cook a décrit, pour la première fois, des ulcères étendus chez des 

patients, à Buruli Country en Ouganda, provoqués presque certainement par M. ulcerans ; 

 Entre 1923 et 1935, observation des lésions cutanées à bords creusés contenant de 

nombreux Bacilles Acido-Alcoolo-Résistants (BAAR) dans le nord-est du Congo (ex-

Zaïre) par Klein Schmidt un médecin ; 

 En 1940, McCallum décrit des caractéristiques pour la première fois de l’agent causal en 

découvrant des Bacilles Acido-Alcoolo-Résistants (BAAR) dans une biopsie prélevée à 

partir d’un ulcère de la jambe chez un enfant de Bairnsdale (Australie) [31], [32], [32],  
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 En 1948, cette infection étant déjà connue en Afrique avant 1948, des cas soupçonnés 

d’infections par Mycobacterium ulcerans ont été rapportés dès le milieu du 19ème 

siècle  [33] ; 

 En 1960, la description de nombreux cas d’infection s’est produits dans le Comté de Buruli 

en Ouganda (aujourd’hui le district de Nakasongola) et la nomination de la maladie sous le 

nom d'ulcère de Buruli (UB) [34] ; 

 En 1978, les premiers cas d’Ulcère de Buruli sont identifiés en Côte d’Ivoire ; 

 En 1998, l’OMS a mis en place l’initiative mondiale contre l’UB (Conférence de 

Yamoussoukro), afin de coordonner les activités de lutte, de contrôle et de recherches 

spécifiques à cette pathologie.  

Ces repères historiques sont illustrés à la figure I-1 ci-dessous. 

 

 

Figure I-1 : Frise chronologique de l’histoire de l’Ulcère de Buruli. 
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Aujourd’hui, l'ulcère de Buruli est notifié dans au moins 33 pays des régions tropicales, 

subtropicales et tempérées d'Afrique, d’Amérique du Sud et du Pacifique occidental [35]. Très 

récemment, un premier cas d’infection à Mycobacterium ulcerans a également été rapporté en 

Jordanie [36]. Il est à noter que ce sont les pays d'Afrique de l'Ouest et d’Afrique centrale, tels que 

le Congo [37], le Nigéria [38], le Gabon [39], le Ghana [40], le Bénin [41] et la Côte d'Ivoire [42], 

[43] ainsi que l'Australie [44], [45] et la Papouasie-Nouvelle-Guinée (PNG) [46] qui comptent la 

plupart des cas rapportés. 

Par ailleurs, les cas signalés en Australie et au Japon, pays ayant des climats modérés non-

tropicaux, ont suscité l’intérêt des scientifiques dans la biologie de la bactérie responsable de la 

maladie : différentes souches de M. ulcerans dans différents continents ont ainsi pu être identifiées 

[47]. Chaque année, plus de 7000 personnes sont infectées par l’ulcère de Buruli, ce qui en fait la 

troisième infection mycobactérienne la plus fréquente chez l'homme après la tuberculose 

(Mycobacterium tuberculosis) et la lèpre (Mycobacterium leprea). Plus de 58000 cas de l’UB ont 

été signalés entre 2002 et 2016 dans 20 pays d'Afrique (Bénin, Cameroun, République 

centrafricaine, Congo, Côte d'Ivoire, République démocratique du Congo, Guinée équatoriale, 

Gabon, Ghana, Guinée, Libéria, Nigéria, Sierra Leone, Soudan du Sud, Ouganda et Togo), 

Amériques (Guyane française), Asie (Japon) et Pacifique occidental (Australie et PNG) ([OMS, 

2016], Tableau I-1). Depuis 2008, une baisse régulière du nombre de patients d’UB déclarés a été 

notée (Figure I-2). Au niveau de la Côte d’Ivoire, l’histoire de l’infection à M. ulcerans a commencé 

en 1978 dans la région sanitaire de Daloa où les premiers cas ont été notifiés. Au plan épidémiologique, 

la notification des cas annuels d’ulcère de Buruli a permis de décrire deux périodes évolutives 

principales en Côte d’Ivoire. La première période a été marquée par l’augmentation progressive 

des cas incidents annuels, jusqu’à atteindre un pic significatif de 2679 cas en 2009. La deuxième 

période est marquée par une diminution progressive du nombre des cas incidents, qui résulte  des 

diverses actions de lutte contre l’ulcère de Buruli [48], [49], voir les données annexe X. 
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Figure I-2 :  Nombre de cas d’UB signalés en Côte d’Ivoire entre 1978 et 2016 [OMS, 2016]. 

 

I.4 Épidémiologie  

Il existe des différences marquées dans la proportion des patients d’UB se présentant dans les 

établissements de santé avec des lésions de l'une de ces catégories suivantes pour différentes 

régions géographiques [50]. Au Japon et en Australie, sur le plan épidémiologique, les traitements 

des soins dus aux infections à M. ulcerans sont pris en contre au stade précoce. C’est pourquoi 

l'OMS a classé ces infections en trois catégories. La catégorie I est définie comme une seule petite 

lésion inférieure à cinq centimètres (<5 cm) de diamètre, comme les nodules. La catégorie II 

comprend les lésions uniques de 5 à 15 cm de diamètre, par exemple la plaque et les formes 

œdémateuses. Enfin, la catégorie III se compose de lésions étendues uniques supérieures à quinze 

centimètres (> 15 cm) de diamètre, des lésions multiples, de lésions aux sites critiques. Les yeux, 

organes génitaux, articulations et d'ostéomyélite de santé constituent les exemples. La grande 

majorité des patients d’UB de ces deux pays présentent des lésions de la catégorie I (voir figure I-

3), pour lesquelles les schémas antibiotiques nationaux standards sont très efficaces. Au contraire, 

une proportion importante de patients d’UB en Afrique et en particulier ceux détectés par la 

recherche active de cas, présentent des stades plus avancés de la maladie, pour lesquels le temps 

nécessaire à la guérison est prolongé et la guérison s'accompagne souvent d'une invalidité 
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permanente. Par exemple, en Afrique, près de la moitié des personnes atteintes sont des enfants de 

moins de 15 ans. Femmes et hommes sont quasiment atteints à parts égales (48% et 52% 

respectivement). Environ 65% des cas diagnostiqués présentent une ulcération (signe de stade 

tardif). Parmi ces cas, 32% sont de catégorie I, 35% de catégorie II et 33% de catégorie III. Ces 

lésions touchent principalement les membres inférieurs (55%), souvent les membres supérieurs 

(35%) et parfois d'autres parties du corps (10%) comme le tronc, le visage ou les organes génitaux 

[51]. Le pourcentage des patients présentant des lésions de catégorie II et III dépend fortement 

d’une part du degré d'isolement d'une population et par conséquent de l'accès aux soins, et d’autre 

part, de la connaissance de la maladie parmi les populations à risque. Le fait que les ulcères soient 

la forme la plus courante des lésions UB dans toutes les zones géographiques touchées est lié à 

l'apparition nodulaire relativement peu spécifique et à l'indolence souvent rapportée [52] de la 

maladie à M. ulcerans. Dans le tableau I-1, on résume la distribution de la gravité des lésions dues 

à l’ulcère de Buruli lors du diagnostic. 

 

Tableau I-1 : Catégorie et gravité de la lésion au diagnostic [58]. 

Formes et catégories Afrique Australie et Japon 

Ulcère 

Non ulcère 

Catégorie I 

Catégorie II 

Catégorie III 

65% 

35% 

35% 

35% 

33% 

86% 

14% 

81% 

11% 

8% 

 

Le tableau I-1 montre une répartition approximativement homogène entre les différentes catégories 

de gravité des ulcères (I, II et III). Par rapport en Australie et au Japon, en Afrique, une plus grande 

partie de la population (86%) présente des lésions déjà ulcérées au moment du diagnostic. 
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Topographie des lésions 

On a observé également que la topographie des lésions n'est pas uniforme sur le corps (Figure I-3). 

En outre, le schéma peut ne pas être aléatoire, car des schémas similaires ont été signalés dans 

plusieurs pays, dont la Côte d'Ivoire, le Ghana, le Bénin, le Togo et le Nigeria. Ni le sexe ni l'âge 

du patient ne modifient de manière significative le schéma des lésions. 

 

 

Figure I-3 :  Comparaison des pourcentages de formes cliniques de l'ulcère de Buruli et de la taille 

des lésions selon l'OMS entre les patients africains et australiens atteints d'ulcère de Buruli. 

 

 

I.5 Manifestation clinique et mode de transmission 

Avant d’aborder les méthodes de diagnostic de l’infection à Mycobacterium ulcerans, d’abord le 

tableau clinique sera présenté suivi des formes ulcératives. 
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I.5.1 Manifestation clinique de l’ulcère de Buruli 

La présentation clinique de l'ulcère de Buruli est multiple. Les premiers signes se manifestent après 

une période d’incubation qui peut varier de 2 à 4 semaines suite à l’inoculation [53], [54], [55]. 

Ces signes peuvent être caractérisés par deux stades bien distincts de la maladie : les lésions pré-

ulcérantes et les lésions ulcérantes.  

I.5.2 Formes pré-ulcératives 

C’est le stade du début de la maladie qui peut se révéler par quatre lésions élémentaires 

dermatologiques :  

 Papule : elle est définie comme une lésion cutanée indolore et surélevée, de moins de 1 cm 

de diamètre. Pour cette forme, la peau environnante est rougie (Figure I-3a). Cette forme 

est courante en Australie. 

 Nodule : Un nodule est une lésion ferme, indolore, de 1 à 2 cm de diamètre, adhérente à la 

peau au tissu sous-cutané. Il peut provoquer des démangeaisons et la peau peut être 

décolorée par rapport aux zones adjacentes (figure I-3b). Ce formulaire est couramment vu 

en Afrique. 

 Plaque : Il s'agit d'une lésion ferme, indolore, surélevée et bien délimitée de plus de 2 cm 

de diamètre avec des bords irréguliers. La peau sur la lésion est souvent rougie ou non 

décolorée (Figure I-3c). La plaque se transforme progressivement en plaies à bords 

irréguliers. 

 Œdème :  il se manifeste par une tuméfaction diffuse sous-cutanée, froide, ne prenant pas 

la forme plissée. La zone touchée a des bords mal définis. L’œdème est ferme, indolore, 

fixe et s’étend souvent à un membre ou à une autre zone du corps en partie ou dans son 

entièreté [56]. 

À un stade précoce ou pré-ulcératif, ces différentes lésions pré-ulcérantes étant toutes indolores, 

elles conduisent généralement les personnes infectées à négliger ces symptômes. on note ici 

qu’après l'inoculation transcutanée de M. ulcerans, la présentation clinique comprend une papule, 

un nodule, une plaque ou une forme œdémateuse, qui conduit finalement à une ulcération cutanée 

étendue dans les 4 semaines avec les bords classiques et infectés. 
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I.5.3 Formes ulcératives 

Les nodules et les papules évoluent le plus souvent vers une ulcération cutanée massive, l’aspect 

caractéristique de l’Ulcère de Buruli (Figure I-4). Une décoloration de la peau peut être observée 

autour de ces lésions ulcérantes, mais là encore ces dernières restent indolores. Néanmoins, ces 

lésions ouvertes peuvent devenir douloureuses lorsque surgit une surinfection bactérienne ou un 

œdème sévère. Quelques décès attribuables à des septicémies, au tétanos ou à des hémorragies ont 

été signalés. Un nombre croissant d’infections osseuses, appelées ostéomyélites, qui compliquent 

la prise en charge des cas a également été notifié [57]. En outre, il est à noter que plusieurs guérisons 

spontanées ont été observées sur des patients après une longue phase ulcérative, entraînant des 

infirmités majeures dues à des rétractions et à la destruction osseuse [58]. 

 

 

Figure I-4 : Différentes manifestations cliniques d’ulcère de Buruli [64]. 

 

De façon générale, l’UB s’observe à tout âge sans prédilection de sexe mais atteint 

préférentiellement les enfants de moins de 15 ans qui représentent la moitié des cas selon l’OMS. 

Par ailleurs, la limitation de l’infection à la peau peut être due à la température de croissance 

restreinte de M. ulcerans. En effet, la croissance des souches de la bactérie en conditions de 

laboratoire se caractérise par une plage de température remarquablement étroite comprise de 28 à 
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34 °C avec une croissance optimale de la plupart des souches se situant entre 30 et 33 °C. Ce qui 

joue ainsi un rôle important dans la pathogénèse de l’ulcère de Buruli [59]. En outre, contrairement 

à la lèpre et à la tuberculose qui se caractérisent par une transmission de personne à personne, la 

transmission directe humaine à humaine de M. ulcerans semble être extrêmement rare. Cela est en 

partie dû au taux de croissance extrêmement lent du pathogène, qui entrave les tentatives 

d'obtention d'isolats à partir de sources environnementales. Néanmoins, comme pour d’autres 

mycobactéries environnementales, il est très probable qu’il soit nécessaire à M. ulcerans d’être 

inoculé dans le derme et l’hypoderme pour qu’il puisse s’y multiplier [60]. La proximité de plans 

d'eau stagnants ou à faible débit semble être une caractéristique commune à toutes les régions 

d'endémie de l'ulcère de Buruli dans le monde. En outre, des perturbations environnementales 

causées par l'homme ont été impliquées dans l'émergence de la maladie dans certaines régions. Par 

ailleurs, il faut souligner que dans de nombreuses régions, les infections à M. ulcerans ne sont 

apparues qu’après des perturbations écologiques importantes, telles que la déforestation, la 

construction de barrages et l'agriculture [61]. Des fragments d’ADN de M. ulcerans ont été 

identifiés dans différents insectes aquatiques, poissons, animaux ou encore directement dans les 

sources d’eau d’infection de la zone environnante.  

 

I.5.4 Transmission de M. ulcerans 

Le problème clé du réservoir et du mode exact de transmission à l’homme de M. ulcerans demeure 

un mystère à ce jour. L’homme se contaminerait à partir d’un réservoir environnemental hydro 

tellurique, par inoculation directe transcutanée lors de microtraumatismes. En 1999, des séquences 

d’ADN identiques à celles de M. ulcerans ont été identifiées chez des punaises d’eau africaines : 

des Naucoris et des Diplonychus [62]. Les différents travaux réalisés ont permis seulement 

d’émettre des hypothèses sur l´origine de la bactérie, sur son mode éventuel de transmission et sur 

le ou les vecteurs potentiels ou les hôtes intermédiaires qui seraient impliqués [63], [64]. Par 

exemple, le rôle des insectes aquatiques incriminés, en particulier les punaises aquatiques 

(Naucoridae) qui sont à la fois hôte naturel et vecteur, et qui pourraient transmettre la maladie par 

piqûre accidentelle de l’homme après la multiplication de M. ulcerans dans leurs glandes salivaires. 

M. ulcerans forme un biofilm sur les végétaux absorbés par les mollusques et les poissons, proies 

des punaises aquatiques qui pourraient ainsi se contaminer par leur intermédiaire. Cependant, des 
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essais expérimentaux montrent que la bactérie peut être transmise à des souris par une piqûre 

d’insecte aquatique contaminé [64]. En outre, le mode de transmission le plus plausible est le 

traumatisme cutané sur des sites contaminés par des souches de M. ulcerans [65]. Comme il n'existe 

pas de vaccin efficace contre l'ulcère de Buruli et que les risques évitables d'infection ne sont pas 

clairement identifiés, les mesures actuelles de lutte contre l’Ulcère de Buruli reposent 

principalement sur la détection précoce des cas et l'initiation rapide d'un traitement antibiotique. 

La mise en œuvre efficace de cette stratégie de contrôle est compliquée par le fait que la plupart 

des infections surviennent dans les zones rurales reculées d'Afrique, où l'accès aux soins de santé 

est limité. À cela, la logistique impliquée dans la fourniture du traitement antibiotique est difficile. 

De plus, les installations de laboratoire pour effectuer la PCR (de l’anglais « Polymerase Chain 

Reaction », méthode d’amplification pour la détection de virus, bactéries, etc.), qui est devenue 

l'étalon-or pour le diagnostic de laboratoire de l'ulcère de Buruli, sont généralement centralisées et 

éloignées des zones rurales. L’UB étant une maladie à évolution lente, un retard dans le diagnostic 

et l’application de soins médicaux adéquats est préjudiciable au résultat du traitement. Ceci induit 

des complications au niveau de la prise en charge à des stades d’évolution avancés de l’UB et un 

retard de cicatrisation des plaies nécessitant une hospitalisation prolongée. De plus, le traitement 

de l'UB arrivé à un stade avancé conduit à des incapacités fonctionnelles permanentes. Cette 

maladie tropicale négligée (MTN) a ainsi un impact sur l'économie et la santé des populations 

touchées. L’ulcère de Buruli impose ainsi un fardeau social et économique dévastateur aux 

individus, aux ménages et aux communautés affectés. La transmission interhumaine de l'ulcère de 

Buruli a rarement été signalée, ce qui laisse supposer que l'environnement est un facteur 

déterminant de la transmission. 

I.5.5 Méthodes de Diagnostic de l’ulcère de Buruli et traitement 

Le diagnostic des infections à M. ulcerans n'est pas anodin ou banal. Le paragraphe précédent a 

montré que l’ulcère de Buruli pouvait présenter un large spectre de manifestations cliniques, y 

compris des lésions ulcéreuses ainsi que des formes non ulcéreuses ou précoces comme des 

nodules, des plaques et des œdèmes. Plusieurs méthodes de détection existent mais elles ne sont 

pas adaptées à toutes les régions où la maladie se déclare. Le développement de tests de détection 

précoce au point de service, faciles à mettre en œuvre et le moins invasifs possibles, tels que des 

tests dermiques, est considéré comme une priorité de recherche afin de rendre le diagnostic plus 
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accessible aux patients. En effet, cette méthode présente une sensibilité technique et une spécificité 

faible en zones tropicales où sévissent plusieurs infections à mycobactéries. Toutefois, quatre tests 

différents ou quatre méthodes de laboratoire ont été proposés par l’OMS et sont couramment 

utilisés pour la détection des infections à M. ulcerans. Avant d’aborder ces quatre méthodes, 

définissons Biopsies cliniques. Une biopsie est un examen médical généralement effectué par un 

pathologiste. La biopsie consiste à couper ou prélever des sections de tissu d'une partie du corps 

malade ou enflammée afin d'obtenir des informations sur d'éventuelles maladies cancéreuses ou 

inflammatoires. Il s'agit du prélèvement médical de tissus sur un sujet vivant, qui est transformé en 

fines tranches colorées pour être observées au microscope ou analysées par des moyens 

biochimiques. Ce type de diagnostic présente l'inconvénient que la méthode peut agrandir la plaie. 

De plus, le temps nécessaire entre le prélèvement de la biopsie et l'analyse peut influencer les 

données et interférer avec la plaie [66]. 

-Un examen direct au microscope 

La microscopie est la méthode de diagnostic la plus utilisée dans les milieux à ressources limitées. 

Elle consiste à effectuer des prélèvements (pus, échantillons de peau, biopsies), à la recherche de 

bacilles acido-alcoolo résistants (BAAR) et à la coloration de Ziehl-Neelsen. La méthode de Ziehl-

Neelsen prend énormément de temps et est moins sensible que la coloration à l'auramine (un 

composé aromatique, utilisé pour colorer les bacilles acido-Alcoolo-Résistants (BAAR)) qui 

améliore la sensibilité et le délai de détection des bacilles acido-alcooliques [67]. L'examen 

microscopique de l'exsudat cutané d'un ulcère cliniquement suspecté d'être un ulcère de Buruli n'est 

pas le meilleur outil de diagnostic en laboratoire. En effet, cette méthode présente une sensibilité 

technique et une spécificité faible en zones tropicales où sévissent plusieurs infections à 

mycobactéries. Cette sensibilité et cette spécificité varient suivant les formes cliniques, entre 40 % 

pour les formes nodulaires et 80 % pour les formes œdémateuses [68], [69]. Néanmoins, il reste un 

bon premier moyen d'investigation dans une zone d'endémo-épidémicité [70], [71]. L'examen 

direct par frottis est facile à réaliser au niveau local mais sa sensibilité est faible, inférieure à 60 % 

[72]. Néanmoins, c'est le seul test habituellement disponible dans les zones d’endémicité [73]. 

 

 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Coloration_(microscopie)
https://fr.wikipedia.org/w/index.php?title=Acido-alcoolo_r%C3%A9sistance&action=edit&redlink=1
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-Une culture de M. ulcerans 

La culture sur le milieu de Loewensten-Jensen ou Coletsos à 32° C est la méthode la plus 

discriminante. Cependant, elle n'est pas très sensible et prend plus de 8 semaines, ce qui la rend 

peu utile aux cliniciens [74]. Les cultures primaires d'échantillons cliniques provenant 

d'écouvillons sont généralement positives dans les 9 à 12 semaines d'incubation2 entre 29 à 33° C. 

Néanmoins, une période d'incubation beaucoup plus longue, jusqu'à 9 mois, peut être nécessaire 

pour certains isolats [75]. La culture détecte entre 34 % et 79 % des cas positifs. Cependant elle 

n'est pas utile pour la prise en charge immédiate du patient [76], [72]. Bien que la culture soit 

appropriée pour le suivi du traitement antimycobactérien [77] ainsi que pour la réalisation 

d'analyses d'épidémiologie moléculaire, ces dernières sont presque impossibles à réaliser 

directement à partir de spécimens cliniques [78]. Cela retarde la mise en place du traitement.  

-Un examen anatomo-pathologique ou l’histopathologie  

L'examen histopathologique est sensible mais coûteux et nécessite un laboratoire sophistiqué, un 

personnel bien formé et des procédures invasives (biopsie profonde jusqu’à l’aponévrose) d’une 

lésion [74]. L'analyse histopathologique confirme 90 % des cas diagnostiqués cliniquement et 70 

% des cas suspectés cliniquement [69]. Cette méthode montre une nécrose du collagène dermique 

et du tissu cellulo-adipeux sous-cutané avec une réaction inflammatoire minime et spécifiant la 

présence de BAAR en plus ou moins grand nombre. Sa sensibilité est d'environ 90 % mais nécessite 

un laboratoire sophistiqué et l'utilisation de procédures invasives [72]. De plus l'histopathologie est 

difficile et n'est pas disponible dans la plupart des pays d'endémicité pour les décisions de 

traitement [68]. 

-Une détection de l’acide désoxyribonucléique (ADN) ou détection moléculaire par la 

technique de réaction de polymérisation en chaîne la PCR (en anglais « Polymerase Chain 

Reaction ».) 

La PCR est considérée comme la méthode la plus sensible pour la confirmation en laboratoire de 

l'ulcère de Buruli. Mais, la PCR reste coûteuse et fait appel à des réactifs inadaptés à l'utilisation 

                                                 
2 C’est le délai s'écoulant entre une infection et l'apparition des symptômes de la maladie. 
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dans les pays tropicaux où les conditions de stockage sont mauvaises. Cela entrave le 

développement de tests diagnostiques qPCR fiables [74]. Elle est très sensible et spécifique et est 

également raisonnablement rapide. Cependant, elle nécessite un personnel formé et un équipement 

spécifique. Néanmoins, la PCR est couramment pratiquée dans les hôpitaux des pays tels que la 

Côte d'Ivoire, le Ghana, le Bénin, le Nigeria, le Cameroun et le Togo, avec le renforcement des 

capacités des laboratoires soutenus par des programmes nationaux et internationaux et des 

organisations non gouvernementales. La PCR ciblant l’IS2404 a été utilisée comme méthode de 

référence pour confirmer la présence de M. ulcerans dans les tissus [69], [76],[79], et une 

formulation PCR basée sur des réactifs secs a été proposée [73], [79]. Cette procédure est basée 

sur le diagnostic standard ciblant l'insertion spécifique de M. ulcerans à l'élément de la séquence 

IS2404 PCR développé par Stinear et al. [80] et a montré une excellente sensibilité diagnostique, 

95% [74], [79]. L'OMS recommande l'amplification par qPCR IS2404 pour la confirmation du 

diagnostic de l'ulcère de Buruli, car cette technique est à la fois la plus rapide (48 heures) et la plus 

sensible [81]. L'approche de la qPCR à base de mélange sec des réactifs peut être adaptée pour 

d'autres ensembles d'amorces et de sondes, comme le domaine céto-réductase-B (KR) des gènes 

de la mycolactone polycétide synthase de M. ulcerans [81]. La PCR à base de réactifs secs s'est 

avérée être un outil fiable pour le diagnostic de l'ulcère de Buruli, et elle est bien adaptée aux 

conditions tropicales [79]. Le taux de concordance entre la PCR à base de réactif sec et la PCR 

standard était de 91,7 % pour les échantillons d'écouvillons et de 95 % pour les échantillons de 

tissus [73].  

La technique d'amplification iso-thermique à médiation par boucle (LAMP) s'est également avérée 

utile pour le diagnostic précoce de l'ulcère de Buruli [82]. Récemment, la LAMP a été développée 

en tant que technologie simple, robuste et rentable et a été sélectionnée comme candidat prometteur 

pour un test au point de service. Le test LAMP basé sur la détection IS2404 utilise des réactifs secs. 

Ce test offre des avantages significatifs pour une application dans des conditions de climat tropical 

[83]. La nécessité de chaînes du froid pour le transport et le stockage des réactifs est évitée grâce 

au développement du test LAMP basé sur des réactifs secs et utilisant des réactifs lyophilisés. Les 

sensibilités de la PCR IS2404, du test LAMP conventionnel (83,22 %) et de la PCR IS2404 à base 

de réactif sec (86,79 %) se sont comparables [83]. Le test LAMP est moins efficace dans une étude 

effectuée par d’autres auteurs. Cependant, il peut être utilisé comme test diagnostic au point de 
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service pour l'ulcère de Buruli [84]. C’est l’examen dont la sensibilité, c’est-à-dire l’efficacité de 

détection, est la plus élevée puisqu’elle se situe vers 98% [85].  

Les méthodes moléculaires utilisées pour détecter les séquences d'ADN de M. ulcerans dans les 

spécimens environnementaux sont résumées dans le tableau I-2. 

 

Tableau I-2 : Avantages et inconvénients des méthodes utilisées pour la confirmation en laboratoire 

de l’ulcère de Buruli. 

Méthodes Avantages Inconvénients Réf 

 

Examen direct de 

frottis 

Effectué sur les 

échantillons prélevés 

par AFF3 de peau ou 

biopsie, pus ou 

exsudats  

 

Faible sensibilité (< 60%), 

nécessite un personnel qualifié 

 

[OMS,2016] 

 

Culture in vitro de 

M. ulcerans 

Utilisée pour 

surveiller la réaction 

du patient au 

traitement 

antibactérien 

Long délai d’attente des résultats 

(6-8 semaines), 

Sensibilité (20-60%) 

 

[OMS,2016] 

Amplification 

génique ou 4PCR 

pour IS2404 

Sensibilité et 

spécificité (98%) 

Exécution coûteuse, nécessite un 

labo hautement équipé, 

Ne fait pas la distinction entre 

organismes viables et non 

viables 

 

[OMS,2017] 

Histopathologie Résultat obtenu assez 

rapidement (72 

heures), sensibilité 

(90%) 

Exécution coûteuse, personnel 

qualifié 

Nécessite une procédure 

invasive (biopsie) 

[OMS,2014] 

 

Parmi ces tests, la PCR ciblant la séquence d’insertion IS2404 de M. ulcerans s'est avérée être la 

plus sensible et la plus spécifique et est donc devenue un étalon-or pour le diagnostic de l'UB dans 

les laboratoires de référence des pays d'endémie. Cependant, les données sur la sensibilité et la 

                                                 
3 AFF, aspiration à l’aiguille fine PCR, 

4 PCR, amplification génique par réaction en chaîne de polymérase ou Réaction en chaîne par polymérase  
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spécificité de la PCR ciblant IS2404 ainsi que des autres tests de confirmation sont souvent 

difficiles à interpréter. En outre, la confirmation en laboratoire par la PCR des cas suspects d'UB 

est effectuée systématiquement dans les pays dotés de systèmes de santé riches en ressources et 

ayant une bonne infrastructure de laboratoire comme le Japon et l'Australie [86], [87]. En Guyane 

française, la proportion de cas d'UB confirmés en laboratoire est passée de 52% avant que la PCR 

ne soit disponible en 2000 à 92% après [88]. Malgré cela, le principal inconvénient du diagnostic 

basé sur la PCR pour les zones endémiques rurales d'Afrique où les ressources sont faibles, les 

défis logistiques et les coûts élevés, empêchent ou limitent, l’accessibilité souvent à un diagnostic 

rapide par la PCR dans les laboratoires de référence centralisés. Il est donc urgent de disposer d'un 

test de diagnostic de l'UB au point de service simple, sensible, spécifique, convivial, robuste et 

rapide, sans équipement et livrable à l’utilisateur final répondant aux critères dits assurés 

d’accessibilité financière [88], [89]. Il est clair que la précocité du diagnostic et l’amélioration du 

traitement peuvent diminuer l’ampleur des complications liées à cette maladie. À ce jour, le seul 

test de laboratoire disponible localement est la microscopie des frottis colorés de Ziehl-Neelsen à 

partir d'échantillons de lésions, une méthode à faible sensibilité. La confirmation de la PCR dans 

les pays en Afrique ne peut être effectuée que dans quelques laboratoires de référence. Les 

échantillons sont souvent stockés pour des envois en vrac à ces laboratoires, ce qui retarde la 

livraison des résultats. Néanmoins, il est à noter que tous ces tests nécessitent un échantillon de 

l'ulcère ou une biopsie de tissu, et requièrent pour certains un temps d’analyse assez long (de 6 à 8 

semaines pour la culture de la bactérie). Il faut savoir que le temps de réplication de la bactérie, M. 

ulcerans, est également très long, son dédoublement a été évalué à plus de 48 heures [90]. 

Néanmoins, pour respecter les normes de l'OMS, au moins deux de ces tests doivent être positifs 

pour un diagnostic concluant [91]. 
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I.6 Physiopathologie de l'infection à M. ulcerans 

Le modèle physiopathologique privilégié de l'infection à M. ulcerans est celui d'une multiplication 

intramacrophagique de la bactérie, suivie par une destruction ou une lyse cellulaire et la production 

de mycolactone cytotoxique et immunosuppressive. Cette destruction de cellule provoque une 

nécrose sous-cutanée étendue et limite la réponse immunitaire, suivie d'une seconde invasion de 

nouveaux phagocytes (Figure I-5).  

 

 

Figure I-5 : Exemple de physiopathologie de l’infection M. ulcerans [14]. 

(A) Stade précoce de l'infection : phagocytose ou absorption de M. ulcerans par des macrophages et des 

neutrophiles 

(B) Stade précoce de l'infection : phagocytose ou absorption de M. ulcerans par des macrophages et des 

neutrophiles, 

(C) Stade intermédiaire : poursuite de la phagocytose ; apoptose des cellules phagocytaires précoces production de 

mycolactone par les bacilles extracellulaires 

(D) Stade avancé, typique des lésions anatomopathologiques diagnostiques : au centre de la lésion nécrotique, 

grand nombre de bacilles extracellulaires ; en marge de la nécrose, infiltrat inflammatoire comprenant des 

bacilles intracellulaires 
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Cet exemple permet d'expliquer la présence de larges zones nécrotiques. Le modèle met évidence 

une abondance de bactéries extracellulaires sans infiltrat inflammatoire coexistant avec en 

périphérie de la multiplication intracellulaire de la bactérie dans un faible nombre de phagocytes 

[92]. Le rôle de la réponse humorale n'est pas encore établi définitivement. Des études ont montré 

une production d'anticorps contre M. ulcerans. De manière intéressante, ces anticorps discriminent 

qualitativement les individus vivant en et hors zone d'endémie, mais quantitativement, en zone 

d'endémie, il est difficile de distinguer les atteints et les non-atteints. On peut interpréter ces 

observations comme un signe d'infection latente ou comme un signe d'immunité protectrice chez 

certains individus exposés non-atteints [93], [94]. 
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I.7 Autres méthodes de traitement d’ulcère de Buruli 

Les mycolactones A et B, caractéristiques à M. ulcerans et présentes autour des sites d'infection, 

sont des cibles prometteuses pour le développement d'un test diagnostic [95]. Ces toxines sont 

spécifiques à M. ulcerans, représentent un marqueur prometteur pour le développement d'un 

nouveau test de diagnostic [96]. Dernièrement, de nouvelles méthodes basées sur la détection de la 

mycolactone ont été proposées pour remplacer l'actuelle méthode PCR de l'OMS, qui est coûteuse 

et non disponible dans la plupart des zones endémiques. Des échantillons prélevés dans la partie 

nécrotique des lésions ulcéreuses fournissent de la mycolactone pour analyse [72]. L'une de ces 

méthodes consiste à détecter la mycolactone après son extraction des échantillons cliniques par 

chromatographie en couche mince (CCM) fluorescente [91]. L’annexe I présente le principe et les 

étapes de la détection de mycolactone par la chromatographie sur couche mince. La sensibilité de 

cette technique est supérieure à celle de la microscopie mais inférieure à celle de l'histologie et de 

la PCR [97]. Cependant, la CCM, bien qu’étant une méthode assez simple à mettre en œuvre, par 

rapport à la culture de la bactérie, pourrait être compliquée à interpréter avec la présence d'autres 

lipides dans l'échantillon [98]. Par ailleurs, ces méthodes nécessitent d’être approfondies et testées 

sur une plus grande échelle avant de pouvoir se prononcer sur leur éventuelle utilisation dans le 

cadre du diagnostic précoce de l’ulcère de Buruli. Une nouvelle méthode moléculaire basée sur la 

détection de la mycolactone en utilisant des aptamères5 d'ARN, qui sont une nouvelle classe 

émergente de molécules de détection, a été proposée récemment. Mais, il s'agit d'un rapport 

préliminaire de preuve de concept, et d'autres tests doivent être effectués pour approuver cette 

nouvelle méthode dans le diagnostic de l'ulcère de Buruli [99]. 

En somme, les difficultés liées au diagnostic de l’ulcère de Buruli ont pour conséquence de rendre 

le traitement difficile et non satisfaisant. L’ulcère de Buruli demeure ainsi une maladie qui n’est 

pas encore totalement maîtrisée car la qualité des soins peut varier de pays en pays, voire de région 

en région [100]. L’hospitalisation est en général longue : la durée moyenne est de 3 mois mais elle 

peut atteindre 18 mois ou plus [101]. Un diagnostic rapide, y compris une confirmation en 

                                                 
5 Un aptamère est un acide nucléique simple ayant la propriété de se lier à une molécule ou à une protéine. 
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laboratoire sur le lieu de soins, est nécessaire afin de réduire les retards pour pouvoir mettre en 

place un traitement efficace. 

La méthode thérapeutique actuelle pour le traitement des infections à M. ulcerans dont le but est 

de tuer la bactérie, est constituée de trois parties [102] : 

 D’une association d’antibiotiques spécifiques (rifampicine et streptomycine) pendant 8 

semaines comme traitement de première intention pour toutes les formes évolutives de la 

maladie pour circonscrire l’infection ; 

 La chirurgie pour enlever les tissus nécrosés et restaurer la couverture cutanée 

 De la prévention des incapacités ; 

 Et des interventions pour prévenir ou réduire le plus possible les incapacités. 

Sur le plan médical, la stratégie de traitement spécifique et efficace de l’ulcère de Buruli répandue 

dans les pays tropicaux est basée sur l’association de la Rifampicine par voie orale et la 

streptomycine par voie intramusculaire [103]. Ce protocole a montré une efficacité dans la 

stérilisation du foyer et la réduction des rechutes précoces. Toutefois, il est assez contraignant pour 

les patients qui doivent subir des injections intramusculaires pendant 56 jours.  

Au niveau chirurgical, le traitement vise à réaliser un débridement ou une ablation des tissus 

nécrosés étendus ou à atténuer les cicatrices ou les difformités. Ce traitement intervient après au 

moins quatre semaines de l’administration des antibiotiques. Son efficacité se situe entre 50 et 90 % 

selon les études [104]. Les rechutes sont fréquentes du fait d’une excision insuffisante et de 

l’absence d’une stérilisation du foyer infectieux. De plus, des séquelles fonctionnelles et 

esthétiques sont fréquentes ainsi qu’une auto-toxicité permanente et une néphrotoxicité transitoire 

chez les patients de l’UB après l’intervention chirurgicale. Face à ce problème, le groupe consultatif 

technique de l'OMS sur l'ulcère de Buruli a recommandé en 2017 de remplacer la streptomycine 

par la clarithromycine orale pour le traitement de l'UB. Une étude a montré que les taux de récidive 

après un traitement chirurgical sans antibiotiques varient de 16 % à 28 % [105]. Néanmoins, le coût 

du traitement chirurgical reste bien au-delà des moyens des personnes les plus sévèrement atteintes 

[105].  
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Cependant, l’on peut retenir que ces tests nécessitent un échantillon de l'ulcère et des kits et le 

temps d’analyse est assez long, par exemple la culture de la bactérie dure 6 à 8 semaines. Il faut 

savoir que le temps de réplication de la bactérie est aussi très long et  son dédoublement a été évalué 

à plus de 48 heures [90]. Néanmoins, pour respecter les normes de l'OMS, au moins deux de ces 

tests doivent être positifs pour un diagnostic concluant [91]. Récemment, des techniques de 

diagnostic basées sur la détection de l’agent causal de Mycobacterium ulcerans par 

chromatographie sur couche mince (CCM) ont été mises en évidences [91]. La CCM est une 

méthode assez simple à mettre en œuvre mais pourrait être compliquée à interpréter avec la 

présence d'autres lipides dans l'échantillon [98]. En somme, l’ulcère de Buruli est une maladie 

causant la destruction de la peau et des tissus mous par des ulcérations étendues. Cette infection 

peut mener à des déformations et des incapacités permanentes si elle n’est pas prise en charge 

précocement. Les problèmes liés au diagnostic de cette maladie rendent le traitement difficile et 

insatisfait. L’ulcère de Buruli reste ainsi une maladie non encore totalement maîtrisée puisque la 

qualité des soins peut varier de pays en pays, voire de centre en centre [100]. L’hospitalisation est 

en général longue : la durée moyenne est de 3 mois mais elle peut atteindre 18 mois ou plus [101]. 

Au regard de ce qui précède, la mise au point d’un traitement efficace et spécifique de cette 

infection reste un défi majeur. De plus, le nombre de biopsie reste limité sur l’organe en raison du 

caractère invasif de l’intervention et du plus jeune âge des patients d’ulcère de Buruli. Ces tests de 

laboratoire nécessitent un équipement de pointe et des kits de test relativement coûteux. Par rapport 

à ces méthodes diagnostiques, les méthodes optiques de diagnostic sont rapides, économiques, non 

invasives et moins dépendantes du personnel. La détection et la prise en charge précoces sont très 

importantes pour réduire la morbidité et la nature invalidante de la maladie. 
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I.8 Conclusion de l’étude bibliographique 

Ce chapitre a permis de passer en revue quelques repères historiques et géographiques de l’ulcère 

de Buruli. On a aussi décrit l’épidémiologie, le tableau clinique, le diagnostic, le traitement et les 

suites de l’ulcère de Buruli chez les populations touchées. Les quatre méthodes couramment 

utilisées pour la confirmation en laboratoire de l’infection à M. ulcerans ont été examinées. Même 

si l’OMS a adopté la PCR comme un étalon-or ou méthode de pointe pour la détection et le 

diagnostic de l’UB, la méthode a ses limites, notamment par le coût élevé des réactifs, le haut 

niveau d’expertise technique requis pour l’infrastructure élaborée ou l’indisponibilité dans les 

formations sanitaires périphériques. Il a été démontré que, Mycobacterium ulcerans, un micro-

organisme sécrétant la mycolactone, est un modèle d’agent pathogène de l’environnement. 

Cependant, les écosystèmes exacts dans lesquels réside M. ulcerans restent encore un mystère. On 

a défini également les sources d'infection pour les populations des zones endémiques bien que les 

circonstances exactes de la transmission soient encore méconnues. Néanmoins, ce mode de 

transmission se caractérise par la multiplication progressive en silence de la mycobactérie dans 

l’hôte infecté, synonyme alors de vastes ulcérations cutanées, nécrotiques dont le caractère indolore 

est à l’origine du retard de la prise en charge des patients. La mycolactone A/B, responsable des 

effets pathogènes de la maladie, est reconnue comme premier polycétide bioactif toxique pour 

l’Homme. Il n’existe pas actuellement, de méthodes optiques totalement non-invasive et spécifique 

contre l’ulcère de Buruli n’a été développée, ce qui révèle un manque crucial de développements 

techniques dans ce domaine. Le chapitre suivant portera sur les méthodes optiques pour le 

diagnostic des bactéries. 
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CHAPITRE II : MÉTHODES OPTIQUES DE DÉTECTIONS DE 

BACTÉRIES 

II.1. Introduction 

L'objectif de ce chapitre est de présenter les méthodes optiques de détections des bactéries et de 

montrer l’utilité de la biophotonique, la nature des milieux ainsi que les interactions. Cette nouvelle 

science, la photonique étudie la lumière et ses interactions avec la matière. Elle développe les 

technologies capables de la contrôler à savoir : sources (lasers, DELs, lampes), guides d’ondes 

(fibres optiques, cristaux), détecteurs (dispositifs à transfert de charge ou CCD (Charged Couple 

Device), photodiodes, photomultiplicateurs). La bio photonique ( ou biophotonique) est une 

nouvelle science qui concerne l’application directe de la photonique à la biologie et à la santé [106]. 

Elle utilise les sciences basées sur la lumière (la photonique) pour répondre à des problématiques 

d’ordre biologique. Trois catégories d’applications bio-photonique ou biophotonique peuvent être 

distinguées :  

1. Les applications pour la biologie et la biotechnologie : Elles créent de nouvelles classes 

de microscopes optiques, d’imageurs des mécanismes génétiques par bioluminescence et 

fluorescence, la création des techniques d’analyse rapide des cellules et des gènes 

(biomolécules, biocapteurs, biopuce…) ; 

2. Les applications à visée thérapeutique telle que la thérapie photodynamique (PDT). Ces 

applications thérapeutiques concernent également la réalisation, l’étude et les instruments 

qui exploitent les effets de la lumière sur les cellules et les tissus biologiques afin de traiter 

une maladie. Les applications classiques sont, par exemple, la chirurgie laser (désinfection, 

ablation ou excision) ; 

3. Les applications au diagnostic : Ces applications sont basées essentiellement sur 

l’exploitation des variations des propriétés optiques mesurables du tissu (absorption, 

fluorescence, diffusion) pour sonder et extraire des caractéristiques structurelles et 

fonctionnelles. Ces procédures ont un intérêt dans la détection précoce des maladies, 

l’observation des fonctions des tissulaires normales et anormales et l’orientation des 

traitements. L’ensemble des techniques de spectro-imagerie optique visent à caractériser 

l’état d’un tissu biologique in vivo afin d’aider à son diagnostic non invasif. C’est dans ce 
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cadre applicatif que nos travaux de thèse prennent place. Les méthodes spectroscopiques 

seront présentées dans la première partie de ce chapitre. La deuxième partie sera consacrée 

à la détection par spectroscopie Raman. La partie suivante présentera la spectroscopie de 

réflectance diffuse. Ces deux derniers modes de spectroscopie seront comparées dans la 

quatrième partie de ce chapitre, à d'autres méthodes optiques de caractérisation de la peau 

pour mieux comprendre leurs spécificités. La dernière partie de ce chapitre posera les bases 

de la problématique à laquelle on tente de répondre. 

II.1 Méthodes Optiques de détection de bactéries 

Dans cette partie, on présentera les méthodes optiques de détections de bactéries. Cette présentation 

s’énoncera suivant leur caractère sensible et non invasive. Les techniques de diagnostic optique se 

divisent en deux catégories : spectroscopie et imagerie [107] selon l’instrument utilisé et/ou 

l’application clinique finale. Les méthodes spectroscopiques seront abordées en premier, ensuite 

les méthodes d’imagerie. 

II.2 Méthodes spectroscopiques  

Les techniques spectroscopiques, comme la Spectroscopie d’Auto Fluorescence (SAF) et la 

Spectroscopie de Réflectance Diffuse (SRD) ou DRS pour « Diffuse Reflectance Spectroscopy » 

consistent à éclairer un tissu biologique (ici la peau) par la lumière blanche (dans une bande de 

longueur d’onde assez large), puis à effectuer une mesure photométrique à l’aide d’un 

spectrophotomètre, à différentes distances du point source (distance source-détecteur ou distance 

SD). Ainsi, on obtient le spectre de la lumière rétrodiffusée par le tissu. Fréquemment, la 

profondeur maximale visitée, dans le cadre de l’étude des tissus cutanés, se situe au niveau du 

derme. Dans la littérature, plusieurs travaux portant sur la spectroscopie sont disponibles [108], 

[109], [110], [111], [112].  

Plus particulièrement, la Spectroscopie d’Autofluorescence/de Fluorescence est une technique qui 

donne des informations sur la composition des fluorophores6 présents dans les tissus sondés en 

fonction de la longueur d’onde d’excitation. La profondeur maximale visitée est fortement fonction 

                                                 
6 Un fluorochrome ou fluorophore est une substance chimique qui après excitation a la capacité d'émettre 

de la lumière de fluorescence 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Fluorescence
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de la longueur d’onde d’excitation. Des études antérieurs ont montré que les techniques 

d’autofluorescence sont utilisées pour détecter différentes anomalies de la peau telle que la 

détection de tumeur [113]. Il y existe également la possibilité d’introduire un fluorophore exogène 

afin de détecter des tumeurs situées en profondeur. Pour l’élimination de l’Autofluorecence 

naturelle de la peau, les méthodes de séparation de sources en aveugle sont efficaces [114], [115], 

[116]. Ces techniques impliquent des instruments équipés d’une sonde optique fibrée qui permet 

des mesures point par point. L’intérêt d’utiliser cette technique en clinique est la richesse 

d’information spectrale fournie pour une caractérisation précise des tissus. Ces méthodes de 

spectroscopie peuvent être classées en trois groupes : spectroscopie résolue spatialement (« steady 

state » ou en excitation continue « continuous wave »), spectroscopie résolue dans le temps (« time 

resolved » ou en excitation impulsionnelle) et spectroscopie résolue dans le domaine fréquentiel 

(« frequency resolved » ou excitation harmonique). Pour ces travaux, on s’intéressera aux mesures 

de réflectance en excitation continue résolue spatialement. Le tissu est éclairé de façon 

perpendiculaire par une fibre d’excitation et la lumière réémise est mesurée par des fibres optiques 

de réception, placées aux différentes distances de la fibre optique d’excitation [117]. Le principe 

est assez simple. À l’opposé des mesures stationnaires, les expériences dans le domaine temporel 

ont l’avantage de nécessiter qu’une seule mesure et à une seule distance entre la fibre optique 

d’excitation et la fibre optique de réception. L’instrumentation nécessaire est un peu plus complexe 

et coûteuse (mesures de temps très courts, temps de propagation dans les tissus de l’ordre de 1 à 

100 picoseconde). Finalement, les expériences dans le domaine fréquentiel délivrent, en principe, 

les mêmes informations que celles obtenues dans le domaine temporel. Cependant, au lieu d’une 

source lumineuse pulsée, il faut utiliser une diode laser modulée en intensité dont le flux de photons 

au niveau du détecteur varie au cours du temps. Dans le domaine de la cancérologie, une diversité 

de travaux a été publiée relativement à la spectroscopie Raman, de la spectroscopie de diffusion 

élastique (ESS : « Elastic Scattering Spectroscopy », LSS : « Light Scattering Spectroscopy », 

DRS : « Diffuse Reflectance Spectroscopy ») et de la spectroscopie de fluorescence (LIFS : « Light 

Induced Fluorescence Spectroscopy »).  

 Spectroscopie Raman (SR) 

La spectroscopie Raman (SR) est une technique optique basée sur la diffusion inélastique de la 

lumière monochromatique (principalement avec une longueur d’onde dans le visible, le proche 
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infrarouge et l’ultraviolet) pour analyser des modes de vibrations des molécules des tissus 

(signatures vibrationnelles). Le mécanisme de diffusion inélastique de la lumière se produit lorsque 

les photons interagissent avec les molécules qui vibrent ou les électrons qui sont excités dans 

l'échantillon. De cette manière, les molécules absorbent de l'énergie ou cèdent de l'énergie aux 

photons, de sorte que les photons diffusés sont décalés en fréquence vers le haut ou par rapport aux 

photons incidents. Ce décalage de la fréquence des photons est corrélé à la différence entre les 

niveaux d'énergie de vibration initiale et finale de la molécule de diffusion. En outre, le changement 

d'énergie ou le changement de fréquence photonique donne une indication de l'information 

moléculaire et son mode photonique dans l'échantillon. Ces changements d'énergie et de fréquence 

sont spécifiques à la molécule et apparaissent sous la forme d'une série de pics dans un spectre 

Raman. Les positions et les amplitudes relatives de ces pics correspondent aux énergies 

vibrationnelles associées à des liaisons chimiques spécifiques dans des molécules spécifiques. La 

profondeur visitée par les photons est faible. Cette technique se limite aux couches superficielles 

de l’épiderme. L’inconvénient principal est que le signal mesuré est faible et qu’il peut être masqué 

par la présence d’autofluorescence. Malgré les difficultés liées au signal Raman, cette technique 

prometteuse en développement [118], [119] présente un large éventail d'utilisations dans diverses 

questions biomédicales telles que la détection précoce des lésions néoplasiques [120], 

l’identification des micro-organismes pathogènes [121], [122]. En outre, Vrabie et ses 

collaborateurs [123] ont appliquées des méthodes de séparation de sources sur ce type de signaux 

provenant de biopsies de peaux. Les bandes obtenues à partir de la spectroscopie Raman permettent 

ainsi de différencier un tissu tumoral, par exemple un carcinome basocellulaire, d’un tissu sain 

avec une sensibilité d’environ 100 % et d’une spécificité supérieure à 90 % [124], [125]. Cette 

technique peut être utilisée pour définir les marges lors d’une résection ou ablation chirurgicale 

[126]. Des études faites par Sharma et al., 2015 sur la spectroscopie Raman révèle l’importance de 

cette méthode pour le diagnostic précoce du cancer de la peau [127]. Ces auteurs ont également 

proposé une spectroscopie multimodale comme la réflectance diffuse, Raman et Autofluorecence 

en exploitant une seule distance source-détecteur et une seule longueur d’onde d’excitation [128]. 

En dehors de ces méthodes de spectroscopie optique, on peut citer la méthode basée sur la 

dermoscopie. Le tableau II-1, montre qu’en dermatologie, la Spectroscopie de Raman (SR) est 

importante pour le diagnostic du cancer de la peau et la caractérisation des tissus néoplasiques. 
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Tableau II-1 : Résumé de l’application des méthodes de la spectroscopie. 

Maladie Dispositif/ 

Paramètres 

Résultats Réf 

Mélanome 

Nævus 

pigmentés 

Carcinome 

basocellulaire 

Kératoses 

séborrhéiques 

 

 

Le Spectromètre 

NIR-FT-Raman 

-Changements de bande (bande protéique amide I (1660 cm-1) 

et pics de bande spécifiques aux lipides (1310 cm-1 et 1330 cm-

1) identifiées indépendamment par l'analyse par réseau neuronal 

des spectres Raman. 

-Sensibilité et une spécificité de cette méthode pour le 

diagnostic du mélanome de 85 et 99 %, respectivement ont été 

rapporté. 

 

 

[129] 

 

 

Mélanome 

Carcinome 

basocellulaire 

Spectromètre 

Raman dans le 

proche infrarouge 

avec sonde Raman 

𝜆 =  830 𝑛𝑚, 

𝑃 =  50 −

200 𝑚𝑊 

𝑡𝑒𝑥𝑝 = 20 𝑠 : 

temps d'exposition 

-Analyse totale de 145 spectres Raman des fragments de 

biopsies de peau normale, de CBC et de mélanome ont été 

identifié pour les différences dans la constitution biochimique 

de ces échantillons. 

-Actine, le collagène, l'élastine et la trioléine étaient les 

composés biochimiques les plus importants représentant les 

caractéristiques spectrales des tissus de la peau. 

-Modèle de classification appliqué à la contribution relative du 

collagène III, de l'élastine et de la mélanine en utilisant la 

distance euclidienne comme discriminateur a pu différencier les 

tissus normaux des BCC et des mélanomes. 

 

 

 

[130] 

Mélanome 

Carcinome 

basocellulaire, 

Carcinome 

épidermoïde 

Kératoses 

actiniques 

Nævus 

atypiques, 

mégalocytaires 

 

 

Système intégré 

en temps réel de 

spectroscopie 

Raman 

-Étude réalisée sur 453 patients avec 518 lésions cutanées 

bénignes et malignes.  

-Spectroscopie Raman peut être utilisée pour distinguer les 

lésions cutanées malignes des lésions bénignes avec une bonne 

précision diagnostique.  

-Sensibilité est comprise entre 95 et 99 %, tandis que la 

spécificité est comprise entre 15 et 54 %. 

 

 

 

[131] 
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On peut observer, dans le tableau II-1 que la SR peut être appliquée sur des échantillons de tissus 

in vivo ou non [131], [132]. Les études se concentrant sur un seul type de malignité cutanée sont 

moins nombreuses [133], [134], [135]. Néanmoins, les carcinomes et les mélanomes cutanés ont 

tous deux été pris en compte au cours des recherches. La plupart des articles se sont appuyés sur 

plus d'une méthode d'analyse afin d'obtenir des résultats fiables. Cela démontre qu'une analyse 

complexe est de loin supérieure à des analyses limitées, parce que les modifications dans les 

spectres sont rarement ponctuelles. 

Plusieurs études ont abordés le sujet concernant les carcinomes basocellulaires [135], [136], [137], 

[132]. Ces approches diagnostiques in vivo ont montré de grandes sensibilités (toutes supérieures 

à 90 %), avec une spécificité moindre (allant de 54 à 95 %). Ces résultats prouvent que cette 

méthode est un complément précieux à l'examen clinique pour planifier une ablation chirurgicale 

de tissu (excision). Des études par sondage [131], [132], [130] ont donné des résultats tout aussi 

bons, avec des sensibilités voisines de 100 % et des spécificités supérieures à 85 % [133], [134]. 

Ces résultats prometteurs de la SR permettraient également de concurrencer l'examen histologique 

pendant la chirurgie, d’autant plus qu’il est plus rapide et plus facile à réaliser. En termes de 

discrimination à bande unique, les protéines amides I (autour de 1660 cm-1) se sont avérées être un 

élément important dans la différenciation entre la peau normale et le mélanome [133], [135] bien 

qu'une analyse plus complexe semble être plus fiable [130]. Concernant le diagnostic différentiel 

entre BCC (Carcinome Basocellulaire) et SCC « Squamous Cell Carcinoma ou Carcinome 

squameux », les rapports ne sont pas concluants. Cette direction d'investigation étant d'une grande 

importance et nécessitant des recherches supplémentaires, tant que la planification de l'excision est 

généralement basée sur les données préopératoires. L’un des sujets de grande préoccupation pour 

le chirurgien, concerne la différenciation des lésions pigmentées du mélanome (cancer de la peau 

le plus agressif). En conséquence, plusieurs études ont abordé ce sujet [130], [133], [138]. Par 

exemple, l'examen in vivo [132], [134] est de la plus haute importance, car il oriente la thérapie 

chirurgicale. Ces résultats montrent des sensibilités proches de 100 % et des spécificités allant de 

70 à 78 % [132]. La dermoscopie étant actuellement utilisée pour l'évaluation préopératoire des 

lésions pigmentaires, il est impératif d'effectuer des études comparatives avec la SR avant 

d'introduire cette dernière dans la pratique médicale standard. 
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Les études par échantillonnage ont montré que la SR est bien adaptée pour distinguer le mélanome 

des autres lésions pigmentées [133], [136] de la peau normale ou des tumeurs métastatiques ou des 

BCC [136]. Les bandes spectrales qui peuvent différencier le mélanome de la peau normale, des 

nævus pigmentés ou des BCC, comprennent les lipides [136], les polysaccharides (sucres 

complexes constituées de polymérisation), la tyrosine et l'amide I [133], le collagène III, l'élastine 

et la mélanine [130], la phénylalanine, l'Acide DésoxyribNcléique (ADN) et l'amide I [130]. Ces 

substances montrent une grande variabilité entre les différents articles, et révèlent la nécessité d'une 

analyse complexe des spectres afin de générer des résultats fiables. Deux des avantages les plus 

importants de cette méthode sont son applicabilité à la fois in vivo et in vitro ainsi que sa rapidité 

d'examen et de résultats. Associés aux bons chiffres de sensibilité et de spécificité, ils font de la 

SR l'une des méthodes de diagnostic optique les plus intéressantes pour différencier les lésions 

cutanées bénignes, prémalignes et malignes. Ces performances et résultats de la SR donnent de 

bonnes chances à cette technique d'entrer dans la pratique médicale courante. 

 Dermatoscopie 

En médecine, la dermatologie est une branche d’étude très importante, qui concerne la peau mais 

également les muqueuses et les cheveux, les ongles et les poils appelés phanères. Les travaux de 

recherche s’intéressent à la peau qui est l’un des organes les plus importants du corps humain par 

rapport à sa surface et à sa masse. En effet, la dermatoscopie ou dermoscopie est un examen réalisé 

par un dermatologue sur une région cutanée à l’aide d’un dermatoscope ou d’un vidéo-dermoscope 

pour étudier de façon plus précise diverses lésions de la peau. Le dermatoscope permet de grossir 

la zone observée grâce à une lentille grossissante et une source lumineuse [139]. La profondeur 

examinée dans les tissus épithéliaux peut atteindre, la limite épiderme-derme, une jonction invisible 

à l’œil nu. Un exemple d’un schéma d’un dermoscope à base de sources lumineuses à LED avec 

un grossissement possible de x80 à x160 pixels, très haute résolution (10Mpix) est présentée à la 

Figure II-1. Dans ces tissus cutanés, on distingue schématiquement plusieurs stades d’évolution 

(Figure II-2). Les dermatoscopes récents utilisent une source lumineuse polarisée linéairement. Il 

existe sur le marché différents dermatoscopes. 

 



CHAPITRE II : MÉTHODES OPTIQUES DE DÉTECTIONS DE BACTÉRIES 

 

Thèse unique de Physique-option Spectroscopie multispectrale et traitement d’image-YABLE Didier 37 

 

Figure II-1 : Schéma d’un dermoscope C-Cube. 

 

Figure II-2 : Représentation schématique des différents stades d’évolution du cancer à travers 

l’épiderme et le derme : a) Mutation cellulaire, b) Hyperplasie, c) Dysplasie, d) Carcinomes [145]. 
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II. 3 Méthodes d’imagerie optiques (micro- et macroscopique)  

Actuellement, différentes techniques d’imageries optiques sont utilisées et présentées 

succinctement ci-dessous. Ces techniques d’imagerie optique visent à représenter des images de 

matériaux ou tissus, en surface ou en profondeur, le plus souvent à une longueur d’onde spécifique 

ou dans une seule bande de longueur d’onde. 

 Tomographie par Cohérence Optique (TCO) 

La Tomographie par Cohérence Optique (TCO) ou OCT : pour « Optical Coherence 

Tomography ») est une technique d’imagerie microscopique sensible aux variables d’indice c’est-

à-dire aux dioptres. L’OCT est issue du développement d’une nouvelle technologie biomédicale 

optique non invasive dû aux progrès de l’optique, de la fibre optique et aussi de la technologie 

laser. Ce concept OCT a été introduit pour la première fois en 1987 sous le nom d’OCDR (pour 

optical coherence domain reflectometry) [140], puis d’OCT pour son application en imagerie 

biomédicale [141]. Cette méthode peut fournir des informations structurelles diagnostiques du 

tissu, surtout entre l’épiderme et la jonction dermo-épidermique, à partir de différentes images en 

coupe transversales 2D et 3D de la lumière rétrodiffusée ou rétro-réfléchie par la peau. Elle est 

idéale pour les applications cliniques en temps réel telles que le suivi chirurgical in vivo. L’OCT 

est de plus en plus utilisée dans la recherche clinique sur la peau [142]. Elle produit des images de 

coupes de haute résolution in vivo avec une résolution spatiale de 10 à 20 µm [143]. L’OCT a été 

utilisée jusqu’à présent comme une technique d’imagerie à haute résolution pour diverses maladies 

des yeux [144], du tissu dentaire [145] et de la peau. D’autres travaux de recherche se concentrent 

également sur l’estomac [146], l’œsophage [147], [148] et les tissus hépatiques [149]. Dans ces 

conditions précises de l’imagerie d’estomac et de l’œsophage atteints de métaplasie intestinale, une 

étude rétrospective montre une sensibilité de 100% et une spécificité de 93% [150]. Une analyse 

prospective, confirmée par un examen anatomopathologique, donne une sensibilité de 97% et une 

spécificité de 92% [150]. Par contre, sa technique de réalisation est complexe et le prix des 

systèmes commercialisés important. Un système de tomographie par cohérence optique plein 

champ sensible à la polarisation peut produire des images de tissus de muscle ex vivo à haute 

résolution (Résolution spatiale accrue environ 1 µm par rapport à l’OCT classique). Dans le cas 

d’un carcinome basocellulaire invasif, la délimitation de la marge chirurgicale est difficile à 
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déterminer par OCT à cause de la faible profondeur explorée. Cependant, l’OCT peut être couplée 

à une technique de sensibilité à la polarisation. Cette méthode a l’avantage de faire la différence 

entre tissu sain et tissu tumoral et par conséquent de délimiter des marges chirurgicales pour un 

carcinome basocellulaire invasif [124]. Une étude a été menée sur la tomographie optique 

cohérente, en particulier sur l’accès au tissu profond in vivo [151]. L'utilité et la précision de la 

technique de l'OCT dans le diagnostic et le suivi des tumeurs cutanées cancéreuses et non 

cancéreuses sont indiquées dans le tableau II-2 ci-dessous. 

Tableau II-2 : Résumé de l’application de la technique OCT pour le diagnostic du cancer de la peau 

Maladies Dispositifs/ 

Paramètres 

Résultats Réf. 

 

Carcinome 

basocellulaire 

(BCC) 

kératose 

actinique 

(KA) 

Scanner OCT (Risoe 

National Laboratory, 

Roskilde, Danemark) 

𝜆 =  1310 𝑛𝑚 

Bande passante de 

60 𝑛𝑚, 

𝑃 =  20 𝑚𝑊, 

Résolution axiale de 

10 mm, Résolution 

latérale de 20 mm 

-Images OCT des BCC présentent des globules sombres 

correspondant aux îles basaloïdes. 

-Lésions de KA, des points et des stries blancs 

correspondant à une hyperkératose ont été identifiés 

dans les images OCT.  

-Précisions de classification de 73 % (KA) et de 81 % 

(CBC) ont été obtenues par l’utilisation de l'analyse par 

apprentissage automatique. 

 

 

[152] 

 

 

Carcinome 

basocellulaire 

Système OCT à 

source balayée 

(OCS1300SS, 

Thorlabs, 

Dachau/Munich) 

𝜆 =  1325 𝑛𝑚, 

Largeur de bande =

 100 𝑛𝑚, Résolution 

axiale =  12 𝜇𝑚, 

Résolution  

latérale  =  15  𝜇𝑚 

 

-Précision des mesures par OCT et par ultrasons à haute 

fréquence (HFUS) in vivo a été comparée dans cette 

étude.  

-Résultats ont montré que l'OCT était supérieur à 

ultrasons à haute fréquence (l'HFUS) en termes 

d'évaluation de l'épaisseur de la tumeur. 

 

 

[153] 
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 Imagerie Confocale à Fibre Optique (FOCI) 

L’Imagerie Confocale à Fibre Optique ou le FOCI (« Fiber Optical Confocal Imaging en 

anglais ») ou encore la Microscopie Confocale (MC) est une technique d’imagerie optique récente 

associée à la microscopie. C’est une technologie qui permet l'imagerie non invasive des tissus avec 

une résolution et un contraste supérieur à ceux de la microscopie conventionnelle. C’est un 

excellent outil de diagnostic supplémentaire pour l'évaluation in vivo de l'histopathologie de 

nombreuses maladies de la surface oculaire et des troubles du segment antérieur au niveau 

cellulaire [154]. Ces principales caractéristiques découlent de l'utilisation d'une source de lumière 

ponctuelle pour l'éclairage de l'échantillon et du placement d'un trou d'épingle entre l'échantillon 

de tissu et le détecteur. Le microscope par fibres optiques in vivo est un instrument qui permet 

d’analyser l’architecture du tissu et la morphologie de la cellule avec une résolution comparable à 

l’histopathologie standard. Cette méthode a permis d’identifier in vivo des structures cutanées et 

sous-cutanées telles que les mélanomes [155] des lésions épidermoïdes du col de l’utérus [156]. La 

faisabilité in vivo de la technique de microscopie confocale (MC) dans la vessie a permis de montrer 

et de distinguer les tissus cancéreux des tissus normaux de rat. Les premières analyses cliniques 

des études antérieures ont permis de visualiser in vivo des cellules de tissu gastro-intestinal par voie 

endoscopique [157]. Le diamètre de la fibre optique peut être réduit jusqu’au millimètre avec une 

résolution latérale de 5 µm, une résolution axiale de 1 µm et une fréquence d’acquisition de 12 à 

15 µm images par seconde [157]. Par contre, il y a peu de produits commerciaux qui existent et 

leur coût est élevé de par la complexité de réalisation et les caractéristiques spécifiques de 

l’appareil. Quelques performances des applications de MC dans le diagnostic du cancer de la peau 

telles que rapportées dans la littérature sont présentées dans le tableau II-3. 
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Tableau II-3 : Résumé de quelques applications cliniques de la technique de microscopie 

confocale (MC) pour le diagnostic du cancer de la peau 

Maladies Dispositifs/ 

Paramètres 

Résultats Réf. 

 

 

Carcinome 

basocellulaire 

carcinome 

épidermoïde 

 

 

Microscope confocal 

à réflectance NIR 

(Vivascope 1000 ; 

Lucid Inc., 

Rochester, NY, USA) 

-Utilisation de la MC et l'histopathologie comme 

méthodes pour diagnostiquer 137 patients.  

-Résultats ont montré que 106 lésions (total de 129 

lésions prouvées histologiquement étant malignes) ont 

été diagnostiquées comme "malignes" par MC. 

-Différence de 23 lésions a été diagnostiquée comme 

"normale" par MC (6 carcinomes basocellulaires et 17 

carcinomes spinocellulaires), un taux de faux négatif de 

23/129 (17.83 %) , sensibilité 82.17 % et fiabilité 82 %. 

 

 

[158] 

 

 

Carcinome 

basocellulaire 

Système OCT à 

source balayée 

(OCS1300SS, 

Thorlabs, 

Dachau / Munich) 

𝜆 =  1325 𝑛𝑚, 

Largeur de Bande =

 100 𝑛𝑚  Résolution 

Axiale =  12 𝜇𝑚 

Résolution  

latérale =  15 𝜇𝑚 

 

-Précision des mesures par OCT et par ultrasons à haute 

fréquence (HFUS) in vivo a été comparée. 

-OCT était supérieur à l'HFUS en termes d'évaluation 

de l'épaisseur de la tumeur. 

 

 

[159] 

 

Kératose 

actinique 

(KA7) 

Microscope confocal à 

réflectance NIR 

(Vivascope 1000 ; Lucid 

Inc., Rochester, NY, 

USA) 

-Échantillon de quarante-six KA de 44 patients. 

-Évaluation des lésions réalisée par l'examen clinique, 

la MC et l'histologie de routine, sensibilité/spécificité 

des caractéristiques du MC variaient de 80 à 98,6 %.  

 

 

 

                                                 
7 La kératose actinique (KA) est la lésion précancéreuse la plus courante qui se forme sur la peau endommagée par une 

exposition chronique aux rayons ultraviolets (UV) du soleil et/ou d'un bronzage artificiel. 
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Dans le tableau II-3, on peut remarquer, que la MC s’avère être un complément précieux à la 

dermoscopie. Les indices de sensibilités et de spécificités sont globalement élevés, ce qui prouve 

que cette méthode peut devenir un outil utile. 

 Tomographie Optique Diffuse (TOD) 

La Tomographie Optique Diffuse ou en Fluorescence (TOD ou TOF) [160], exploite des 

phénomènes d’interaction lumière-tissu à des longueurs d’ondes spécifiques, et crée des images 

des tissus, en topographie ou en section. Les instruments utilisés pour l’imagerie possèdent 

essentiellement une source monochromatique et une conception optique sans contact (ici, la source 

lumineuse est projetée sur le tissu) pour avoir une plus large surface d’exploration. Dès lors que 

les tissus normaux et pathologiques montrent des caractéristiques différentes (intensité lumineuse, 

durée de vie de fluorescence, etc.), les lésions et les tissus sains peuvent être identifiés par des 

contrastes d’images. Ainsi, les techniques d’imagerie sont également adéquates pour la localisation 

de tumeurs. En revanche, afin d’obtenir des images spectrales les plus contrastées possible, les 

longueurs d’ondes d’excitation et de détection doivent être optimisées a priori pour une application 

donnée, ce qui nécessite de recourir souvent à la méthode spectroscopique [161], [162]. Le tableau 

II-4 résume quelques performances diagnostiques des lésions pigmentées par les méthodes 

optiques référencées. 
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Tableau II-4 : Performance diagnostique des lésions pigmentées par différents types de spectroscopie 

Méthodes optiques Longueur 

d’onde 

(nm) 

Se8(%) Sp9(%) Caractéristiques 

extraites du signal 

recueilli 

Références 

Réflectance diffuse 700-780 77 91 Discrimination entre 

nævi et mélanomes 

[163] 

Imagerie multispectrale 461, 940 46 89 Surface de la lésion et 

courbe spectrale 

 [164] 

 

Réflectance diffuse 

 

Fluorescence UV excitation 

 

390-720 

 

355 

 

82 

 

91 

 

67 

 

93 

Épiderme normale 

vs. Néoplasie intra-

épithéliales du col de 

l’utérus haut (CIN II 

et III) 

 

[165] 

 

 

Fluorescence excitation  

 

 

337, 380 

et 460 

 

 

88±1,4 

 

 

70±1 

Lésion intra-

épithéliales 

épidermoïdes (SILs) 

des épithéliums 

normaux et des 

inflammations du col 

de l’utérus 

 

 

[166] 

 

Réflectance 

 

390-600 

 

86±4 

 

80±8 

Cancer des ovaires 

vs. Néoplasmes 

bénins et ovaires 

normaux 

[167] 

 

                                                 
8 Se : probabilité pour un sujet malade de présenter un test positif, c’est le quotient de sujets malades 

avec test positif divisé par le nombre total de sujets malades. 

9 Sp : probabilité pour un sujet sain de présenter un test négatif, c’est le quotient de sujets sains avec 

test négatif divisé par le nombre total de sujets sains. 
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Il est noté que la spectroscopie de réflectance diffuse apparaît donc dans ce tableau comme capable 

d’établir un diagnostic de malignité avec une sensibilité et une spécificité de 77 et 91% pour l’une 

des études et de 82 et 67% pour l’autre étude. Cette technologie optique d’imagerie cutanée 

noninvasive innovante permet la visualisation in vivo en temps réel de la peau en coupe verticale, 

similaire à l’histologie, de haute résolution à un niveau cellulaire (résolution spatiale isotrope 

∼1 𝜇𝑚 et profondeur de pénétration à 500 𝜇𝑚). 

II. 4 Imagerie multi ou hyper-spectrale. 

L’imagerie multi-spectrale ou hyper-spectrale est une combinaison de l’imagerie optique et 

spectroscopie. Du fait de la technologie actuelle, on distingue deux approches pour former une 

image hyper-spectrale. Ces deux approches possèdent soit une grande définition spectrale avec les 

capteurs linéaires et un système de balayage (une compatibilité difficile avec l’endoscopie), soit 

une définition spectrale délicate avec des capteurs matriciels et un système de filtres. La méthode 

d’imagerie multi-spectrale apporte un nombre plus limité de quelques bandes spectrales discrètes 

et ne permet pas de reconstituer un spectre. La méthode d’imagerie hyper-spectrale apporte un 

« cube de données » d’informations spectrales étroites (≤ 10 nm) de l’image entière à chaque 

longueur d’onde d’intérêt et permet d’obtenir un spectre à chaque pixel (figure II-3).  



CHAPITRE II : MÉTHODES OPTIQUES DE DÉTECTIONS DE BACTÉRIES 

 

Thèse unique de Physique-option Spectroscopie multispectrale et traitement d’image-YABLE Didier 45 

 

Figure II-3 : Conception de spectroscopie-imagerie : un spectre global est enregistré pour 

chaque pixel de l’image [168]. 
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Figure II-4 : Dessin d'un système d'imagerie endoscopique de fluorescence [169]. 

 

Ces études ont abouti au développement des systèmes d’endoscopie de fluorescence. L’endoscopie 

de fluorescence par lumière induite permet d’observer dans le champ visuel de l’endoscope, une 

information spatiale de fluorescence (exogène ou endogène). Cette information est obtenue à l’aide 

d’une source d’excitation de fluorescence spécifique. La figure II-4 indique le schéma de principe 

d’un imageur. L’image directe de fluorescence est présentée à partir de la combinaison de plusieurs 

images obtenues dans les bandes différentes du spectre de fluorescence. Un traitement d’images 

adapté permet d’obtenir une image en fausses couleurs représentant la valeur des indicateurs des 

spectres caractéristiques des tissus anormaux. Ces systèmes servent à exploiter les résultats des 

analyses de la spectroscopie pour apporter une information spectrale sous la forme d’image de la 

même taille et de la même résolution spatiale qu’en lumière blanche classique acquise dans 

différentes branches spectrales (résolution de deux ou trois bandes) [169]. De nombreux travaux 

révèlent l’intérêt de l’utilité de la fluorescence en imagerie endoscopique pour l’amélioration de la 

perception de contraste entre les zones saines et tumorales in vivo sur les tissus frais excisés [170] 

et in vivo in situ [171], [172]. D’autres études ont déjà été menées sur l’utilisation de l’imagerie 

basée sur l’Autofluorescence (EAF ou endoscopie d’Autofluorescence) et de l’endoscopie 
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conventionnelle (ELB ou endoscopie en lumière blanche) pour détecter les lésions néoplasiques 

intra-épithéliales bronchiques [173]. En 2002, un recensement a été effectué sur la spectroscopie 

et l’imagerie de fluorescence appliquées au diagnostic des lésions colorectales (carcinomes et 

dysplasies). Les carcinomes et dysplasies sont des différentes lésions de la peau qui peuvent 

apparaître à la surface ou à l’intérieur de celle-ci. Ces lésions peuvent être localisées ou étendues. 

Les lésions intéressantes, ici, sont celles associées aux cancers de la peau. Le carcinome 

basocellulaire concerne les kératinocytes qui constituent en majorité l’épiderme. C’est le cancer le 

plus fréquemment rencontré. Il représente 75% des cancers de la peau en France [173]. Il se 

développe principalement au niveau du visage, par exemple au niveau du nez. Après avoir 

développé quelques techniques de caractérisation du tissu cutané, on va, dans le paragraphe suivant, 

exposer quelques méthodes de diagnostic optique du cancer de la peau. Les technologies avancées 

d'imagerie optique ont connu une visibilité accrue dans la recherche médicale. La preuve, elles 

permettent une investigation sans marquage et non destructive des tissus, qu'ils soient excisés ou 

vivants. En outre une multitude d'études ex vivo prouvent l'applicabilité de ces approches 

d'imagerie optique, un transfert de diverses modalités vers le diagnostic in vivo est également en 

cours. De plus, la combinaison des techniques d'imagerie optique, appelée imagerie multimodale, 

permet d'améliorer la fiabilité du diagnostic en raison de la nature complémentaire des informations 

récupérées. On a discuté des avantages et des limites potentielles des méthodes d'imagerie et on a 

souligné les possibilités de développements futurs. 
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II.4.1 Classification des ondes électromagnétiques Méthode optique 

Les méthodes optiques de détection font appel à différentes longueurs d’onde allant du visible 

jusqu’au proche infrarouge figure II-5. Ces techniques permettent d’exploiter les effets de la 

lumière sur les cellules et les tissus biologiques afin de traiter une maladie. La preuve, la chirurgie 

laser pour le traitement de l’ablation et la cautérisation, la photothérapie, la polarimétrie est utilisée 

pour mesurer l'humeur aqueuse des yeux humains à deux longueurs 532 nm et à 633 nm [174]. En 

outre, l’utilisation de la tomographie par cohérence optique permet de mesurer la variation de la 

différence de trajet optique en fonction de la variation du glucose sanguin dans les tissus de la peau 

[175]. L'énergie des photons (Tableau II-5) étant inversement proportionnelle à la longueur d'onde, 

plus les longueurs d'onde sont courtes, et plus le rayonnement est donc dangereux. Les ondes 

électromagnétiques sont généralement décrites par l'une des trois propriétés physiques suivantes : 

la fréquence f, la longueur d'onde λ ou l'énergie du photon E. Le tableau II-4 suivant donne un 

récapitulatif des principales régions spectrales des ondes électromagnétiques. 

 

 

Figure II-5 : Représentation des principales bandes du spectre électromagnétique [176]. 
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Tableau II-5 : Récapitulatif des principales régions spectrales des longueurs d’ondes. 

Intervalles de longueur 

d’onde 

Applications 

médicales 

Domaine 
𝐄𝐧𝐞𝐫𝐠𝐢𝐞(𝐉) =

ℎ𝑐0

𝜆
 

 

  10−14 à 10−11 𝑚  Rayon γ 10−11 à 10−14  

10−11 à 10−8 𝑚  Rayon Χ 10−14 à 10−17  

10 nm à 400 nm 

UV extrêmes : 10 nm-

200 nm 

UV porches: 200 nm-

400 nm 

UVC: 100 nm-280 nm 

UVB: 280 nm-315 nm 

UVA : 315 nm- 400 nm 

 

 

 

Chirurgic laser 

 

 

 

Ultraviolet 

 

 

 

2.10−16 à 5. 10−19 

 

400 nm à 700 nm 

Violet : 400 nm-446 nm 

Bleu: 446 nm-500 nm 

Vert: 500 nm-578 nm 

Jaune: 578 nm-592 nm 

Orange: 592 nm-620 nm 

Rouge : 620 nm-700 nm 

 

 

 

Photothérapie 

 

 

 

Lumière visible 

 

 

 

 

 

 

5. 10−19 à 2,8. 10−19 

 

700 nm à 1 nm 

IR proches : 0.7 µm à 5 µm 

IR moyens :
 
5 µm à 30 µm 

IR Lointain : 30 µm à 

1000 µm 

  

 

Infrarouge 

 

 

5.10−19 à 2.8. 10−19 

 

1 mm à 10 cm  Micro-ondes et 

radar 
2. 10−22 à 2. 10−24  

˃ 10 cm  Radio > 2.10−24  

ℎ = 6.64 × 10−34𝐽. 𝑠 : la constante de Planck, 𝑐0 = 3. 108𝑚. 𝑠 : la célérité de la lumière dans le vide, 

𝑐 =  𝑐0 𝑛⁄  
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II.4.2 Méthode optique pour le diagnostic du cancer de la peau 

Dans ce paragraphe, on présentera succinctement les techniques de diagnostic. 

-L’échographie, c’est une méthode basée sur l’utilisation d’ultrasons. Les travaux antérieurs ont 

révélé que cette méthode permet de mesurer l’épaisseur cutanée et la fermeté par analyse de la 

densité [177]; [178]. Par contre, ces études posent des difficultés de coût et surtout d’éthique. En 

effet, lors des tests cliniques, il y a peu de recul sur le produit utilisé et il n’est pas envisageable 

d’effectuer des biopsies pour analyser la peau plus en profondeur. Seules des analyses non ou peu 

invasives peuvent être réalisées chez l’Homme. Par conséquent, des modèles cutanés in vitro sont 

actuellement en développement.  

-Le scanner aide à faire le bilan d’excitation du cancer dans le cadre de la tumeur infiltrant de la vessie 

(recherche de métastases) et de faire l’étude du retentissement sur le haut de l’appareil et de rechercher 

des adénopathies (ganglions augmentés du volume) [179]. 

De tout ce qui précède, il apparaît que les méthodes optiques de détection telle que la spectroscopie de 

réflectance diffuse possèdent un potentiel de caractérisation de la peau par couche. La DRS 

présente un contenu spectral moins riche mais on l'utilisera pour sa capacité à caractériser de façon 

macroscopique les propriétés optiques de la peau. Nous avons choisi de privilégier une approche 

totalement non-invasive et donc de se consacrer à la spectroscopie de réflectance diffuse. Aussi, 

on note que les techniques de diagnostic in vivo ont révolutionné la médecine en améliorant la 

capacité du médecin à détecter et à diagnostiquer les maladies, ainsi qu'à révéler les caractéristiques 

anatomiques internes pour guider les décisions de traitement. Le point suivant parlera de la 

spectroscopie de réflectance diffuse et son principe d’application. 
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II.5 Spectroscopie de Réflectance Diffuse 

II.5.1 Définition 

La spectroscopie de réflectance diffuse (SRD) est une technique rapide et non invasive 

potentiellement abordable qui prend de plus en plus d’importance dans les applications 

biomédicales telles le diagnostic et le traitement des maladies de la peau [180]. Cette technique est 

sensible aux propriétés de diffusion et d'absorption du tissu, sur une large gamme de longueurs 

d'onde. Les spectres DRS acquis sont formés par la lumière réfléchie ou transmise, partiellement 

absorbée et diffusée. Ces spectres DRS peuvent être acquis généralement de deux manières, soit 

par spectroscopie ponctuelle ou par spectroscopie hyper spectrale l'imagerie [181]. Elle peut donc 

fournir des spectres contenant des informations précieuses sur la morphologie du tissu normal ou 

anormal, ainsi que sur le contenu en chromophores (hémoglobine, mélanine, bilirubine et eau, par 

exemple). L'utilisation de la DRS pour le diagnostic des tissus est basée sur le fait que de 

nombreuses pathologies tissulaires présentent des changements d’architectures significatives aux 

niveaux cellulaire et subcellulaire qui peuvent être mis en évidence par des mesures spectrales de 

la lumière réfléchie diffuse. En outre, une expérience spectroscopique permet l’étude de 

l’interaction entre la matière et le rayonnement (voir figure II-6) [182]. Par exemple, 

l’affaiblissement du flux lumineux au cours de la traversée de l’échantillon d’épaisseur 𝑙 peut-être 

décrit par cette interaction. 
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Figure II-6 : Schéma des différents mode d'interactions lumière-tissus en réflexion et en 

transmission (absorption, diffusion, élastique et inélastique, fluorescence [182]. 

 

II.5.2 Principe de la spectrométrie 

Le principe de la spectrométrie ou de la spectroscopie de réflectance diffuse consiste à envoyer un 

faisceau lumineux vers un échantillon et à détecter la lumière réfléchie par sa surface dans de 

nombreuses directions dans la coupole ou l'hémisphère entourant la surface. Le mécanisme général 

par lequel la peau réfléchit la lumière de façon diffuse n'implique pas seulement la surface de la 

peau, mais aussi la présence des centres de diffusion situés sous la surface de la peau. Lors de la 

mesure des changements du spectre de réflectance diffuse, on peut obtenir des informations sur les 

changements des centres de diffusion et donc des structures spécifiques de la peau. Contrairement 

aux techniques de fluorescence, la SRD ne fournit pas d'informations sur la composition chimique 

des tissus de manière directe, mais avec l’utilisation de certains modèles analytiques du transport 

de la lumière dans les tissus biologiques [183], ou des méthodes numériques [184]. Ainsi, certains 

constituants de la peau peuvent être déterminés (par exemple, l'hémoglobine et la Mélanine).  
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Tableau II-6 : Applications cliniques de la spectroscopie de réflectance diffuse pour le diagnostic des 

maladies de la peau 

Maladies Dispositifs/ 

Paramètres 

Résultats Réf. 

 

 

Mélanome 

Nævus 

commun 

Nævus 

dysplasique 

Couplage d’une 

sonde à fibres 

optiques : Fibres 

multimodes de 

400 μm de cœur 

disposées selon 

une configuration 

de 6 illuminations 

autour de 1 

collecte avec un 

espacement fibre-

fibre unique de 

470 μm. 

λ ∈ (550 nm à 

1000 nm) 

-Utilisation de la DRS pour évaluer et discriminer le 

mélanome précoce par rapport au nævus commun et 

dysplasique. 

-Variations de spectres entre les groupes de lésions avec 

différents diagnostics ont été examinées et réduites à des 

caractéristiques adaptées à l'analyse discriminante.  

-Sensibilité/spécificité comprise entre 64-69 % et 72-78 %. 

Réalisée par un classificateur.  

-classificateurs entre les paires du groupe nævus commun, 

nævus dysplasique, mélanome in situ et mélanome invasif 

présentent des performances meilleures ou similaires à celles 

du classificateur bénin/malin. 

 

 

 

[108] 

Lésions 

cutanées 

malignes 

Système DRS : 

 Spectromètre UV 

 Sonde à fibre 

optique unique 

 

-Bonne corrélation entre les spectres de réflectance diffuse 

et les résultats pathologiques avec une sensibilité et une 

spécificité respectivement de 82 % et 89 %. 

 

[185] 

 

 

Mélanome 

Nævus 

dysplasiques 

Spectrophotomètr

e (Ocean Optics, 

SB2000) Source 

lumineuse : 

source lumineuse 

tungstène-

halogène (Ocean 

Optics, HL-

2000), Sonde à 

fibre optique : λ ∈ 

(460-1.000) nm  

-Dépendance exponentielle du spectre d’absorption optique 

de la mélanine à la longueur d’onde due à un modèle proposé 

pour la structure des protomolécules d'eumélanine. 

-Nouvelle méthode d'analyse des spectres de réflectance 

diffuse, qui permet d'identifier les différences intrinsèques 

des spectres d'absorption entre le mélanome malin et les 

nævus dysplasiques in vivo.  

-Transition histologique entre les nævus dysplasiques et le 

mélanome in situ, puis le mélanome malin, se reflète dans 

les spectres d'absorption de la mélanine. 

 

 

 

[186] 
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Par conséquent, la SRD, qui fournit des données importantes sur la structure et la composition 

chimique des tissus, est aujourd'hui considérée comme une technique appropriée pour le diagnostic 

précoce de certaines maladies, en particulier les lésions cutanées prémalignes ou malignes (Tableau 

II-6 ci-dessus). L’analyse du tableau montre que les tissus biologiques comme les muqueuses ou 

la peau sont des milieux optiquement absorbants et très diffusants. Lorsqu’un tissu biologique est 

illuminé à l’aide d’une source lumineuse large bande, les photons entrant dans le tissu s’y propagent 

en étant diffuses et absorbes. La diffusion dite élastique s’opère sans perte d’énergie (les photons 

gardent la même longueur d’onde tout au long de leur propagation). Une partie des photons 

ressortant du tissu est captée par des instruments de mesure spectroscopique ; en configuration 

métrologique de réflexion, la mesure est effectuée sur le même plan que celui d’incidence de la 

lumière d’excitation. La quantité de photons qui sort du tissu dépend des paramètres optiques du 

milieu biologique, qui peut notamment s’exprimer sous la forme des coefficients de diffusion µs, 

d’absorption µa et d’anisotropie (𝑔). Donc, la mesure de l’intensité de lumière rétrodiffusée donne 

une information, sur ces 3 paramètres caractéristiques des tissus à une échelle macroscopique. Un 

instrument d’un système spectroscopique à faisceau est présenté à la figure II-7. Cet instrument 

permet de déterminer les coefficients d'absorption et de diffusion µ𝑎 et µ𝑠
′  de la peau. Il se compose 

d'une lampe halogène au tungstène avec une bande spectrale (400-900 nm) comme source 

d'excitation, une sonde fibrée pour l'éclairage et la détection de la lumière sur la surface de la peau 

à plusieurs distances de l'éclairage. Un spectromètre à fibre optique Ocean Optics HR2000 est 

utilisé pour la détection et enregistre les spectres de la lumière rétrodiffusée à la surface des tissus. 

Une platine motorisée est utilisée comme commutateur optique pour lire chacune des différentes 

fibres de détection, c'est-à-dire à chaque distance du point d'éclairage. Un PC contrôle la mesure 

d’acquisition en moins de cinq secondes et traite les données acquises afin d'en extraire les 

propriétés d'absorption et de diffusion du tissu selon une méthode décrite dans la section suivante. 

Le système est portable et facile à utiliser. 
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Figure II-7 : a) Schéma de l'instrument de spectroscopie à réflectance diffuse à résolution spatiale et 

des extrémités de la sonde à fibres, détail sur les deux embouts de sonde b) la mesure sur la peau, c) 

la détection sur le spectromètre 

 

La sonde placée sur la zone à lire (virole de mesure) est constituée d’une fibre d’éclairage (500 μm 

diamètre du noyau) avec une lumière blanche et un réseau de fibres optiques pour la détection 

(noyau de 300 µm de diamètre) situé à six distances différentes (environ tous les 50 μm) de la fibre 

d'éclairage (figure II-7b). La géométrie de la collection (distances et disposition des anneaux) est 

optimisée pour les mesures cliniques. Sur la détection virole de la sonde (figure II-7c), les fibres 

appartenant au même anneau, c'est-à-dire à la même distance de l'éclairement sont réunis pour 

former un paquet. La distance entre les différents faisceaux est choisie pour éviter toute diaphonie 

entre les différentes mesures de faisceaux. 
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II.5.3 Avantages et applications 

Les atouts de cette technique sont liés à la forte intensité du signal de diffusion (plusieurs ordres 

de grandeur supérieure au signal d’Autofluorecence) et cela permet d’obtenir un meilleur rapport 

signal sur bruit (RSB) ou (“Signal to Noise Ratio”, SNR) pour la détection. Une simplicité de mise 

en œuvre à l’aide d’une instrumentation compacte et relativement peu coûteux, ainsi que la rapidité 

de mesurer (quelque microsecondes), ce qui constitue un net avantage dans de nombreuses 

applications. La méthode de spectroscopie permet potentiellement la détermination ou la 

caractérisation des propriétés des couches individuelles de la peau (épiderme, derme) [187]. Cela 

pourrait s’avérer nécessaire dans de nombreuses applications telles que le diagnostic du cancer de 

la peau. Une diversité d’études sur les tissus du colon [188], [189], de la vessie [190] du sein, de la 

bouche et de la peau [191], [192], [193] ont montré des résultats prometteurs dans l’application de 

cette technique pour le diagnostic in vivo en cancérologie. Afin de décrire la peau humaine, un 

modèle semi-empirique a été développé [191]. Selon le modèle, la peau est modélisée par un 

ensemble de 4 couches. Chaque couche possède des propriétés optiques différentes. On suppose 

que la quantité de lumière réfléchie par la première couche est négligeable. L’équation ci-après 

illustre ce modèle :  

log (
1

𝑅(𝜆)
) = ∑ 𝐴𝑖(𝜆) + log (𝑅4(𝜆))

𝑛=3
𝑖=1        (2.1) 

Où log (
1

𝑅(𝜆)
) : logarithme de l’inverse du spectre d’extrapolation linéaire par réflectance (LISR), 

Ai :  :l’absorbance d’une des trois premières couches du modèle optique de la peau humaine, et 

log (𝑅4(𝜆) : réflectance de la dernière couche (plus profonde). 

L’utilisation des valeurs de la courbe LISR à plusieurs longueurs d’onde 510 nm, 543 nm, 560 nm, 

576 nm et 610 nm a été réalisée dans plusieurs études [189], [192], [193], [194], [195]. Les auteurs 

ont calculé un indice d’érythème qui permet de quantifier la concentration en hémoglobine du tissu 

cutané. En plus, une correction approximative a été apportée sur le calcul de cet indice afin de 

prendre en compte l’influence de la mélanine sur le résultat. Bien que les indices obtenus dépendent 

de la saturation en oxygène dans le sang, ils peuvent être utilisés comme paramètres de 
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caractérisation de diverses pathologies liées à la variation vasculaire. Un autre modèle a été établi 

par F. Koenig sur la base de l’analyse du LISR [196]. Le modèle était utilisé pour la description de 

la réflectance diffuse mesurée sur la vessie et le colon. En bref, le spectre de réflectance est tout d’

abord converti en absorbance de la façon suivante : 

A(𝜆) = −𝑙𝑜𝑔10
𝐼(𝜆)

𝐼0(𝜆)
= µ𝑎(𝜆). 𝑙       (2.2) 

Puis, un ajustement linéaire est effectué à la courbe entre la région spectrale 640 nm à 820 nm. Cet 

ajustement représente approximativement la contribution de la diffusion optique au spectre 

d’absorbance dans cette bande. Ensuite, il est prolongé vers les longueurs d’onde UV par 

extrapolation linéaire, ce qui permet la couverture de toute la bande spectrale. Cette droite est 

ensuite soustraite du spectre d’absorbance initial pour obtenir une courbe reliée uniquement au 

phénomène d’absorption. Enfin, la concentration du sang est estimée à partir des intensités 

spectrales à 540 nm et 580 nm, qui sont deux pics d’absorption pour déoxy- et oxyhémoglobines. 

Ces paramètres sont utiles pour la discrimination diagnostique entre les tissus néoplasiques et non-

néoplasiques, avec des taux de sensibilité et spécificité de 91% et 60% respectivement. Les auteurs 

ont imputé la basse spécificité à la grande quantité de sang présente au niveau du tissu 

inflammatoire pendant le néoplasie. 
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II.6 Discussion et choix de la méthode optique 

Les méthodes optiques de diagnostic ne nécessitent généralement pas l'ablation de tissus et 

permettent le diagnostic en temps réel. Mais certaines d'entre elles (SR, MC) peuvent aussi être 

appliquées à des échantillons de tissus ou de peau, car elles sont plus rapides que l'examen 

pathologique. La tomographie par cohérence optique s'est avérée être une technique d'imagerie 

efficace pour l'étude de la morphologie de la peau. Ces deux dernières techniques spectroscopiques 

ont été largement appliquées pour acquérir des informations non seulement sur la structure du tissu 

mais aussi sur la composition biochimique des tissus. La spectroscopie Raman a le même objectif 

de caractérisation biochimique des tissus. Cependant, elle a montré de meilleurs résultats dans 

l'établissement de diagnostic différentiel entre les lésions cutanées bénignes, prémalignes et 

malignes. La spectroscopie confocale permet une évaluation visuelle plus directe des tumeurs 

cutanées, étant plus proche de l'examen pathologique et ne repose pas sur des modèles d'analyse 

compliqués. En OCT, la précision du diagnostic clinique de la Kératose Actinique (KA) varie de 

79 à 86 % [197], [198] en termes de sensibilité et de 83 à 100 % [199], [200] en termes de 

spécificité. Plusieurs rapports ont démontré pour le BCC et la KA une excellente corrélation entre 

le modèle de fluorescence et l'histopathologie. La spectroscopie de fluorescence pourrait donc être 

utilisée dans des lésions cutanées cliniquement mal définies (malignes, prémalignes ou bénignes) 

pour mieux délimiter les tissus néoplasiques. La spectroscopie de réflectance diffuse a le potentiel 

de fournir les moyens d'identifier les lésions précancéreuses et cancéreuses. Les informations 

tissulaires obtenues par cette technique spectroscopique pourraient être utiles dans la classification 

des tissus et dans la détection et la caractérisation d'un grand nombre de troubles pathologiques, 

dont le cancer. La spectroscopie de réflectance diffuse a montré des résultats encore meilleurs que 

les autres techniques spectroscopiques citées. La spectroscopie Raman a montré des résultats 

encore intéressants, ses sensibilités s'élevant à plus de 90 % tant pour le diagnostic différentiel entre 

les tumeurs bénignes et malignes ou encore pour évaluer des marges tumorales. La microscopie 

confocale présente l'avantage de fournir des images directes des tissus tumoraux et ne nécessite pas 

d'interprétation mathématique complexe. Néanmoins, elle nécessite une interprétation experte et 

est probablement mieux acceptée par les médecins, car les pairs sont directement impliqués dans 

ses applications. L'application clinique généralisée de ces méthodes optiques dans le diagnostic du 

cancer de la peau est conditionnée par certains facteurs tels que le coût des équipements et de leur 
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maintenance, la formation du personnel pour l'acquisition, le traitement et l'interprétation des 

données, et le temps d'investigation. Le coût des équipements pour ces méthodes optiques est 

différent. Les spectromètres portables à réflexion diffuse sont relativement bon marché alors que 

les spectromètres de fluorescence nécessitent un investissement relativement important en raison 

de la source de lumière spéciale (laser ou lampe) nécessaire pour générer la fluorescence. La 

complexité et les exigences des systèmes OCT concernant les paramètres de la source de lumière 

d'excitation et du module de détection rendent les coûts des équipements assez élevés. Tous ces 

équipements nécessitent une maintenance minimale, surtout en ce qui concerne leur calibration 

périodique. Le fonctionnement de tous ces équipements n'est pas difficile et la formation du 

personnel est assez facile. L'application d'algorithmes pour l'analyse des données et l'interprétation 

des résultats exigent un personnel hautement qualifié et une attention particulière doit être accordée 

à leur formation. Contrairement aux autres techniques de diagnostic du cancer de la peau, qui 

prennent beaucoup de temps (par exemple, l'examen histopathologique), toutes ces techniques de 

diagnostic optique permettent un diagnostic en temps réel. La Spectroscopie de Réflectance Diffuse 

(SRD), malgré une moindre spécificité de mesure, nécessite des instruments plus simples et faciles 

à mettre en œuvre pour la clinique. Par ailleurs, comparée à la technique d’AF, le temps nécessaire 

pour la mesure en Réflectance Diffuse (RD) est plus court, et le rapport signal sur bruit (RSB) est 

bien meilleur. Les spectres mesurés par ces deux méthodes spectroscopiques portent des 

informations liées respectivement à la nature biochimique et morphologique du tissu. L’objectif 

est alors de rechercher les déformations significatives de ces spectres en lieu avec la progression 

pathologique des tissus afin de faire la distinction entre les tissus normaux et ceux pathologiques. 

Notre objectif d’étude est donc le développement d’une méthode spectroscopique pour la 

caractérisation des M. ulcerans in vivo. Ainsi, la SRD semble être une priorité pour notre étude au 

vu de ces meilleurs avantages. L’intérêt de l’utilisation de cette technique de spectroscopie de 

réflectance diffuse en clinique est la richesse d’information spectrale fournie pour une 

caractérisation précise des tissus. 
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II.7 Conclusion sur les méthodes optiques détection 

Ce chapitre a présenté les principales méthodes optiques de diagnostics des bactéries : tomographie 

par cohérence optique, spectrométrie de fluorescence, spectrométrie de réflectance, spectroscopie 

Raman et microscopie confocale. En outre, on a montré que les techniques optiques non invasives 

présentées dans ce chapitre (OCT, DFT, DRS, SR, MC) se sont avérées efficaces dans le diagnostic 

des maladies bénignes et malignes de la peau. Ces méthodologies optiques sont polyvalentes et 

comprennent des techniques qui peuvent recueillir une grande variété d'informations sur de 

multiples composants de manière non invasive, ce qui présente d'énormes perspectives d'avenir en 

termes d'implications cliniques. Sur la base des résultats présentés, on peut prévoir que ces 

techniques trouveront potentiellement leur place dans la pratique médicale et que de nouveaux 

équipements plus avancés de diagnostic optique seront développés et mis sur le marché. Pour y 

parvenir, les efforts de la communauté scientifique, de la communauté médicale et des fabricants 

devraient converger. Dans cette compétition dans la recherche de méthodes, il apparaît aussi que 

le diagnostic précoce de l’ulcère de Buruli représente un enjeu majeur dans la prise en charge pour 

l’ensemble de la communauté scientifique souhaitant disposer d’un dispositif de détection de la 

mycolactone A/B en vue de réduire le fardeau que cette maladie occasionne pour la population 

cible. La caractérisation optique de M. ulcerans sera l’objet du chapitre suivant. On verra que ce 

domaine a également suscité un intérêt grandissant et que les efforts des scientifiques ont été menés 

sur plusieurs axes afin d’essayer de trouver un dispositif de détection de la bactérie.  
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CHAPITRE III : DÉVELOPPEMENT DU MATÉRIEL 

III.1 Introduction 

Comme on l’a vu dans le chapitre précédent, l’ulcère de Buruli est une maladie nécrotique de la 

peau causée par l’infection à M. ulcerans, et dont les lésions cutanées sont dues à la sécrétion de 

l’exotoxine appelée mycolactone A/B par la bactérie elle-même. En effet, les changements de la 

concentration en mycolactone au cours du temps sont directement liés à la pathogénèse de l’ulcère 

de Buruli. Si la maladie n'est pas diagnostiquée ou traitée de manière appropriée, elle entraîne une 

déformation irréversible des membres du corps, un handicap fonctionnel et des infections 

secondaires potentiellement mortelles. Bien que des efforts aient été menés pour rendre le 

traitement et le diagnostic de la maladie relativement efficace, les programmes de contrôle restent 

coûteux et peu adaptés aux conditions de terrain. Or, dans le but d'améliorer la détection et la 

gestion de l'ulcère de Buruli, il est essentiel de disposer d’une méthode de caractérisation optique 

de l'ulcère de Buruli par réflectance diffuse à l'aide d'un éclairage à LEDs. Une méthode de 

diagnostic par voie optique est choisi car elle est à la fois moins invasive et moins coûteuse. Avant 

d’aborder la détection de M. ulcerans, on définira les caractéristiques optiques de la peau humaine, 

qui représentent l’objet de ce chapitre. 

III.2 Peau humaine 

Avant de détailler les caractéristiques physiologiques de la peau menant à son ulcération, il est 

important et fondamental d’apporter une appréciation détaillée du développement, de la structure 

et de la fonction de la peau humaine pour comprendre les maladies qui ont pour origine ou pour 

cible la peau et de décrire l'architecture puis les fonctions de cet organe. Comme illustré (Figure 

III-1), il convient de rappeler ici que la peau humaine est composée de trois couches principales 

superposées de la superficie vers la profondeur : l'épiderme (couche superficielle), le derme 

(couche intermédiaire) et l’hypoderme (couche profonde). La peau est un tissu en constant 

renouvellement. Elle a le caractère d’être à la fois imperméable comme une frontière intérieure-

extérieure, et perméable comme une zone d’échange privilégiée. La peau est perméable, parce que 

des substances peuvent entrer dans la peau ou la traverser selon plusieurs mécanismes. La diffusion 

peut être, soit simple (la substance passe toute seule pour équilibrer sa concentration de part et 

d’autre), soit facilitée par des enzymes, ou soit activée par des pompes spécifiques. 



CHAPITRE III : DÉVELOPPEMENT DU MATERIEL 

 

Thèse unique de Physique-option Spectroscopie multispectrale et traitement d’image-YABLE Didier 63 

 

 

Figure III-1 : Structure de la peau humaine : différents tissus et couches cellulaires représentés, 

mécanismes physiologiques et variation espèces moléculaires au cours de l'ulcération cutanée et de 

la cicatrisation [201]. 
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III.2.1 Épiderme 

L'épiderme est la couche la plus superficielle de la peau et joue le rôle de barrière. C’est la couche 

la plus fine des trois couches avec une épaisseur qui varie de 0.05 mm au niveau des paupières et 

de 1 à 1.5 mm sur les paumes et la plante des pieds [202]. Cette épaisseur varie donc en fonction 

de la localisation sur le corps. Elle est en moyenne 0.2 mm d’épaisseur. L’épiderme est réparti en 

quatre sous-couches cellulaires (de la profondeur à la superficie) (voir figure III-1) qu’on énuméra 

ci-dessous :  

La couche basale (stratum basal) ou couche des cellules basales, la plus profonde, est le lieu de 

naissance et de la multiplication des cellules qui constituent l'épiderme : les kératinocytes et les 

mélanocytes. Les kératinocytes ou cellules épithéliales, les plus nombreuses, représentent 80% de 

l’ensemble des cellules épidermiques. Ces kératinocytes ont une forme parallélépipédique puis 

produisent la kératine, protéine aux vertus protectrices. Ces kératinocytes se différencient et se 

déplacent progressivement vers les couches supérieures de l'épiderme pour former ainsi la couche 

granuleuse et le stratum corneum. Au cours de ce processus de déplacement, les kératinocytes 

modifient leurs structures et leurs fonctions physiologiques. Cette progression cellulaire de la 

couche basale à la surface de la peau dure environ 30 jours mais elle est accélérée dans les maladies 

comme le psoriasis. Les mélanocytes (13% des cellules) produisent, sous l’effet des rayons 

ultraviolet, les mélanomes porteurs d'un pigment foncé appelé, la mélanine, et les autres cellules 

sont dispersées parmi les kératinocytes des cellules [201]. La mélanine est responsable de la 

pigmentation de la peau et joue donc un rôle déterminant dans la photo-protection. Les mélanocytes 

restent dans la couche basale, alors que les mélanomes, phagocytés par les kératinocytes, atteignent 

les couches superficielles [203]. Ces mélanocytes sont des cellules dendritiques qui distribuent des 

paquets de pigments de mélanine dans les mélanomes aux kératinocytes environnants pour donner 

à la peau sa couleur. Le nombre de mélanocytes ne diffère pas beaucoup entre les types de peau. 

C'est plutôt la nature de la mélanine et la taille des mélanomes qui expliquent les différentes 

apparences ; 

 La couche épineuse (ou stratum spinosum, couche des cellules piquantes), les 

kératinocytes y sont cubiques ; 
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 La couche granuleuse et la couche de transition (ou stratum granulosum et stratum 

lucidum, couche des cellules granuleuses) empêche la perte en eau de la peau grâce à des 

kératinocytes de forme aplatie. À partir de la couche de transition, les kératinocytes n'ont 

plus de noyaux ; 

 La couche cornée (stratum corneum, couche des cellules cornées) sur une vingtaine de 

microns est la couche la plus externe de l’épiderme, jouant le rôle de barrière. Cette couche 

cornée, épaisse de 10 à 20 microns sur la majeure partie du corps, empêche non seulement 

d'éventuels microbes ou poussières de pénétrer la peau, mais elle la protège aussi des 

agressions extérieures (abrasion ou changement de température). 

L'épiderme est rattaché au derme par jonction dermo-épidermique. La jonction dermo-épidermique 

est un réseau complexe de protéines et de glycoprotéines qui s'étendent de l'intérieur des 

kératinocytes basaux dans le derme superficiel. Cette jonction élabore à la fois les kératinocytes 

basaux et les fibroblastes dermiques [204]. Elle joue un rôle fondamental comme support 

mécanique de l’épiderme, contrôle les échanges de produits métaboliques entre les deux 

compartiments et laisse passer divers types cellulaires (cellules de Langerhans, lymphocytes) lors 

des processus immunologiques et inflammatoires. Ce sont ainsi généralement ces différentes 

couches qui pourront être imagées pertinemment par des méthodes d’imagerie optique. Outre 

l'adhésion, les composants de la jonction dermo-épidermique contribuent également à la migration 

des cellules (par exemple, lors de la cicatrisation des plaies) ainsi qu'à la migration des événements 

de signalisation des épithéliaux. On trouve dans la jonction dermo-épidermique aussi du collagène 

de type IV et de type VII qui lui confèrent des propriétés mécaniques de support [205]. 



CHAPITRE III : DÉVELOPPEMENT DU MATERIEL 

 

Thèse unique de Physique-option Spectroscopie multispectrale et traitement d’image-YABLE Didier 66 

 

 

Figure III-2 : Coupe histologique de l'épiderme et du derme humain, c : couche. 

 

Dans ce qui suit, on va décrire les propriétés physio-anatomiques de chaque sous-couche. 

La couche basale (stratum basale ou couche des cellules basales) est la sous-couche la plus 

profonde de l'épiderme et est composée d'une seule couche de cellules basales. Cette sous-couche 

forme la limite avec le derme. Les kératinocytes sont produits dans cette sous-couche. Elle contient 

environ 8 % de l'eau contenue dans l'épiderme. Avec le vieillissement, cette couche s'amincit et 

perd sa capacité à retenir l'eau. Les mélanocytes, qui ont été mentionnés dans la section précédente, 

se trouvent également dans cette couche. 

Le couche épineuse (stratum spinosum ou couche de cellules piquantes) désigne les 10 à 20 

couches qui se trouvent au-dessus de la couche des cellules basales. Les cellules basales, par le 

biais du processus de renouvellement, commence à s’aplatir en remontant vers la couche supérieure 
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(structure granuleuse). Ces cellules sont appelées cellules piquantes et possèdent de petites épines 

sur l'extérieur de leur membrane. L'épaisseur de cette sous-couche est typiquement de 50 −

150 μm [206]. 

Le couche granuleuse (stratum granulosum (couche de cellules granulaires) et composé de 2-4 

couches de cellules granulaires. L'épaisseur typique est de 3 𝜇𝑚 [206]. Dans cette sous-couche, la 

cornéification, appelée kératinisation, des kératinocytes commence. Au cours de ce processus, les 

organelles telles que les noyaux et les mitochondries commencent à se dissoudre. Les cellules sont 

de plus en plus remplies de fibres de kératine et contiennent moins d'humidité que les couches de 

cellules basales et piquantes. La forme de ces cellules devient beaucoup plus plate au cours de ce 

processus. La couche claire (stratum lucidum) ne se trouve que sur la plante des pieds et la paume 

des mains. Il s'agit d'une sous-couche hautement réfringente. Ses cellules s'aplatissent et deviennent 

plus denses pendant la migration. 

La couche de cellules cornées est la sous-couche extérieure de l'épiderme. Son épaisseur varie de 

8 à 15 𝜇𝑚 [206]. Cette sous-couche est composée de plusieurs couches de cellules plates et dures 

de forme hexagonale, appelées cellules cornées ou cornéocytes. Ces cornéocytes forment la 

première barrière contre les UV. Ce sont des cellules mortes, sèches, sans organites et remplies de 

fibres de kératine. Cette sous-couche empêche la déshydratation excessive du tissu cutané et 

contient généralement 10 à 15 % de la masse d'eau dans l'épiderme, selon l'état de la peau. Les 

cellules cornées sont entourées de lipides intercellulaires. L'un des principaux constituants est la 

céramide, qui joue un rôle crucial dans la rétention d'eau [207]. Les cellules cornées contiennent 

également des composés chimiques spéciaux appelés facteur d'hydratation naturelle (NMF) qui 

jouent également un rôle important dans la rétention de l'humidité de la peau. Le NMF est composé 

de sodium PCA (Acide Pyroglutamique), de sphingolipides et de céramides, de phospholipides, 

acides gras, glycérol, squalane et cholestérol. La peau manquant de NMF et de céramides à 

tendance à être très sèche. 
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III.2.2 Derme 

Le derme est la deuxième couche de la peau, sous la couche épidermique. Cette couche est 

beaucoup plus épaisse que l'épiderme (généralement de 0.3 à 3 mm). Le derme est constitué de 

fibroblastes, les cellules responsables de la synthèse des fibres de collagène, d'élastine, et de 

vaisseaux sanguins. Le collagène assure la résistance mécanique de la peau, alors que l'élastine lui 

donne son élasticité. Par rapport à l'épiderme, le derme contient beaucoup moins de cellules et 

beaucoup plus de fibres.  

Le derme comporte deux sous-couches suivantes : 

 Le derme papillaire, la structure fibreuse est très ordonnée et les vaisseaux sanguins sont 

petits ; 

 Le derme réticulaire, plus profond, se caractérise par des fibres plus denses et 

désordonnées, des vaisseaux sanguins plus gros, et moins de fibroblastes. 

De ce qui précède, on note que la complexité micro-anatomique de la peau, notamment au niveau 

de l’épiderme, rend difficile l'analyse quantitative des propriétés optiques de la peau. Cependant, 

elle peut être considérablement simplifiée en considérant les caractéristiques physio-anatomiques 

de chaque couche de la peau. Comme on a mentionné ci-dessus, l'épiderme et le derme sont très 

différents en termes de composition, d'épaisseur, et de leurs fonctions. Par conséquent, ces deux 

couches peuvent être considérées comme indépendantes l'une de l'autre en termes de 

comportements optiques. En effet, l'épiderme et le derme sont considérés comme des milieux 

optiques indépendants dans les premières études sur l'optique de la peau. Par exemple, la mélanine 

n'est présente que dans l'épiderme. En revanche, l'hémoglobine ne se trouve que dans le derme 

puisqu'il n'y a pas de veines ni de capillaires dans l'épiderme. Par conséquent, on pouvons 

considérer l'épiderme comme une couche de mélanine et le derme comme une couche 

d'hémoglobine lors de l'analyse des propriétés d'absorption de la peau. 

III.2.3 Hypoderme 

Le tissu sous-cutané, ou l’hypoderme, est la troisième couche située sous le derme. Il peut mesurer 

de 0 à 3 mm selon la zone corporelle. On décrit les principales fonctions de la peau humaine ainsi 

que ses composantes. 
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III.3 Caractérisation des propriétés optiques de la peau par DRS 

Dans la partie, on va s’intéresser aux propriétés optiques de la peau. On présentera d’abord les 

grandeurs physiques qui permettront de décrire la propagation de la lumière dans les tissus 

biologiques, puis leurs ordres de grandeur dans les tissus cutanés. Par la suite, on s’intéressera à la 

spectroscopie de réflectance, une technique largement utilisée pour déterminer les propriétés 

optiques des tissus (coefficients de diffusion et d'absorption), permettant la quantification de ces 

grandeurs physiques dans la peau. Enfin, on exposera sur le développement d'un instrument optique 

à faible coût, utilisable dans un environnement clinique, basé sur l'approche de la spectroscopie de 

réflectance diffuse à résolution spatiale. L'idée est d'établir une nouvelle méthode de détection 

précoce de M. ulcerans avant l’ulcération. Les résultats simulés seront présentés. 

 

III.4 Étude théorique de l’optique diffuse 

On introduit dans cette partie les grandeurs physiques couramment utilisées pour décrire l’optique 

en milieux turbides, c’est-à-dire, l'indice de réfraction, les coefficients d'absorption et de diffusion 

et le coefficient d'anisotropie qui est lié à ce dernier. On considère ici, sur le spectre visible et 

proche infra-rouge, les tissus biologiques comme des milieux dits "turbides". Dans ces milieux, les 

tissus biologiques sont estimés comme un milieu optiquement absorbant et très diffusant. Cela veut 

dire que l’étude des propriétés optiques des tissus biologiques est une clé pour suivre l’évolution 

et les changements sur la morphologie et l’état du tissu [208], [209]. 

III.4.1 Indice de réfraction 

On appelle les phénomènes physiques de réfraction d’indice 𝑛 d'un milieu le rapport entre la 

vitesse de la lumière dans le vide c0 et la vitesse de la lumière V(λ) dans le milieu en question. Les 

phénomènes physiques de réfraction et réflexion sont accompagnés par le changement de vitesse 

de la lumière dans les différents environnements physiques du milieu [210]. Cette dépendance est 

donnée par la relation : 

𝑛(𝜆) =
𝑐0

𝑉(𝜆)
         (3.1) 

L’indice de réfraction est une grandeur sans unité et toujours supérieure ou égale à 1. Ce 

phénomène de réfraction est important en optique biomédicale, parce qu’il conditionne non 
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seulement la portion de la lumière dans le tissu pour y interagir, mais aussi l’intensité du signal 

lumineux sortant du milieu biologique pour la détection. Une partie de la lumière est donc réfléchie 

vers le premier milieu et une partie passe dans le deuxième milieu dans des directions définies par 

la loi de Snell – Descartes [211]: 

𝑛1𝑠𝑖𝑛𝜃1 = 𝑛1𝑠𝑖𝑛𝜃2        (3.2) 

Avec 𝑛1 et 𝑛2 représentant les indices de réfraction de chacun des milieux, 𝜃1 et 𝜃2 représentant 

respectivement les angles d’incidences et de réfractions. Une représentation schématique est 

indiqué à la figure III-3. La diffusion résulte des inhomogénéités d’indice de réfraction de la 

lumière qui correspondent aux inhomogénéités physiques des tissus. Dans les tissus biologiques, 

l’indice de réfraction varie typiquement 1.35 à 1.45 selon la teneur en eau du tissu. L’indice de 

réfraction de l’eau est de 1.33 alors que celui d’un tissu complètement déshydraté est de l’ordre de 

1.55. Plusieurs milieux, tels que les matériaux biologiques, présentent des fluctuations d’indice sur 

de petites échelles dûes à la présence de structures telles que les noyaux ou les mitochondries des 

cellules, ce qui entraîne une diffusion de la lumière dans toutes les directions. 
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Figure III-3 : Réfraction de la lumière. 

 

III.4.2 Absorption 

L’absorption transforme l’énergie apportée par le photon en chaleur ou en processus ré-émissif. Le 

premier phénomène concerne la plus grande partie de la lumière absorbée, qui est alors rapidement 

convertie par désexcitation non-radiative en chaleur. Cet échauffement est initialement localisé à 

proximité des chromophores qui absorbent de la lumière, puis se propage par diffusion vers de plus 

grands volumes de tissus. Une petite partie du rayonnement absorbé, particulièrement dans la 
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région des ultraviolets, génère de la fluorescence ou de la phosphorescence. Les données 

d'absorption contiennent des informations quantitatives et fonctionnelles sur les composants des 

tissus. 

III.4.3 Coefficient d’absorption 

Lorsque la lumière éclaire une particule, elle est absorbée/ et ou diffusée selon la longueur d’onde. 

Ainsi, lorsque les photons se propagent dans les tissus, une partie de leur énergie peut être absorbée 

par le milieu biologique. Cette partie d’énergie absorbée est ensuite convertie soit en une autre 

forme d’énergie par l’émission de fluorescence, soit en chaleur. À l’échelle macroscopique, on peut 

définir le coefficient d’absorption à partir de la loi de Beer-Lambert. Pour un faisceau collimateur 

incident à un milieu non diffusant tel que représenté à la Figure III-4 elle s'exprime comme : 

𝐼(𝜆) = 𝐼0(𝜆)𝑒𝑥𝑝⌊−µ𝑎(𝜆)𝑙𝑎⌋       (3.3) 

Où I0 est l’intensité incidente et I l’intensité transmise, µa (λ) est le coefficient d’absorption. µa (λ) 

est fonction de la longueur d'onde et est exprimé en 𝑚−1en unité SI mais plus fréquemment en 

𝑐𝑚−1. 
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Figure III-4 : Un modèle physique de l’absorption ou absorption de la lumière dans un milieu non 

diffusant, 𝑰𝟎 : intensité incidente, 𝑰 : intensité transmise, µ𝒂 : coefficient d’absorption, 𝒍𝒂 : épaisseur. 

 

Le coefficient d’absorption µa (λ), d’après les travaux de Jacques [212], est défini comme la 

probabilité d’absorption d’un photon à une longueur d’onde donnée par distance unitaire dans un 

milieu, qui s’exprime en fonction du coefficient d’extinction molaire 𝜀(𝐿.𝑚𝑜𝑙−1. 𝑐𝑚−1) et de la 

concentration molaire [𝐶](𝑒𝑛 𝑚𝑜𝑙. 𝐿−1) donnée par la relation : 

µ𝑎(𝜆) = 𝑙𝑛(10) ⨯ 𝐶𝜀(𝜆)       (3.4) 

Le terme )10ln(  provient de l’enregistrement historique de,   pour une référence de base. On 

introduit l’absorbance ou la densité optique 𝐴(𝜆), une grandeur physique en fonction de 𝜇𝑎(𝜆) et 

très utilisée pour caractériser l’absorption d’un milieu homogène telle que : 
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𝐴(𝜆) = −𝑙𝑜𝑔10(
𝐼(𝜆)

𝐼0(𝜆)
= µ𝑎𝑙𝑎        (3.5) 

On peut par la suite définir le libre parcours moyen d'un photon avant absorption comme l'inverse 

du coefficient 𝜇𝑎(𝜆) tel que 𝑙𝑎 = 1
µ𝑎

⁄ . L'absorption transforme l'énergie lumineuse, en général en 

énergie thermique, contrairement à la diffusion.  

 

III.4.4 Diffusion 

La diffusion de lumière est une technique précieuse pour l'expérimentateur, puisqu’elle fournisse 

de nombreuses informations sur le milieu qu’elle a traversé et sur la composition cellulaire [213]. 

Généralement, la diffusion de la lumière se produit lorsqu’une onde électromagnétique rencontre 

une particule d’indice de réfraction différent de celui du milieu environnant. Cette diffusion est 

également une interaction, le plus souvent élastique, de la lumière avec la matière au cours de 

laquelle seules la direction et la polarisation des photons incidents sont modifiées. La lumière 

diffusée peut ressortir du tissu, on parle alors de rétrodiffusion. Sous l’effet de l’onde incidente, les 

charges de la particule se mettent à osciller, se transformant ainsi en dipôles oscillants qui 

rayonnent des ondes secondaires à la même fréquence que l’onde incidente. La particule se 

comporte alors comme une source de lumière secondaire avec une distribution angulaire d’intensité 

qui lui est propre, et qui dépend en particulier de la taille de la particule et de la longueur d’onde 

d’illumination. À partir des résultats de diffusion, il est possible de déterminer les dimensions et la 

forme des macromolécules [214]. Le phénomène de diffusion élastique a pour origine des 

changements d'indice de réfraction dans le milieu à l'échelle microscopique. Les caractéristiques 

de la diffusion sont en particulier fonction de nombreux paramètres : la taille relative des 

microstructures diffusantes par rapport à la longueur d’onde, leurs formes, la longueur d’onde de 

la lumière incidente, leurs propriétés optiques (indice de réfraction, conductivité etc…) et leurs 

orientations [215]. Cela se traduit par différents types de régime (Figure III-5) qui permettent de 

décrire analytiquement le phénomène lorsque la microstructure est assimilée à un ensemble de 

particules sphériques : 

 Le régime de Rayleigh, du nom du physicien, qui a écrit en 1871 la première théorie de 

diffusion de la lumière par des petites particules, concerne les molécules ou particules dont 

la taille est nettement très petite devant la longueur d’onde (inférieur à 
𝜆

10
). La diffusion y 
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est quasi isotrope (autant vers l’arrière que vers l’avant) et sensible à la polarisation 

(différence entre les états parallèles et perpendiculaires) ; 

 Le régime de Mie (dont le régime de Rayleigh est un cas particulier), théorie développée 

en 1908, concerne les particules dont la taille dépasse largement la longueur d’onde (de 0,1 

à 10 fois λ). Les indicatrices d’intensité deviennent de plus en plus complexes et la diffusion 

devient anisotrope. Plus la taille du diffuseur augmente, plus la diffusion est dirigée vers 

l’avant et plus les états polarisés perpendiculairement et parallèlement ont des 

comportements similaires ; 

 Le régime de diffraction ainsi que l'optique géométrique lorsque la dimension des particules 

est grande devant la longueur d'onde. 

 

 

Figure III-5 : Représentation montrant le phénomène de diffusion en fonction de la taille de la 

particule ; Diffusion de Rayleigh et diffusion de Mie. 

 

De la gauche vers la droite sur la figure III-5, nous avons l’intensité de la diffusion de Rayleigh 

pour des petites particules, la diffusion de Mie pour de grosses particules, en fonction de la 

direction. L’onde incidente arrive par la gauche. L’on peut aussi définir le coefficient de diffusion 

µ𝑠(𝜆) qui est relié à l’intensité lumineuse I mesurée à la surface d’un milieu non absorbant quand 

il est éclairé par un faisceau collimaté d’intensité 𝐼0 telle que : 
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𝐼(𝜆) = 𝐼0(𝜆°𝑒𝑥𝑝[−µ𝑠(𝜆)𝑙𝑠]       (3.6) 

Par analogie, on peut définir le libre parcours moyen de la diffusion 𝑙𝑠 correspondant à la distance 

moyenne parcourue par un photon entre deux événements de diffusion successifs : 

𝑙𝑠 =
1

µ𝑠
          (3.7) 

L'absorption et la diffusion sont généralement caractérisées par le coefficient d'absorption 𝜇𝑎(𝜆) , 

le coefficient de diffusion µ𝑠(𝜆) qui ne suffisent pas à caractériser la manière dont la lumière se 

propage. De plus le coefficient 𝑙𝑠 ne décrit pas la manière dont la lumière est déviée, il donne 

seulement un ordre de grandeur. Pour une diffusion isotrope, il est nécessaire de décrire le 

phénomène. Dans la plupart des tissus biologiques, la direction de diffusion privilégiée est vers 

l’avant. C’est pour cette raison que l’on introduit la phase de diffusion 𝑓(𝑠,⃗⃗ 𝑠′⃗⃗⃗  ) qui donne la 

probabilité qu’un photon de direction incidente 𝑠 soit diffusé dans la direction 𝑠′. Elle est 

considérée comme dépendante du seul paramètre 𝜽, l'angle de déflection. Pour avoir ainsi une 

indication de la direction privilégiée, on introduit le coefficient d’anisotropie définit par le cosinus 

moyen de l’angle 𝜽. Dans les tissus biologiques, compte tenu de l’étendue de la distribution de la 

taille des diffuseurs (figure III-6) [216], tous les régimes de diffusion peuvent avoir lieu 

simultanément. Il faut toutefois souligner que les caractéristiques de diffusion observées dépendent 

beaucoup des conditions d’observation. En effet, sachant que la diffusion de Rayleigh est isotrope 

et celle de Mie surtout dirigée vers l’avant, la lumière transmise à travers le milieu sera en majorité 

affectée par de grosses particules (diffusion de Mie) alors que la contribution des petites particules 

(diffusion de Rayleigh) sera principalement observée dans la lumière rétrodiffusée. 
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Figure III-6 : Taille typique des différentes structures rencontrées dans les tissus biologiques [216]. 

 

III.4.5 Facteur d’anisotropie  

Le facteur d’anisotropie 𝑔 décrit l’anisotropie de la diffusion, il correspond à la moyenne du 

cosinus de l’angle de diffusion 𝜽. L’angle est formé par la phase de diffusion 𝑓(𝑠,⃗⃗ 𝑠′⃗⃗⃗  ), qui est 

donnée par la relation suivante : 

𝑔 = ∫ 𝑓(𝑐𝑜𝑠𝜃)(𝑐𝑜𝑠𝜃)𝑑(𝑐𝑜𝑠𝜃)
1

−1
      (3.8) 

La figure III-7 montre comment la fonction de phase dépend de l’angle de déflection. Les valeurs 

correspondantes de g sont : 

 𝑔 = −1 Pour une diffusion anisotrope, vers l’arrière de l’onde incidente ; 
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 𝑔 = 0 Pour une diffusion parfaitement isotrope (Rayleigh) ; 

 𝑔 = 1 Pour une diffusion totale vers l'avant (diffusion de Mie aux grandes particules). 

 

 

Figure III-7 : Vue schématique montrant l'angle de déflection θ suite à un événement de diffusion. 

 

III.4.6 Coefficient d'extinction (coefficient d'interaction ou 

d'atténuation totale) 

Les phénomènes d’absorption et de diffusion sont décrits à l’aide du même formalisme. Pour cette 

raison, on les regroupe souvent sous une appellation commune : l’extinction. Le coefficient 

d’extinction noté µ𝑡 est ainsi défini par la relation :  

𝐸𝑥𝑡𝑖𝑛𝑐𝑡𝑖𝑜𝑛 =  𝐴𝑏𝑠𝑜𝑟𝑝𝑡𝑖𝑜𝑛 + 𝐷𝑖𝑓𝑓𝑢𝑠𝑖𝑜𝑛  µ𝑡 = µ𝑎 + µ𝑠     (3.8) 

Il exprime l'atténuation totale de la lumière due à l'absorption et à la diffusion. Le coefficient 

d’atténuation est relié à l’intensité lumineuse balistique 𝐼𝑏𝑎𝑙 mesurée à la sortie d'un milieu 
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absorbant et diffusant lorsque celui-ci est éclairé par un faisceau collimateur d'intensité 𝐼0 définit 

par la relation suivante : 

𝐼𝑏𝑎𝑙(𝜆) = 𝐼0(𝜆)𝑒𝑥𝑝[−µ𝑡(𝜆)𝑙𝑎]       (3.9) 

Dans les sections qui suivent, on explicitera tous ces paramètres après la section basée sur 

l’instrumentation. 

III.5 Instrumentations 

Il s’agit de développer et réaliser un nouveau système portatif intégrant, parallèlement à la 

spectroscopie de réflectance diffuse et passant par l’étude des solutions technologiques optimisées 

comme pour les sources de lumière et la sonde à fibre optique. Cet instrument fibré doit permettre 

d’acquérir et de caractériser rapidement le spectre de M. ulcerans in vivo. Plusieurs problèmes se 

posent et plusieurs hypothèses :  acquisition simultanée et rapide des spectres sur les mêmes 

géométries. Le système doit pouvoir : 

- Fournir une excitation en lumière blanche en un point de la peau afin d’éviter toute variation 

de la source de lumière, 

- Acquérir plusieurs spectres de réflectance et de diffusion élastique correspondant aux 

différentes distances entre la fibre d’excitation et la fibre de réception. 

Parce qu’on veut caractériser et développer un système portatif en clinique combinant un prototype 

de la spectroscopie de réflectance et de fluorescence. La première phase de ce travail à consister à 

l’évaluation de l’instrument. 

Cette méthode a été choisi, car, de nombreux groupes ont déjà étudié la DRS comme outil non 

invasif pour fournir des critères de diagnostic in vivo. Ce type de technique de diagnostic a de 

nombreuses applications telles que le suivi de l'oxygénation des tissus [217],[218], l'évaluation de 

la marge tumorale dans l'épithélium [219], la détection du cancer du sein ou du colon [220], [221], 

le diagnostic de la jaunisse chez le nouveau-né, la pharmacocinétique de la peau [222], [223] etc. 

Récemment, le diagnostic bactériologique de Mycobacterium tuberculosis basé sur la microscopie 

LED a amélioré la sensibilité et la rapidité des techniques. Ainsi, les nouveaux microscopes à 

fluorescence à LED remplacent les microscopes optiques et la coloration de Ziehl-Neelsen. 

L'examen par coloration de Ziehl-Neelsen est ainsi plus sensible, plus rapide et plus facile. Les 
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LED sont excellentes, les lampes à incandescence sont des candidates idéales pour l'éclairage 

général en raison de leur efficacité, de leur fiabilité et de la durée de vie prévue des ampoules 

(jusqu'à 50 000 heures), elles produisent peu de chaleur et ne contiennent pas de matières 

dangereuses [224]. Il s'agit d'un avantage et d'une amélioration considérables. 

 

III.6 Matériels  

III.6.1 Diodes électroluminescentes 

On se propose dans cette partie de décrire un système de spectroscopie adapté à l’imagerie de la 

peau humaine in vivo. Ce système doit être assez compact pour être implémentable sur un dispositif 

portatif. Le système utilise une source lumineuse LED (pour Light-Emitting Diode en Anglais). 

Les LEDs sont en général, moins chères et très facile d’utilisation, puis elles sont basées sur un 

montage de spectroscopie ayant de nombreux avantages. Une DEL (Diode électroluminescente) 

(voir Figure III-8) est fondamentalement un composant optoélectronique émettant de la lumière 

par effet d’électroluminescence. 
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Figure III-8 : Représentation schématique de la structure d’une DEL radiale. 

 

La structure d'une diode électroluminescente typique de nouvelle génération est sus-présentée. La 

puce semi-conductrice proprement dite est montée directement sur le réflecteur parabolique. Ce 

réflecteur parabolique fait partir de la borne de cathode. Il est relié à l'alimentation de l'anode par 

un fil de pontage. L'ensemble est monté dans une enveloppe en époxy transparent de haute qualité 

optique. On note que le petit réflecteur parabolique qui constitue une partie de la cathode de la 

puce, contribuant à garantir que tous les photons générés par la puce sont dirigés vers l'extérieur de 

l'extrémité de l'enveloppe avec un angle de divergence beaucoup plus petit que celui des LEDs de 

la génération précédente, généralement de l'ordre de 60° stéradian. Cette construction à l'état solide 
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permet également de réaliser des études sur un grand nombre de patients. Les LEDs ont été choisi, 

en effet car, elles constituent des sources qui ne sont pas excessivement chères, très compactes (le 

matériau semi-conducteur peut n’avoir une épaisseur que de quelques centaines de microns). De 

plus, les LEDs sont des systèmes à très basse consommation d’énergie du fait qu’elles ont un très 

bon rendement énergétique, à savoir que la majeure partie de la puissance utilisée pour leur 

utilisation est convertie en lumière (elles dissipent peu de chaleur, par exemple). Les LEDs sont 

adaptables avec toutes formes de luminaires. Les LEDs émettent dans un angle solide limité (la 

majeure partie de la lumière qu’elles émettent peut- être ainsi efficacement utilisée). Ainsi les LEDs 

ont des temps de vie très longs (une lampe à LED aura une durée de vie de 10 à 25 ans. Les LEDs 

ne requièrent dont pas beaucoup de maintenance, et sont par ailleurs très simples à alimenter. Par 

ailleurs « l’allumage » d’une LED est instantané à l’application d’un courant électrique, et de même 

il est possible de moduler l’intensité d’émission d’une LEDs à très haute fréquence (par modulation 

du courant appliqué) sans endommager la LED. L’émission des LEDs lorsque l’alimentation 

électrique est continue est d’ailleurs très stable au cours du temps. Notons finalement que les LEDs 

ne contiennent généralement aucun élément polluant ou dangereux. Afin de développer des LEDs 

blanches, deux méthodes principales existent. La première c’est de combiner la lumière émise par 

trois LEDs émettant dans le violet, le vert et le bleu. Et la seconde est donc de placer un 

luminophore à la surface d’une LEDs bleue. La LED excite alors le luminophore, qui réémet de la 

lumière (par phosphorescence) dans un spectre assez large pour produire de la lumière blanche. 

 

III.6.2 Matériels optiques 

III.6.2.1 Fibre optique (FOP) 

Cette section décrit comment divers composants de base peut être combinés pour développer des 

montages instrumentaux pour différents types de mesures spectroscopiques. Les fibres optiques 

ont été choisies comme un moyen de transport de la lumière, Ce choix, parce que de l’optique en 

passant par la télécommunication, les fibres optiques sont utilisées pour transmettre des données 

électromagnétiques. En outre, la fibre optique est un composant largement utilisé qui assure une 
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liaison optique entre un instrument spectroscopique et un échantillon situé à distance. Les 

avantages qu’elles offrent en transmission sont entre autres : 

- La bande passante est plus élevée que celle des câbles en cuivre, 

- Moins de perte de puissance et permet la transmission de données sur de plus longues 

distances, 

- Le câble optique est résistant aux interférences électromagnétiques, 

- La taille du câble en fibre est 4,5 fois supérieure à celle des câbles en cuivre, 

- Ces câbles sont plus légers, plus fins et occupent moins de surface que les fils métalliques. 

- L'installation est très facile en raison de leur faible poids, 

- Le câble en fibre optique est très difficile à administrer car il ne produit pas d'énergie 

électromagnétique, 

-  Ces câbles sont très sûrs lorsqu'ils transportent ou transmettent des données, 

- Un câble en fibre optique est très flexible, se plie facilement et s'oppose à la plupart des 

éléments acides qui frappent le fil de cuivre. 

Pour la transmission des données à l’analyseur, une fibre optique monomode a été utilisée car la 

fibre monomode offre un débit jusqu'à deux fois supérieur à celui de la fibre multimode. 

 

III.6.2.2 Filtre optique passe-bas et fibre optique passe-haut 

On a utilisé les filtres passe-bas de 1 mm (UG11, Schott) et passe-haut (GG420, Schott) qui servent 

à supprimer un certain intervalle spectral. Les signaux de réflectance à l'excitation de 360 nm sont 

filtrés avec un filtre passeur haut (GG420, Schott) de 5mm d'épaisseur qui supprime les longueurs 

d’onde en dessous de 360 nm. Le filtre (UG11, Schott) présente une transmission la plus élevée 

dans les plages de longueur d'onde UV (bande passante). La réflectance est calculée en utilisant 

une référence plate de 50% de gris.  
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III.6.2.3 Matériels optoélectroniques 

III.6.2.4 Spectromètre USB 

La détection et l'analyse du signal optique nécessitent un spectrophotomètre. Cet instrument est 

disponible dans le commerce auprès de nombreux fabricants, ou il peut être construit à partir de 

composants standards. Pour nos travaux, un spectromètre à fibre optique Ocean Optics 

(HR4000CG-UV-NIR) est utilisé pour la détection et enregistre les spectres de la lumière 

rétrodiffusée à la surface des tissus. Comme pour tout spectromètre, la contrainte d’utilisation 

d’une bonne luminosité, le paramètre le plus important de la qualité d’un spectromètre est son 

pouvoir de résolution (ou résolvance). En effet, le pouvoir de résolution d’un spectromètre exprime 

sa capacité de mesure et à séparer deux longueurs d’onde voisines. Plus la résolution spectrale est 

grande, plus le spectre obtenu est détaillé, et plus on peut y mesurer des raies de faible intensité ou 

profondeur. Il est défini par : 

𝑅 =
𝜆

∆𝜆
           (3.10) 

Où λ est la longueur d'onde d’une raie monochromatique à laquelle la résolution est calculée ou 

mesurée et ∆𝜆 désigne la limite de résolution de l’appareil donnée par la largeur à mi-hauteur de la 

réponse impulsionnelle de l’appareil. Un autre modèle de système de spectroscopie est présenté en 

annexe IX. 

On décrit comment divers composants de base peuvent être combinés pour développer des 

montages instrumentaux pour différents types de mesures spectroscopiques. La caractéristique 

commune des mesures spectroscopiques est qu'elles mesurent toutes des propriétés 

spectroscopiques liées à la composition et à la structure moléculaires des espèces biochimiques 

présentes dans l'échantillon d'intérêt. Il existe plusieurs types de mesures spectroscopiques : 

l'absorption, la diffusion (élastique et inélastique) et l'émission. Une expérience spectroscopique 

typique qui permet d'analyser des systèmes biologiques complexes est conceptuellement simple. 

La lumière à une certaine longueur d'onde (ou fréquence 𝜈 = 𝑐 𝜆⁄ ) est utilisée pour irradier un 

échantillon d'intérêt. Ce processus est appelé "excitation". Ensuite, certaines des propriétés de la 

lumière qui émergent de l'échantillon sont mesurées et analysées. Certaines propriétés concernent 

la fraction du rayonnement incident absorbée par l'échantillon ; les techniques utilisées sont 
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appelées spectroscopie d'absorption, par exemple les techniques d'absorption dans l'ultraviolet 

(UV), le visible et l'infrarouge (IR). D'autres propriétés sont liées au rayonnement incident dissipé 

et réfléchi par les échantillons (techniques de diffusion élastique). Les techniques concernées sont 

la fluorescence, la phosphorescence et la diffusion inélastique (diffusion Raman). D'autres 

techniques spécialisées peuvent être utilisées pour détecter des propriétés spécifiques de la lumière 

émise, telles que son degré de polarisation et son temps de décroissance. Un spectrophotomètre de 

base se compose généralement des éléments suivants : 

- Une source de lumière d'excitation ; 

- Des dispositifs dispersifs (filtres optiques, monochromateurs, ou polychromateurs) ; 

- Un échantillon (généralement dans un compartiment avec un porte-échantillon) ; 

- Un détecteur photométrique (équipé d'un dispositif de lecture). 

L'application réussie des méthodes photoniques exige une attention considérable aux détails 

expérimentaux et une bonne compréhension de l'instrumentation. Les spectres enregistrés à savoir, 

le spectre d’absorption, d’émission ou d’excitation représentent l'émission de photons. Le taux 

d'émission ou la puissance des photons enregistrés à chaque longueur d'onde, sur un intervalle de 

longueur d'onde sont déterminés par la largeur des fentes et la dispersion du monochromateur. 

 

III.7 Approche méthodologique 

III.7.1 Installation expérimentale 

Pour caractériser Mycobacterium ulcerans, un système de spectroscopie a été conçu. On a 

développé un prototype constitué d'un capteur optique de résolution standard pour obtenir la 

signature spectrale de cette bactérie en mode contact (Figure III-9). Afin d'évaluer le potentiel de 

notre approche, un instrument prototype a été conçu et fabriqué dans le laboratoire LAPLACE. 

L'instrument consiste en un capteur optoélectronique disponible dans le commerce combiné à un 

système de couplage par fibre optique. Le système de couplage utilise 8 diodes 

électroluminescentes (LED) montées en surface et une fibre optique (FOP), assurant un transfert 

efficace des photons sur la matrice. Le filtre passe court UG11 et le filtre passe long GG420 sont 

utilisés pour isoler une certaine gamme spectrale. Les signaux de réflectance d'intérêt sont collectés 
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à l'aide d'un filtre passe court circulaire G11 en verre coloré (couleur violette) supprimant les 

longueurs d'onde inférieures à 400 nm et 700 nm. Et le filtre passe-bas circulaire GG420 en verre 

coloré (couleur bleue) collecte les signaux de réflectance d'intérêt au-dessus de 400 nm. Ce système 

a été développé pour produire et collecter des modèles de réflectance diffuse en mode d'imagerie 

de contact. On a décrit la conception de l'instrument, présenté le prototype développé et enfin 

évalué les performances du prototype sur des fantômes optiques imitant les tissus. 

 

 

Figure III-9 : Schéma de la configuration expérimentale utilisée pour l'acquisition des spectres. 
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III.7.2 Capteur de lumière 

Afin d'échantillonner la réflectance diffuse de milieux nuageux ou turbides, on a utilisé : 

- Un spectromètre de huit bits pour détecter et enregistrer les spectres de la lumière 

rétrodiffusée sur la surface du tissu, 

- Une fibre optique, un jeu de LED, 

- Une lampe au deutérium comme source d'excitation, 

- Un PC pour contrôler la mesure d'acquisition en moins de cinq secondes et traiter les 

données acquises enfin pour extraire les propriétés d'absorption et de diffusion du tissu. 

Des expériences de validation ont été menées sur des sujets humains en suivant la méthodologie 

utilisée par d'autres auteurs [225], [226] en utilisant la réflectance diffuse échantillonnée à partir 

de milieux diffusants. Aucune étude n'a été réalisée pour obtenir des résultats sur des individus en 

fonction de l'âge, du sexe ou de l'origine ethnique, qui pourraient être liés à la couleur de la peau 

et à la diffusion ou à l'analyse des tissus. Aucun sujet n'a été exclu en raison de l'utilisation d'un 

écran solaire, d'une lotion corporelle ou d'un médicament, ni en raison de la présence de tatouages 

ni d'affections ou de troubles cutanés. La session de mesure consistait à recueillir un spectre de la 

zone test sur les membres du sujet et à acquérir des mesures de réflectance de la zone test. Cette 

zone de test a été choisie pour des raisons pratiques, à savoir la facilité de la mesure avec le 

spectrophotomètre. L'approche la plus intuitive consiste à placer le capteur lui-même en contact 

avec le tissu pour collecter et détecter les photons diffusés, comme proposé dans [227]. 

III.7.3 Mesure de réflectance diffuse 

La réflectance diffuse est une technique qui permet de caractériser les paramètres optiques de la 

peau analysée et de quantifier les phénomènes d'absorption et de diffusion de la lumière. Ainsi, les 

mesures de réflectance de la peau des membres du sujet ont été acquises à l'aide d'un 

spectrophotomètre ultraviolet/visible/néo-infrarouge (spectromètre Ocean Optics) fonctionnant 

dans la région spectrale de 360 à 1300 nm. Le temps d'intégration est ajusté de façon à ce que le 

pic soit à environ 85% du maximum. La source de lumière ou d'illumination est un ensemble de 8 

LEDs (Light-Emitting Diode) comme source d'excitation avec les longueurs d'onde 360 nm, 

365 nm, 470 nm, 530 nm et 610 nm. Ces LEDs ont été utilisées pour générer les signaux de 

réflectance diffuse souhaités. Chaque type de LED est positionné symétriquement sur la périphérie 
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d'un demi-cercle. Elles sont pliées à un angle de 45° pour éclairer uniformément la zone de test. 

Les LEDs sont disponibles dans de nombreuses longueurs d'onde. Elles sont très miniaturisées et 

peu coûteuses, ce qui permet de réduire la taille et le coût des systèmes DRS. De plus, ces 

différentes longueurs d'onde ont été choisies en tenant compte de la réflectivité de l'épiderme, qui 

est de 20% dans les bandes spectrales bleue 470 nm et verte 530 nm, voir la figure III-10 pour 

illustration. On a également pris en compte les principaux absorbants du derme qui sont 

l'hémoglobine avec des maximas à 420 nm, 540 nm et 580 nm pour l'oxyhémoglobine [228]. On 

ne mentionne pas l'hypoderme, la couche profonde de la peau, car notre appareil n'atteint pas cette 

profondeur. 

 

 

Figure III-10 : Profondeur de pénétration de la lumière dans le tissu cutané pour différentes 

longueurs d'onde [229] 
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Sinon, la limitation de notre étude au derme est justifiée par la localisation de Mycobacterium 

ulcerans dans le derme. Mycobacterium ulcerans serait logé dans la région spectrale de 210 nm à 

780 nm. La présence de M. ulcerans dans un organisme a plusieurs conséquences, comme la 

formation d'ulcères. Au niveau cellulaire, les effets biologiques sont multiples. Les plus importants 

sont l'effet immunosuppresseur et l'activité cytopathique (modifications métaboliques, 

biochimiques et morphologiques d'une cellule hôte infectée par un virus). Pour l'effet 

immunosuppresseur, la figure III-11 ci-dessous, présente des informations pertinentes sur le 

mécanisme d'action de la mycolactone, une toxine sécrétée par Mycobacterium ulcerans [230]. En 

effet, une fois que la mycolactone est dans l'organisme, elle phagocyte les macrophages. Elle 

bloque ou paralyse l'activité des phagocytes, ce qui correspond à la production de la toxine puis à 

l'identification d'une première phase de croissance des mycobactéries au sein des macrophages 

(cellules du tissu conjonctif). Les seconds acteurs de l'immunité, les cellules dendritiques sont 

affectés par l'infection. Ces cellules dendritiques sont des cellules présentatrices d'antigènes (CPA) 

et sont activées lorsqu'un pathogène est phagocyté et que les antigènes sont associés ou synthétisés. 

Ces cellules dendritiques sont capables, via le complexe majeur d'histocompatibilité (CMH), de 

présenter les antigènes synthétisés après phagocytose aux lymphocytes, c'est-à-dire aux globules 

blancs. Elles sont donc responsables de la réponse immunitaire à l'interface de l'immunité innée 

(première défense de l'organisme ou barrière physique comme la peau à être touchée par l'infection 

à M. ulcerans). De plus l'immunité adaptative fournit une réponse spécifique à un antigène face à 

une agression [231]-[232]. La présence de mycolactone bloque la migration des cellules 

dendritiques vers les ganglions lymphatiques et recrute les cellules inflammatoires sur le site de 

l'infection. Ces dendrites sont alors incapables de produire les signaux chimiotactiques de la 

réponse immunitaire tels que les chimiokynes [233]. Ceci explique donc l'absence de réponse 

inflammatoire qui se traduit par une diminution de l'activation des lymphocytes T lors de l'infection 

par Mycobacterium ulcerans. 
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Figure III-11 : Modèle des mécanismes biologiques conduisant aux effets cytopathique et 

immunosuppresseurs des mycolactones [233]. 
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III.7.4 Calcul du facteur de réflectance et évaluation des incertitudes 

Le facteur de réflectance spectrale d'un échantillon de tissu cutané donné à chaque longueur d'onde 

peut être calculé à partir de l'équation suivante : 

𝑅(𝜆) =
𝑆(𝜆)−𝑆𝑑(𝜆)

𝑆𝑠(𝜆)−𝑆𝑑(𝜆)
⨯ 𝑅𝑠         (3.11) 

Où S est l'intensité du signal d'un balayage de longueur d'onde d'un échantillon de peau λ, 𝑆𝑠 est le 

signal de référence d'un étalon λ, 𝑆𝑑 est le spectre de la longueur λ et 𝑅𝑠 est le pourcentage 

réflectance spectrale de l'étalon λ substitué de l’équation 3.11. En outre, le logiciel SpectraSuite 

substitue et calcule en interne le pourcentage d'intensité relative 85 % d'un blanc de référence 

10étalon dans le fichier de référence de l'étalon par la relation : 

%𝑅𝑠 =
𝑆(𝜆)−𝑆𝑑(𝜆)

𝑆𝑠(𝜆)−𝑆𝑑(𝜆)
          (3.12) 

Où 𝑆 est l'intensité du signal provenant d'un balayage de l'échantillon de peau à la longueur d'onde 

λ, 𝑆𝑑 l'intensité de l'obscurité à la longueur d'onde λ, , 𝑆𝑠 l'intensité de référence à la longueur d'onde 

λ. Pour obtenir ce résultat, la procédure d'analyse est telle que deux spectres doivent d'abord être 

enregistrés : le spectre de référence , 𝑆𝑠 et le spectre d'obscurité (bruit). 𝑆𝑑 Le spectre de référence 

contient la courbe d'émission de la source, la réponse du réseau, du photodétecteur, l'absorption 

des filtres éventuels et le signal ambiant. Le spectre sombre contient la lumière parasite et le signal 

sombre (bruit) du photodétecteur. Le tableau III-1 résume les données obtenues. Suite aux données 

obtenues, on a étudié les propriétés optiques de la peau. Les mesures ont été obtenues à partir d'un 

signal continu. Les résultats de notre expérience ont été simulés à l'aide des logiciels Matlab et 

Excel 2016. On a ensuite mené une étude sur les propriétés optiques de la peau. 

 

 

 

                                                 
10 Il s’agit du spectre de référence à partir duquel est calculé le facteur de réflectance d’un échantillon. Celui-ci est 

obtenu à partir d’un blanc standard certifié de réflectivité. 
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Tableau III-1 : Longueur d’onde en fonction de l’absorbance 

Longueur d’onde 

[nm] 

Absorbance 

[u.a] 

210 

256 

365 

0.25 

0.30 

0.35 

 

 

III.8 Étude des propriétés optiques de la peau 

III.8.1 Calcul des coefficients d'absorption des couches de la peau 

Pour quantifier les éventuelles modifications des paramètres physiologiques dues à la présence de 

la maladie, une étude d'images de peau saine était nécessaire.  

Ainsi, le modèle optique de la peau a d'abord été validé sur des sujets sains. La figure III-15 page 83 

montre les mesures effectuées sur les membres supérieurs et inférieurs puis sur le corps d'un sujet 

sain. Ensuite, le milieu biologique a été décrit à l'aide de propriétés optiques telles que le coefficient 

d'absorption 𝜇𝑎 le coefficient de diffusion 𝜇𝑠, l'indice de réfraction du milieu 𝑛 et le facteur 

d'anisotropie g. À l'échelle macroscopique, les tissus humains étant considérés comme des couches, 

on a utilisé un modèle mathématique simplifié pour chaque couche considérée dans notre analyse. 

Pour l'épiderme, la mélanine est la principale contribution, et pour le derme, le modèle prend 

principalement en compte le volume sanguin et l'oxygénation du sang. 

III.8.2 Étude de la couche épidermique 

On a supposé que l'effet de la fine couche épidermique sur l'intensité de la lumière réfléchie de 

façon diffuse est basé sur la fraction volumique de mélanine dans l'épiderme et l'épaisseur de 

l'épiderme [234]. On a déterminé l'atténuation effective de la lumière à travers l'épiderme, 𝐴𝑒𝑝𝑖, 

par la loi de Beer-Lambert, en utilisant la relation suivante : 
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𝐴𝑒𝑝𝑖 = 𝑒𝑥𝑝[−µ𝑎,𝑒𝑝𝑖(𝜆)𝑙𝑒𝑝𝑖]        (3.13) 

Où 𝜆 est la longueur d'onde en nm, µ𝑎,𝑒𝑝𝑖 le coefficient d'absorption de l'épiderme en mm-1, et 𝑙𝑒𝑝𝑖 

l'épaisseur de l'épiderme en millimètre. Le coefficient d'absorption total de l'épiderme, 𝜇𝑎,𝑒𝑝𝑖 

dépend du pourcentage ou de la fraction volumique de la mélanine dans la peau. Ce coefficient est 

donné par : 

µ𝑎,𝑒𝑝𝑖(𝜆) = 𝑓𝑚𝑒𝑙(𝜆). µ𝑎,𝑚𝑒𝑙(𝜆) + (1 − 𝑓𝑚𝑒𝑙). µ𝑎,𝑠𝑘𝑖𝑛(𝜆)    (3.14) 

Où 𝑓𝑚𝑒𝑙 est la fraction volumique de mélanine selon le ton de la peau, 𝜇𝑎,𝑚𝑒𝑙  le coefficient 

d'absorption de la mélanine et µ𝑎,𝑠𝑘𝑖𝑛 le coefficient d'absorption de la peau saine excluant la 

mélanine de base. Les résultats présentés dans ce document sont basés sur les valeurs 

précédemment indiquées pour 𝜇𝑎,𝑚𝑒𝑙  [235] et µ𝑎,𝑠𝑘𝑖𝑛 [229] voir Tableau III-2.  

Tableau III-2 : Paramètres optiques de la peau de épi-Dermis, épaisseur 𝒍é𝒑𝒊 = 𝟏𝟎𝟎 µ𝒎 

  

nm 

𝑅𝑒𝑓𝑟𝑎𝑐𝑡. 

𝐼𝑑𝑥 

𝐴𝑛𝑖𝑠𝑜𝑡 

 𝑔 

µ𝑎,𝑚𝑒𝑙  

100 𝑚𝑚−1 

µ𝑎,𝑝𝑒𝑎𝑢  

100 𝑚𝑚−1 

µ𝑎  

100 𝑚𝑚−1 

µ𝑠  

100 𝑚𝑚−1 

360 

365 

420 

430 

470 

530 

580 

1310 

1.3567 

1.3548 

1.3428 

1.3416 

1.3382 

1.3351 

1.333 

1.3235 

0.7244 

0.7258 

0.7418 

0.7447 

0.563 

0.7737 

0.7882 

0.9999 

20.279 

19.369 

12.137 

11.223 

8.345 

5.594 

4.143 

0.275 

4.0417 

3.7654 

1.7783 

1.5632 

0.9649 

0.5352 

0.3808 

0.2440 

40590 

38768 

24288 

22459 

167.68 

112.31 

83.17 

5.690 

148.3552 

141.363 

87.50033 

80.9299 

60.6146 

41.992 

31.9931 

4.8973 
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La variable restante est la fraction volumique 𝑓𝑚𝑒𝑙 de mélanine dans l'épiderme. Le coefficient 

d'absorption pour une peau normale a été considéré comme étant le même pour les couches 

épidermiques et dermiques. Ce modèle ne tient pas compte de la diffusion épidermique car la 

probabilité d'un événement de diffusion dans un épiderme de 60 𝜇𝑚 est très faible, moins de 5%. 

Les coefficients d'absorption de la mélanine et de la couche cutanée peuvent être approximés 

comme suit : 

µ𝑎,𝑚𝑒𝑙(𝜆) = 6.6 ⨯ 1011𝜆−33        (3.15), 

et 

µ𝑎,𝑠𝑘𝑖𝑛(𝜆) = 0.244 + 85.3𝑒𝑥𝑝 [−
−(𝜆−154)

66.2 
]      (3.16) 

Gemert [19] a proposé une équation empirique de la peau qui relie le facteur d'anisotropie 𝑔 à la 

longueur d'onde. Les facteurs d'anisotropie épidermiques 𝑔𝑒𝑝𝑖 le derme 𝑔𝑑𝑒𝑟 donné par : 

𝑔𝑠𝑘𝑖𝑛(𝜆) = 𝑔𝑒𝑝𝑖 = 𝑔𝑑𝑒𝑟 = 0.62 + 0.29. 10−3𝜆     (3.17)  

Où 𝜆 est la longueur d'onde. Les indices de réfraction [20] sont calculés par la relation : 

𝑛(𝜆) = 1.3199 + 6878 ⨯ 𝜆−2 − 1.32 109 ⨯ 𝜆−4 + 1.11 1014 ⨯ 𝜆−6  (3.18) 

 

III.8.3 Couche dermique  

Pour le derme, la couche plus épaisse et très diffusante, on a pris en compte son influence sur la 

réflectivité de la peau. Cette influence est estimée par un modèle stochastique de migration des 

photons, telle que la théorie de la marche aléatoire. Étant donnée l'expression connue de la marche 

aléatoire pour la réflectivité diffuse, 𝑅0 milieu semi-infini avec une limite absorbante et sans 

décalage d'indice [236] : 

𝑅0(µ) =
exp (−2µ)

√42µ
[1 − exp (−√−24µ)]      (3.19) 

Où 𝜇 est le rapport entre les coefficients d'absorption et de diffusion donné par 
(µ)

(µ)′
. Dans le cas du 

derme on a : 
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µ =
µ𝑑𝑒𝑟𝑚𝑒

(µ)′
          (3.20) 

Cette dernière équation représente les coefficients de diffusion et d'absorption réduits du derme, 

respectivement. Le coefficient d'atténuation de cette couche est lié à la fraction volumique du sang 

dans le tissu et au pourcentage de sang oxygéné qu’on a exprimé par : 

𝐴𝑑𝑒𝑟𝑚𝑒(𝜆) = 1.06 − 1.45 [
µ𝑑𝑒𝑟𝑚𝑒

(µ)′
]
0.35

      (3.21) 

Où est le coefficient de diffusion réduit du derme déterminé par la longueur d'onde par : 

µ′(𝜆) = 2 ⨯ 105𝜆−1.5 + 2 ⨯ 1012𝜆−4      (3.22) 

et µ𝑑𝑒𝑟𝑚𝑒 est le coefficient d’absorption du derme. Le coefficient d'absorption cutanée dépend de 

la contribution de la fraction volumique du sang dans le tissu, 𝑓𝑠𝑎𝑛𝑔, et du pourcentage de ce sang 

qui est oxygéné, 𝑓𝑜𝑥𝑦, fractions relatives de (Hb𝑂2) et (Hb) dans le sang. Rappelons ici, lorsque 

que les atomes d'oxygène se lient au fer et l'hémoglobine, alors l'hémoglobine prend différentes 

structures. À l'état oxygéné, l'hémoglobine est appelée oxyhémoglobine Hb𝑂2; à l'état réduit, elle 

est appelée désoxyhémoglobine (Hb). Le coefficient d'absorption cutanée du derme peut être 

calculé par : 

µ𝑎,𝑑𝑒𝑟𝑚𝑒(𝜆) = 𝑓𝑠𝑎𝑛𝑔µ𝑠𝑎𝑛𝑔(𝜆) + (1 − 𝑓𝑠𝑎𝑛𝑔)µ𝑎,𝑝𝑒𝑎𝑢(𝜆)    (3.23) 

Où 𝑓𝑠𝑎𝑛𝑔 est la fraction volumique du sang dans la couche dermique et µ𝑎,𝑝𝑒𝑎𝑢 est le coefficient 

d'absorption de la peau. Le coefficient d'absorption du sang entier est exprimé comme suit : 

µ𝑎,𝑠𝑎𝑛𝑔(𝜆) = 𝑓𝑠𝑎𝑛𝑔µ𝑎,𝑜𝑥𝑦(𝜆) + (1 − 𝑓𝑠𝑎𝑛𝑔)µ𝑎,𝑑𝑒𝑜𝑥𝑦(𝜆)    (3.24) 

Pour chaque longueur d’onde, on a calculé les coefficients d'atténuation des couches de l'épiderme 

et du derme. Il en découle que les données mesurées in vitro ont tendance à être plus élevées que 

celles mesurées in vivo [237]. Cela peut résulter des différences dans les conditions 

d'échantillonnage et les méthodes de mesure utilisées [238]. Le Tableau III-2 montre clairement 

que les coefficients de diffusion et d'absorption dépendent de la longueur d'onde. Sur la base de 

cette observation, une équipe a développé une équation empirique qui représente le coefficient de 

diffusion réduit µ𝑠 du derme en fonction de la longueur d'onde [239]. Cette équation est la suivante :  
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µ𝑠(𝜆) = 2 ⨯ 105𝜆−1.5 + 2 ⨯ 1012𝜆−4      (3.25) 

Où le premier terme est la diffusion de Mie et le second terme la diffusion de Rayleigh, 𝜆 la 

longueur d’onde exprimée en nanomètre. Les paramètres optiques que on a calculés aux différentes 

longueurs d'onde sont présentées dans le tableau III-2 ci-dessus. Dans l'analyse, plutôt que de 

supposer le coefficient d'anisotropie constant, quel que soit l'échantillon analysé, il est nécessaire 

de l'évaluer en fonction de la longueur d'onde, cela caractérise une meilleure précision de l'étape 

d'échantillonnage. 

 

 

Figure III-12 : Indice de réfraction de la peau humaine en fonction de la longueur d'onde. 
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III.9 Résultats et discussions 

Dans cette section, on présentera d'abord les résultats numériques, puis les résultats des mesures 

effectuées. Les résultats de simulation montrent que l'interaction entre la lumière et le tissu est 

fortement dépendante de la longueur d'onde. Selon la valeur de la longueur d'onde, l'onde 

lumineuse se propagera plus ou moins profondément dans le tissu, figure III-12. L’indice de 

réfraction de l’épiderme varie en fonction des composantes cellulaires (cytoplasme et noyaux). 

Afin de simplifier notre étude, on a choisi de prendre une valeur approximative 𝑛 = 1.3. Il s'agit 

évidemment d'un ordre de grandeur, on ne cherche pas à être plus précis car cette valeur peut varier 

in situ étant donnée la variabilité des propriétés optiques de la peau d'un individu à l'autre. Il en 

découle que la connaissance de l'indice de réfraction est donc nécessaire pour calculer les propriétés 

de diffusion, les tissus étant de composition hétérogène. On a par la suite évalué l’évolution du 

spectre d’absorption de l’épiderme en fonction de la longueur d’onde, fig. III-13. 

 

Figure III-13 : Spectre d'absorption de l'épiderme en fonction de la longueur d'onde. 
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Ici, une variation du spectre du sang totalement oxygéné et totalement désoxygéné est présentée. 

On a remarqué que les spectres d'absorption de l'oxyhémoglobine et de la désoxyhémoglobine, 

deux principaux chromophores du derme de la peau dans la région spectrale l'ultraviolet, le visible 

et l'infrarouge, présentent une évolution légèrement différente à la longueur d'onde figure III-14. 

Ces longueurs d'onde préférées doivent être absorbées par la cible, les chromophores. Le 

coefficient d'absorption, c'est-à-dire la probabilité par unité de longueur de trajet qu'un photon à 

une longueur d'onde particulière soit absorbé, est fonction de la concentration des chromophores 

présents. 

 

 

Figure III-14 : Spectre d'absorption de l'oxyhémoglobine et de la désoxyhémoglobine en fonction de 

la longueur d'onde à 430nm et 580nm. 
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On a obtenu une forte absorption dans les longueurs d'onde 420 nm (bleu), 430 nm (vert) et 580 

nm (jaune) et une bande d'absorption faible mais significative dans la région spectrale de 800nm à 

1000 nm. Cette analyse a permis de distinguer les longueurs d'onde moins pénétrantes du 

rayonnement UV lointain et infrarouge lointain dues aux chromophores des protéines et de l'eau 

respectivement. Il est clair qu'il existe de nombreux effets photothermiques, la lumière ne pouvant 

imposer un effet tissulaire lorsqu'elle est absorbée par les chromophores du milieu. Cette étude a 

permis de trouver les fréquences discriminantes et a favorisé le choix de différentes longueurs 

d’onde pour le système d'étude. Les mesures ont été obtenues à partir d'un signal continu. Les 

résultats de notre expérience ont été simulés à l'aide des logiciels Matlab et Excel 2016, comme le 

montre la figure III-15. L’expérience a montré que l'intensité du signal traverse diverses structures 

tissulaires. On a remarqué que les structures sont constituées de pics qui représentent des échos de 

différentes couches de lumière. 

 

Figure III-15 : Spectre de réflectance d'une peau humaine saine. 
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Sur la couche épidermique de la peau, à partir de la longueur d'onde de 350 nm, Fig. III-15, trois 

pics significatifs sont situés dans la région spectrale de 400 nm à 750 nm avec la présence de bruit 

parasite. Un second pic est observé dans la région spectrale de 1000 nm à 1100 nm. Ces signaux 

parasites sont causés par des pertes dans l'absorption et la diffusion de la lumière par rapport à la 

longueur d'onde utilisée. Ces pics observés sont respectivement à 438 nm, 544 nm et 613 nm, enfin 

1050 nm. Cela montre que la peau saine avec un bouton non ulcéré absorbe plus de lumière dans 

la région visible et dans l’infrarouge lointain. Les pics sont des signaux du type de chromophores 

cellulaires présents dans le cytoplasme de l'épiderme. Lors du diagnostic, le praticien pourrait 

prendre en compte ces longueurs d'onde qui permettraient de mieux orienter la caractérisation de 

cette bactérie. On a donc clarifié et recadré la gamme de mesure. Afin de prouver la pertinence de 

cette approche, un milieu fantôme a été préparé. Il s’agit d’un dispositif physique inerte 

reproduisant certaines propriétés de Mycobacterium ulcerans. Cette méthode de détection de 

Mycobacterium ulcerans a été utilisée par chromatographie sur couche mince (CCM) avec 

irradiation à travers un filtre UV de 365 nm. La figure III-16 montre les spectres d'absorption de la 

mycolactone A/B (rouge) et du 2-naphtylboronate (bleu) ainsi que la région transparente du filtre 

UV utilisé (violet) [240]. 
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Figure III-16 : Spectres d'absorption du MeOH. Rouge : mycolactone A/B, Bleu : 2-

naphtylboronate avec syn-2,4pentanediol, Violet : région transparente, le filtre 365 nm [241]. 

Ces résultats montrent donc que l'irradiation à travers un filtre de 365 nm peut exciter le 

chromophore pentaénoate de la mycolactone A/B, mais ne peut exciter le 2-naphtylboronate. Dans 

ce test, la mycolactone A/B est détectée comme un spot fluorescent jaune-vert par excitation à 

365 nm dans le cyclohexane-19, le pentaenoate donne une émission de fluorescence à B 520 nm 

(vert-jaune). En utilisant cette méthode, on observe sensiblement les mêmes schémas pour les 

bactéries. Le dispositif utilisé révèle et détecte la signature optique de la mycobactérie dans la 

Figure III-17, ce qui est la preuve du fort potentiel de notre méthodologie dans la détection précoce 

de cette maladie. Cet ensemble de données sera utile pour une variété d'applications. Par exemple, 

les données pourraient être utilisées pour le développement de fantômes de tissus physiques et 

numériques ou d'autres modèles de peau humaine. De même, la connaissance des signatures de 

réflectance spectrale de la peau humaine sur une large gamme spectrale aiderait au développement 

de systèmes d'imagerie/détection utilisé pour des applications émergentes telles que les traitements 

médicaux et la technologie cosmétique. 
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Figure III-17 : Spectre d'absorption de Mycobacterium ulcerans en fonction de la longueur d'onde. 

 

III.10 Étude et traitement d’images optiques multispectrales 

Le traitement et le diagnostic des maladies de la peau sont souvent basés sur l’examen visuel des 

biopsies effectuées par les dermatologues. Ces examens nécessitent généralement, une grande 

expérience, car, la peau peut présenter des états ambigus difficiles à interpréter. Afin d’être 

compétent ou capable d’imager la peau rapidement et sans nécessité de biopsie biologique, les 

approches invasives d’images cutanées ont été développées. Les approches visent plus à tirer les 

informations utiles sur les profils spectraux des maladies recherchées et le comportement 

macroscopique de l’épiderme et le derme. La preuve, on a procédé comme suit : 

 L’utilisation des images multispectrales acquises par de simples moyens, en majorités des 

cas, l’utilisation des images des appareils photos ou celles de microscope (figure III-18) ; 
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Figure III-18 : Affichage des étapes de formation de l’ image réelle, en gris et en multispectrale. 

 

 L’utilisation de la fonction « Snapshot » dans Matlab pour acquérir en direct une seule 

image en direct à partir de webcams USB. Le package de support MATLAB(R) pour les 
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webcams USB permet d'obtenir des images en direct à partir de n'importe quelle classe 

vidéo USB (UVC). 

 Identification des webcams disponibles 

Au cours de l’identification, la fonction « webcamlist » a été utilisée. Cette fonction fournit un 

tableau de cellules de webcams sur le système MATLAB(R) et ce dernier peut accéder à 

« webcamlist » pour configurer ; 

 Configuration de la connexion à la webcam 

Un objet Webcam représente la connexion entre MATLAB(R) et la webcam USB. 

Pour créer une connexion à la webcam, on a exploité la fonction « webcam » puis on a indiqué la 

caméra avec laquelle on souhaite se connecter. Ici, on peut spécifier ou personnaliser la caméra, 

soit par son nom, soit par l'index renvoyé par « webcamlist ». Ensuite on a utilisé la caméra 

"Logitech HD Webcam C310". Une fois la connexion établie, on peut maintenant accéder à des 

valeurs de propriétés spécifiques en exploitant la notation point(.) ; 

 Prévisualisation du flux vidéo 

Pour ouvrir une fenêtre de prévisualisation vidéo, avec Matlab, on a utilisé la fonction « preview ». 

Et la fenêtre de prévisualisation vidéo affiche le flux vidéo en direct de l'appareil avec 

« preview(Cam) » ; 

 Acquisition d’une image ou de plusieurs images ; 

Afin d’acquérir une seule image, la fonction « Snapshot » a été utilisée puis on a affiché l'image 

dans une fenêtre dédiée à la figure. Pendant l’acquisition de plusieurs images, la tâche courante 

consiste à acquérir de façon répétée une seule image, à la traiter et puis de stocker le résultat. Pour 

ce faire, la fonction « Snapshot » doit être appelée dans une boucle. Une capture d’écran pour les 

paramètres d’études sont consignés dans le tableau III-3 suivant : 
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Tableau III-3 : Attributs et quelques valeurs de simulations 

 
 

 

III.10.1 Résultats préliminaires et discussions 

Après avoir appliqué quelques méthodes de classification, on a pu différencier deux (2) zones. Les 

tissus denses, comme le collagène, vont apparaître en hyper signal, et les liquides, l’air ou les tissus 

à faible densité vont apparaître plus sombres. Pour donner à l’image segmentée un aspect naturel, 

on a lissé l’image en l’érodant deux fois avec un élément structurant puis, on a utilisé alors la 

fonction « strel » (Fig. III-19). 
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Figure III-19 : Classification d’une image segmentée 

 

Pour les zones sombres on a [R, G, B] : [0 0 0] et les zones blanches [R, G, B] : [1 1 1]. Cette 

opération de traitement d’image a permis une séparation de l’image. Les pixels sont ainsi regroupés 

en régions. Ce regroupement constitue une partition de l'image. 

 

III.10.2 Traitement 

Les régions d’intérêt  ont été choisie en se basant sur l’observation visuelle de la peau réelle et des 

résultats numériques en associant à chaque région une couleur qui la différencie des autres : 

 Les zones denses apparaissent en rose claire, identifiées en vert ; 

 Les zones à faibles densité apparaissent en blanc, identifiées en gris ; 

La peau saine identifiée en blanc, les plis identifiés en blanc-gris et les tâches identifiées en noire, 

indiquée la figure III-20 ci-dessous. Les signatures représentent la moyenne des réflectances des 

pixels prises en compte en appliquant la technique des histogrammes. 
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Figure III-20 : Image obtenue après le masque originale 

 

 

Figure III-21 : Image obtenue avec étirement et égalisation 
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Les images 2D en niveau de gris 8 bits, toute image en niveau de gris est vue comme un relief, où 

les valeurs élevées sont des montagnes tandis que les valeurs basses sont des fossés ou des cavités, 

des trous. Des petits points de réflexions de lumières sont en fait des teignes de montagnes. On a 

constaté qu’avec l’étirement ; il y a une bonne répartition des valeurs de 0 à 255, changement du 

contraste de l’image. La zone identifiée en noire représente la tâche début de la modification de 

l’épiderme. Le profil spectral de cette zone présente une très faible reflectance dans la méthode de 

l’étirement par contre une grande absorption. Cette zone présente cependant une réflectance plus 

grande que celle de la zone saine dans la méthode d’égalisation (Fig. III-21). Pour un diagnostic 

non invasif des maladies de la peau, en particulier l’UB, dans ce paragraphe, une nouvelle méthode 

d’identification spectrale a été développée. L’intérêt de cette technique d’imagerie multispectrale 

très innovante réside dans sa grande sensibilité et dans son caractère non invasif. En se basant sur 

des images optiques multispectrales acquises par de simples moyens (microscope ou Smartphone), 

tracé des profils spectraux. Ensuite, on a appliqué l’analyse spectrale et l’on a différencié les zones 

saines à haute densité des zones sombres à faible densité. Enfin l’analyse montre la distinction 

entre les tissus n’ayant pas la même signature spectrale. La classification des zones permet une 

recherche de similitude entre les spectres de réflectance des tissus à diagnostiquer dans l’image 

attribuée. Les résultats obtenus sur quelques cas étudiés sont très satisfaisants. Il est encourageant 

à approfondir cette étude, à développer de nouveaux moyens d’acquisitions de ces images optiques 

multispectrales (hyper spectrales). Cette étude sur la peau doit être expérimentée sur la peau 

présentant la pathologie de l’ulcère de Buruli ou sur la peau à proximité de l’ulcère de Buruli. 

 

III.11 Seconde étude expérimentale 

Notre étude a porté sur quatre volontaires humains (hommes de race blanche et noire) qui 

constituaient l’échantillon. Les spectres ont été acquis sur la peau plus précisément sur la paume 

de la main gauche. Trois sites de mesure ont été sélectionnés (Fig.III-22), à savoir la peau au-dessus 

du muscle de la peau (site I), la peau au-dessus du pli du poignet (site II) et la peau au dos de la 

main (site III). 
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Figure III-22 : Illustration des trois sites de mesure sélectionnées : Peau au-dessus du muscle de la 

peau ‘paume’ (site I), Peau dessus du pli du poignet (site II) et la peau au dos de la main (site III). 

III.11.1 Instrument de mesure 

Le système de mesure utilisé, développé au LAPLACE est illustré à la Fig. III-23. En bref, les 

spectres ont été acquis par un Spectroradiomètre specbos 1201 de région spectrale (380 nm-

780 nm), utilisant une source de lumière composée de deux lampes photographies (Fig. III-23 (b)) 

à large bande et un ordinateur permettant d’assurer un fonctionnement précis et une acquisition 

synchronisée des spectres et des données. Ces lampes ont été développées au LAPLACE dans le 

but d’obtenir les propriétés de la lumière naturelle. 

III.11.2 Mesures 

Les mains des volontaires étaient fixées pendant le processus d'acquisition des données, qui 

commençait par l'activation de « Target » linéaire et s'arrêtait après 120 secondes à 180 secondes. 

Les données spectrales ont été acquises de manière synchrone. De cette façon, 29 spectres ont été 

acquis. Cette plage a été choisie conformément au fonctionnement de notre dispositif. Neuf 
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mesures ont été effectuées pour chacun des trois sites cutanés sélectionnés (I : peau au-dessus du 

muscle de la peau, II : peau au-dessus du pli du poignet, et III : peau au dos de la main), en laissant 

environ 5 minutes pour spécifier et exporter la mesure. De cette façon, 27 mesures ont été obtenues 

pour chacun des quatre volontaires. Les mesures acquises ont été divisées en trois ensembles 

indépendants, à savoir les ensembles de blanc, de validation et de test, chacun étant constitué de 

données recueillies auprès de quatre volontaires. 

 

Figure III-23 : Aperçu du système de mesure utilisé.(a) : Spectroradiomètre specbos 1201 ; (b) : 

Labsphère ; (c) : Ordinateur ; (d) : Lampes photographies 

 

III.11.2 Réflectances mesurées et simulée de l’étude expérimentale 

Les spectres de réflectance observés par la simulation sont illustrés à la figure III-25. La réflectance 

moyenne a une évolution régulière sur les trois sites de mesure. La figure III-25 montre la 

performance de notre mesure évaluée sur toute la plage. Sur la plage on a observé trois pics 

significatifs acquis aux longueurs d’onde respectivement 385 nm, 420 nm puis le dernier pic à 

773 nm. Les autres pics moins significatifs sont consignés dans le tableau III-4. La variation de la 

réflectance. L’analyse montre que la variation de la réflectance relative du dos de la main dépend 

du site de mesure. Les changements spectraux et leur impact sur les trois sites de mesure ont été 

étudiés dans la plage spectrale de 380 nm à 780 nm. Par rapport à la fenêtre optique, c'est-à-dire la 

plage spectrale de 380 nm à 780 nm, la reflectance du site I n'est pas significative. Mais les valeurs 
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des réflectances moyennes de la lumière due aux sites II et III sont sensiblement plus élevées. Ainsi 

les changements spectraux observés sont donc cohérents avec les sites.  

 

 

Figure III-24 : Profil spectral du dos de la main en fonction de la longueur d’onde du site III. 

 

Tableau III-4 : Valeur correspondante à la réponse  spectrale de mesure 

Longueurs 

d’ondes 

[nm] 

 

382 

 

388 

 

397 

 

417 

 

425 

 

455 

 

470 

 

477 

 

486 

 

743 

 

762 

 

773 

Réflectance 

[%] 

0.189 0.285 0.266 0.357 0.365 0.394 0.400 0.397 0.40 0.56 0.58 0.679 
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Figure III-25 : Profil réflectance du poignet de la main en fonction de la longueur d’onde du site II. 

 

 

Figure III-26 : Profil du signal de réflectance de la paume en fonction de la longueur d’onde site I. 
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La mesure de la réflectance est faible avec le site I. La principale raison de cet affaiblissement 

pourrait être le nombre croissant faible observé de pénétration du signal pour le site de mesure situé 

au-dessus du muscle de la peau (I). Ceci a entraîné une diminution de la sensibilité du site de 

mesure et une diminution des spécificités (figure III-27).  

 

Tableau III-5 : mesure évaluée au niveau la peau dessus de la main (paume) 

Longueurs d’ondes 

[nm] 

405 436 488 544 586 612 630 650 708 

Réflectance [%]*
310
 0.147 0.783 0.404 1.91 0.518 1.83 0.314 0.104 0.193 
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III.12 Conclusion sur le développement du matériel 

En raison du diagnostic de l'ulcère de Buruli encore long, coûteux et traumatisant pour le patient 

(biopsie et transport des échantillons), on a proposé et développé une nouvelle méthode optique 

pour détecter plus tôt la bactérie Mycobacterium ulcerans.  

Sur la base de la spectroscopie de réflectance diffuse qui se produit lorsque la lumière traverse les 

tissus biologiques, on a démontré la faisabilité de ce type de méthode de détection optique précoce 

et obtenu des résultats cohérents avec ce type de méthodes analytiques. Les informations spectrales 

prises en compte sont cohérentes avec la partie théorique de l'absorption, de la réflexion et de la 

diffusion dues à l'interaction de l'onde lumineuse avec le tissu biologique.  

Il a été montré que cette méthode peut permettre d'obtenir la signature spectrale de cette bactérie, 

en fonction de la taille des particules et de leur composition biochimique, à travers le tissu 

biologique sans aucun traumatisme. Cette nouvelle approche fournit des informations sur le tissu 

infecté, en profondeur et quantitativement, par l'analyse des propriétés d'absorption et de diffusion 

optiques.  

En outre, cette technique peut être réalisée sur place et mise en œuvre à l'aide d'instruments 

compacts et relativement peu coûteux, ce qui constitue un avantage considérable. Cette technique 

pourrait également être envisagée pour la caractérisation de l'ulcère de Buruli dans les futures 

analyses de la santé de la peau et pour mieux comprendre la physiopathologie de cette maladie. Le 

chapitre suivant portera sur une nouvelle conception d’un système de spectroscopie pour la 

détection de l’agent étiologique de l’ulcère de Buruli, Mycobacterium ulcerans. On aura enfin à 

étudier plusieurs scénarios réalistes et on proposera un ensemble de profil de réflectance de manière 

non invasive sur les performances de classification dans les configurations existantes de mesure de 

la réflectance diffuse. 
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CHAPITRE IV : CONCEPTION D’UN DÉTECTEUR OPTIQUE PAR 

SPECTROSCOPIE AVEC DOUBLE RÉFLECTEURS  

IV.1 Introduction 

Dans ce chapitre, un modèle de conception optique d'un double réflecteur elliptique fonctionnant 

dans la région du proche ultraviolet (UV)-visible (UV-VIS) pour la détection de Mycobacterium 

ulcerans est proposé. Cette approche vise à développer un dispositif de diagnostic original, 

portable, non invasif et utilisable sur le terrain. On a utilisé le modèle de peau à diffusion de 

Henyey-Greenstein dans le modèle de simulation pour calculer les phénomènes de diffusion de la 

lumière. Sur la base d'un modèle de peau virtuel, le système à double réflecteurs elliptiques peut 

concentrer la lumière des LEDs dans les profondeurs de la peau humaine et améliorer la collecte 

de la lumière rétrodiffusée. On a remarqué que la connaissance des propriétés optiques de la peau 

humaine est un enjeu majeur dans la prise en charge des patients dans le cadre d'un grand nombre 

de maladies chroniques cutanées. L'ulcère de Buruli (UB) est caractérisé par des plaques 

nécrotiques et indolores. En fait, la plupart des tests de diagnostic de l'UB reposent sur la biopsie 

par la PCR. La biopsie par la PCR est une méthode invasive qui nécessite l'utilisation d'un 

équipement de pointe et de kits de test relativement coûteux, souvent limités en raison du caractère 

invasif de la procédure [242]. Cette méthode peut causer une grande douleur physique et même 

augmenter le risque d'infection. Par conséquent, les méthodes d'imagerie optique, capables de 

mesurer les propriétés optiques de la peau in vivo et de manière non invasive, sont très demandées 

par le corps médical. Dans cette thèse, un modèle de conception optique d'un double réflecteur 

elliptique visible dans les bandes du proche UV et du visible pour la détection de Mycobacterium 

ulcerans est proposé. 

IV.2 Conception du système de détection optique 

La difficulté est double : il s’agit d’étudier et de mettre en œuvre une solution technologique pour 

l’acquisition simultanée de plusieurs spectres, avec une résolution. Ce système utilise un double 

réflecteur elliptique qui fonctionne dans la région du proche ultraviolet (UV)-visible (UV-VIS) 

pour la détection de Mycobacterium ulcerans. On présentera la méthode de caractérisation optique, 

en plaçant (a) la source et le détecteur à proximité immédiate, puis directement sur la peau. Ensuite, 

(b) On présentera une structure permettant de focaliser plus de lumière sur la région analysée, et 
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de collecter plus d'énergie vers le détecteur. Les efficacités de couplage seront présentées dans les 

deux cas, en utilisant les propriétés optiques de la peau humaine. Enfin, des simulations illustreront 

l'efficacité de cette approche. Dans ce chapitre, on présentera en premier le système ensuite la 

méthodologie et enfin les résultats. 

 

IV.3 Méthodes de caractérisation optique 

IV.3.1 Exposé du problème 

On a choisi d'utiliser des diodes électroluminescentes (DEL) qui offrent divers avantages, tels 

qu'une longue durée de vie, une petite taille, une excellente fiabilité et une grande luminosité. Le 

système Ultra-Violet-Visible (UV-VIS) conventionnel contient une source de lumière LED proche 

Ultra-Violet (LED N-UV) et un photodétecteur (photodiode (PD)). Ces composants sont 

directement au contact de la surface de la peau, figure IV-1. 
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Figure IV-1 : Structure du système UV-VIS, source lumineuse LED et photodiode fixée sur la 

surface de la peau. 

Dans cette structure, la lumière divergente de la LED dans la peau et la photodiode peuvent ainsi 

recevoir la lumière rétrodiffusée, qui contient des informations sur les concentrations de 

chromophores dans le milieu inspecté. Pour cette structure, le rendement de l'énergie lumineuse est 

faible dans la gamme du proche ultraviolet (UV)-Visible (UV-VIS), et le signal acquis est trop 

faible pour le différencier du bruit du système. Pour améliorer la situation, un amplificateur optique 

a été conçu et simulé pour les bandes UV-VIS, comme représenté à la figure IV-2. 
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Figure IV-2 : Structure du système UV-VIS avec double lentille elliptique. La double lentille 

elliptique permet de focaliser la lumière émise et de collecter celle rétrodiffusée par la peau. 

 

IV.3.2 Modélisation optique de la peau humaine  

La peau humaine est très complexe. Il est impossible d'isoler les tissus pour les tester, car leur 

épaisseur est trop faible et ils ne peuvent pas être maintenus à l'état vivant [243]. On a utilisé une 

technique de modélisation afin de trouver une bonne approximation du comportement optique de 

la peau tel qu'observé à sa surface. Pour cela, on a considéré les trois couches principales de la peau 

humaine, l'épiderme, le derme et les couches graisseuses sous-cutanées ou hypoderme, comme le 

montre la figure IV-3. 
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Figure IV-3 : Vue latérale de la structure de la peau humaine, avec les trois couches l'épiderme, le 

derme et le creux de la graisse sous-cutanée. 

 

Lorsque la lumière traverse la peau, elle est traitée comme un milieu optique non uniforme et 

anisotrope. Une variété de phénomènes lumineux complexes, tels que la réflexion, l'absorption et 

la diffusion de l'interface, se produisent sous la peau et chacune de ses interfaces. Les différentes 

caractéristiques des tissus biologiques de chaque couche de la peau entraînent des phénomènes 

différents de propagation de la lumière. Par conséquent, la diffusion de la lumière dans la peau est 

très difficile à modéliser en raison des différentes caractéristiques des tissus biologiques. Pour 

analyser l'énergie traversant la peau, il faut d'abord construire un modèle équivalent optique de la 

peau. Des études antérieures ont clairement montré que la différence des fonctions de phase entre 

l'épiderme et le derme peut être expliquée en considérant l'épaisseur de chaque couche de la peau 

et les propriétés de diffusion d'une cellule et d'une fibre de collagène [244], [245], [246], [247]. 

Pour cette raison, on a utilisé la fonction de Henyey-Greenstein qui se rapproche davantage de la 

fonction de phase du derme et de l'épiderme et décrit au mieux le comportement de diffusion de la 

lumière dans la peau humaine. L'expression de cette fonction de Henyey-Greenstein est la suivante 

[248] : 

𝑝(𝜽) =
1

4𝜋

1−𝑔2

(1+𝑔2−2𝑔𝑐𝑜𝑠(𝜃))
3
2

′        (4.1) 

Où 𝑝(θ) est la fonction de densité de probabilité de la lumière diffusée à un angle de divergence 

sphérique 𝜃 dans le tissu biologique, 𝜃 est l'angle de divergence de la lumière diffusée et g est le 
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facteur d'anisotropie qui contrôle le degré de diffusion uniforme de la lumière, alors g varie entre -

1 et 1. La diffusion est parfaite ou orientée vers l’avant correspond à g = 1, la diffusion est isotrope 

cela correspond à g = 0 et la rétrodiffusion ou la diffusion est orientée vers l’arrière, dans le cas où 

g = -1. Le coefficient Fresnel aux interfaces dans ce modèle de peau et l'absorption de la lumière 

dans le milieu dépendent de l'indice de réfraction 𝑛 et de l'absorption (µ) de la couche de peau. En 

outre, le coefficient de diffusion (µ ) est la probabilité que la lumière soit diffusée après avoir 

parcouru une certaine distance dans le tissu et est proportionnel à la concentration des cellules dans 

le tissu. Cet effet est également pris en compte dans cette étude. Afin de minimiser autant que 

possible l'interférence du signal causée par l'absorption de l'eau, qui est prévalent [249] à des 

longueurs d'onde supérieures à 950 nm, [250] on a choisi des LED avec des longueurs d'onde de 

470 nm et 580 nm respectivement comme source lumineuse [251] et la longueur d'onde 365 nm où 

la mycolactone montre une bonne absorbance11 [252] aux longueurs d'onde 470 nm et 580 nm. Il 

y a une forte absorption de l'hémoglobine (présente dans les corps sous deux formes principales, 

l'oxyhémoglobine et la déoxy-hémoglobine) et une faible absorption de l'eau dans la peau humaine. 

Les épaisseurs de chaque couche dans ce modèle de peau virtuelle qu’on a choisi et les valeurs des 

propriétés optiques telles que l'indice de réfraction, le coefficient d’anisotropie, le coefficient de 

diffusion μ et le coefficient d'absorption μ aux longueurs d'onde 365 nm, 470 nm et 580 nm sont 

consignées dans le tableau IV-1. On retient que la réflectance diminue lorsqu'elle augmente, c'est-

à-dire lorsque la direction préférentielle de diffusion est plus orientée vers le photodétecteur.  

 

 

 

 

 

                                                 
11 L'absorbance mesure la capacité d'un milieu à absorber la lumière ou la radiation de longueur d'onde λ qui le traverse. 

C’est une grandeur sans unité de mesure et dont la valeur est généralement comprise entre 0 et 2. On l’appelle 

également la densité optique ou extinction. 
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Tableau IV-1 : Paramètres optiques de la peau humaine 

Description 𝝀(𝒏𝒎) 𝒏 𝒈 μ𝑠 

(mm-1) 

μ𝑎  

(mm-1) 

 

Epiderme 

365 

470 

580 

1.35 

1.33 

1.33 

0.72 

0.75 

0.78 

10.7 

10.7 

10.7 

0.38 

0.38 

0.38 

 

Derme 

365 

470 

580 

1.35 

1.33 

1.33 

0.72 

0.75 

0.78 

8.77 

8.77 

8.77 

0.27 

0.27 

0.27 

Graisse sous-cutanée 

(Hypoderme) 

365 

470 

580 

1.35 

1.33 

1.33 

0.72 

0.75 

0.78 

8.07 

8.07 

8.07 

0.22 

0.22 

0.22 

 

 

IV.4 Schéma du système, conception non amplifiée 

Ici, on présente une simulation directe (les propriétés optiques sont supposées connues) établie sur 

un milieu représentant un tissu biologique. On considère une couche 3 D d’épaisseur 100 µ𝑚, 

780 µ𝑚 et 800 µ𝑚 selon les coordonnées 𝑥, 𝑦 𝑧. Le milieu est homogène. On a utilisé le logiciel 

de conception d'illumination LightTools version 9.1.0 pour simuler l'illumination des trois couches 

de la peau, à savoir l'épiderme, le derme et la graisse sous-cutanée. Ensuite on a choisi un modèle 

typique dans LightTools qui est composé d'une source lumineuse, d'éléments optiques avec 

lesquels les rayons lumineux interagissent et enfin un récepteur adapté a été utilisé pour l'analyse. 

La procédure suivante a été adoptée : on a choisi d’abord une LED comme source de lumière, puis 

on l'a virtuellement adaptée. C'est-à-dire que on a défini sa région spectrale, sa taille, sa forme et 

ses propriétés d'émission. La source lumineuse que on a utilisée dans notre modèle une puissance 

radiométrique de 1 W et la source de visée LED est réglée comme de distribution angulaire de type 

lambertien. 



CHAPITRE IV : CONCEPTION D’UN DÉTECTEUR OPTIQUE PAR SPECTROSCPIE AVEC DOUBLE AVEC DOUBLE 

RÉFLECTEURS 

 

Thèse unique de Physique-option Spectroscopie multispectrale et traitement d’image-YABLE Didier 123 

 

Figure IV-4 : Résultats de la simulation d'un faisceau lumineux parallèle traversant le modèle de 

peau par le logiciel LightTools à 365 nm. 

 

Figure IV-5 : Résultats de la simulation d'un faisceau lumineux parallèle traversant le modèle de 

peau par le logiciel LightTools à 580 nm. 
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Ensuite, on a placé la source lumineuse à l'endroit souhaité dans le modèle et on l'a également 

réglée sur l'angle d’incidence spécifique qui peut augmenter la profondeur de pénétration de la 

lumière. Il convient également de noter que la source lumineuse peut être immergée dans un 

matériau, au cas où le modèle d'éclairage se trouve dans un milieu différent de l'air. Ensuite, on a 

choisi les éléments du modèle d'éclairage qui sont tous les composants optiques (par exemple, les 

lentilles, les réflecteurs, les absorbeurs optiques, les miroirs, etc.) avec lesquels les rayons lumineux 

interagissent. Dans ce modèle, il y a trois couches de peau (épiderme, derme et graisse sous-

cutanée) qui portent les propriétés appropriées pour la simulation telles que l'épaisseur de la couche, 

l'indice de réfraction et le coefficient d'absorption et de diffusion. Enfin, on a placé un récepteur de 

surface dans le modèle à des fins d'analyse. Après avoir exécuté la simulation, le récepteur permet 

d'analyser le modèle d'illumination. On a utilisé l'outil « LumViewer », pour visualiser 

l'éclairement et l'intensité des rayons lumineux collectés par le récepteur. Les résultats de la 

simulation d'un faisceau lumineux parallèle traversant le modèle de peau par le logiciel LightTools 

sont illustrés dans la Figure IV-4 et Figure IV-5. Le tableau IV-2 présente l’efficacité des 

différentes longueurs d’onde pour les simulations. 

 

Tableau IV-2 : Efficacités des trois configurations pour trois longueurs d'onde différentes 

Longueur d'onde 

(nm) 
Conventionnel 

Double réflecteur 

elliptique (angle) 

Double réflecteur 

elliptique (sans angle) 

365 29% 53% 67% 

470 35% 68% 80% 

580 28% 67% 78% 
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IV.5 Étude de l'efficacité du couplage de la lumière 

De manière classique ou conventionnelle, une LED est directement appliquée à la surface de la 

peau et proche de la photodiode (PD). Dans une telle architecture ou structure, la lumière émergeant 

d'une LED est incidente sur la peau et elle est immédiatement rétrodiffusée, puis la lumière 

rétrodiffusée ne peut être détectée que dans la direction du champ de vision de la photodiode. De 

plus, la taille du photodétecteur (PD) est trop petite pour collecter toute la lumière rétrodiffusée 

dans la direction du côté du photodétecteur, et la plupart de l'énergie lumineuse diffusée par la peau 

est perdue (Figure IV-6 et Figure IV-7). 

Pour collecter davantage de lumière diffusée, on a proposé un système à double réflecteur elliptique 

dans le proche ultraviolet (UV)-Visible (UV-VIS). Ce système composé de deux miroirs elliptiques 

est proposé pour améliorer l'efficacité de collecte de la lumière (LCE), comme le montre la figure 

IV-7. 

 

 

Figure IV-6 : Structure du système conventionnel. 
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Figure IV-7 : Structure du système à double réflecteur.  

 

On a réalisé dans un premier temps, un modèle de notre système dans lequel, la LED et le 

photodétecteur sont tous deux carrés, avec une taille de 1 mm × 1 mm. Dans la simulation, la source 

de ciblage LED a été ajustée comme une surface d'émission lambertienne par la méthode de Monte 

Carlo. Les deux réflecteurs elliptiques ont un point confocal sur la surface de la peau. La LED et 

le photodétecteur ont été placés respectivement sur le second point focal de chaque réflecteur 

elliptique, et loin de la peau humaine pour éviter les dommages thermiques et réduire la difficulté 

d'assemblage du circuit. La lumière émise par la LED peut être focalisée sur le point confocal à la 

surface de la peau. Le faisceau lumineux focalisé pénètre la peau humaine avec un angle 

d'incidence spécifique, ce qui augmente la profondeur de pénétration de la lumière. Ensuite, la 

lumière rétrodiffusée est collectée par un autre réflecteur elliptique et focalisée sur la photodiode. 

L'ouverture du double réflecteur elliptique est située au point confocal sur la surface de la peau et 

couvre la région où la lumière rétrodiffusée a émergé de la peau. On a effectué une simulation de 

notre système (UV-VIS) à différentes longueurs d'onde, par une méthode de traçage de rayons, et 
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les résultats de la simulation sont présentés dans la Figure IV-8. On observe que certains rayons 

sont directement incidents dans la Photodiode sur la surface de la peau et que la majorité subit une 

réflexion multiple d'un réflecteur elliptique dans chaque couche de la peau. Ces rayons sont à 

ignorer par un calcul d'énergie car ils ne portent pas d'information sur le derme et sur la présence 

potentielle de Mycobacterium ulcerans. La puissance lumineuse effective dans la simulation est 

exprimée par la relation (2). 

 

 

Figure IV-8 : Diffusion de la lumière la longueur de 365 nm (UV) 
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Figure IV-9 : Diffusion de la lumière la longueurs d'onde de 580 nm (jaune). 

 

La puissance lumineuse effective dans la simulation a été supprimée par la relation suivante : 

𝐸𝐸 = 𝐸𝑅 − 𝐸𝐼           (4.2) 

Où EE est la puissance lumineuse effective, ER est la puissance lumineuse totale reçue par la 

photodiode, et EI est la puissance lumineuse non utile. Lorsque la puissance lumineuse effective 

est exprimée en W/mm2, la puissance lumineuse totale reçue par la Photodiode est la puissance 

lumineuse non utilisée. La puissance lumineuse non utilisée est la puissance lumineuse qui émerge 

directement de la LED et la puissance lumineuse réfléchie par le réflecteur à double ellipse qui ne 

pénètre pas la peau humaine et la puissance de la perte de Fresnel de la surface supérieure de la 

peau. Selon les résultats des simulations du système UVVIS, la puissance lumineuse reçue a, la 

plus grande valeur énergétique à environ 4,12 W/mm2 au 580 nm, 3,74 W/mm2 au 470 nm et au 

2,88 W/mm2. La puissance de la lumière reçue est principalement une puissance inutilisée, car la 

lumière ne pénètre pas dans la peau humaine et n'apporte donc aucune information sur le derme et 

l'ulcère de Buruli. La puissance du système UV-VIS, avec une double lentille elliptique a la valeur 

LCE à 2 W/mm2 au 580 nm, 2,55 W/mm2 au 470 nm et 0,9 W/mm2 au 365 nm est moins 

importante et donc moins énergétique n'endommage pas la structure des tissus biologiques.  
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IV.6 Résultats et discussions  

L'analyse des puissances lumineuses obtenues avec la simulation montre qu'une absorption 

significative se produit dans la couche dermique aux longueurs d'onde de 580 nm, 470 nm plus 

qu'à la longueur d'onde de 365 nm comme le montre la Figure IV-10-IV-11. Cela signifie que le 

système UV-VIS permet potentiellement de caractériser les propriétés optiques dans la couche 

dermique dans la gamme d'absorption de l'hémoglobine et avec une illumination croissante. 

 

Figure IV-10 : Zone d'éclairement à la longueur d'onde de 580 nm. 
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Figure IV-11 : Zone d'éclairement à la longueur d'onde de 470 nm. 

 

Zone d’éclairement à 365 nm. 

Figure IV-12 : Comparaison entre les zones d'éclairement à la longueur d'onde de 365 nm, 470 nm 

et 580 nm. 
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IV.7 Sensibilité à la variation de l'angle  

Les erreurs d'assemblage de la source lumineuse, la LED, du récepteur de lumière, et la Photodiode, du 

système UV-VIS à double réflecteur elliptique optique ont été prise en compte. On a évalué ensuite la 

tolérance de l'analyse de l'efficacité par une simulation. De plus, le système UV-VIS met en 

évidence la luminance spectrale qui est le flux spectral en profondeur pour les couches. Cette 

méthode appelée "luminance" est employée pour analyser les couches. Les résultats sont présentés 

aux Fig.IV-13 - IV-15. 

 

 

Figure IV-13 : Densité des photons dans le milieu de propagation à 580 nm. 
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Figure IV-14 : Densité des photons dans le milieu de propagation à 470 nm. 

 

Figure IV-15 : Densité des photons dans le milieu de propagation à 365 nm. 
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Pour analyser la présence des bactéries à la longueur d'onde de 365 nm sur la base d'une peau 

virtuelle, on a considéré d’abord les erreurs d'assemblage de la source de lumière, la LED, et du 

récepteur de lumière, la photodiode, du système UV-VIS. Ensuite, la tolérance de l'analyse de 

l'efficacité a été évaluée par simulation. Les erreurs d'assemblage potentielles, telles que les erreurs 

d'angle ou de position qui pourraient influencer le processus de collecte de la lumière, ont été 

également prises en compte. Les erreurs d'assemblage de la source lumineuse, la LED, et du 

récepteur de lumière, la photodiode, du système UV-VIS à double réflecteur elliptique optique ont 

été prises en compte, et la tolérance de l'analyse de l'efficacité a été évaluée par une simulation. 

Les erreurs d'assemblage, telles que les erreurs de position ou d'angle, peuvent influencer le 

processus de collecte de la lumière ont été aussi prises en compte. En outre, les erreurs d'angle 

générées pendant le processus d'assemblage sont une question importante dans l'analyse des 

erreurs, et l'état d'inclinaison des angles influence également la LCE. La figure IV-16 montre les 

paramètres de coordonnées correspondants de la LED et de la photodiode, où 𝑋 et 𝑁 sont les axes de 

coordonnées, 𝑛 est la normale des puces, 𝜑 est l'angle de rotation autour de l'axe 𝑋 , et 𝜃 est l'angle de 

rotation autour de l'axe 𝑁. Dans la direction de φ on a considéré une rotation de 5° dans le sens des 

aiguilles d'une montre avec un intervalle d'un degré. Pour cette raison, la DEL et la photodiode ont 

été déplacés le long de la direction normale de la puce avec une plage de ±0.2 mm comme illustrée 

sur la figure IV-16. Ensuite on a déplacé la puce de 0,1 mm, où les résultats de la simulation sont 

présentés dans la figure IV-17. Dans un premier temps, la LED et la photodiode (PD) sont 

déplacées séparément et on a obtenu l'énergie lumineuse. Dans la tendance normalisée de l'ECL, 

les déplacements des puces ont diminué dans les directions normales positives et négatives. Selon 

les résultats de l'analyse, la tendance à la baisse causée par le déplacement de la LED, et de la 

photodiode dans la direction normale positive est plus insensible que celle dans la direction normale 

négative. La tendance à la baisse comprend l'effet de défocalisation causé par le déplacement de la 

LED et de la PD et la perte d'une partie de l'énergie lumineuse qui ne peut être réfléchie par la PD. 

De plus, l'influence du déplacement des LEDs les rend plus sensibles que les Photodiodes (PD). 
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Figure IV-16 : Réglage des axes de coordonnées et analyse de la tolérance de décalage de la DEL et 

de la photodiode. 

 

Figure IV-17 : Comparaison du LCE normalisé avec le déplacement de la LED et de la photodiode. 
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Figure IV-18 : ECL normalisé en fonction des directions de l'angle θ. 

On retient que, qu'il s'agisse de LED ou de photodiode, lorsque la distance de déplacement atteint 

0,2 et -0,2 mm, l'ECL normalisé est toujours maintenu au-dessus de la plage 0,9 et 1 

respectivement. En outre, les erreurs d'angle générées au cours du processus d'assemblage 

constituent un point avantageux dans l'analyse des erreurs, et la condition d'inclinaison de la puce 

influence également l'ECL. Dans la direction de l’angle phi (ici φ= angle (X, N), on a considéré 

une rotation de 5° dans le sens horaire avec un intervalle d'un degré. Les résultats de la simulation 

sont présentés à la figure IV-18. 

En outre, on a effectué une analyse de tolérance dans les directions +θ et -θ. L'ECL normalisé 

correspondant est présenté sur la figure IV-18. Il s'ensuit que lorsque l'angle de rotation atteint 5°, 

les Efficacités de la Collecte de Lumière (ECL) normalisées sont maintenues à des valeurs 

supérieures à 0,97. Avec les changements d'angle θ, une tendance similaire a été observée pour les 
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ECL normalisées. De plus, la rotation dans la direction -θ est plus sensible que la rotation dans la 

direction +θ. L’on retient, que lorsque la valeur des angles de rotation atteint 5°, l’ECL normalisée 

peut rester supérieure à 95%. De plus, l’ECL normalisée de la Photodiode avec un angle de rotation 

de 1° est supérieur à celui sans angle de rotation. Ainsi, la photodiode placée à l'origine à plat sur 

la surface supérieure du réflecteur peut augmenter avec succès l’ECL, mais un léger ajustement de 

l'angle de la photodiode peut entraîner une meilleure performance de l’ECL. 
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IV.8 Conclusion du chapitre conception d’un réflecteur doubles 

On a proposé un système de conception optique utilisant la spectroscopie d'absorption proche UV 

et visible avec des réflecteurs elliptiques doubles pour la détection de Mycobacterium ulcerans. 

Basé sur la méthode de diffusion Henyey-Greenstein, un modèle de conception optique de peau 

virtuelle a été utilisé pour évaluer l’ECL dans des simulations. Avec ce système, on a montré la 

possibilité d'accéder aux différentes couches d'un tissu, que ce soit sur une peau virtuelle ou sur 

des tissus biologiques. En fait, la ECL normalisée offre des informations structurelles qui 

pourraient être exploitées pour des applications dans les maladies de la peau. L'Efficacité de la 

Collecte de Lumière normalisée, est maintenue à des valeurs supérieures à 0.97, sa valeur reste 

supérieure à 95% pour des angles de rotation atteignant 5°. 
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CONCLUSION GÉNÉRALE ET PERSPECTIVES 

Notre étude dans cette thèse s’est recentrée autour des enjeux des méthodes de diagnostic 

précoce de l’infection à M. ulcerans par les approches spectroscopiques, l’instrument de 

caractérisation et de l’imagerie. Dans cette étude, on a tenté de mettre en évidence les éléments 

innovants d’une approche. L’efficacité des quatre méthodes couramment utilisées par plusieurs 

équipes de recherche pour la détection de cette pathologie cutanée, M. ulcerans a été présenté 

d’abord. Ces quatre techniques utilisent des méthodes invasives. Les difficultés liées à celles-ci 

amènent à s’orienter vers les approches spectroscopiques associant la photophysique (diffusion 

simple et multiple, autofluorescence) dans l’objectif d’obtenir les informations spectrales précises 

en raison de leur colocalisation spatiale. 

L’analyse des données bibliographiques exposées dans le premier chapitre a permis de montrer que 

l’ulcère de Buruli est une maladie tropicale négligée qui se manifeste par des lésions cutanées 

importantes et indolores. Cette infection survient surtout sur les membres inférieurs et supérieurs. 

Cette mycobactérie, M. ulcerans, identifiée dès 1897 connait une émergence aiguë depuis les 

années 1980, principalement dans les pays d'Afrique de l’ouest et d’Afrique centrale. Malgré que 

le taux de mortalité de la maladie soit faible, cette maladie cause de lourdes incapacités chez les 

personnes atteintes. Troisième infection mycobactérienne mondiale, celle-ci est causée par M. 

ulcerans, une mycobactérie environnementale présente dans les régions tropicales humides. Le 

mode et les circonstances exactes de transmission de M. ulcerans à l'humain sont encore méconnus 

à ce jour. Les connaissances épidémiologiques sont limitées, ce qui restreint les possibilités de 

contrôle de la maladie. Néanmoins, il a été démontré que la mycobactérie sécrète une toxine 

macrolitique appelée mycolactone, responsable de l’ensemble des effets nécrotiques et 

immunosuppresseurs observés lors du développement de cette maladie. Toutefois, ce mode de 

transmission se caractérise par la multiplication progressive en silence de la mycobactérie dans 

l’hôte infecté, synonyme alors de vastes ulcérations cutanées, nécrotiques dont le caractère indolore 

est à l’origine du retard de la prise en charge des patients. Les quatre méthodes diagnostic 

fréquemment utilisées ont été présentées. La PCR a été adopté par l’OMS comme une méthode de 

référence pour la détection et le diagnostic de l’UB. Cette méthode a ses limites compte tenu de 

son indisponibilité dans certaines formations sanitaires périphériques. En tenant compte des 

données bibliographiques et des résultats des travaux précédents, on a défini la problématique de 



CHAPITRE V : CONCLUSION ET PERSPECTIVES 

 

Thèse unique de Physique-option Spectroscopie multispectrale et traitement d’image-YABLE Didier 140 

de l’étude et les objectifs liés à la modélisation de l’instrumentation, à l’analyse des données 

expérimentales et à sa caractérisation optique. 

 Dans le chapitre II, les techniques optiques de diagnostics de bactéries les plus 

étudiées ont été présentées. Il a été prouvé que les méthodologies optiques de diagnostics sont 

polyvalentes. En outre ces techniques peuvent recueillir une grande variété d'informations sur de 

multiples composants de manière non invasive. Cela constitue d'énormes perspectives d'avenir en 

termes d'implications cliniques. Sur la base d’analyse des résultats présentés, il est possible de 

prévoir que ces techniques trouveront leur place dans la pratique médicale et que de nouveaux 

équipements avancés de diagnostic optique seront développés et mis sur le marché. L’étude des 

techniques optiques a eu un objectif : Il s’agissait de rechercher un dispositif optique de détection 

de la mycolactone A/B d’une part, et d’autre part, il s’agit de caractériser la bactérie de manière 

non invasive et au stade primaire. 

À partir du constat sur le diagnostic de l’ulcère de Buruli encore long, coûteux et traumatisant pour 

le patient (biopsie et transport des échantillons), on a proposé et développé une nouvelle méthode 

optique pour détecter plus tôt la bactérie Mycobacterium ulcerans. Les résultats obtenus montrent 

la faisabilité de ce type de méthode de détection précoce avec l’analyse de la réflectance diffuse 

qui se produit lorsque la lumière traverse les tissus biologiques. Les informations spectrales prises 

en compte sont cohérentes avec la partie théorique de l'absorption, de la réflexion et de la diffusion 

dues à l'interaction de l'onde lumineuse avec le tissu biologique. L’analyse des courbes de 

réflectances de diffuse ont montré que la connaissance des propriétés optiques constitue un enjeu 

majeur dans la prise en charge du patient. Les résultats de cette étude permettent d’obtenir la 

signature spectrale de cette bactérie à travers les pics des tissus biologiques sans aucun 

traumatisme. Cette approche innovante fournit des informations sur le tissu infecté, en profondeur 

et quantitativement, par l'analyse des propriétés d'absorption et de diffusion optiques. Par ailleurs, 

cette technique peut être réalisée sur place, sur les sites périphériques et mise en œuvre à l'aide 

d'instruments compacts et relativement peu coûteux, ce qui constitue un avantage considérable. 

Cette technique pourrait également être envisagée pour la caractérisation de l'ulcère de Buruli dans 

les futures analyses de la santé de la peau et pour mieux comprendre la physiopathologie de cette 

maladie. À partir de ces résultats et de l’évaluation du système d’instrumentation, on a défini les 
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caractéristiques de la plage spectrale et les techniques d’une instrumentation de spectroscopie 

adaptée à l’étude de cette bactérie. 

Compte tenu de ces complexités et les contraintes de l’obtention de la bactérie pure ou 

naturelle, il a été proposé un système innovant de conception optique utilisant la spectroscopie 

d'absorption proche UV et visible avec des réflecteurs elliptiques doubles pour la détection de 

Mycobacterium ulcerans. Ce système caractérise les propriétés optiques des tissus biologiques à 

l’échelle macroscopique et de manière quantitative. On a donc utilisé un modèle de conception 

optique de peau virtuelle basé sur la méthode de diffusion Henyey-Greenstein, pour évaluer 

l’Efficacité de Collecte de la Lumière normalisée (ECL) par la simulation. Avec ce système, on a 

montré la possibilité d'accéder aux différentes couches d'un tissu, que ce soit sur une peau virtuelle 

ou sur des tissus biologiques. En fait, l’Efficacité de Collecte de la Lumière normalisée (ECL) offre 

des informations structurelles qui pourraient être exploitées pour des applications dans les maladies 

de la peau. L’Efficacité de Collecte de la Lumière normalisée, est maintenue à des valeurs 

supérieures à 0.97. Sa valeur reste supérieure à 95% pour des angles de rotation atteignant 5°. Ces 

résultats ont fait l’objet d’un article dans une revue internationale. 

Les perspectives ouvertes de ces travaux concernent l’analyse réelle de cette bactérie et 

l’analyse du milieu en couche de la peau pour une meilleure caractérisation optique de cette 

bactérie. Pour cette étude, on s’est intéressés à la caractérisation des propriétés optiques par une 

méthode non invasive. Toutefois, cette méthode présente des limitations liées au système 

développé. Afin de renforcer notre étude, d’autres méthodes de caractérisation pourraient être 

envisagées. Ce travail a permis de poser des bases majeures mais il ouvre également la voie à des 

perspectives à venir. Dans un premier temps, une validation plus complète du système doit être 

menée pour finaliser la conception du dispositif. Une réflexion est engagée aussi avec l’Institut 

Pasteur de Côte d’Ivoire pour une collaboration puis définir un protocole de mesure. 

En ce qui concerne la principale difficulté d’obtention de la bactérie naturelle, il serait 

intéressant d’envisager de travailler avec l’Institut Pasteur dans le but de continuer les recherches 

sur la bactérie. Une collaboration sera mise en place dans le but d’effectuer une caractérisation des 

propriétés optiques de la bactérie pure in vivo. Ceci présente également un enjeu, un challenge 

majeur afin de disposer de modèles plus fiables et utiles pour le diagnostic. 
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En ce qui concerne la caractérisation de Mycobacterium ulcerans, il serait intéressant 

d’effectuer des mesures mais à des longueurs d’onde de 365 nm, correspondant au pic d’absorption 

de cette bactérie. 

Concernant le réservoir du germe et le mode exact de transmission de M. ulcerans, la recherche 

doit s’élargir à tout environnement hydro tellurique (eau, végétaux, sols, animaux, insectes volants 

et piqueurs), par une approche multidisciplinaire. 
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ANNEXES 

On rappelle dans cette annexe les schémas sur les différentes catégories des lésions dues à l’ulcère 

de Buruli que nous avons analysé dans nos études. 

Annexe I : Un modèle de schéma de la gravité de la lésion au diagnostic 

 

Annexe II : Classification des lésions en trois catégories selon leur taille 

Catégorie I : Lésion unique de diamètre < 5 cm. 

 

 

 

 

Catégorie II : Lésion unique mesurant de 5 à 15 cm de diamètre. 

 

Catégorie III : comprend plusieurs cas de figure : 

 Lésion unique de diamètre > 15 cm et ostéomyélite :

  

 

Extrait de : OMS, 2012, p.20  

Extrait de OMS, 2012 P.20 
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Annexe III : Structure chimique de la mycolactone A/B  
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Annexe IV : Carte de l’organisation génomique de M. ulcerans 

 

 

Sources :  [253] [254].[249]. 
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Annexe IV : Structure génomique de M. ulcerans 
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Annexe V : Procédure de détection de la mycolactone par chromatographie 

sur couche mince 
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Annexe VIII : Profil chromatographique de mycolactone purifié résultats 

d'une étude descriptive 
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VIII-Profil spectrale d’une analyse par spectroscopie de masse (SM) de lipide solide 
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Annexe IX : Trajet d’un photon dans un milieu biologique" 
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Annexe IX : Tableaux des valeurs 

Années 1978 1979 1980 1981 1982 1983 1984 1985 1986 1987 1988 1989 1990 1991 1992 1993 

Nombres 

de cas 

12 23 26 37 25 32 41 78 297 215 258 369 412 692 741 1081 

 

Années 1995 1996 1997 2002 2003 2004 2005 2006 2007 2008 2009 2010 2011 2012 2013 2014 

Nombres 

de cas 

2010 2335 1872 750 768 1153 1564 1872 2191 2242 2679 2533 1659 1386 1039 827 



 

 

 

Résumé 

 

Ce travail de recherche aborde un sujet d’une extrême importance, la problématique de 

développement d’une méthode de diagnostic précoce pour la détection de l’infection à 

Mycobacterium ulcerans dans le monde. Il s’agit d’une étude de développement et de réalisation 

d’un dispositif, permettant la caractérisation des paramètres optiques de la peau analysée pour la 

détection de ce micro-organisme. Au terme de l’étude, il semble que le diagnostic actuel est 

clinique et utilise quatre méthodes invasives. La Polymerase Chain Reaction (PCR) est la méthode 

étalon-or en raison de sa sensibilité élevée mais le coût demeure élevé pour les patients, la non 

disponibilités de laboratoire dans les zones périphériques. Raison pour laquelle, on s’est concentré 

au cours de ces travaux sur l’un des défis majeurs, la caractérisation optique de cette mycobactérie 

en utilisant une technique originale et non invasive, la spectroscopie de réflectance diffuse. Les 

mesures optiques sont réalisées sur les tissus cutanés à l’aide d’un instrument incluant la 

spectroscopie de réflectance diffuse. L’exploitation des spectres obtenus permet d’estimer les 

propriétés optiques du milieu sondé à l’aide d’un modèle d’interaction lumière-tissu. À partir de 

ces propriétés optiques, la caractérisation de l’état du tissu, sain ou anormal, est possible. La 

contribution majeure de la thèse est de proposer une approche in vivo de la spectroscopie de 

réflectance diffuse (DRS) pour caractériser le Mycobacterium ulcerans avec l'idée d’exploiter les 

propriétés optiques fournies par la DRS. La connaissance de ces propriétés optiques de la peau 

constitue un enjeu majeur dans la prise en charge des patients pour cette pathologie. Cette méthode 

semble être prometteuse du fait de son caractère non invasif, de sa réalisation dans les zones 

périphériques et de sa capacité à aider le praticien dans ce processus clinique en quantifiant les 

propriétés optiques de la peau de manière objective. 

Mots-clés : Mycobacterium ulcerans, réflectance diffuse, peau, propriétés optiques, spectroscopie, 

spectroscopie d'absorption dans l'ultraviolet proche, le visible et l'infrarouge proche. 

 


